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Evaluation of myocardial strain and contractile energy in the 

left ventricular hypertrophy using a mathematical model and 

proposal of new clinical indicators 

 

Takaomi Morishita 

 

Heart failure with preserved ejection fraction (HFpEF) is diagnosed when the left ventricular ejection 

fraction (LVEF) is over 50% in the presence of heart failure symptoms. The prevalence of HFpEF, which 

accounts for half of all patients with heart failure, has increased worldwide, as has the overall prevalence 

of heart failure. Despite numerous experimental observations regarding HFpEF, myocardial dynamics 

have not yet been fully clarified, particularly regarding the relationship between myocardial strain 

distribution and myocardial energy. To address this issue, we numerically investigated radial distribution 

of myocardial strain during a cardiac cycle with fixed internal volume at the end of the systolic and 

diastolic phases under different mechanical conditions, such as those involving myocardial thickness and 

elasticity of myocardial fibers. This model was taken into account that active contractile stress along the 

myocardial fiber direction depends on membrane potential change. Numerical results showed that both 

radial and circumferential strains decreased as wall thickness increased, which reflected cardiac 

hypertrophy, but that myocardial work became larger than that observed with thin ventricular walls. 

Further, the change in left ventricular diastolic internal pressure caused circumferential strain, while fiber 

stiffness contributed to radial strain. Furthermore, the contraction potential energy correlated well with 

circumferential strain. 

Although cardiac strains have been used as a practical mechanical indicator to estimate cardiac 

functions, the measurement is still some difficulties due to operator proficiency and special equipment 

such as echocardiography and magnetic resonance imaging (MRI). Hence, a modified indicator that can 

be calculated more easily at the bedside is therefore needed to estimate cardiac function based on cardiac 

morphology. We proposed the modified ejection fraction (mEF), which is the product of the LVEF and 

the contractility percentage of the internal volume within the epicardium, as an indicator to estimate 

strain. Calculated peak circumferential strains and contraction potential energy were better estimated by 

mEF than LVEF. The mEF are also consistent with those obtained in 7 previous clinical studies. The 

mEF may be a useful and practical indicator of the reduced contraction potential energy of the local 

myocardium and of heart failure, regardless of imaging modalities and vendors.  
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第 1章 緒言 

 

1.1 心臓の構造 

心臓は，連続した律動的な収縮拡張により血液循環を行うポンプの役目を担う重要な組織で

ある．その拍動のリズムは成人で 70 回/分で，生涯にわたり 30 億回絶え間なく活動している．

心臓から拍出される一回量は約 70mL/回で，1 分間で約 5L もの血液が全身に送られる．心臓か

ら送り出される血液は全身に張り巡らされた血管を通り，細胞に酸素や栄養素を送り代謝の結

果生じた二酸化炭素や老廃物を運び去っている． 

心臓は左心房，左心室，右心房，右心室の 4 室にしきられており，心房と心室，心室と動脈

の間には 4 つの弁があり血流の逆流を防ぐ役割を担っている．左心室と左心房の間は僧帽弁，

左心室と大動脈の間は大動脈弁と呼ばれている．左心室の 1 周期を心筋が収縮した時から以下

に説明する．僧房弁，大動脈弁が閉じた状態で血液はどこへも流出せず，心室内圧のみが高ま

り心室の容積は変わらない．この期間を(Ⅰ) 等容収縮期という．収縮が続き心室内圧が大動脈

圧よりも高くなると，大動脈弁が開く．心室収縮は続き心室内圧と大動脈圧とはほぼ等しく，

血液は急速に大動脈へ流れ出し心室の容積は急激に減少する．その後心室の弛緩が始まるが，

心室内圧は大動脈圧よりもわずかに高く僧帽弁は閉じたままで，ゆっくりと血液は大動脈に送

り出される．この期間を(Ⅱ) 駆出期という．その後，心室内圧が大動脈圧以下となり大動脈弁

が閉じる．僧帽弁と大動脈弁の両弁が閉じているので心室の容積は変わらず，心室の弛緩にと

もなって心室内圧のみが急速に低下する．この期間を（Ⅲ）等容拡張期という．やがて左心室

内圧が左心房内圧以下となると僧帽弁が開く．血液は急速に左心房から左心室へと流入し，左

心室の容積は急激に増加する．そして最後に心房が収縮する．このとき僧帽弁は開いており心

房内圧と心室内圧はほぼ等しく，心房の収縮のために心房内圧のほうがわずかに高くなる．心

房収縮によって心室に流入する血液の量は正常心臓ではごくわずかである．この期間を（Ⅳ）

心室充満期という． 

心房と心室は，共に血液を受け入れたのち送り出すという中空の構造をしているが，左心室

壁は右心室壁より 3 倍の壁厚があり，心房壁は左右ともに心室壁よりもはるかに薄い．これは，

心臓の様々な部位のなかでも，全身に血液を送り出すポンプとしての機能を担っているのが主

に左心室だからである． 

心筋は，骨格筋と同じ横紋筋であるが，骨格筋は随意筋で多核の細胞でできているのに対し

て，心筋は細長い核が細胞の中心部にある単核の細胞でできており，不随意筋である．成人の

心臓では体積比で約 75％を心筋細胞が占め，残りを血管平滑筋細胞や線維芽細胞などが占める．

心筋細胞は横径 10～20μm，長さ 20～150μm の類円柱状を呈し，数本までの短枝を出す．そ

の本幹と分枝は筋鞘に包まれ，それぞれの末端は介在板を通じて隣接する細胞と連絡する．心

筋細胞内には，細胞容量の約 40～50％を占め，細胞の長軸にほぼ並行して存在する筋原線維や，

心筋小胞体，細胞容量の約 25～33％を占めて心筋が要求するエネルギーの大部分をまかなって

いるミトコンドリアなどが含まれ，これらの構成要素が協調して，周期的な収縮と弛緩の繰り

返しを可能にしている．筋原線維はさらに細いアクチン分子（太さ 5 nm，長さ 1 µm）と 太 い

ミオシン分子（太さ 10 nm，長さ 1.5 µm）で構成されている．それぞれのアクチンは 3 本のミ
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オシンの中点 に存 在 し，また 1 本のミオシンを中心にすれば，6 本 のアクチンが取り囲ん

でいる．筋原線維の構成単位はザルコメアと呼ぶが，このザルコメアにはアクチンのみからで 

きている I 帯，ミオシンの長さに一致する A 帯と A 帯の中央にアクチンが存在しない H 帯があ

る． このようにアクチンとミオシンとがお互いに位置を変えることによって収縮する．また，

筋原線維は化学エネルギーを機械エネルギーに変換している．化学エネルギーとしてアデノシ

ン三リン酸（Adenosine triphosphate; ATP)を 消費している．生理学的条件下では ATP の産生は

酸素の供給に依存するため，ATP の消費量は酸素消費量に比例する． 

また左心室は大きなエネルギーを産み出し，極めて効率的に血液を駆出されるように，心筋

線維は心筋内において場所ごとに配向を変化させている(LeGrice et al,. 1995)．一般に，左室心

筋は，内層斜走筋，中層輪状筋，外層斜走筋の 3 層により構成されている．外層心筋は右上方

の心基部線維輪から左下方の方向に長軸面を斜めに下行し，心尖部でラセン状に走行して心渦

を形成したあと，反転して内層心筋となり，再び斜めに上行して線維輪に戻る(Sengupta et al,. 

2007)．一部の心筋線維は中層心筋として円周方向を走行する．たとえば，左室の心基部と心尖

部の中間においては，外層斜走筋は左ねじ方向−60°に走行し，内層斜走筋は右ねじ方向 60°に走

行することになり，中層輪状筋はほぼ水平に走行する(Streeter et al,. 1969)．心筋は，線維方向に

垂直なシート方向よりも線維方向で 1.8 倍の弾性を持つことから異方性を有する．組織の伸び

率に対してコーシー応力は下に凸の顕著な非線形の挙動を認める．負荷時と除荷時では挙動は

異なることから粘性を有する (Sommer et al., 2015)． 

 

1.2 心臓の電気的活動 

心筋細胞の細胞膜には電気的な活動が起こっており，これが心臓を規則正しくかつ協調性を

持って収縮させる働きをしている．この電気現象は活動電位によって引き起こされている． 

活動電位とは，脱分極による細胞の興奮，つまり細胞の電位が一時的に正から負になる膜電

位の一連の反応のことを言う．心筋細胞の細胞膜にあるイオンチャネル働きによって細胞の内

と外でナトリウム，カリウムなどのイオン濃度勾配が生じ，細胞内は負に帯電する．このとき

の電位の差を静止膜電位といい，細胞の内外に電位差が生じていることから分極という．この

分極状態からナトリウムチャネルが開口し，ナトリウムイオンが細胞内に流入することで電位

は正になる．閾値に達すると活動電位が生じる．これを分極の状態が解消するので，脱分極と

いう．活動電位は心筋収縮の引き金としての役目とともに，心臓の自動拍動の源となり，また

各部の心筋を収縮させる働きをする．カルシウムチャネルは細胞の電位変化を感知し，チャネ

ルを開口させカルシウムイオンを細胞内に流入させ，活動電位を長く保つ．よって神経細胞と

は異なり，脱分極状態を長く保ちプラトーとなる．その後はカリウムチャネルが開口し，細胞

内のカリウムイオンが細胞外へ流出することで細胞内の電位は再び負となる．これを再分極と

いう．心筋細胞は，脱分極－再分極のサイクルによって細胞内の電位を変化させて，収縮と拡

張を繰り返す． 

活動電位は上大静脈と右心房の境界部の筋層内に埋もれている洞結節で始まる．洞結節は自

動的に起こる興奮によって心拍動の調律が支配されており，他の組織より興奮間隔が狭いため

ヒト心筋全体のペースメーカーとなる．副交感神経および交感神経が調節していて, 毎分 70
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（50-90）の頻度で興奮波を出しており，約 1m/s で心房壁を伝って, 心房中隔の後近くの冠状静

脈口付近にある房室結節に達する．その後，ヒス束，プルキンエ線維と呼ばれる，特殊心筋を

早い速度で伝わり，心内膜側全体より心外膜側全体に向けて固有心筋（作業筋）に伝わるとい

う経過をたどる．この一連の挙動によって，心室全体が同期した収縮を起こし，ポンプとして

の効率を高めている．心筋細胞は介在板を通じて細胞同士が枝分かれして結合し，複雑な三次

元的網を作っているために一つの細胞が興奮すればその興奮は次々と隣の心筋細胞に広がる．

よって，心筋線維方向はそれに垂直な方向に比べて活動電位の伝導速度は速い． 

 

1.3 心臓病の近年の動向 

心不全とは，心臓の異常による頚静脈圧上昇などを伴う呼吸困難，浮腫，疲労感などの症状

を呈し心拍出量の低下，心内圧の上昇をきたす臨床症候群と定義されており，状態に主眼を置

いている(Ponikowski et al., 2016)．心不全は心腔内に血液を充満させ，それを駆出するという心

臓の主機能のなんらかの障害が生じた結果出現するため，心外膜や心筋，心内膜疾患，弁膜症，

冠動脈疾患，大動脈疾患，不整脈，内分泌異常など，さまざまな要因により引き起こされる．

図 1 に厚生労働省による 2019 年の日本における死因別死亡数を示す．近年老衰が増加して死因

の 3 位を占めるようになってきたが，心疾患は約 15%を占め，心疾患による死亡は長年悪性新

生物（癌）に次ぎ 2 番目に多い．図 2 に心疾患の近年の心疾患死亡率について示す．心疾患の

中でもカテーテル手技の発達によって心筋梗塞で急死する人は減少傾向にあるが，その他の虚

血性心臓病や不整脈で死亡する人や，そして何より心不全の死亡者が年々増加している． 

心不全を説明するために拡張期と収縮期の左室容積の比で表される左室駆出率（Left 

ventricular ejection fraction; LVEF）が伝統的に使用されている．LVEF が 40%以下に低下して起

こる心不全を駆出率が低下した心不全（Heart failure with reduced ejection fraction; HFrEF といい，

心機能が低下していることが明確であり，心不全状態をよく表している．以前は治療の対象は，

HFrEF が主であった．一方，駆出率の保たれた心不全 Heart failure with preserved ejection fraction; 

HFpEF）の人口は近年になって世界中で増加傾向であり(Owan et al., 2006)，HFrEF を超えてい

る（Tsao et al., 2018) ．これは，HFrEF に用いる薬剤は多数あることに比べ，HFpEF の余命を

改善するエビデンスを有する薬剤は利尿薬と一部の糖尿病薬であるからとされている(Cleland 

et al., 2006; Massie et al., 2008; Ahmed et al., 2006; van Veldhuisen et al., 2009; Solomon et al., 2019) ．

HFpEF 患者は入院率が高く，予後が不良であるため(Brucks et al., 2005)，HFpEF の力学的変化を

理解することは，HFpEF の診断精度を高めるだけでなく，新しい治療法の開発にもつながる可

能性がある．HFpEF の基礎病態は，心房細動などの不整脈や冠動脈疾患，糖尿病，脂質異常症

などがあげられるが，最も多い原因は高血圧症である(Lee et al., 2009)．LVEF は保てているのに

心不全症状を起こすのは一見不思議な感じである．HFpEF の機序として以前は拡張不全の一種

として認識されていた(Zile et al., 2004)．しかし近年では，次のようなミクロからマクロにかけ

ての多因子相互作用で心不全に至るとされている(Lam et al., 2018)．(1) ミオシン重鎖アイソフ

ォームの変化（Nakao et al., 1997），コラーゲンとタイチンの恒常性の変化 (Zile et al., 2015)，細

胞外空間における線維性タンパク質の有害な蓄積（Haynes et al., 2016)などの細胞や細胞外の構

造変化，(2) エネルギー代謝異常，炎症の惹起，(3)左心室肥大（Left ventricular hypertrophy; LVH）， 
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左心室スティフネスの増加，左心室拡張期内圧の上昇，(4) 溢水や肺うっ血を起こし心不全に

至る．LVH は，心室心筋量の増加として定義される HFpEF の最も一般的な心筋構造変化であ

る (Heinzel et al., 2015; Lorell et al., 2000)．LVH とは，心重量の増加であり必ずしも壁厚の増加

を伴うわけではないが，心臓に何らかの負荷がかかり，左室壁応力が上昇すると，代償機転と

して心肥大が生じる．圧負荷後に心筋細胞内で生じる情報伝達系については，培養心筋細胞を

用いた研究により多くの知見が得られている．心筋細胞に伸展刺激を加えると，C キナーゼ，

さらに MAP キナーゼと活性化され，核内で Jun 蛋白をリン酸化することにより収縮蛋白遺伝子

の発現が亢進し，心肥大が形成される．しかし，心肥大はこのような直線的なカスケードのみ

を介して起こる単純な現象ではなく，アンジオテンシンⅡ（AT-Ⅱ），カテコラミンなどの液性因

子，トランスフォーミング増殖因子 β（transforming growth factor-β; TGF-β）やインスリン用成

長因子(insulin-like growth factor-Ⅰ; IGF-Ⅰ）などの増殖因子，インターロイキン(IL-6)などのサイト

カインも影響を与えていることが明らかとなっている． 

 

 

FIGURE 1. The causes of death in Japan. (Vital Statistics in Japan: Ministry of Health, Labour and 

Welfare 2019). Heart disease accounts for about 15% and has been ranked second after cancer for many 

years. 
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FIGURE 2. The trends in cardiac death rates in Japan (Vital Statistics in Japan: Ministry of Health, 

Labour and Welfare 2019). While the numbers of people from acute myocardial infarction decrease, the 

number of deaths from chronic ischemic heart diseases and arrhythmias, and above all, the number of 

deaths from heart failure is increasing significantly. 

 

HFpEF の診断基準として，さまざまなものが種々の論文により提起されているが，（1）臨床

的に心不全症状を呈し，（2）LVEF が正常もしくは保たれている，すなわち 50%以上である，（3）

ドプラ心エコー法もしくは心臓カテーテル検査で左室拡張能障害が証明されている，の 3 点を

基準として考えるのが現在では標準的である（Paulus et al., 2007）．左室が大動脈に駆出する血

液量に相当する流入血液量を，拡張期に左房から受け入れる機能が拡張能である．拡張能は大

きく，拡張早期の流入を規定する左室弛緩能と，拡張中期から後期の血液の流入を規定する左

室スティフネスとに分けられる．左室心筋障害による拡張能障害のみならず，右室拡大，収縮

性心膜炎，心タンポナーデなどに基づく圧迫により左室拡張，流入が制限される場合もある．

左室拡張能の指標としては，左室弛緩の指標である左室弛緩時定数，左室スティフネスの指標

であるスティフネス定数がゴールドスタンダードとされている．しかし，その計測には左室圧

記録が必須となり，繰り返して経過追跡を行うことが困難である．現在，拡張能評価法として

広く用いられている心エコーは，直接的に拡張能を評価しておらず，拡張能障害のために二次

的に生じている左室充満圧・左房圧の上昇や形態変化，あるいは拡張能障害の原因となる組織

学的変化の有無などを評価している．このため，単一で拡張能を評価しうる指標はなく，左室

流入血流速波形の E 波と僧帽弁輪部速度波形の e’波のピーク速度の比 E/e’， 左房容積係数，三

尖弁逆流速度などの指標を組み合わせ，総合的に判断することが重要である(Nagueh et al., 

2016）．拡張能障害があると診断した場合には左室収縮能が低下している例に準じて左房圧の推

定を行う．心臓 MRI (Magnetic Resonance Imaging) は，正確性と再現性の点から，左右心室の形

態と駆出率，左室心筋重量の測定においてもっとも信頼度の高い検査である．検査に要する時

間・費用と画像解析における専門性を考慮し，心エコーによる評価が困難な場合に，その代替
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として用いることが多い．また，MRI でガドリニウム造影を行った際の遅延像が，心筋線維化

に一致して認められる．遅延像の分布様式は，心サルコイドーシスや肥大型心筋症，心アミロ

イドーシスなどの基礎心疾患の診断に有用な情報，虚血性または非虚血性心筋症の鑑別，心筋

バイアビリティの評価に有用である(Karamitsos et al., 2009)．また心臓 CT でも，冠動脈の解剖

学的形態を評価し，虚血性または非虚血性心筋症の鑑別の診断に対する高い特異性を有する．

その他画像検査として， 専門性はより高くなるが，各医学検査であるシンチグラフィーや陽電

子放出断層撮影なども診断に用いられる． 

 

1.4 臨床での心壁運動検出方法 

ここでは，臨床での測定方法，心臓超音波，心筋 MRI での検出方法について比較しながら述

べる． 

超音波とは，周波数が 0.02 MHz 以上の高周波数の音波であり，超音波診断装置は生体内で

の反射を利用して体内の情報を得ている．プローブから体内に超音波を送出し，音響インピー

ダンスに差のある組織間で反射した音波の信号を検知するため，反射の強弱を輝度変換して組

織を画像化している．波長は超音波装置の分解能に影響する重要な因子である．短波長であれ

ば分解能は向上するものの散乱と吸収により超音波の生体内での減衰が大きい．一方，短波長

であれば超音波が到達しにくくなるため，深部の観察が困難となる．現在の心臓超音波診断装

置では通常中心周波数 2.0～7.5 MHz の周波数振動子が用いられている．比較的高いサンプリン

グレートを有しており（60 フレーム/秒），速い運動をとらえることに優れ，短時間で測定が終

了し，またリアルタイムで画像を取得でき一刻を争う診断に有効である．加えて超音波ビーム

方向に空間分解能が高く，比較的小さな病変の抽出も可能である．しかしながら，プローブを

接触させて測定するため，超音波ビームに垂直の方向には，反射信号がないため画像処理をお

こなっても任意の断面を得ることは困難である．また乳房，皮下脂肪，肋骨や肺などの解剖学

的位置から観察困難な患者および観察困難な心筋部位が存在する． 

連続波ドプラ法は，連続的な超音波を送出し，反射された信号の送出波の周波数と反射波の

周波数の差，すなわちドプラシフトをフーリエ変換し波形表示する方法である．非常に高速な

動きを捉える事が出来，血流測定に優れる反面，距離分解能はない．一方，パルスドプラ法は，

断続的な超音波を送出し，目的とする部位からのドプラシフトを取り出して解析・波形表示す

る方法である．パルスドプラ法の解析はパルス繰返し周波数に依存するために高速運動がある

とエイリアシングが発生し捉える事が出来ないものの，特定部位の低速の動きの検出に優れる．

この情報を広範囲にわたりカラーに変換し，二次元画像上に重ね合わせながらリアルタイムで

表示する方法をカラードプラ法という．パルスドプラ，カラードプラともに断続的に超音波を

送出し任意に指定した距離や範囲における運動をパルス反射法によってそれぞれフーリエ変換

波形・カラー表示している． 

画像を目視で評価していると客観性が保たれないため，局所心筋の動きを自動解析する組織

ドプラ法が開発されてきた．組織ドプラ法は心筋速度に合わせた 20 cm/s 以下に速度レンジを

設定し，血流信号などの高速度信号はローパスフィルタによって除去している．これにより心

筋運動速度を計測できる．ストレインとは対象物の 2 点間の距離の変化の程度を示す指標であ
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り，ある時間 t における特定の二点間の長さの変形前の長さ（局所心筋では拡張末期の心筋長）

に対する変化の割合として表される．心筋収縮においてストレインは心筋線維の収縮の程度の

指標とされる．組織ドプラは局所心筋速度を求める方法であり，空間微分をして，ストレイン

の時間変化を算出してから，そのストレインの時間変化を時間積分して，ストレインを算出す

るか，もしくは局所心筋速度を時間積分して変位距離を求めてから，その変位距離を空間微分

してストレインを算出する．これらによって求めた収縮期ストレインは虚血性心疾患の収縮能

の定量的指標として有効であるものの（Edvardsen et al,. 2002），超音波送出方向に平行な速度し

か計測することができないため，例えば短軸像を撮影した時には，中隔や側壁は超音波送出方

向に対して，心筋が平行に移動しないため，計測することができないといった原理的な問題点

がある． 

一方，スペックルトラッキング法は変形を計測し壁運動を評価する．二次元エコーは超音波

の干渉パターンは心筋内に強い，高い信号強度の輝点を作り出す．一見ランダムに見える輝点

の分布は，本来の心筋組織性状を正確に反映しないことからスペックルそのものの価値は見出

されてこなかったが，比較的安定しており，かつ各部分において特有のパターンをもつことが

判明した．この輝点を各心筋領域識別のための指紋として用い，個々の輝点の移動を追跡する

ことで，各微小心筋領域の位置変化を追跡するのがスペックルトラッキングであり現時点での

臨床の主流である．トラッキングを用いた心筋虚血の評価は組織ドプラより精度が高い．また

この技術を立方体テンプレートに応用することにより，三次元トラッキングを行うことも可能

である．二次元と違って，心収縮により対象スペックルが関心領域から逸脱することがないた

め，再現性に優れる．例えば左室内容積では二次元計測では MRI より小さくなることが一般的

であるが，三次元計測では MRI と同等の左室容量変化曲線を描く（Nesser et al., 2009）．一方，

二次元に比べてサンプリングレートが 1/3 程度となり，ストレインの時間変化は二次元のもの

より小さく算出されるので注意が必要である． 

MRI は核磁気共鳴を利用した断層撮影技術であり，MRI の画像化には，静磁場，高周波磁場

（RF 磁場），傾斜磁場の 3 種類の磁場を用いている．静磁場方向でプロトンは磁気モーメント

を発生する．そこに RF 磁場を照射すると，磁化は励起される．励起された磁化は緩和して過

程で信号を外部に放出するために観測，画像化が可能である．矢状断面，横断面，冠状断面な

ど任意の断面を描出することが可能であり，時間空間分解能はやや劣るものの，測定者の技術

にあまり依存せず，客観性が保たれ，再現性も高いので，形態学的解析においてはスタンダー

ドなものとされる．心筋標識 MRI は，空間選択的な高周波パルスにより心筋に標識を付加する

ことで，非侵襲的に心筋壁運動評価を可能にする方法で，現在 MRI ではストレイン評価法とし

て一般的である．この技術の応用として特定領域の磁化を事前に操作することで，心筋組織を

線状あるいは格子状に標識する．長年客観性を保つストレイン計測として臨床研究に使用され

てきたが，この標識は 1 心拍程度で緩和されてしまうために，撮影条件に制約がかかる． 

また最近では通常のシネ MRI画像をそのままスペックルトラッキングと同様のアルゴリズム

で行う feature tracking 法も行われているが，ソフトウェア間のばらつきや測定画像の種類，サ

ンプリングレートによって計測値が異なるなどスペックルトラッキングを MRI に援用するに

は問題が多い． 



8 

 

以上の利点欠点を，表１にまとめた． 

 

Table 1 The comparison between clinical imaging to measure mechanical myocardial indicators. 

 Echocardiography MRI 

Sampling rate (time resolution ) 〇(20-60 frame/s) △(10-20 frame/s) 

Spatial resolution 〇（Beam direction） △ 

Mesurement time 〇 △ 

Real time imaging ◎ △ 

Measurement direction △(Some limitations) 〇(Free) 

Objectiveness △ ◎ 

Reproducibility △ ◎ 

Harmfulness ◎ ◎ 
 

 

1.5 本研究の目的と論文構成 

心不全，特に HFpEF の病態生理は複雑であるため，その力学的背景を正確に描写することは

実験計測だけからでは困難である．そのため，数値シミュレーションによるモデル解析が有効

であり，心筋局所にかかる応力などから病態に関するより正確な理解が得られるのではないか

と期待する．そこで，in silico 上で心臓収縮を再現する必要があり，開発した計算力学モデルの

検証が重要となる．そこで，本研究の目的は，心筋収縮シミュレーションにより，HFpEF に特

徴的な心筋コンフォメーション，LVEF，心内体積，心内圧とストレインの関係を明らかにし，

心不全の診断に有効な指標を提案すること，とする．具体的には，厚肉円筒モデルを用いた心

筋収縮過程を有限要素解析し，LVEF が上昇しているにも関わらず円周方向ストレインが減少

するという HFpEF の病態に関する力学的背景を説明する．その後，心肥大の影響を考慮した

EF(modified EF, mEF)を新たに定義し，HFpEF の診断に有効な指標であるかどうかについて検証

する． 

次章では，本研究で用いた心収縮のモデリングについて詳述し，理想的に微小変形した場合

の理論計算から求めた応力と比較検討を行いモデルの妥当性を検証する．第 3 章では，次章で

構築した心筋収縮モデルを用いて，一定の LVEF，拡張期体積においての心筋ストレインに対

する左心室肥大と心筋スティフネスの影響について考察する．第 4 章では， 第 3 章から得た知

見から，LVEF より一歩進んだ心不全に関連する簡便な指標を新たに提案し，シミュレーショ

ン結果や臨床データと指標とを比較しその妥当性を検証する．第 5 章でまとめを示す． 
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第 2章 心筋収縮のモデリングおよびその検証 

 

2.1 はじめに 

この章では，主に心筋内部の局所および平均ストレインおよび収縮などのエネルギーを明ら

かにするための心筋簡易モデルについて詳述する．このモデルは左心室心筋を粘性-超弾性体と

してモデル化し，心筋電位，心筋内電位伝播，心筋収縮応力，僧房弁および大動脈弁の開閉，

大動脈弾性に応じた心内血圧変動を考慮した．有限要素法を用い，異なる心筋壁厚，心筋ステ

ィフネスおよび拡張期血圧に対する左心室壁の収縮をシミュレーションした． 

しかしながら，全てのモデルパラメーターを計測事実に基づいて決定することは不可能であ

ることから，いくつかのパラメーターは，実現象から推測できる妥当な値を採用した．本章末

には，理想的な条件のもと，微小変形シミュレーションを行い，結果を理論値と比較した結果

について述べる． 

 

2.2 方法 
2.2.1 心臓モデル 

本研究では，簡単のために心筋の一部断面の単純形状モデルとして，高さ 40 mm の厚肉円筒

心筋モデルを用いた．評価に対しては，図 3A に示すように無負荷状態において中央 10 mm(重

心から円筒方向に±5 mm)に位置している心筋における値を用いており，円筒の上下方向（図

3A の右枠内における z 方向）断面における境界の影響を小さくしている．これは一般的な心筋

体積に比較して 1/8 程度を評価することとなる．なお，図 4A に示すように心筋モデルの内直径

を din (mm)，心筋壁厚を twall (mm)とした．左心室壁は非等方的構造をしている．図 3A の右枠内

に心筋線維の局所座標系を示す．図 3B に示すように，心筋線維は層状構造を有している．心

筋線維方向は f で示す．心筋線維方向に垂直で心筋線維層に平行な方向は，シート方向 s で示

す．心筋線維方向 f とシート方向 s の両方に垂直な方向を，n で示されるシート法線方向と定義

する．第一章で述べたように，心筋線維は，左室の心基部と心尖部の中間においては，外層斜

走筋は左ねじ方向−60°に走行し，内層斜走筋は右ねじ方向 60°に走行することになり，中層輪状

筋はほぼ水平に走行する(Rormer et al., 2007)．よって，本研究モデルでは Shavik らの研究(Shavik 

et al., 2017)にならい，図 4A に示すように，らせん角度は内膜面では 60°，外膜面では-60°傾

いて線形的に変化させた(Moulton et al., 2017)．なお便宜上，心内膜側から，心外膜側までを等

厚で 10 分割し，その領域における値を平均した値を用いた．最内側を心内膜側における値，最

外側を心外膜側における値と定義した．なお，厚肉円筒断面の半径方向，円周方向を図 4B に

示したように定義し，これらの方向におけるストレインをそれぞれ半径方向成分Errおよび円周

方向成分Eθθと定義した． 
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2.2.2 心臓収縮変形に対する支配方程式 

心臓収縮変形に対する支配方程式は，以下の(1a)式で表される質量保存則と(1b)式で表される

運動量保存則である． 

 ρJ = ρ
𝟎

(1a) 

ρ
dv

dt
= ∇·σ (1b) 

 

FIGURE 3A. The left ventricular wall model: a thick-walled cylinder with height h = 10 mm. The 

fiber, sheet, and sheet-normal directions (Lagrangian forms) are characterized by f, s, and n, respectively.  

B. The transverse surface of myofiber. Myofiber tissue has a stacked layered structure. The mean 

number of myocytes per myofiber layer is 3 or 4. Perimysial collagen fibers connect adjacent muscle 

layers. The fiber direction is indicated by f. The direction perpendicular to the f and parallel to the 

myocyte layer was defined as the sheet direction which indicated by s. The direction perpendicular to 

both of these directions is defined as the sheet-normal direction which indicated by n. 
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FIGURE 4A. Fiber orientations from the top view in the anterior wall. The helix angle varied linearly 

from 60 degrees at the subendocardium to -60 degrees at the subepicardium on cardiac short axis 

tomography. The endocardial and epicardial regions are defined by rt /twall < 1/10 and rt /twall ≥ 9/10, 

respectively, where rt is the distance from the endocardial surface. The cross-sectional orientation of 

each regional fiber is also illustrated. B. Local and volume–average Green-Lagrange strain tensor E. 

Radial component of strain shows 𝐸rr and circumferential component of strain shows 𝐸𝜃𝜃. 

Radial and circumferential direction are shown in the figure. 

 

ここで， vは速度ベクトルで，変位ベクトル uの物質微分である．J = J (u)は体積変化率（ヤコ

ビアン）で変形勾配テンソル F の行列式である (すなわち J = det(F))．ρ
0
， ρはそれぞれ基準配

置，現在配置における質量密度である．σ = σ (u, v)はコーシー応力テンソルであり，以下のよ

うに定義する． 

σ =  τ -pI + H + T， (2) 
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ここで， τ = τ(u)は非等方性弾性応力， p = p(J(u))は等方性圧縮応力， I は単位テンソル，H は

アクティブな収縮応力， T = T(u)は粘性応力である．受動的な非等方性弾性応力 τ は，以下の

式で表す． 

τ = 
1

J
 F·S·FT， (3a) 

F = 
x

X 
 = 

u

X
＋I， (3b) 

x = X + u， (3c) 

ここで， Fは変形勾配テンソル， Sは第 2 ピオラ-キルヒホッフ応力テンソルであり， Xは参照

座標， xは現座標をあらわす．ここでSは以下のようにあらわされる． 

S = 
W

E 
， (4a) 

E =
1

2
(FTF－I)， (4b) 

ここで， E はグリーン・ラグランジュ・ストレインテンソルである．ここで Costa らの提案し

た体積変化に対するストレインエネルギー密度関数W(Costa et al., 2001)を用いる． 

W=
C0

2
(exp(Q

F
)－1)， (4c) 

Q
F
 = cffEff

2 +cssEss
2 +cnnEnn

2 +2csnEsn
2 +2cfs(Efs

2 +Efn
2 ) ， (4d) 

である．Eff など添え字がついているのは，グリーン・ラグランジュ・ストレインテンソル E の

心筋局所座標系(𝒇, 𝒔, 𝒏)での成分量であることを表す．𝒇, 𝒔, 𝒏は前述の図 3A 右枠内における心筋

線維方向，シート方向，シート法線方向である．c は物質定数であり，心筋線維方向，シート

方向，シート法線方向，およびそのせん断方向についてそれぞれ(Guccione et al., 2001)の値を基

本的には用いた． 

左心室の微圧縮性を考慮し，体積変化に対し生じる応力 p を 

p = -K
V
 (J-1)， (5) 

とした．K
V
は体積弾性率を示し，ここでは Shim らの値(Shim et al., 2012)を適用した． 

心筋壁の粘性により生じる応力 T をニュートン粘性が成り立つと仮定して 

T = η [∇v＋∇v
T

-
2

3
(∇·v)I]， (6) 

と定義する．ここで， η は粘性係数である． 

心筋収縮に関連するアクティブな収縮応力 H は， 心筋線維方向に働く．単純マクスウェル型

モデル(Sermesant et al., 2006)に倣い心筋電位に対する関数 

H = Hactef𝒆f， (7a) 

d

dt
Hact ＝ 

γH0 φ - Hact

Tg + γTr

 ， (7b) 
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と定義した．ここで，efは心筋線維方向に対する単位ベクトル， Hactは現座標における収縮応

力， Tg とTrは電位-力学連関の時定数パラメーター，γはカットオフ関数で，後述する 0 から 1

に規格化された心筋電位変数φ が 0.5 以上の時 1，0.5 未満の時 0 とした．H0 は収縮応力の大き

さであり，以下の式に示される，拡張末期容積あたりの 1 回拍出量の差として定義される設定

した左室駆出率(LVEF)を達成するように変化させる． 

LVEF = 
Vin,dia-Vin,sys

Vin,dia

， (8) 

ここで，Vin,diaは，拡張末期左心室容積， Vin,sysは，収縮末期左心室容積である．簡単のために，

乳頭筋，腱索などの構造物による 1 回拍出量への寄与を無視した． 

心筋電位モデルは，簡単のために 2 つのパラメーターで表現できるアリエフ·パンフィロフモ

デル(Aliev et al., 1996)を採用した．心筋内電位伝播は，フィッツヒュー・南雲モデル(FizHugh 

1961; Nagumo et al., 1962))を改変した． 

d

dt
φ = ∇·(D·∇φ)-(kφ(φ-1)(φ-a)+ψ)Tφ ， (9a) 

d

dt
ψ = -ε0(kφ(φ-a-1)+ψ)T

φ 
， (9b) 

ここでφは脱分極状態を 1，再分極状態を 0 とした心筋電位変数であり，ψは再分極に関係す

る変数である．心内膜全体の膜電位を刺激したことを表現するのに，心筋周期初期（5 ms）に

おいてφを 1 に設定した．Dは異方的拡散係数テンソルで 

D = d0(afaf + r (I - afaf ))， (10) 

ここで，d0は拡散係数，r は心筋線維方向に直交する方向に対する心筋線維方向の電位伝播速度

比である．  

心周期は，収縮期と拡張期に分けられ，第一章で説明したように収縮期は，等容収縮期（Ⅰ）

と駆出期（Ⅱ），拡張期は等容拡張期（Ⅲ）と心室充満期（Ⅳ）の大きく 4 つに分けることがで

きる．心内膜表面に対する心内圧Pinは次のように計算した．（Ⅰ）等容収縮期には以下の式に

よって計算した． 

d

dt
Pin＝K

b

d

dt

Vin

Vref

(11) 

ここで，Vrefは拡張末期体積，Kbはペナルティー係数である．Kbは血液の圧縮率に相当するが，

計算の安定性から，十分大きい値で代用している．大動脈弁の開口が 70 mmHg で開始すると仮

定し，大動脈弁開口後は（Ⅱ）駆出期に移行し，心内圧は以下のような 2 要素ウィンドケッセ

ルウインドケッセルモデルによって求めた． 

C
dPin

dt
+

Pin-Pv

R
+8

dVin

dt
 = 0 (12) 

ここで，Cは動脈コンプライアンス， Rは末梢血管抵抗， Pvは静脈圧を表す．（Ⅲ）等容拡張期

は𝑑Vin 𝑑𝑡⁄ が 0 になったときに開始することとし，心内圧は (11)式によって求めた．ただし，心

内圧はVref を収縮末期体積としている．そして心内圧がPdに達した時，（Ⅳ）心室充満期が開始

し，一定の圧力Pdのまま周期を終了する． 
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心内圧条件は，外向きの単位法線ベクトル n を用いて力密度-Pinn によって表され，その他の

表面には圧力は与えなかった．すなわち 

                         n·σ =－Pinn  心内膜面      (13a)   

  n·σ = 0    他の表面 (13b) 

とした．ここまで説明した基本となる定数パラメーターは表 2 にまとめた． 

 

Table 2 Material parameters. Referenced papers are also listed in the table. The parameter values in the 

pressure terms were chosen to achieve a physiologically relevant pressure-volume response. 

Passive stress Active stress Pressure term 

𝜌0 1.053×103 kg/m3[ Vinnakota et al., 2004] Tg 50 ms[-] Kb 2.2x103 kPa[-] 

c0 0.88 kPa[Guccione et al., 2001] Tr 150 ms[-] C 5 mL/kPa[-]  

cff 18.48[Guccione et al., 2001] k 8[Aliev et al., 1996] R 0.1 kPa·ms/mL[-] 

css 3.58[Guccione et al., 2001] a 0.15[Aliev et al., 1996] Pv 1 kPa[-] 

cnn 3.58[Guccione et al., 2001] ε0 0.01[Sermesant et al., 2006]   

cfs 1.63[Guccione et al., 2001] Tφ 0.4 ms[-]   

csn 3.58[Guccione et al., 2001] d0 0.44 cm2/s[-]   

Kv 10 MPa[Shim et al., 2012] r 0.25[Sermesant et al., 2006]   

η 300 Pa·s[-]  
 

 

心肥大，左室拡張期圧の症状，心筋スティフネス上昇(Zile et al., 2004)がHFpEFの特徴である．

左室駆出率を一定にするには，心筋スティフネスは一定にして，心筋形態を変える方法と，心

筋形態は一定にして心筋スティフネスを変化させる方法の 2 つの方法が考えられる．よって，

本研究は壁厚（Wall thickness; WT）モデルと線維スティフネス（Fiber Stiffness; FS）モデルの 2

つのモデルを提案した．WT モデルでは，一定の線維弾性係数cffの下で，収縮応力がない状態

での内径dinと心筋壁厚twallを，心内圧を 5，10，20，40 mmHg にそれぞれかけた上で拡張末期

の心内径が 45 mm，心壁壁厚 8，12，16 mm になるように，パラメーターを事前シミュレーシ

ョンで決定した．一方，FS モデルでは，dinとtwallは一定の下，線維弾性係数cffを変化させ，拡

張末期径を 45 mm で一定とした．詳細なパラメーターは表 2 に示した．ここで，WT＃および

FS＃の＃は，パラメーターセット番号を示している． 

（1a），（1b）式は，2 次の 10 節点連続ガラーキン型四面体有限要素を使用した離散化モデル

を構成する．節点と要素の数についても表 3 に示した． 
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Table 3 Parameters for two different cardiac model series: in LVH model, the myocardial thickness twall 

in the free state changed under fixed fiber elasticity cff, while in fiber stiffness model, the fiber elasticity 

was modified under specific myocardial thickness and internal diameter din. In both models, the initial 

(free state) thickness twall was determined so that the end-diastolic diameter and myocardial thickness in 

the end-diastolic phase were 8, 12, and 16 mm. The numbers of nodes and elements in the cardiac 

models are also shown. 

Pd :Left ventricular diastolic pressure (mmHg), twall: Myocardial thickness in free state (mm), din : 

Internal diameter in free state (mm), cff: Fiber elasticity, Nno: Number of nodes, Nel: Number of 

elements, tdia: Diastolic myocardial thickness (mm), ddia: Diastolic internal diameter (mm) 

Wall-thickness (WT) model: The model of changing myocardial thickness in the free state  

Index WT1 WT2 WT3 WT4 WT5 WT6 WT7 WT8 WT9 WT10 WT11 WT12 

Pd  5 10 20 40 5 10 20 40 5 10 20 40 

twall 8.46 8.68 8.94 9.22 12.68 13.06 13.52 14.07 16.88 17.39 18.02 18.72 

din  38.52 36.41 34.52 32.88 39.00 36.57 34.31 32.23 39.22 36.54 33.94 31.65 

cff 18.48 

Nno 6046 8802 12746 

Nel 9895 13690 19281 

tdia  8.04 8.05 8.01 7.93 12.05 12.06 12.01 11.97 16.04 16.03 15.97 15.96 

ddia 44.94 44.93 44.97 45.05 44.93 44.90 44.96 45.02 44.91 44.94 45.01 45.05 

  

Fiber stiffness (FS) model: The model of changing fiber direction elasticity  

Index FS1 FS2 FS3 FS4 FS5 FS6 FS7 FS8 FS9 FS10 FS11 FS12 

Pd  5 10 20 40 5 10 20 40 5 10 20 40 

twall 8.46 12.68 16.88 

din  38.52 39.00 39.22 

cff   18.48 33.43 54.67 80.00 18.48 38.21 58.23 117.1 18.48 40.85 74.25 163.4 

Nno 6046 8802 12746 

Nel 9895 13690 19281 

tdia  8.04 7.97 7.88 7.77 12.05 11.86 11.61 11.41 16.04 15.71 15.42 15.01 

ddia 44.94 45.00 44.99 45.08 44.93 44.95 45.59 44.97 44.91 45.10 45.05 45.01 
 

 

節点の変位uは，ラグランジュトラッキング v = du / dt によって逐次更新した．心筋電位伝播

モデル（9a），（9b）式は陽的 2 段階ルンゲクッタ法を使用し，逐次亢進した．(5)式の等方性圧

縮性圧力項 p はオイラー陰解法によって，また粘性項 T はクランク-ニコルソン法によって離散

化され，他の項はオイラー陽解法によって離散化した．時間間隔Δt は 0.01 ms である．(7b)式

においてH0 が変更されない条件で，前収縮に比較して一回拍出量の差が 0.1％以下になるまで
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シミュレーションを繰り返し，最後の収縮でのデータを分析した．安定した収縮が得られるに

は 3〜6 サイクルを要した． 

 

2.2.3 立方体モデルにおいての異方性弾性変形の例 

ここでは簡単に異方性弾性の影響を調べるために，図 5 に示すような一辺が 10 ｍｍの立方体

モデルについて解析を行う．異方性として，全ての節点に対して Z 方向に線維方向(f)，X 方向

にシート方向(s)，Y 方向にシート法線方向(n)の極性を有するものとした． 

 
FIGURE 5. The cube model with one side 10 mm. All fiber are orientated to z axis.  

 

この立方体モデルについて，Z 方向および X 方向に対し，引張応力を平衡状態に達するまで

（800ms 経過するまで）印加した．応力は 0-60 mmHg で 5mmHg きざみとした．その際のグリ

ーン・ラグランジュ・ストレインテンソル E の引張方向成分とその垂直成分を求めた．その結

果を図 6A および図 6B に示す. 曲線 A1 は，引張応力がシート方向に作用するときの引張方向

（シート方向）のストレイン，曲線 B1 は，引張方向に垂直な方向（線維方向）のストレイン

である．同様に曲線 A2 は，引張応力が線維方向に作用するときの引張方向（線維方向）のス

トレイン，曲線 B2 は，引張方向に垂直な方向（シート方向）のストレインである． 
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FIGURE 6. The strain (A) in the fiber direction and (B) in the perpendicular to the fiber direction with 

respect to the tensile stress of the cube model. A1 and B1 are in the case of the tensile stress are worked 

in the sheet direction.  A2 and B2 are in the case of the tensile stress are worked in the fiber direction. 

 

 心筋弾性の非線形性を反映し，引張方向でも，引張方向に垂直な方向でも，応力が少ないと

きには大きなストレイン変化があり，応力が大きくなるにつれてストレイン変化は小さくなる

ことがわかる．また心筋の異方性を反映し，線維方向で引張，圧縮ともに変位しにくいことが

わかる．これらの結果は，心筋の引張試験の実験結果と適合する(Sommer et al., 2015)． 
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FIGURE 7. The Green Lagrange strain and engineering strain in the tensile direction of the cube model.  

 

なお，エコーなどの臨床においては，ストレインは工学ひずみが用いられる(Gorcsan et al., 

2011)．立方体の変形から求められる，工学ひずみを算出し，図 6A に重ねたものを図 7 に示す．

実線がグリーン・ラグランジュ・ストレインであり，破線が工学ひずみである．本論では主に，

グリーン・ラグランジュ・ストレインで議論を行うが，実際の臨床データとは概ね一致するも

のの，差があることに注意を払う必要がある． 

 

2.2.4 心臓収縮変形におけるエネルギー 

ρを現領域 Ω で積分すると，発散定理より， 

            
d

dt
∫ ρdv

Ω

=  
d

dt
∫ [

∂ρ

∂t
+∇(ρv)] = 0

Ω

        (14)  

よってそれぞれの点で単に 

              
dρ

dt
+ ρ∇v = 0                (15)  

が成り立つ．ここで(1b)式の両辺にvをかけると 

d

dt
(

1

2
ρ𝑣2)+ ∇·v(

1

2
ρ𝑣2)=∇·(v·σ)-∇v:σ    (16)  

ここで𝑣は心筋全体の速度スカラーである．以上から以下の式が得られる 

ρ𝑣 ·
d𝑣

dt
= ρ

d

dt
(

1

2
𝑣2) =

d

dt
(

1

2
ρ𝑣2) −

dρ

dt
(

1

2
𝑣2) =

d

dt
(

1

2
ρ𝑣2) + ∇ · 𝑣(

1

2
ρ𝑣2)  (17)  

（16）式を Ω で積分すると，左辺は 
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∫
d

dt
(

1

2
ρ𝑣2)dx

Ω
+ ∫ ∇·v(

1

2
ρ𝑣2)dx

Ω
    

= ∫
d

dt
(J(

1

2
ρ𝑣2)-

dJ

dt
(

1

2
ρ𝑣2)dX

Ω0
+ ∫ ∇·v(

1

2
ρ𝑣2)dx

Ω
  (18)  

= ∫ (
1

2
ρ𝑣2)dx

Ω
             

ここで∫ 𝑑𝐱
Ω

= ∫ J𝑑𝑿
Ω0

ということに注意する．Ω0は参照座標 X の参照領域である． 

同様に右辺は 

∫ ∇·(v·σ)dx
Ω

- ∫ ∇v:σdx
Ω

    

= ∫ (n·σ)·vdx
𝛤𝑝

- ∫ ∇v:σdx
Ω

          (19)  

= ∫ Pinn·vdx
𝛤𝑝

- ∫ ∇v:σdx
Ω

    

よって，次のエネルギー収支の式を得る 

Ẇk=Ẇext-Ẇe-Ẇa-Ẇv                                        (20)  

ここで，𝑊̇=dW / dtは，以下に定義される，運動エネルギーWk，外部エネルギーWext，弾性エネ

ルギーWe，心筋収縮エネルギーWaおよび粘性エネルギーWvの時間変化である． 

Ẇk =
d

dt
( ∫

1

2
ρv2dx

Ω
)           (21a)  

 Ẇext = − ∫ Pinn·vdx
𝛤𝑝

                  (21b)  

 Ẇ𝑒 = ∫ ∇v:τdx
Ω

                                               (21c)  

Ẇa = ∫ ∇v:Hdx
Ω

             (21d)  

Ẇ𝑣 = ∫ ∇v:Tdx
Ω

              (21e)  

（21b)－(21d）式より，時刻 t における各エネルギーは 

Wext = ∫ Ẇextdt=
t

0
− ∫ ∫ Pinn·vdxdt

𝛤𝑝

t

0
    (22b)  

We = ∫ Ẇ𝑒dt=
t

0
∫ ∫ ∇v:τdxdt

Ω

t

0
       (22c)  

Wa = ∫ Ẇ𝑎dt=
t

0
∫ ∫ ∇v:Hdxdt=

Ω

t

0
∫ 𝑈a,condx

Ω
 (22d)  

ここで，𝑈a,conは心筋収縮ポテンシャルエネルギーと定義する． 

心筋収縮に関する第 2 ピオラ-キルヒホッフテンソルSactは，ef
𝑹を参照座標系の線維方向の単

位ベクトルとすると，ef＝Fef
𝑹であるので， (7a)式も用いて， 

Sact = 𝐽F
−1·H·F

−𝑇 = 𝐽HactF
−1·efef·F

−𝑇   

     =
𝐽Hact

ef
𝑹·F𝑇·F·ef

𝑹
ef

𝑹ef
𝑹  =

𝐽Hact

𝝀f
𝟐 ef

𝑹ef
𝑹        (23)
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ここで，𝝀f は線維方向ストレッチである．EffはEの線維方向成分(Eff = ef
𝑹·E·ef

𝑹)であるので

(4b)式と（23）式から 

           𝝀f
𝟐 = ef

𝑹·FT·F·ef
𝑹 = 2Eff+1                 (24) 

である．超弾性体の定義より，結局Ua,conは，  

Ua,con = ∫ S'𝑎𝑐𝑡:dE

E

0

= ∫
𝐽Hact

(𝝀′𝑓)
2

dE'ff

Eff

0

 

= 
𝐽Hact

2
ln(2Eff+1)              (25) 

となり，ポテンシャルエネルギーは線維方向のストレインに関連することが分かる． 

 

2.2.5 理想的な厚肉円筒モデルでの微小変形における考察 

ここでは，自己収縮要素のある厚肉円筒モデルについての，理想的な系における考察を行う

(沢ら, 1987)．図 8A は内半径 ra，外半径 ara の厚肉円筒の内周に圧縮応力(内圧)P1が作用してい

る様子を示す．すなわち， a は内半径に対する外半径の比である(a>1)．図 8A 右に示すように

厚肉円筒内部の半径方向が dr，周方向が dθ の微小要素を考える．ここで，簡単のため，半径

方向にも円周方向にも応力が対称に働くこととした．すなわち，せん断応力はかからないこと

に注意が必要である．図 8B に示すように微小要素にかかる応力は半径方向の応力𝜎𝑟，円周方

向の受動的応力𝜎𝜃，円周方向にかかるアクティブな収縮応力 α と表す．ここで，半径方向には

収縮応力はかからないものとし，どの微小要素においても α は一定値とした．この条件におい

て，半径方向の力のつり合いから次式が成り立つ． 

         （𝜎𝑟+
∂𝜎r

∂r
dr）(r+dr)dθ-𝜎𝑟rdθ-2(𝜎𝜃 − 𝛼) sin (

𝑑𝜃

2
) 𝑑𝑟＝0        (26) 

dθは微小であるので，sin (
𝑑𝜃

2
)≒

𝑑𝜃

2
と近似し，展開すると 

𝜎𝑟d𝑟d𝜃 + 𝑟
∂𝜎r

∂r
drdθ+

∂𝜎r

∂r
(dr)2dθ-(𝜎𝜃 − 𝛼)d𝑟d𝜃＝0          (27) 

さらに高次無限小の第 3 項を省略し，𝑟d𝑟d𝜃で割る．また，
∂𝜎r

∂r
＝

d𝜎r

dr
であることから 

d𝜎r

d𝑟
+

𝜎r−𝜎𝜃+𝛼

r
＝0                       (28) 

さらに，半径方向ストレイン𝜀𝑟および円周方向ストレイン𝜀𝜃は，半径方向弾性係数を E，ポ

アソン比を ν とすれば 

𝜀𝑟＝
𝜎r

𝐸
+（ − ν

𝜎𝜃

E
）＝

1

E
(𝜎r − ν𝜎𝜃)                (29a) 

         𝜀𝜃＝
𝜎θ

𝐸
+（ − ν

𝜎𝑟

E
）＝

1

E
(𝜎𝜃 − ν𝜎𝑟)                 (29b) 

内側面の半径方向変位を u とおくと𝜀𝑟＝
𝜕𝑢

𝜕𝑟
＝

𝑑𝑢

𝑑𝑟
，𝜀𝜃＝

𝑢

𝑟
なので，応力に対して書き直すと， 
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FIGURE 8A. Short axis cross section of a thick cylinder with inner radius 𝑟𝑎 and outer radius a𝑟𝑎. 

Internal pressure 𝑃1 acts on the internal surface. Green indicates micro region in the radial direction dr 

and the circumferential direction dθ in the thick cylinder. The radius to the micro region is r. B. The 

stress applied to the micro region is expressed as the stress σｒ in the radial direction, the passive 

stress σθ  in the circumferential direction, and the active stress α applied in the circumferential 

direction. 

 

𝜎𝑟＝
E(𝜀r+𝜈𝜀

θ
)

1−𝜈2 ＝
E

1−𝜈2（
𝑑𝑢

dr
+ ν

𝑢

𝑟
)                 (30a)         

         𝜎𝜃＝
E(𝜀

θ
+ν𝜀r)

1−ν2 ＝
E

1−ν2（
𝑢

𝑟
+ ν

𝑑𝑢

𝑑𝑟
)                  (30b) 

 (28)式に(30a)，(30b)式を代入すると， 

E

1−𝜈2 {
𝑑2𝑢

𝑑𝑟2 + 𝜈(−
𝑢

𝑟2 +
1𝑑𝑢

𝑟𝑑𝑟
)}+

𝐸

𝑟(1−𝜈2)
{(

𝑑𝑢

𝑑𝑟
+ 𝜈

𝑢

𝑟
) − (

𝑢

𝑟
+ 𝜈

𝑑𝑢

𝑑𝑟
)}＝−

𝛼

𝑟
        (31) 

これを変形すると 

𝑟2 𝑑2u

𝑑𝑟2 + 𝑟
𝑑u

𝑑𝑟
− u = −

1−𝜈2

E
𝛼r                       (32) 

この微分方程式を解くと 

u(r)=𝐶1
1

𝑟
+ 𝐶2𝑟 +

1

2
𝛼

1−𝜈2

𝐸
rlnr                       (33a) 

      𝜎𝑟＝
E

1−ν2 {−(1 − ν)
𝐶1

𝑟2 + (1 + 𝜈)𝐶2} +
1

2
α(lnr + νlnr + 1)         (33b) 
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𝜎𝜃＝
𝐸

1−ν2 {(1 − ν)
𝐶1

r2 + (1 + ν)𝐶2} +
1

2
α(lnr + νlnr + ν)            (33c) 

     𝜀𝑟＝ − 𝐶1
1

𝑟2 + 𝐶2 +
1

2
α

1−ν2

E
(lnr + 1)                   (33d) 

 𝜀𝜃＝𝐶1
1

r2 + 𝐶2 +
1

2
α

1−ν2

E
lnr                       (33e) 

ここで，𝐶1， 𝐶2は積分定数である．境界条件は，心内膜表面(r = ra)において𝜎𝑟 =-P1，心外膜表

面(r = ara)で𝜎𝑟 = 0であるため，積分定数𝐶1， 𝐶2は以下のようになる． 

𝐶1 = (
1+𝜈

E
)

a2𝑟𝑎
2

a2−1
{𝑃1 −

1

2
𝛼(1 + 𝜈)lna}                     (34a) 

 𝐶2 = (
1−𝜈

E
) {

𝑃1

a2−1
−

1

2
𝛼(1 + 𝜈)(

a2𝑙𝑛a

a2−1
+ ln𝑟𝑎) −

1

2
𝛼}                (34b) 

ここで，(34a)，(34b)式を(33)の各式に代入すると，それぞれ以下の式となる． 

u(r) = (
1+𝜈

𝐸
)

a2𝑟𝑎
2

a2−1

𝑃1

𝑟
+ (

1−𝜈

𝐸
)

𝑃1

a2−1
𝑟＋(

1+𝜈

𝐸
)

a2𝑟𝑎
2

a2−1
{−

1

2
𝛼(1 + 𝜈)𝑙𝑛a}

1

𝑟
 

     + (
1−𝜈

𝐸
) {−

1

2
𝛼 [(1 + 𝜈)(

a2𝑙𝑛a

a2−1
+ 𝑙𝑛𝑟𝑎) + 1]} 𝑟 +

1

2
𝛼

1−𝜈2

𝐸
rlnr，       (35a) 

    𝜎𝑟＝
𝑃1

a2−1
(1 − a2 𝑟𝑎

2

𝑟2) +
1

2
𝛼(1 + 𝜈) [

a2𝑟𝑎
2

a2−1
𝑙𝑛a·

1

𝑟2 −
a2𝑙𝑛a

a2−1
+ 𝑙𝑛

𝑟

𝑟𝑎
]，        (35b) 

     𝜎𝜃＝
𝑃1

a2−1
(1 + a2 𝑟𝑎

2

𝑟2) +
1

2
𝛼(1 + 𝜈) [−

a2𝑟𝑎
2

a2−1
𝑙𝑛a·

1

𝑟2 −
a2𝑙𝑛a

a2−1
+ 𝑙𝑛

𝑟

𝑟𝑎
] −

1

2
𝛼(1 − 𝜈),     (35c) 

   𝜀𝑟＝ −
1

𝑎2−1

𝑃1

𝐸
{𝑎2(1 + 𝜈)

𝑟𝑎
2

𝑟2 − (1 − 𝜈)}    

  +
𝛼

2𝐸
{

𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎·(1 + 𝜈)

2 𝑟𝑎
2

𝑟2 + (1 − 𝜈2) (1 −
𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎 − 𝑙𝑛

𝑟𝑎

r
) − 1 + 𝜈}     (35d) 

    𝜀𝜃＝
1

𝑎2 − 1

𝑃1

𝐸
{𝑎2(1 + 𝜈)

𝑟𝑎
2

𝑟2
+ (1 − 𝜈)} 

   +
𝛼

2𝐸
{−

𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎·(1 + 𝜈)2 𝑟𝑎

2

𝑟2 − (1 − 𝜈2) (
𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎 + 𝑙𝑛

𝑟𝑎

𝑟
) − 1 + 𝜈}     (35e) 
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α が一定の時は，
1

𝑎2−1

1

𝐸
{𝑎2(1 + 𝜈)

𝑟𝑎
2

𝑟2 + (1 − 𝜈)} > 0であるので，𝑃1が大きくなればなるほど，𝜀𝜃

が大きくなる．つまり𝜀𝜃が負の値であれば，𝑃1が大きくなれば𝜀𝜃の絶対値が小さくなることが

わかる．また，心内膜表面(r = ra)において， α=
𝑃1{𝑎2(1+𝜈)+1−𝜈}−𝜀𝜃𝐸(𝑎2−1)

(1+𝜈)𝑎2𝑙𝑛𝑎+
1

2
(𝑎2−1)(1−𝜈)

である．よって心内膜側

円周方向ストレイン𝜀𝜃
𝑖 が 0 になるためには，𝑃1

0 =
𝛼

𝑎2(1+𝜈)+1−𝜈
{(1 + 𝜈)𝑎2𝑙𝑛𝑎 +

1

2
(1 − 𝜈)(𝑎2 − 1)}と

計算できる．逆に α=
𝑃1{𝑎2(1+𝜈)+1−𝜈}−εi𝐸(𝑎2−1)

(1+𝜈)𝑎2𝑙𝑛𝑎+
1

2
(𝑎2−1)(1−𝜈)

を加えた時の𝜀𝜃は， P1≠0 のとき 

 

FIGURE 9. Ideal (A) circumferential active contractile stress α and (B) volume-average circumferential 

strain εθ̅ for the ratio of epicardial diameter to endocardial diameter a at P1 = 0.05 mmHg, 0.5 mmHg, 

endocardial circumferential strain εθ
i  = 0 (Ejection fraction 0%), εθ

i  = -0.0025 (Ejection fraction 0.5%). 

Elastic modulus E is 24.34 kPa and Poisson’s ratio ν is 0.5. As the wall thickness increases, circumferential 

active contractile stress that accomplishes the same circumferential active contractile stress decreases, and 

the absolute value of volume-average circumferential strain decreases.  
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𝜀𝜃＝
𝑃1

𝐸
[

𝑎2

𝑎2−1
(1 + 𝜈)

𝑟𝑎
2

𝑟2 +
1

𝑎2−1
(1 − 𝜈)                     

+
𝑎2(1+𝜈)+1−𝜈−εi𝐸(𝑎2−1)/𝑃1

2(1+𝜈)𝑎2𝑙𝑛𝑎+(𝑎2−1)(1−𝜈)
{−

𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎 × (1 + 𝜈)2 𝑟𝑎

2

𝑟2 − (1 − 𝜈2) (
𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎 + 𝑙𝑛

𝑟𝑎

𝑟
) − 1 + 𝜈}]  (36) 

心筋断面面積を S，𝜀𝜃のストレインの面内平均を𝜀𝜃̅̅̅とおくと，𝜀𝜃̅̅̅ = ∫ 2𝜋𝑟𝜀𝜃
𝑎𝑟𝑎

𝑟𝑎
𝑆⁄ であるので

，整理すると， 

𝜀𝜃̅̅̅＝
𝑃1

𝐸
[

2𝑎2

(𝑎2−1)2
(1 + 𝜈)𝑙𝑛𝑎 +

1

𝑎2−1
(1 − 𝜈) +

𝑎2(1+𝜈)+1−𝜈−εi𝐸(𝑎2−1)/𝑃1

2(1+𝜈)𝑎2𝑙𝑛𝑎+(𝑎2−1)(1−𝜈)
{−

2𝑎2

(𝑎2−1)2
(𝑙𝑛𝑎)2 × (1 + 𝜈)2 −

(1 − 𝜈2) (
𝑎2

𝑎2−1
𝑙𝑛𝑎 − ln(𝑎 − 1) +

1

2
) − 1 + 𝜈}]                     (37) 

となる．例えば，E = 24.34 kPa，ν = 0.5，P1 = 0.05 mmHg， 0.5 mmHg， 𝜀θ
𝑖 = 0(すなわち LVEF 

0％)，  𝜀θ
𝑖 = -0.0025(すなわち LVEF 0.5％)  における各 a に対する α， 𝜀θ̅の関係を図 9 に示す．

この条件下では，a が大きくなる（すなわち壁厚が大きくなる）につれて，同じ LVEF を呈する

α は小さくなり，𝜀θ̅の絶対値は小さくなる． 

 

2.3 本研究に用いた厚肉円筒モデルの検証 
2.3.1 はじめに 

本研究で用いた 40 mm の厚肉円筒心筋モデルが理論と整合するか検証を行った．心臓形状モ

デルは図 3A した厚肉円筒形で内直径を 45 mm，心筋厚は主に 12 mm (𝑟𝑎=22.5 mm，a = 1.533)

を用い，厚みを変化させた．厚みに対する影響も検討するため 8 mm (a = 1.356)，16 mm (a = 1.711)

のものも検討した． 計算は圧力を加えてから，ストレインの変動が 0.1 秒あたり 0.2%以下とな

り十分定常状態に達していると考えられた 2 秒後の半径方向および円周方向ストレインで評価

した．  

Table 4 Internal pressure P1, active contractile stress α and wall thickness twall for model validation. 

Theoretical ejection fraction (tEF) is also shown. 

 

Index A0m B0m C0m A0.5m A5m B0.5m B5m A0.5s A0.5l 

P1 (mmHg) 0.05 0.5 5 0.05 0.05 0.5 0.5 0.05 0.05 

α(kPa) 0.0145 0.145 1.45 0.0591 0.4601 0.190 0.5910 0.0694 0.0528 

twall (mm) 12 12 12 12 12 12 12 8 16 

tEF(%) 0.0 0.0 0.0 0.5 5.0 0.5 5.0 0.5 0.5 
 

 

なお，半径方向に領域を 10 分割し，それぞれに対し平均および標準偏差を求めた．弾性係数

E は 24.34 kPa，ポワソン比 ν は 0.5 に固定した．心内圧とアクティブな収縮応力は表 3 に示し

た．同時に理論上想定される左室駆出率を表 4 に記載した． 
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2.3.2 左室駆出率 0%の条件下でのストレインの検証 

左室駆出率が 0％になる場合（表 3 における A0m，B0m，C0m）において，心内圧 P1とアク

ティブな収縮応力αを変化させて，計算を行った結果について述べる．局所の円周方向および

半径方向のストレインの半径方向分布を図 10 に示す．マーカーがシミュレーションで得られた

計算結果，曲線が(36)式から導かれる理論値である．A0m(心内圧が 0.05 mmHg)と B0m(心内圧

が 0.5 mmHg)の計算結果は理論値とよく一致したことから，計算結果の妥当性が示された．し

かしながら，C0m(心内圧が 5 mmHg)では，特に円周方向ストレインの計算結果が理論値より 5％

程度高い値を示した．平衡点に達していない可能性を考慮して，計算を 100 秒まで延長させた

が，理論値と一致することはなかった．これは，心内圧が 5 mmHg 以上では微小変形の仮定が

成立せず，せん断ひずみが無視できないことを示している． 

 

FIGURE 10. Radial distribution of local circumferential and radial strains by various internal pressure 

and active contractile stress when left ventricular ejection fraction is 0% (A) Internal pressure is 

0.05mmHg and active contractile stress is 0.0145kPa(A0m) (B) Internal pressure is 0.5mmHg and active 

contractile stress is 0.145kPa(B0m) (C) Internal pressure is 5mmHg and active contractile stress is 

1.45kPa(C0m). Elastic modulus E is 24.34 kPa and Poisson’s ratio ν is 0.5.  
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2.3.3 左室低駆出率の条件下でのストレインの検証 

微小変形の仮定が成立する心内圧が 0.05，0.5 mmHg の条件で，LVEF が 0.5％，5％になる場

合(表 3 に置ける A0.5m，A5m，B0m，B0.5m)の局所の円周方向および半径方向のストレインの

半径方向分布を図 11 に示す．図 10 と同様に，マーカーがシミュレーションより算出した計算

値値で，曲線が(36)式から導かれる理論値である． A0.5m，B0.5m(左室駆出率が 0.5％)は計算

値と理論値はよく一致したものの， A5m，B5m(左室駆出率が 5％) 特に半径方向ストレインは，

計算結果が理論値より 10％程度高い値を示した．図 10 と同様に，左室駆出率が 5％の条件では

微小変形の仮定が成り立たない大変形を行っており，せん断ひずみを無視している可能性が考

えられ，注意が必要である． 

 

FIGURE 11. Radial distribution of local circumferential and radial strains by various internal pressure 

and active contractile stress at relatively low left ventricular ejection fraction (LVEF). (A) Internal 

pressure is 0.05mmHg and active contractile stress is 0.0591kPa (A0m) (B) Internal pressure is 

0.05mmHg and active contractile stress is 0.4601kPa (A5m) (C) Internal pressure is 0.5mmHg and 

active contractile stress is 0.190kPa (B0.5m) (D) Internal pressure is 0.5mmHg and active contractile 

stress is 0.5910kPa (B5m). Theoretically, LVEF is assumed to be 0.5% in Figures 8A and 8C and 5% in 

Figures 8B and 8D. Elastic modulus E is 24.34 kPa and Poisson‘s ratio ν is 0.5. 
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2.3.4 壁厚によるストレインの変化 

壁厚によるストレインの変化を検証するために， 計算値と微小変形理論値が一致する条件下

で（心内圧が 0.05 mmHg，左室駆出率が 0.5％），壁厚が 8 mm，12 mm，16 mm の条件で計算を

行った．心外膜径-心内膜径比に対する，局所の円周方向および半径方向のストレインを図 12

に示す (表 3 の A0.5s，A0.5m，A0.5l) ．図 10 と同様にマーカーがシミュレーションより算出

した値で，曲線が(36)式から導かれる理論値である． 壁厚が 8 mm，16 mm の条件においても，

計算値と理論値は一致した．加えて，円周方向ストレインは，壁厚に関係なく，心内膜半径に

対する位置により一定の値となることが分かった． 

 

FIGURE 12. Local radial (A) and circumferential (B) strains for the distance from endocardiac 

surface. Internal pressure is 0.05 mmHg and assumed left ventricular ejection fraction is 0.5%. Closed 

square indicated 8mm, closed circle indicated 12mm and closed triangle indicated 16mm of myocardial 

thickness. 

 

2.4 まとめ 

 本章では，心臓収縮におけるストレインを記述するために心筋形状，心筋電位および伝播，

電位に関連した収縮応力を数理モデル化し， 厚肉円筒モデルを用いた心筋収縮シミュレーショ

ンを行った．計算で得られた円周方向及び半径方向のストレインは，微小変形の下では理論値

と良好な一致を示すことがわかった．  
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第3章 一定の駆出率においての心筋ストレインに対する左心室肥大と心筋スティ

フネスの影響 

   

3.1 背景 

心不全症状の存在下で左心室駆出率が 50％を超え，拡張機能の障害が認められると， HFpEF

と診断される．しかしながら，非侵襲的に拡張能の評価を簡単に行うにはいまだ困難な側面が

ある．そこで，心エコー検査や磁気共鳴画像診断（Magnetic resonance imaging; MRI）などの臨

床画像技術が拡張機能の評価に有用とされている．なぜなら，これらの画像測定により，HFpEF

心筋では左室心肥大とともに，左室壁心筋収縮期における円周方向および長軸方向ピークスト

レインは減少を検出しているためである(Kraigher-Krainer et al., 2014; Morris et al., 2012; Su et al., 

2014)．しかし，一定の LVEF であるということは，心内膜での心筋ストレインは同じというこ

とであり，心筋ストレインがどのように減少するかは不明である． 

コンピューターシミュレーションによる先行研究は，心筋ストレインおよび心筋動態をよく

再現している．心筋ストレインが心肥大および LVEF と強く関連し(MacIver et al., 2015)，彼ら

の共同研究者は, HFpEF は収縮期カルシウムレベルを低下するが,Na+/Ca2+ 交換体欠乏のため

に拡張期カルシウムレベルを上昇することを示した (Adeniran et al., 2015)．また Shavik らは，

心筋ストレインは LV 収縮性だけでなく LV 負荷条件，特に後負荷の変化に対しても敏感であること

を発見した (Shavik et al., 2017)．後 2 つの研究は病理学的原因または詳細な血行動態について深

い洞察が得られたため，とても興味深い．しかし，これらの研究では，異なる LVEF および異

なる拡張期圧下で心筋ストレインを評価している．LVEF や拡張期圧はどちらもストレインに

直接影響を加えるので，同じ LVEF においても心不全を呈する主要な力学的要因は依然として

不明である．したがって，本章の目的は，収縮末期および拡張末期の心内容積を固定した場合

の，心筋ストレインの分布および収縮エネルギーを明らかにすることである．一定の LVEF に

おいて，種々の心筋壁厚，心筋スティフネス，拡張末期圧の下での心筋ストレインを評価する

ために，有限要素法を使用して，心筋電位の変化，心筋線維方向を考慮した粘性-超弾性として

モデル化された左室壁収縮シミュレーションを行った． 

 

3.2 方法 

本研究では前章で詳述した図 3A に示した厚肉円筒モデルで，表 2 に示した壁厚モデルと線維

スティフネスモデルの 2 つの心筋モデルを用いた．左室駆出率は 35%，50%，65%の 3 ケース

を選択した．評価は式（4b）で表されるグリーンラグランジュ・ストレインテンソル E を xyz

座標系から rθz 座標系にテンソル変換し，半径方向成分Errおよび円周方向成分Eθθを評価した．

さらに，局所座標 fsn 系にテンソル変換し，線維方向成分Eff，シート方向成分Essおよびシート

法線方向成分Ennの各ストレイン値について心筋全体平均と，図 4A で示した半径方向に 10 分割

した各領域についての平均を求めた．最内側領域のストレイン値を心内膜側のストレイン値，

最外側領域のストレイン値を心外膜側ストレイン値と定義した．エネルギーについては評価心

筋全体について式(22b)で表される外部エネルギー𝑊ext，式(22c)で表される弾性エネルギー𝑊e，
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式(22d)で表される心筋収縮エネルギー𝑊a，式(25)で表される心筋収縮ポテンシャルエネルギー

の心筋全体平均〈Ua,con〉を評価した． 

 

3.3 結果 
3.3.1 正常の左心室壁厚と拡張期圧においての心周期にわたる計算結果 

正常の左心室壁厚と拡張期圧に相当するモデル WT1（din = 38.52 mm，twall = 8.46 mm，Pd = 5 

mmHg）での LVEF50%における 1 心周期の心筋電位φを図 13A に示す．2 つの変数と 2 つの式

からなる単純な方程式であるが，初期のナトリウム電流からなるオーバーシュート，それに続

くプラトー，および減衰が生理学的観点からみても良好に再現されている(Nerbonnex et al., 

2015)． 

式(7a)で表されるアクティブな収縮応力の最大値により規格化した収縮応力の振幅Hactを図

13B に示す．心筋電位上昇に遅れて，心筋収縮力のピークが現れ，その後減衰していく特徴な

どが再現されている(Gao et al., 1995)  

 

FIGURE 13. Representative time histories of (A) the normalized transmembrane potential φ and (B) 

the normalized contractile stress due to the myocardial fiber 𝐻act  

 

式(11)，式(12)および Pdで求められる Pinを図 14A に，左心室容量 Vinを図 14B にそれぞれ示

す．等容収縮期(Ⅰ)の持続時間は約 70 ms，駆出期(Ⅱ)の持続時間は約 200 ms，等容拡張期(Ⅲ)

の持続時間は約 120 ms であった．収縮期の Vinの値は，拡張期の Vinの値の 50％に達した（約

16mL）． 
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FIGURE 14. Representative time histories of  (A) the internal pressure Pin and (B) the internal 

volume Vin acting on the endocardial surface for Pd = 5 mmHg. 

 

正常の左心室壁厚と拡張期圧に相当するモデル WT1 の LVEF50%における外部エネルギー

𝑊ext，弾性エネルギー𝑊e，心筋収縮エネルギー𝑊aの 1 周期にわたる時間経過を図 15A に示す．

心臓の形状が 1 心拍周期で最初の状態に戻ったため，𝑊eが心周期の終末において最初の状態で

ある 0 になる．心周期の終末においての𝑊extの値が 1 心拍で血液に行った仕事であり，心周期

の終末においての𝑊aの値が 1 心拍に要する心筋収縮エネルギーである． 

心筋全体平均の心筋収縮ポテンシャルエネルギー 〈Ua,con〉の 1周期にわたる時間経過を図 15B

に示す．式（25）に示す通り，基本的には 𝐻actに関連する指標であるので，立ち上がりこそ負

の値をとるものの，𝐻actが減衰することに伴い， 〈Ua,con〉も減衰することがわかる． 

 

FIGURE 15. Representative time histories of (A) the external work on the inner pressure Wext
 t , the 

myocardial contraction work Wa
 t, and the elastic potential W𝑒

 t  and (B) the volume-average potential 

energy for the active contraction 〈Ua,con〉 over a cardiac cycle Tp (diastolic and systolic phases) for tdia 

⋍ 8 mm and Pd = 5mmHg. 

 

3.3.2 心肥大心筋や拡張期圧上昇下，左室駆出率低下における一心周期にわたるストレイン 

正常の左心室壁厚と拡張期圧に相当するモデル WT1 の LVEF50%における半径方向ストレイ

ンErrおよび円周方向ストレインEθθの心筋体積平均の 1 周期Tpにわたる時間経過を図 16A およ

び 16B の太線で，心内膜領域を細線で，心外膜領域を破線でそれぞれ示す．Errは，収縮初期に
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増加し，t = 300 ms 付近でピーク約 50％に達し，元の 0 に戻る（図 16A）．一方，Eθθは基本的に

減少し，t = 400 ms 付近でピーク約− 18％に達し，元の 0 に戻る（図 16B）．これらの結果はddia≈ 

45 mm で得られたが，EF50%のものとでddia= 40 mm 及び 50 mm としても，それぞれのストレ

インはほとんど変化しなかった（ddia≈ 45 mm の結果に対する相対誤差は 1%未満）．図 16C お

よび図 16D は，代表的な収縮期（t = 200 ms）および拡張初期（t = 400 ms）でのErr，Eθθの半径

方向に 10 分割した分布である．ここで，rt/twall < 0.1 は心内膜側， rt/twall ≥ 0.9 は心外膜側を

示す．正常モデルにおいては一部収縮初期のErrを除き，ほぼ全ての時相でErrもEθθも絶対値は心

内膜側で最大になり，心外膜側で最少になる．Errは拡張早期より収縮期で大きくなるが(図 16A，

16C)，Eθθの絶対値は収縮期より拡張早期の方がより大きい（図 16B，16D）．円周方向ストレイ

ンのピーク時間が収縮末期と必ずしも一致しないため，30%の健常心筋で大動脈弁閉鎖後に円

周方向ひずみのピークが現れていても不思議ではない（Voigt et al. 2003）． 

 

 

FIGURE 16. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈Eθθ〉 during a 

cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 5mmHg (model WT1) at 50% LVEF. Solid bold lines are the 

volume-average strain, solid thin lines are the endocardial strain, and dashed lines are the epicardial 

strain. The (C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction in model WT1, 

where strains in the systolic (t = 200 ms) and diastolic (t = 400 ms) phases are represented by closed 

circle and opened square, respectively. The standard deviation of each strain are also displayed. 
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3.3.3 左室壁厚による心筋ストレインの変化 

次に，心肥大心筋のストレインについて述べる．図 17 に tdia ⋍ 12 mm（WT5）の，図 18 にtdia 

⋍ 16 mm（WT9）の LVEF 50%における半径方向および円周方向ストレインErr，Eθθを示す．注

目すべきことに，Eθθは全周期にわたって絶対値は心内膜側で最大になり，心外膜側で最少にな

るものの， Errは収縮期の多くの部分でこの原則より外れる． 

 

FIGURE 17. Time histories of the (A) radial strain 〈Err〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 5 mmHg (model WT5)  at 50% LVEF. The (C) radial and 

(D) circumferential strains along the transmural direction, where strains in the systolic (t = 200 ms) and 

diastolic (t = 400 ms) phases are are also represented. The legend is similar to Figure 13. 
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FIGURE 18. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 5 mmHg (model WT9) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction, where strains in the systolic (t = 200 ms) and 

diastolic (t = 400 ms) phases are are also represented. The legend is similar to Figure 13. 

 

ここで，正常の 3 つの代表的な収縮期（t = 200 ms）および拡張初期（t = 400 ms）でのErr，Eθθの

心臓中心からの半径を横軸にして書き直した分布図を図 19 および図 20 にそれぞれ示す．図 19

において，|Err|は心内膜側で最大，心外膜側で最少になっていない．|Eθθ|については，心内膜

側で最大，心外膜側となっているが，各壁厚で同じ半径でも同じ値を示しているわけではない．

一方，拡張初期の図 20 においては， |Err|も|Eθθ|も，心内膜側で最大，心外膜側で最少となっ

ており，同じ半径位置でほぼ同じ値をとっている．すなわち，収縮期では収縮応力は働き続け

ており，ストレイン分布はパラメーターセットによって様々に変化するが，拡張早期について

は収縮応力がほとんど 0 となっているため，どのパラメーターセットにおいても同じストレイ

ン分布をとる．特にEθθについては半径位置に応じてほぼ一定の値に定まることが示唆され，指

標として優れている可能性を示した．また，本計算の条件のような遠心性に肥大した場合にお

いては，拡張早期の円周方向ストレインの体積平均の絶対値|〈Eθθ〉|が減少する．なぜならば，

心外膜側の|Eθθ|が低下しているためである． 
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FIGURE 19. Local radial (A) and circumferential (B) strains along transmural length rt at systolic 

phase (t=200ms). Internal pressure is 5 mmHg and assumed LVEF is 50%. Closed square indicated 

8mm（WT1）, closed circle indicated 12mm (WT5) and closed triangle indicated 16mm (WT9) of 

myocardial thickness , respectively. The standard deviation of each strain is also displayed. 
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FIGURE 20. Local radial (A) and circumferential (B) strains along transmural length rt at early 

diastolic phase (t=400ms). The legend is similar to Figure 16. 

 

図 21 に LVEF 35％，図 22 に LVEF 50％，図 23 に LVEF 65%の場合の，拡張末期においての

各心筋壁厚（𝑡dia ≈ 8 mm，12 mm，16 mm）に対してピーク|〈Err〉|（A，C)およびピーク|〈Eθθ〉|（B，

D）を示す．ピーク|〈Eθθ〉|が現れる時間は，すべてのパラメーターセット依らず拡張早期であっ

た．また，WT モデル（A，B），FS モデル（B，D）両モデルにおいて壁厚が増加すると，ピー

ク|〈Eθθ〉|は減少した． 

 



36 

 

 

FIGURE 21. (A) (C)The magnitude of the peak radial strain |〈Err〉| , (B)（D）the peak circumferential 

strain |〈Eθθ〉| as functions of LV wall thickness in the end-diastolic phase with tdia in the wall thickness 

model (A)(B) and in the fiber stiffness model (C)(D) at 35% LVEF. 
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FIGURE 22. (A) (C)The magnitude of the peak radial strain |〈Err〉| , (B)（D）the peak circumferential 

strain |〈Eθθ〉| as functions of LV wall thickness in the end-diastolic phase with tdia in the wall thickness 

model (A)(B) and in the fiber stiffness model (C)(D) at 50% LVEF. 
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FIGURE 23. (A) (C)The magnitude of the peak radial strain |〈Err〉| , (B)（D）the peak circumferential 

strain |〈Eθθ〉| as functions of LV wall thickness in the end-diastolic phase with tdia in the wall thickness 

model (A)(B) and in the fiber stiffness model (C)(D) at 65% LVEF. 

 

3.3.4 左室拡張期圧による心筋ストレインの変化 

次に，拡張期圧が上昇した場合のストレインについて述べる．WT モデルでは図 21A-23A に

示すようにピーク|〈Err〉|は同じ駆出率および壁厚で比較したとき，LVEF が 50%(図 22A)のtdia = 

8 mm および LVEF が 65%(図 23A)のtdia = 8 mm，12mm の場合には拡張期圧が上昇することに

よってピーク|〈Err〉|は高くなる傾向があった．これらのパラメーターセット群を付録 WT で確

認すると， |〈Err〉|がピークのときに既に， 心内膜側で最大，心外膜側で最少になっている．し

かし，大部分は|〈Err〉|がピークのときは一定の傾向が得られていないので，全体的には明確な傾

向はない．一方，図 21B-23B に示すようにピーク|〈Eθθ〉|は同じ駆出率および壁厚で比較したと

き，拡張期圧が上昇することによって低下した．これは，図 24A に示すように，拡張期圧が高

いパラメーターセットは拡張期圧が低いパラメーターセットに比べ，拡張早期で遠心性に肥大

していることとなるため|〈Eθθ〉|が減少する． 

HFpEF 心筋のスティフネスは高いと考えられるため（Zile et al., 2015），FS モデルでも，ピー

クストレインを調べた．同じ駆出率および壁厚で比較したとき， 図 21C-23C に示すように，

線維スティフネス（または LVDP）が増加するにつれて|〈Err〉|は減少した．付録 FS で確認する

と，FS モデルでは|〈Err〉|がピークのときに，心内膜側で最大，心外膜側で最少の分布になるの
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で，心筋のスティフネスが， |〈Err〉|に反映されている．また， 図 21D-23D に示すように，線

維スティフネスが増加するにつれて|〈Eθθ〉|は同じままである．これは，図 24B に示すように，

拡張期圧が変化しても拡張早期において壁厚が変わらないためと考えられる． 

 

FIGURE 24.  LV wall thickness at the time of maximum |〈Eθθ〉| as functions of LV wall thickness in 

the end-diastolic phase with tdia in (A) the wall thickness model and (B) the fiber stiffness model. 

 

3.3.5 局所線維座標系におけるストレインの変化 

ストレインはテンソル座標変換することにより局所線維座標系に変換することもできる．正

常の左心室壁厚と拡張期圧に相当するモデル WT1 の LVEF50%における線維方向ストレインEff，

シート方向ストレインEss，およびシート法線方向ストレインEnnの心筋体積平均の 1 周期Tpに

わたる時間経過を図 25A-25C の太線で，心内膜領域を細線で，心外膜領域を破線でそれぞれ示

す．またそれぞれ 200ms と 400 ms の半径方向に沿ったEff，EssおよびEnnを図 25D-25F に示す. 

Effは，収縮初期に減少し，t = 300 ms 付近でピーク約− 25％に達し，元の 0 に戻る（図 25A）．Ess

は 1 周期をとおして 0 付近である（図 25B）．Ennは収縮初期に増加し，t = 300 ms 付近でピーク

約 50％に達し，元の 0 に戻る（図 25C）．図 25D-25F は，代表的な収縮期（t = 200 ms）および

拡張初期（t = 400 ms）でのEff，EssおよびEnnの半径方向に 10 分割した分布である．ここで，図

16 と同様にrt/twall < 0.1 は心内膜側， rt/twall ≥ 0.9 は心外膜側を示す．正常モデルにおいては

一部収縮初期を除き，ほぼ全ての時相でEnn絶対値は心内膜側で最大になり，心外膜側で最少に

なる．しかしながら，Eff，Essについては，どの時相についても，半径方向に対して単調減少や

単調増加の傾向は認められなかった（図 25D，25E）．全ての心筋領域に同じ収縮応力を加えて

いるが，心筋中部で最も線維方向に収縮するといった分布が得られた．また，円周方向ストレ

インの絶対値は最大でも 25%程度であるが，局所の心筋ストレインで観察すると，40%近くま

で収縮している線維領域があることがわかる． 
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FIGURE 25. Time history of (A) fiber strain   <Eff > , (B) sheets strain <Ess >   and (C) 

sheet-normal strain <Enn > during a cardiac cycle Tp = 800 ms for tdia = 8 mm and Pd = 5 mmHg 

(Model WT1). Those transmural strains at systolic phase (t = 200 ms: closed circle) and diastolic phase 

(t = 400 ms: opened square) are also shown in (D), (E) and (F). 

 

ここで図 16A と図 25C，図 16C と図 25F を見比べてみると半径方向と局所線維のストレイン

の推移は類似している．よって半径方向ストレインはは他のEff，EssよりもEnnに敏感であると

いえる. 図 26 に 1 周期の全ての時間においての，全体座標での半径方向と局所座標でのシート

法線方向のなす角度を示した．全ての時間で 2 つの方向のなす角は 4 度以下ということがわか

る．つまり，半径方向ストレインはほぼ局所心臓線維座標系のシート法線方向ストレインから

構成されるといえた． 
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FIGURE 26. The angle between the sheet-normal and radial vectors. The solid thin line shows the 

angle in the endocardial region. The solid bold line shows the area-average angle. The dashed line 

shows the angle in the epicardial region. The gray region indicates the standard deviation for all 

regions. 

 

一方，線維方向ストレインEffやシート方向ストレインEssは円周方向ストレインEθθと類似して

いない. 強調しておきたいことは，図 25A に示すように局所線維方向ストレインは収縮期にピ

ーク時間を迎えているのに対し，円周方向ストレインはそれより遅れて，拡張初期にまで及ん

でいることである．前段で，半径方向ストレインはほぼ局所心臓線維座標系のシート法線方向

ストレインから構成されることが分かったので，EθθはEffとEss，そしてせん断ひずみEfsから構

成されることとなる．つまり，収縮期の心中部～心外膜領域のEssの正の値は，Effの負の値を打

ち消すことが推測された．図 27 に一心周期にわたって 3 領域（心内膜,心中部,心外膜領域）で

の心筋短軸面に対する線維がなす角度をそれぞれ示した．心外膜側では収縮期に長軸方向に線

維が配向する．正常モデル（WT1）のみ示したが，他のパラメーターセットにおいても同様の

結果を得る．したがって，円周方向ストレインのピーク時間は常に局所ストレインのピーク時

間に一致するとは限らない．  



42 

 

 

FIGURE 27. The angle on the myocardial short-axis plane over the cardiac cycle in three layers. The 

solid thin line shows the angle in the endocardial region (defined as rt/twall < 1/10). The dotted line 

shows the angle in the central myocardial region (defined as 4/10 ≤ rt/twall < 5/10). The dashed line 

shows the angle in the epicardial region (defined as rt/twall ≥ 9/10), where rt is the distance from the 

endocardial surface. The gray region indicates the standard deviation. 

 

図 28に LVEF 35％，50％，65%の場合の，拡張末期においての各心筋壁厚（𝑡dia ≈ 8 mm，12 mm，

16 mm）に対してピーク|〈Eff〉|を示す． WT モデル（A，C，E），FS モデル（B，D，F）両モデ

ルにおいて壁の厚さが増加すると，ピーク|〈Eff〉|は LVDP とは無関係に減少した． 

次に，拡張期圧が上昇した場合のストレインについて述べる．WT モデルではピーク|〈Eff〉|は

同じ駆出率および壁厚で比較したとき，全体的にはほとんど変化は認められない．一方，FS モ

デルでは，同じ駆出率および壁厚で比較したとき，線維スティフネスが増加するにつれて|〈Eff〉|

は減少した． 
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FIGURE 28. The magnitude of the peak fiber strain|⟨Eff⟩| over one cardiac cycle at the end-diastolic 

phase tdia for different Pd (= 5, 10, 20, and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 35%,(C, D) 50%, 

and (E, F) 65%. The results were obtained with WT model (A, C and E) and with FS model (B, D and 

F). 

 

この傾向は，ピーク|〈Err〉|と同様の傾向がある．そこで，ピーク|〈Err〉|とピーク|〈Eff〉|の相関を

図 29 に示す．ある程度の正の相関を認めるものの，相関係数 r2は 0.73 程度であり，指標とし

ては適さなかった． 
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FIGURE 29. The peak fiber strain of |〈Eff〉|as functions of  the peak radial strain. The shapes and 

colors show the ejection fraction and the diastolic pressure, respectively. 

 

3.3.6 左室壁厚，拡張末期圧，左室駆出率におけるエネルギーの変化 

図 30 に心筋の外部エネルギー𝑊extを示す．𝑊extは，LVEF が増加するにしたがって増加する．

また𝑊extは，壁の厚さが増加するにつれてほぼ同じかわずかに増加する．そして𝑊extは，特定の

壁厚では，LVDP が増加するにつれてやや減少した．この傾向は WT モデルでも FS モデルでも

同様であった．一般に，圧力-体積曲線に囲まれた面積分だけ心筋は外部に仕事をしている(Suga 

et al., 1987)．本研究の計算条件上，心内腔体積変化は 35%，50%，65%に固定しており，同 LVEF

では，収縮期圧力プロファイルも大きな変化はなく，LVEF が大きくなれば𝑊extが増大するのは

自明の理で，拡張期圧力が高いほど，圧力-体積曲線に囲まれた面積は小さくなるので， 𝑊extが

減少する． 
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FIGURE 30. The external energy Wext  on the internal pressure over one cardiac cycle at the 

end-diastolic phase tdia for different Pd (= 5, 10, 20, and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 

35%, (C, D) 50%, and (E, F) 65%. The results were obtained with WT model (A, C and E) and with 

FS model (B, D and F). 

 

図 31 に心筋の最大弾性エネルギーWe
maxを示す．We

maxは，LVEF が増加するにしたがって増加

する．またWe
maxは，壁厚が増加するにしたがって増加する．そして，特定の壁厚ではWe

maxは，

LVDPが増加するにつれてやや減少した．最大弾性エネルギーは心筋の変形能に相関する．LVEF

が大きいとより変形することは直感通りである．また，心筋重量が大きければ変形に必要なエ
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ネルギーも増加し，また，LVDP が高く， 拡張末期で心筋線維が伸展していれば，アクティブ

な収縮エネルギーが低い状態でも駆出が確保できることが推察された．ただし，FS モデルの

LVEF 50%でLVDP 40 mmHg，LVEF 65％でLVDP 20 mmHg及び 40 mmHgではこの傾向に反し，

収縮すると大きな弾性エネルギーを蓄える．これらの条件は，より心筋が硬い状況を表してお

り，収縮自体に大きなエネルギーを必要としている． 

 

FIGURE 31. The peak elastic energy We
max over one cardiac cycle at the end-diastolic phase tdia for 

different Pd (= 5, 10, 20, and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 35%, (C, D) 50%, and (E, F) 

65%. The results were obtained with WT model (A, C and E) and with FS model (B, D and F). 

 

図 32 に心筋収縮エネルギーWaを示す．Waは，LVEF が増加するにしたがって増加する．また

壁厚が増加するにつれて増加する．そして，特定の壁厚では，LVDP が増加するにつれてやや
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減少した．心筋の運動エネルギーはこれらのエネルギーに比べ無視できるほど小さいので， Wa

は， We
maxと𝑊extと同様の傾向を有する．ただし，FS モデルの LVEF 65%で壁厚 12 mm，16 mm

の LVDP 40 mmHg ではこの傾向に反し，大きな心筋収縮エネルギーを必要とした．これらの系

は前段で述べたように大きな弾性エネルギーを有するのでより多量の心筋収縮エネルギーを必

要とするためである． 

 

FIGURE 32. The Internal energy Wa  of the myocardium over one cardiac cycle at the end-diastolic 

phase tdia for different Pd (= 5, 10, 20, and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 35%, (C, D) 

50%, and (E, F) 65%. The results were obtained with WT model (A, C and E) and with FS model (B, 

D and F). 
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図 33に心筋収縮ポテンシャルエネルギーの心筋全体平均の一心拍での最大値〈Ua,con
max 〉を示す．

〈Ua,con
max 〉は，LVEF が増加するにしたがって増加する．壁厚が増加すると心筋全体のエネルギー 

Waは増加したが， 〈Ua,con
max 〉は減少する．そして，特定の壁厚では，LVDP が増加するにつれてや

や減少した．ただし，収縮するのに多くの弾性エネルギーを必要とする FS モデルの LVEF 50%

で LVDP 40 mmHg，また LVEF 65％で LVDP 20 mmHg 及び 40 mmHg では，正常状態に比べて

極端に大きなポテンシャルエネルギーを必要とした． 

 

FIGURE 33. The volume-average contraction potential energy <Ua,con
max

> in the cardiac cycle at the 

end-diastolic phase tdia for different Pd (= 5, 10, 20, and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 

35%, (C, D) 50%, and (E, F) 65%. The results were obtained with WT model (A, C and E) and with 

FS model (B, D and F). 
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なお，FS モデルの LVEF 65%で LVDP 40 mmHg のパラメーターセットにおける〈Ua,con
max 〉は図 25F

から除外している（壁厚 8 mm，46.4 kJ/m3 ; 壁厚 12 mm，72.2 kJ/m3 ; 壁厚 16 mm，142.0 kJ/m3）． 

 

3.4 考察 

拡張機能障害を伴う心不全（HFpEF）に関する多くのシミュレーションが行われているが

(Adeniran et al., 2015; MacIver et al., 2015; Shavik et al., 2017)，先行研究では心内容積や LVEF が一

定でないため，LVEF が維持されておりながらストレインが減少するメカニズムの説明は未だ

不十分といえる．また，HFpEF の心筋ストレインはエネルギーの観点から常に厳密に議論され

ているわけではない．この問題を解明するために，心肥大を厚肉円筒としてモデル化し，LVDP

や心筋線維化を変化させ，拡張末期容積を 45 mm，LVEF を 35%，50%，65%に固定して心筋ス

トレインを求めた． 

壁厚が増加するにつれて，半径方向および円周方向のピークストレインが減少した（図 21-23）．

これは先行の臨床研究結果(Kraigher-Krainer et al., 2014; Morris et al., 2012)と定性的に一致して

おり，モデル解析から心肥大と弾性の増加がピークストレインの減少の原因であることを示唆

した．しかし，この結果は静的に心筋の圧縮を考えないで変形させたときの研究結果（MacIver 

et al., 2015）でも概算が可能である．例えば，LVEF50%で心内膜(𝑟t= 0)での収縮末期の円周方向

ストレイン|Eθθ|は，LV 壁厚に関係なく 25％になり，半径が大きくなるにしたがって小さくな

る．実際，心外膜領域で計算された|Eθθ|は，壁厚が大きいパラメーターセットで小さくなった

（図 20）．これらの結果は，|〈Eθθ〉|が最大になるのが，どのパラメーターセットにおいても拡張

早期であり，どのパラメーターセットでも同様のストレイン分布を呈するから成立するものと

考えられた．一方で，半径方向ストレインは収縮期に最大になるので，パラメーターセットに

よっては応力を加えて時間が十分に立った状態と異なる分布を呈するため，一定の傾向が得ら

れなかったものと推察する．それでも，FS モデルでは比較的安定していたため，線維スティフ

ネスが大きいほど，ピーク|〈Err〉|が低下する傾向がある．これらの考察からも，動的にストレイ

ンを分析することによって，静的分析では得られない結果を得ることができた． 

HFpEF の力学的心筋のエネルギー消費を理解することは有用である．心肥大により，ほぼ同

様の外部エネルギーに対し（図 30），局所の心筋収縮ポテンシャルエネルギーは低下する（図

33）ものの，心筋全体の収縮エネルギーは増加する（図 32）．心筋への圧力過負荷は，核内の

修飾遺伝子の転写を促進し，ザルコメアとコラーゲンを増加させることが知られている．本結

果は，心肥大が不十分な収縮力を補う役割を果たしているという知見と一致する(Lorell et al., 

2000)．また，心肥大は潜在的に心筋収縮エネルギー枯渇による心不全を引き起こす可能性を示

唆している(Ingwall et al., 2000)． 

また，FS モデルの LVEF 50%で LVDP 40 mmHg，LVEF 65％で LVDP20 mmHg 及び 40 mmHg

のパラメーターセットでは，収縮に大きな弾性エネルギーを必要とし(図 31)，心筋局所でも極

端に大きなポテンシャルエネルギーを必要とし (図 33)，全体的にも大きな心筋収縮エネルギー

を必要とした(図 32)．これらの心筋弾性が極端に高くなるパラメーターセットにおいては，心

不全心筋で収縮力が高くなることは実際には考えにくく，心筋スティフネスが高くなると，左

室収縮率が低下すると推察された． 
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そこで，前述のパラメーターセットを除いた残りのパラメーターセットの|〈Eθθ〉|と〈Ua,con
max 〉の関

係を図 34 に示す．|〈Eθθ〉|と〈Ua,con
max 〉は線形関係を示すことが示された(相関係数 r2 = 0.874)．式(25)

で心筋収縮ポテンシャルエネルギーは線維のストレインに相関することが示されたが，円周方

向ストレインにも相関することがこの図により示された． 

 

FIGURE 34. The volume-average contraction potential energy <Ua,con
 max > as functions of |〈Eθθ〉| . 

Closed symbols indicate the wall thickness (WT) model and open symbols indicate the fiber stiffness 

(FS) model. The shapes and colors show the ejection fraction and the diastolic pressure, respectively. 

 

本研究では，心筋収縮応力がどの心筋線維にも等しく作用すると仮定した．また，無負荷状

態での残留ひずみを無視し，一定の心筋粘度を使用した．ただし，以前の実験的研究では，細

胞レベルでの心筋収縮応力が壁内の局所において異なることが示され(Haynes et al., 2014)，以前

のシミュレーション研究でも，半径方向に不均一な収縮応力を負荷することによってより効率

的な心臓収縮が生じたことが示された(Dabiri et al., 2018)．また心筋粘度は，瞬間的に変化する

可能性があることも知られている(Kanai et al., 2005)．したがって，アクティブな収縮応力と残

留ストレインの分布が心筋ストレインにどのように影響を及ぼすのかをさらに調査する必要が

ある．また，本研究では心臓電位に 2 変数心筋電位モデル(Aliev et al., 1996; Sermesant et al. 2006)

と，血行動態に 2 要素ウィンドケッセルモデルを採用するなど単純化しており，心筋壁に対す

る流体力学の影響を厳密に捉えることはできていない．たとえば，単純なマクスウェルタイプ

のモデルでは心筋収縮力と電位の間の遅延を完全に再現しているわけではないため，収縮期の

持続時間は実際(Hodge et al., 1972)よりも短くなっている．このような収縮期の持続時間はスト

レイン分布への影響は少ないと思われるが，正確な流体力学的相互作用モデルによってより詳

細な分析を実行する必要がある． 
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3.5 まとめ 

収縮末期心内容積下で LVEF を 35%，50%，65%に固定した場合の心周期中の心筋ストレイン

のシミュレーションを行った．結果，半径方向および円周方向のストレインが壁厚の増加とと

もに減少し，心肥大時のストレイン減少を示した．一定の拡張期壁厚である場合には，収縮期

左心室壁厚増大が円周方向ピークストレインを減少させ，線維スティフネスの増加が半径方向

ピークストレインを減少させた．エネルギーの観点からも，心筋線維の機能不全が生じた際に

心拍出量を維持するために拡張末期圧の上昇と心肥大の両方が起こりえることを示唆された． 
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第 4章 心機能の駆出率指標の修正：シミュレーションと臨床データによる円周方

向ストレインとの検証 
 

4.1 背景 

HFpEF の発症と進行には種々の機序があり，主要な原因の 1 つは心筋のエネルギー障害であ

る．診断は，(1)臨床的心不全の特定（Mckee et al.,1971），(2)左心室駆出率が 50%以上，(3)異常

な拡張機能の 3 つの基準に基づく．しかし，特に拡張機能を非侵襲的に評価することは依然と

して困難である．心エコー検査や MRI などの臨床画像技術を使用した以前のいくつかの研究で

心肥大と，左心室壁の心筋ストレインは収縮期に減少している（Morris et al., 2012; 

Kraigher-Krainer et al., 2014; Su et al.,2014; Onishi et al.,2015; Tadic et al.,2019）．長軸方向ストレイ

ンは，障害心筋の指標である MRI ガドリニウム造影での遅延像と関連し（Guo et al., 2021），ま

た再現性が高いことから，長期入院を予測するための指標として臨床的によく使用される

（Zhang et al.,2019）．一方，円周方向ストレインも長軸方向ストレインより心血管イベントをよ

り正確に予測するなど（Cho et al.,2009），有用なマーカーである可能性がある．しかしながら，

ストレイン測定には特別な機器と熟練が必要である上，各メーカーの測定機器によってばらつ

くことが知られている(Takigiku et al., 2012; Farsalinos et al., 2015)．前章では，円周方向ストレイ

ンは左室駆出率と拡張期および収縮期の壁厚に関係し，収縮ポテンシャルエネルギーと相関す

るということを示した．したがって，本章の目的は，この相関を用い，ベッドサイドでより簡

単に測定でき，どの装置で測定しても誤差が少ない，心不全の修正駆出率（Modified ejection 

fraction; mEF）指標を提案することである．そこで，前章での心筋収縮シミュレーションを特定

の LVEF または拡張末期容積に対するさまざまな心筋壁厚，心筋スティフネス，拡張期末期圧

の下で行い，左心室壁の円周方向ストレインと収縮ポテンシャルエネルギーを評価した．これ

らの結果から，ストレインを推定するための指標として，LVEF と心外膜内の内部容積の収縮

率の積である mEF を提案する．mEF の結果は，臨床研究論文 7 編と比較し妥当性を検証する． 

 

4.2 方法 
4.2.1 新規心機能指標の定義 

心筋ストレインの代わりに，心機能を推定するための指標として以下に定義される修正駆出

率 mEF を提案する． 

mEF= EF×
Vout,dia-Vout,min

Vout,dia

 

   

   (38) 

Vout = Vin+Vm,   

   
   (39) 

ここで，Vin,diaおよびVout,diaは，それぞれ拡張末期の心内膜および心外膜内の内部容積， Vin,sys

は収縮末期での心内膜容積，Vout,minは，収縮期間中の心外膜内の最小内部容積，Vmは心筋容積

である．mEF は LVEF と心外膜内の内部容積の収縮率の積である． 
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4.2.2 修正駆出率mEFと円周方向ストレインとのシミュレーションおよび臨床データにおいて

の比較 

新規指標 mEF と LVEF に対して WT モデルも，FS モデルも含めて前章で算出した最大体積平

均円周方向ストレイン|〈Eθθ〉|を比較した．また同時に新規指標 mEF と，心筋収縮ポテンシャル

エネルギーの心筋全体平均の一心拍での最大値〈Ua,con
max 〉との関連を調査した． 

表 5 に示すように，健常群と HFpEF 群に対して心エコー検査または MRI によって円周方向

ストレインと心臓の形態を測定した研究に基づいて mEF の臨床的有用性を検討する． 

 

Table 5 Characteristics and referenced clinical indices in clinical studies. 

First Author, Year Echo/MRI Number of subjects Referenced clinical 

indices*1 

1 Wang et al. 2008  Echo (GE) Control 17, HFpEF 20 LVEDV, LVESV, LVM 

2 Nguyen et al. 2010  Echo (GE) Control 30, High LA pressure 

30 

LVDd, LVMi, BSA 

3 Abe et al., 2013  Echo (GE) Control 19, HFpEF 10 LVDd, LVDs, LVT 

4 Hung et al 2016  Echo (GE) Control (Healthy 40, 

Co-morbidity 108), HFpEF 58 

LVEDV, LVESV, LVT 

5 Iwano et al. 2016  Echo(Ph)  Control 31, HFpEF 50 LVEDV, LVESV, LVMi, 

BSA 

6 Tanacli et al., 2020  MRI (Ph) Control 20, HFpEF 20 LVEDVi, LVT*2, BSA 

7 Hashemi et al., 2021  MRI (Ph) Control 12, HFpEF 19  LVEDVi, CO, CI LVT, 

BSA 
 

*1 Describes indices other than left ventricular ejection fraction and circumferential strain.  

*2 Circumferential strain was extracted from the graph. 

GE: General Electric Company. Ph: Phillips. HFpEF: Heart Failure with preserved Ejection Fraction.  

LVEDV(i): Left Ventricular End Diastolic Volume (index). LVM(i): Left Ventricular Mass (index). 

LVESV(i): Left Ventricular End Systolic Volume (index). LVT: Left Ventricular Thickness. 

LVDd: Left Ventricular End Diastolic dimension. BSA: Body Surface Area. 

CO: Cardiac Output. CI: Cardiac Index. 

 

ここでは，詳細な臨床データがないことから，収縮期でも心筋の厚さは変化せず，壁の厚さ

はすべての心筋領域で一定であると仮定する．mEF は臨床分野で一般的に使用される（40）式

の心腔体積(Teichholz et al., 1976) ，（41）式の左心室質量（LVM）(Devereux et al., 1986) ，（42）

式の体表面積（BSA）(Du Bois et al., 1916)の式を使用して計算した． 

 Vin,dia =
7Din,dia

3

2.4+Din,dia

,    

   

   (40) 
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 LVM =  𝟎. 𝟖𝟑𝟐[(Din,dia+𝟐tdia)𝟑 − Din,dia
𝟑 ])  +  𝟎. 𝟔 ,    

   
   (41) 

 BSA=7.184×10-3 H 0.725W 0.425 ,    

   
   (42) 

ここで，Din,diaは拡張末期の左心室径であり，tdiaは心筋壁厚，H は身長，W は体重である．た

とえば，表 3 の文献１（Wang et al., 2008）では，左心室拡張末期容積，収縮末期容積，および

(41)式に LVM を代入し， tdiaを求めることによって， Vout,diaおよびVout,minを算出した． 

 

 

FIGURE 35. Modified ejection fraction mEF at the end-diastolic phase tdia for different Pd (= 5, 10, 20, 

and 40 mmHg), and for different LVEFs: (A, B) 35%, (C, D) 50% and (E, F) 65%. The results were 

obtained with WT model (A, C and E) and with FS model (B, D and F). 
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4.3 結果 

各 LVDP における心筋壁厚に対する mEF を図 35（A：WT モデル，B:FS モデル）に示す． mEF

は，LVEF が増加するにしたがって増加する．また壁厚が増加するにしたがって減少する．そ

して，WT モデルでは，特定の壁厚で，LVDP が増加するにつれてやや減少した．FS モデルで

はLVDPの変化はほぼなかった．図18-20のピーク|〈Eθθ〉|と同様の傾向を示しているのがわかる． 

WT，FS 両モデルの全てのシミュレーションで，それぞれ LVEF と mEF に対するピーク|〈Eθθ〉|

を図 36A，36B に示す．同じ LVEF においてピーク|〈Eθθ〉|は大きなばらつきがある（図 36A）．

一方，mEF とピーク |〈Eθθ〉|は有意な相関を示した（図 36B）． 

 

FIGURE 36. The peak volume-average circumferential strain |⟨Eθθ⟩| over one cardiac cycle as a 

function of (A) left ventricular ejection fraction (LVEF) or (B) modified ejection fraction (mEF) 
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FIGURE 37. The volume-average contraction potential energy <Ua,con
 max > as functions of modified 

ejection fraction (mEF). Closed symbols indicate the wall thickness (WT) model and open symbols 

indicate the fiber stiffness (FS) model. The shapes and colors show the ejection fraction and the 

diastolic pressure, respectively. 

 

図 34 と同様に，FS モデルの LVEF 50%で LVDP 40 mmHg，LVEF 65％で LVDP 20 mmHg 及び

40 mmHg のパラメーターセットを除いた mEFと〈Ua,con
max 〉を図 37 に示す．図 34 ではピーク |〈Eθθ〉|

と〈Ua,con
max 〉は線形関係を示すことが示されたが，ここでは mEF とも〈Ua,con

max 〉と相関が示された(相

関係数 r2 = 0.912)． 

図 38 は， 表 3 の 7 つの臨床研究の測定に基づいて概算した mEF とピーク|〈Eθθ〉|の関係を示

す．同時に図 28B に示すシミュレーションで得られた回帰直線も示す．計算された mEF とピー

ク |〈Eθθ〉|は共に，HFpEF グループの方が健常グループよりも低くなり， 測定年代や測定機器

および測定会社によって絶対値は大きく変わるものの，7 研究のうち 6 つは，mEF とストレイ

ンの間に正の相関関係を示した． 
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FIGURE 38. The peak circumferential strain obtained with clinical measurements in previous studies 

are replotted as a function of modified ejection fraction, where circles indicate controls, and squares 

indicate HFpEF patients. The solid line obtained with simulation shown in Fig. 28B. The colors 

indicate different imaging modalities and vendors: blue indicates Echo (GE) (Wang, et al., 2008; 

Nguyen, et al., 2010; Abe, et al., 2013; Hung, et al., 2016), red indicates Echo (Phillips) (Iwano, et al., 

2016) and green indicates MRI (Philips) (Tanacli, et al., 2020; Hashemi, et al., 2021). 

 

 4.4 考察 

 長軸方向のみならず円周方向ストレインは，心不全を検出するマーカーとして有用である報

告がなされているが（Morris et al., 2012; Kraigher-Krainer et al., 2014; Su et al.,2014; Onishi et al., 

2015; Tadic et al., 2019），ストレイン測定には特別な機器と熟練が必要であり，各メーカーの測

定機器によってばらつくことが知られている(Takigiku et al., 2012; Farsalinos et al., 2015)．また，

線維方向および円周方向ストレインと収縮ポテンシャルエネルギーがよく相関していることを

前章で示した．したがって，ベッドサイドでより簡単に測定でき，通常の装置で測定しても誤

差が少ない，心不全の修正駆出率（Modified ejection fraction; mEF）指標を提案する． 

結果，ピーク|〈Eθθ〉|が同じ LVEF で大きく変化する（図 36A）が mEF とよく相関する（r2 = 0.968; 

図 36B）．これは前章で示したように，主に mEF が心外膜側の円周方向ストレインの減少を反
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映しているためである．さらに，mEF と〈Ua,con
max 〉は相関がある（r2 = 0.912; 図 37）．したがって

mEF を測定することにより，収縮ポテンシャルエネルギーを推測できる可能性を示した． 

また，mEF は，先行臨床研究のほとんどでピーク|〈Eθθ〉|と正の相関がある（図 38）．特に，LVEF

がほとんど変化しない正常心筋と HFpEF 心筋のデータで，|〈Eθθ〉|との相関を見ることができる．

したがって，mEF を測定することによって|〈Eθθ〉|および〈Ua,con
max 〉を LVEF より推定できる可能性

がある． 

しかしながら，特に心収縮期で壁厚が変化しないことなど mEF の計算は概算にしか過ぎない

こと，左心室容積，左心室質量，体表面積の式はの経験に基づいた式であり，物理的意味に乏

しいこと，比較的古い（2010 年以降）のストレインの臨床測定値は，機器測定会社によって異

なる場合があるので必ずしも正確ではないことに注意が必要である．また，本解析では，前章

で述べた通り，心筋壁に対する流体力学の影響を厳密に表現していない．しかし，これらの不

正確性にも関わらず，mEF は画像診断法や測定機器に関係なく収縮ポテンシャルエネルギー，

ひいては心不全の有用な指標となる可能性がある．今後は，心エコー検査や心臓 MRI を用いた

mEF を中心とした臨床試験を実施することが望まれる． 

臨床試験の例として次のようなものを提案する．(1) LVEF が保たれ，健常者や局所的壁運動

低下がない弁膜疾患患者，肥大性心筋症患者，HFpEF 患者などをエントリーし，経時的にエコ

ーまたは MRI によって，LVEF，mEF および円周方向ストレインを測定し，時間変化（加齢や

病気の進行）による各指標の変化を観察し，mEF および円周方向ストレインの有効性を検証す

る．(2)高度高血圧患者や高度糖尿病患者をエントリーし，血圧，血糖の加療を行い，治療前後

の mEF および円周方向ストレインを測定することによって心筋消費エネルギーの変化を検証

する． 

 

4.5 まとめ 

心筋ストレインの代わりに，ストレインを推定するための指標として修正駆出率（Modified 

ejection fraction; mEF）を提案した．これは，LVEF と心外膜内の内部容積の収縮率の積として

定義される．シミュレーションで得られたピーク円周ストレインと収縮ポテンシャルエネルギ

ーが，mEF と高い相関をもつことを示した．さらに，mEF は，先行の臨床実験で得られたピー

ク円周ストレインも推定できることがわかった．mEF は，画像診断法や測定機器に関係なく収

縮ポテンシャルエネルギー，ひいては心不全の有用な指標となる可能性がある．今後は，心エ

コー検査や MRI を用いた mEF を中心とした臨床試験を行い，その有効性の検証を行う必要が

ある． 
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第5章 結言 

 

現在，治療技術の発達により急性心筋梗塞や弁膜症に対する成績はよくなっている．一方，

高血圧や糖尿病，心房細動をはじめ，老化による心不全は，年々死因として増加しており，今

後は心不全を標的とした治療戦略を考える必要がある．中でも，心不全の指標として左室駆出

率を臨床指標として伝統的に用いてきたが，左室駆出率が保たれている心不全（HFpEF）が増

加しており，予後も決して良くない．そこで，HFpEF 患者に見られる左室駆出率が保たれた状

態でおこる心筋ストレインの詳細を明らかにすることと，新規心不全指標の探索を目的として，

厚肉円筒モデルを用いた心筋収縮シミュレーションを行った． 

第 2 章では，心臓収縮におけるストレインを記述するために心筋形状，心筋電位および伝播，

電位に関連した収縮応力を数理モデル化し， 厚肉円筒モデルを用いた心筋収縮シミュレーショ

ンを行った．計算で得られた周方向及び半径方向のストレインは，微小変形の下では理論値と

良好な一致を示すことがわかった． 

第 3 章では，収縮末期心内容積下で LVEF を 35%，50%，65%に固定した場合の心周期中の心

筋ストレインをシミュレーションした．半径方向および円周方向のストレインが壁厚の増加と

ともに減少し，心肥大時のストレイン減少を示した．半径方向ストレインは収縮応力が作用し

ている収縮期にピークに達する一方，円周方向ストレインは収縮応力が作用した後である各調

速機にピークに達する．よって，ピーク円周方向ストレインの方がパラメーターセットにかか

わらず一定の傾向を示す．一定の拡張期壁厚である場合には，収縮期左心室壁厚増大が円周方

向ピークストレインを減少させ，線維スティフネスの増加が半径方向ピークストレインを減少

させた．エネルギーの観点からも，拡張末期圧の上昇と心肥大の両方が，心筋線維の機能不全

が生じた際に心拍出量を維持するために起こりえることを示唆された． 

第 4 章では，心筋ストレインの代わりに，ストレインを推定するための指標として修正駆出

率 mEF を提案した．これは，LVEF と心外膜内の内部容積の収縮率の積として定義される．シ

ミュレーションで得られたピーク円周ストレインと収縮ポテンシャルエネルギーが，mEF と高

い相関をもつことを示した．さらに，mEF は，先行の臨床実験で得られたピーク円周ストレイ

ンも推定できることがわかった．mEF は，画像診断法や測定機器に関係なく収縮ポテンシャル

エネルギー，ひいては心不全の有用な指標となる可能性がある．今後は，心エコーや心臓 MRI

を用いた mEF を中心とした臨床試験を行い，その有効性の検証を行う必要がある．本研究の知

見が，力学的観点から心不全の病態解明に迫るバイオメカニクス研究の一助となり，臨床医学

における新たな診断方法の確立と意志決定の土台となることを期待している． 
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付録 その他パラメーターセットにおけるストレイン時間経過および分布 
 

半径方向ストレインErrおよび円周方向ストレインEθθの 1 周期Tpにわたる時間経過および，収縮

期（t = 200 ms）および拡張初期（t = 400 ms）でのErr，Eθθの半径方向に 10 分割した分布を以下

に示す．図番号はパラメーターセットのインデックスに L，M，H をつけたものとなっており

それぞれ，LVEF が 35%，50%，65%に対応する．本文中の図 13 と同様に，A に半径方向スト

レインErrの時間経過，B に円周方向ストレインEθθの時間経過，C に半径方向ストレインErrの収

縮期（t = 200 ms）および拡張初期（t = 400 ms）での半径方向に 10 分割した分布，D に円周方

向ストレインEθθの半径方向に 10 分割した分布を示している． 

 

 

FIGURE WT1L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 5 mmHg (model WT1 and FS1) at 35% LVEF. Solid 

bold lines are the volume-average strain, solid thin lines are the endocardial strain, and dashed lines are the 

epicardial strain. The (C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction, where 

strains in the systolic (t = 200 ms) and diastolic (t = 400 ms) phases are represented by closed circle and 

opened square, respectively. The mean and standard deviation of each strain is also displayed. 
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FIGURE WT1H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 5 mmHg (model WT1 and FS1) at 65% LVEF. The 

(C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT2L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model WT2) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT2M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model WT2) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT2H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model WT2) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT3L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model WT3) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT3M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model WT3) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT3H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model WT3) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT4L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model WT4) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT4M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model WT4) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT4H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model WT4) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT5L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 5 mmHg (model WT5 and FS5) at 35% LVEF. The 

(C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT5H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 5 mmHg (model WT5 and FS5) at 65% LVEF. The 

(C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT6L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model WT6) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT6M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model WT6) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT6H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model WT6) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT7L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model WT7) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT7M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model WT7) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT7H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model WT7) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT8L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model WT8) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT8M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model WT8) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT8H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model WT8) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT9L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 5 mmHg (model WT9 and FS9) at 35% LVEF. The 

(C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT9H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 5 mmHg (model WT9 and FS9) at 65% LVEF. The 

(C) radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT10L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model WT10) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT10M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model WT10) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT10H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model WT10) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT11L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model WT11) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 



88 

 

 

FIGURE WT11M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model WT11) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT11H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model WT11) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT12L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model WT12) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT12M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model WT12) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE WT12H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model WT12) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS2L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model FS2) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 



94 

 

 

FIGURE FS2M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model FS2) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS2H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 10 mmHg (model FS2) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS3L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model FS3) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS3M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model FS3) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 



98 

 

 

FIGURE FS3H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 20 mmHg (model FS3) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS4L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model FS4) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS4M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model FS4) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS4H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 8 mm and Pd = 40 mmHg (model FS4) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS6L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model FS6) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS6M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model FS6) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS6H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 10 mmHg (model FS6) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS7L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model FS7) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS7M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model FS7) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS7H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 20 mmHg (model FS7) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS8L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model FS8) at 35% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS8M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model FS8) at 50% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS8H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉 and (B) circumferential strain 〈 𝐸θθ〉 during 

a cardiac cycle for tdia ⋍ 12 mm and Pd = 40 mmHg (model FS8) at 65% LVEF. The (C) radial and (D) 

circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure WT1L. 
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FIGURE FS10L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model FS10) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS10M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model FS10) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS10H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 10 mmHg (model FS10) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS11L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model FS11) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS11M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model FS11) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS11H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 20 mmHg (model FS11) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS12L. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model FS12) at 35% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS12M. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model FS12) at 50% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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FIGURE FS12H. Time histories of the (A) radial strain 〈𝐸rr〉  and (B) circumferential strain 

〈 𝐸θθ〉 during a cardiac cycle for tdia ⋍ 16 mm and Pd = 40 mmHg (model FS12) at 65% LVEF. The (C) 

radial and (D) circumferential strains along the transmural direction. The legend is similar to Figure 

WT1L. 
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