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要旨 従来の生体モデルの研究では現象を再現するシステム同定モデルの構築が中心であったが，ライフサイエンス

分野の急速な発展により，近年分子実体に基づく精密な細胞生理学の第一原理モデルが実現されるようになってきた．

第一原理モデルは，対象の構造や構成部品を精密に再現しているため，疾患等の原因を細胞に遡って解析することが

できるという点で，新しい解析手法が実現できると期待される．我々は心臓拍動の仕組みの解明と薬物が心臓機能に

与える影響を細胞・組織レベルで評価するため心筋細胞の第一原理モデルに基づく左心室拍動モデルを構築している．

第一原理モデルは計算負荷が大きいという問題があるが，我々のシステムでは第一原理モデルである左心室モデルと

システム同定モデルである集中定数を用いた血管系モデルのハイブリッド型連成シミュレーションを用いることでこ

の問題に対処している．

キーワード マルチスケールシミュレーション、マルチドメインシミュレーション、第一原理モデル、分散シミュレー

ション

1. は じ め に

生命科学分野における研究の進展に伴い，ヒトゲノムの解読

など，生体に関する定量的なデータが大量に蓄積されるように

なってきている．これらのデータは，特定の現象や微細な構造

物の仕組みに関するものが多い．生命現象は，これらの現象や

機構が複雑に協調することで実現されていると考えられている

が，このような側面は依然として未解明な部分が多い．このた

め様々な現象を統合して生命現象を理解しようとする試みの重

要性が高まってきた．Physiome [1] プロジェクトはこのような

目的で研究をすすめるものであり，このような研究において最

も強力な解析ツールは生体機能シミュレータである．

従来生体を対象としたシミュレーションモデルの構築は，シ

ステム全体の挙動を再現するシステム同定モデルが利用される

ことが多く、生体パラメータの制御において有用性が確認され

ている．一方，分子実体に基づいた微細な分子機能が定量的に

解明されるようになり，これらを組み合わせることで複雑な機

能を実現し，逆に分子機能の定量的なモデルにフィードバック

を行う，第一原理モデルと呼ばれる構成的なシミュレーション

モデル構築が始まっている．

多くの場合，第一原理モデルの構築は，限られた知識や，環

境条件下で得られた実験結果を用いて行われるため，モデルの

適用範囲が明らかではない，あるいは精度が低いという問題

がある．近年この問題に対処するアプローチとして，複数モデ

ルを組み合わせることにより，より大きなシミュレーションモ

デルを構成し，そのシミュレーション結果を評価することによ

り，個々の構成要素の評価を行うという手法が用いられるよう

になってきた．このような手法は，まさに知識を集積すること

により，新たな知識を創造する方法であるといえる．

一方，生体の特徴の一つとして，ある機能を実現するため

に，多数の構成要素を用いた複雑なシステムが用いられている

ということが挙げられる．このような構成は，同じ機能を実現

するために複数の冗長経路を持ったシステムになっていること

が多く，システムの冗長性や安定性が生体システムの特徴の一

つにもなっている．このため，生体システムの第一原理モデル

は，多数の構成要素から成る複雑なシステムになることが多く，

効率良くシミュレーションモデルを構成する手法と同時に，計

算の高速化が重要な課題である．特に，複数の生体モデルを組

み合わせることにより，より大きなシミュレーションモデルを

構成する場合，多岐に渡る物理現象に関わる複雑なシミュレー

ションモデルを計算し，それらの現象間の相互作用も計算する

必要がある．このようなシミュレーションは，マルチスケール，

マルチドメイン (あるいはマルチフィジックス)シミュレーショ

ンと呼ばれ近年重要性が叫ばれてる．

ここでは，精密な心筋細胞モデルを元に，心筋組織特性，心

臓拍動あるいは血管中の血圧と血流変化を表す循環動態のシ

ミュレーションを例にとり，現実的なモデルの組合せを積極的

に利用することで，詳細なモデルの構造やパラメータが，異な

るスケールのシミュレーション結果に与える影響を評価できる

ことを示す．

2. 心臓の生理学特性

心筋壁の収縮に影響を及ぼす生理学要素としては，心筋壁の

3 次元形状，心筋壁における心筋細胞の方向である細胞配列，

ペースメーカ細胞で発生した周期的興奮を心臓全体に伝える刺

激伝導系，心房・心室内の血液の流体特性，血管系における血

圧，血流，血管抵抗などの全身循環動態，心筋に酸素と栄養を

供給する冠状動脈，心室壁組織の弾性・粘性などの力学特性，
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図 1 心筋組織の収縮特性

さらにイオンチャネルや収縮力発生機構などの細胞の機能要素

から構成される心筋細胞が挙げられる．

生体内の心筋細胞は，収縮時に張力と筋長が同時に変化する

が，生理学実験における収縮特性の測定では，心筋の張力ある

いは筋長を一定にした条件を用いることが多い．張力を一定に

した収縮実験を等張収縮実験と呼び，また筋長を一定にした収

縮実験を等尺収縮実験と呼ぶ [2]．

等尺収縮実験では，心筋の両端を固定することで筋長を一定

にし，発生張力の時間変化を測定する．等尺収縮実験では，発

生張力の最大値は筋長に依存することが知られており，発生張

力と筋長の関係を表す長さ張力関係は図 1(b)のようになる．心

筋細胞では，その構造単位である筋節の長さ (筋節長)が 2.2μm

のとき，発生張力が最大であり，筋節長がこれより長くなると

ほぼ直線的に減少し，また短くなる場合も張力は減少する．

等張収縮実験では，心筋の一端を固定し他端に一定の荷重を

加えた状態で収縮量 (筋長)の時間変化を測定する．この実験で

は加える荷重を後負荷と呼び，後負荷が存在しない場合の収縮

を無負荷収縮と呼ぶ．後負荷が存在する場合，筋肉の短縮速度

は後負荷の大きさにより変化するが，短縮速度と後負荷の関係

を張力速度関係 (図 1(a))と呼ぶ．このとき，後負荷 F と心筋

の短縮速度 V の間には，以下の Hillの式が成立する [2]．

(F + a)(V + b) = (F0 + a)b (1)

ここで，F0 は V = 0，すなわち等尺収縮時に発生する張力，a，

bは筋の種類により定まる定数である．

等張収縮における心筋の短縮速度としては，両端を固定した

筋肉に刺激を加えた後一定時刻において固定をはずし一定負荷

を加えた状態における短縮速度を計測する，瞬時短縮実験にお

ける短縮速度を用いる [3]．張力速度関係に関する研究は数多く

報告されており，筋肉を固定する際の半筋節長 (以後 Linit)や

刺激開始から固定端開放時までの時間 (以後 tr) などの実験条件

の変化により，張力速度関係は変化するとされている．Noble

らのネコの心筋を用いた実験では，Linit が最大収縮力を発生

する半筋節長 (以後 Lmax とする) に近づくに従って，最大負

荷 F0 と最大短縮速度 Vmax が大きくなり，張力速度関係の非

線形性は強くなると報告されている (図 2) [4]．また，Bodem

らは刺激開始から固定端解放時までの時間を変化させ張力速度

関係を測定しており，tr が最大収縮力発生時刻に近づくに従っ

て，後負荷－短縮速度曲線の傾斜が緩やかになると報告してい

る (図 3) [5]．
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図 2 Linit と張力速度関係 ( [4])
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図 3 tr と張力速度関係 ( [5])

図 4 左心室 3 次元形状モデルの生成

なお，心筋細胞が興奮しておらず，収縮力が発生していない

状態の心筋細胞の自然長を静止長と呼び，一般に心筋筋節長の

静止長は約 1μmである．

3. 左心室拍動モデル

左心室の拍動を再現するシミュレーションモデルの構築に当

たっては，モデルの構成要素として様々な要素モデルを考慮す

る必要がある．

3. 1 左心室 3次元形状モデル

拍動に伴う左心室の変形は有限要素法を用いて計算するため，

左心室の 3次元形状モデルとして，メッシュモデルを用いる．

拡張末期におけるヒト胸部MR画像群から左心室壁に相当す

る領域を抽出し，左心室の 3次元画像データを作成する．使用

したMR画像は人間の胸部，上腹部の横断面画像群であり，各

画像は 1mm × 1mmの大きさのピクセル 256 × 256個で構成

される．この画像を体軸方向に 2mm 間隔で 65 スライス撮影

した画像群を用いた．次に左心室 3次元画像に対し等値面を生

成し，認識モデルを利用した 6面体メッシュ生成手法 [6] によ

り 6面体メッシュを生成した．生成したメッシュデータを図 4

に示す．

また，冠状動脈は心筋細胞に栄養と酸素を供給する動脈であ

り，左心室拍動シミュレーションにおいて，冠状動脈モデルを

導入し，心筋梗塞などの病態を再現し解析を行うことは重要で

ある．実データに基づいた冠状動脈の形状モデルを生成するた

め，上記 MR 画像群から冠状動脈部を抽出した．また，抽出

した動脈位置に基づいて微細動脈を用手的に追加した．冠状動

脈の支配領域は，ひとつの冠状動脈からのみ酸素と栄養の供給

を受けているとされる [7] ため，左心室 3次元形状モデルの各

メッシュに酸素と栄養を供給している冠状動脈の位置は，その

要素からもっとも近い冠状動脈の構成血管とした．
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(a) αhelix (b) αtrans

図 5 細胞方向を表現する二つの角度

図 6 単純配列モデル

3. 2 左心室細胞配列モデル

左心室壁の心筋細胞は，部位により方向に違いがあることが

知られており，この情報を配列情報と呼ぶ．左心室の心尖部を

apex，心基部を base，左心室壁の内側面である心内膜を endo，

左心室壁の外側面である心外膜を epi と呼ぶとする．apex か

ら base に向かう軸は左室長軸と呼ばれる．左室長軸と直交す

る断面で，半径が最も大きい面を equator と呼ぶ．このとき左

室長軸と直交する面からの細胞の傾きを αhelix (図 5(a))，左

室長軸と直交する平面内において円の接線からの細胞の傾きを

αtrans (図 5(b))と定義し，細胞の方向をこれらの角度で表現

する．

本研究では細胞配列が拍動に与える影響を評価するために，

二つのモデルを用意した．一つは，αhelix, αtrans が心壁内で

変化しない “単純配列モデル” であり，もう一つは，実心臓の

細胞方向計測結果をモデル化した Huyghe らの提案したモデル

(以下 Huyghe モデル)である．

単純配列モデルは，心壁の全ての部位でαtransが 0度，αhelix

が一定となるモデルである．直交座標系で表現された点 (x, y, z)

における細胞の方向 (vx, vy , vz)は以下のようになる．

vx = cos φ cos αhelix (2)

vy = sin φ cos αhelix (3)

vz = sin αhelix (4)

φ = tan−1(y/x) (5)

以下，αhelix が d度の単純配列モデルを，d度の単純配列モ

デルと呼ぶ．

Streeter ら [8] は，イヌの心臓に対し αhelix を実測し，こ

の結果から αhelix の数式モデルを提案している (図 7)．一方，

αtrans に関しては，Huygheら [9] により，イヌの心臓に対す

図 7 Streeter による αhelix のモデル

図 8 Huyghe モデルにおける心内膜から心外膜に向かう αtrans の

変化

図 9 Huyghe モデルにおける心尖部から心基部に向かう αtrans の

変化

る計測結果を用いて数式モデルが提案されている．このモデル

における心内膜から心外膜方向への αtrans の変化を図 8 に示

す．実線は心基部における変化，一点鎖線は equator(θ = π/2)

における変化，点線は心尖部における変化を示している．また

心尖部から心基部方向への αtrans の変化を図 9 に示す．ここ

では，これら二つのモデルを合わせたモデルを Huyghe モデル

と呼ぶ．

3. 3 心筋細胞の電気生理学モデル

本研究では，心筋細胞の電気生理学モデルとして，野間らの

提案している “Kyotoモデル” [10] を用いている．

心筋細胞は 10μm× 7μm× 100μm程度の細長い細胞であり，

ペースメーカー細胞で生ずる電気刺激により特徴的な活動電位

を発生する．このとき，細胞内に急激なカルシウム濃度の上昇

が起こり，これに伴って長軸方向に収縮力を発生する．このよ

うな活動は，細胞膜上のイオンチャネル等の機能要素や細胞内

の収縮力発生機構等の細胞内小器官により生ずるが，“Kyoto

モデル”はこれら機能要素を精密にモデル化しており，極めて

正確な活動電位，収縮力変化を再現可能である．本研究では，
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左心室 3Dモデルの各要素が発生する収縮力を “Kyoto モデル”

により計算している．

心筋の最小単位は筋節であり，これらは太いフィラメント (ミ

オシン)・細いフィラメント (アクチン)・クロスブリッジから構

成されている．また，組織の伸展力は並列弾性要素として表さ

れる．KYOTOモデルで採用されている Negroni-Lascano モ

デル [11] では，収縮要素と並列弾性要素をモデル化しており，

収縮要素はクロスブリッジの形成を 4状態モデルで，また並列

弾性要素は半筋節長に依存するばねモデルで表されている．

3. 4 心筋組織材料特性モデル

構造力学モデルの材料特性としては，NLモデルの並列弾性

特性を持つ材料を用いることが望ましいが，多くの有限要素法

ソルバでは，NLモデルの並列弾性要素にあたる材料は定義さ

れていない．そこでここでは，一般の有限要素法ソルバにおい

ても利用可能な超弾性体の構成則に基づいて，細胞の収縮方向

における応力－ひずみ関係を定義する．

ここでは，心筋組織の実験データから定式化されている Lin

らの超弾性体モデル [12]を参考にし，簡単のため異方性を無視

したモデルを用いた．本研究で用いた超弾性体の構成式は以下

のようになる．

W = C1(e
Q − 1) (6)

Q = C2(I1 − 3)2 (7)

ここで，I1 はひずみの第一不変量である．最小二乗法により

C1と C2のフィッティングを行った結果，C1 = 11.5，C2 = 5.6

となった．定義した材料の応力－ひずみ関係は Linらによる心

筋組織の生理学実験データと比較し，許容範囲であることを確

認した．また，超弾性材料は FEMの計算量が大きいため，大

規模な問題では線形弾性材料も利用する．

3. 5 血管系モデル

血管系のシステム同定モデルとしては，弾性血管と抵抗血管

をモデル化したWindkesselモデルが用いられることが多い [2]．

Windkessel モデルは，容量や抵抗素子の接続方法に様々な

モデルが提案されているが，連成計算アルゴリズムに直接関係

する左心室モデルとの接続方法としては，左心室に抵抗のみが

接続されているモデル (以下抵抗接続モデル) (図 10(a))と，容

量及びその他の素子が接続されているモデル (以下容量接続モ

デル) (図 10(b)) がある．ほとんどの血管系モデルは，これら

の二つのモデルのいずれかと同様の関係式により表現される．

4. 連成シミュレーションシステム

4. 1 細胞・生体機能シミュレータプラットフォーム

複雑な現象を解析する生体機能シミュレータの実装には，生

体機能に関する専門的知識および大規模なソフトウェアを構

築するプログラミング技術が不可欠である．従来は，医学生

物学研究者が長時間を費やして実装することが多かったため，

シミュレータソフトウェアの実装コストを下げることは極めて

重要である．また，研究者自身にとって容易に大規模な連成シ

ミュレーションのプロトタイプシステムを構築するための環境

(a) 抵抗接続モデル (b) 容量接続モデル

図 10 血管系モデル

が重要である．我々は，複数現象の連成解析を扱う生体機能シ

ミュレータの開発コストを低下することを目的として，マルチ

ドメイン分散シミュレーションプラットフォーム DynaBioSを

提案している [13]．

DynaBioS は、生体機能シミュレーションの特徴を生かし，

コンポーネント型かつイベント駆動型アーキテクチャに基づ

いた設計としている．個々の独立した現象をソフトウェアコン

ポーネントとして実装し，現象間の相互作用をコンポーネント

間のイベントメッセージとして交換することで，生体機能を扱

うシミュレーションシステムを実現する．各システムは，シス

テム全体の統合管理を行う単一のシステムコアと，特定機能を

実現したソフトウェア部品であるシステムコンポーネントから

構成される．さらに，システムコアは，システム動作の制御を

行うシミュレーションコントローラと，システムのデータ管理

を行うモデルマネージャから構成される．システムのコンポー

ネント構成およびシステム動作手順は，システムコアとは独立

に交換可能なシミュレーションシナリオに記述される．また，

システムコンポーネント間で交換されるデータの保持および

変換はシミュレーションモデルとして記述される．シミュレー

ションコントローラは，すべてのシステムコンポーネントを管

理する機能を持つ．また，システムの動作手順が定義されたシ

ミュレーションシナリオに従って，システムコンポーネントと

の間でイベントメッセージの交換とその処理を行うことにより，

システム動作を進行させる．モデルマネージャは，システム内

で処理・交換されるデータの定義であるシミュレーションモデ

ルを用いて，シミュレーション実行に必要なデータを管理する

機能を持つ．モデルマネージャはシミュレーションコントロー

ラからの要求に応じて，システムコンポーネント間で交換され

るデータの対応関係を通知する．また，必要な場合にはシステ

ムコンポーネントに応じたデータ形式の変換を行う．システム

コンポーネントは主に，システムが対象とする生体機能に含ま

れる特定現象のシミュレータであるが，可視化やデータベース

アクセスなどの入出力機能，最適化処理などのデータ処理機能

などの周辺機能もシステムコンポーネントとして実現される．

4. 2 細胞生理学シミュレーションモデル記述言語

細胞生理学モデルを電子的に表現するための記述言語として

は CellML [14] が提案されており，CellML の取り込みに対応

したシミュレーション環境も開発されている．CellML はモデ

ル定義の記述には十分な能力を持っているが，シミュレーショ

ン実行には，例えばモデルを用いてどう実験するかといった情
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報も必要とされるが，CellML は十分ではない．またモデルの

部分修正を伴う開発段階においては，完成モデルの記述を主目

的とした CellMLは利便性に欠ける面もある．そのため，細胞

生理学モデルの開発に対する利便性向上のためには，細胞生

理学シミュレーションの実行に適した記述形式が必要である．

我々は，細胞生理学モデルの開発場面での使用を前提にした，

細胞生理学シミュレーションの実行に必要な情報を記述する

ための記述言語として，CPSML(Cell Physiology Simulation

Markup Languages) を提案している [15]．

CPSML において記述されるモデル構造とは，モデルを構成

する機能要素と，それらを結びつける変数（連結変数）との関

係を表したものである．それに加えて，モデル構造を編集する

上での利便性を考え，各機能要素や変数の解剖学的階層構造

における配置も記述される．CPSML ではモデル構造を記述

するための記述形式 PMSML (Physiological Model Structure

Markup Language) を規定する．本記述形式では，モデルの解

剖学的階層構造が XML タグの階層構造として表現される．

シミュレーション実験方法には，実験環境と実験プロトコル

とが含まれる．実験環境とは，モデルに対してどのような条件，

環境の下でシミュレーションを実行するかという情報であり，

実験プロトコルとは，モデルを使ってどのようなシミュレーショ

ン実験を行うかという情報である．実験環境は，シミュレー

ションにおいては，モデルを構成する変数の初期値の集合とし

て表現できる．また，実験プロトコルは，特定の条件下で実行

されるモデルに対するイベント群として考えることができる．

例えば，一定時間後に薬剤を投与する，というプロトコルは，

シミュレーション時間が特定時間より大きいという条件の下

で，薬剤濃度を表す変数を特定値に設定する，という動作を持

つイベントとして表現できる．CPSML では，シミュレーショ

ン実験方法を記述するための記述形式 PSPML (Physiological

Simulation Protocol Markup Language) を規定する．本記述

形式では，シミュレーション実験方法に関する情報を実験環境

と実験プロトコルとに二分して記述する．

4. 3 細胞生理学モデル構築支援システム

従来の細胞モデル構築ツールにおいては，シミュレーション

のための細胞モデル編集作業には，プログラムの改良やCellML

の編集等の生理学及び情報科学分野の知識を必要とする．その

ため，情報科学分野に必ずしも通じていない生理学研究者で

も効率的な細胞モデルの構築が可能な方法が求められている．

我々は，効率的な細胞モデルの構築を支援するために細胞生理

学に関するオントロジーを用いた手法を検討し，モデル構築支

援に必要な細胞生理学オントロジーを提案している．

5. 実 験

5. 1 張力速度関係

非線形弾性要素として，式 (6)，(7)で表される超弾性体を用

いて心筋組織の生理学特性を評価した．形状モデルとしては，

単一種類の細胞が同一の方向に多数配列された組織を想定し，

1辺が 1[mm]の 6面体メッシュを用いた．なお，細胞モデルに

おける初期半筋節長 Linit は自然長である 0.97[um] とした．

図 11 長さ張力関係
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図 12 tr = 50[ms] において Linit を変更した張力速度関係

長さ張力関係を，実組織を用いた実験の実測値と比較した．

有限要素法においては，6面体メッシュの各節点を完全に固定

することで要素を等尺状態とした．なお実測値は，モルモット

の単離心筋細胞を用いた等尺実験結果であり，静止半筋節長は

0.94[μm] であった．

等尺収縮実験により得られた長さ張力関係を図 11に示す．ま

た，静止半筋節長が 0.94[μm] であるモルモットの単離心筋細

胞から得られた実測値を図中に示す．図の縦軸に示した収縮力

は，連成シミュレーションの結果及び実測値について，それぞ

れの最大発生収縮力で正規化した値を用いている．また，横軸

は半筋節長である．シミュレーションモデルで実組織に極めて

近い特性が得られていることが確認できる．

次に，刺激開始から固定端解放時までの時間 tr や心筋を固

定する際の半筋節長 Linit が張力速度関係に与える影響を確認

するために，瞬時短縮実験を行なった．本実験では，短縮速度

が比較的安定である固定端解放後 1.5[ms] から 2.5[ms] までの

短縮速度を平均した値を瞬時短縮速度とした．2 種類の tr に

ついて Linit を変更したときの張力速度関係を図 12，13 に示

す．図 12，図 13より，tr を固定して Linit を変更することに

より張力速度関係が変化することを確認できた．Linit が 0.97，

1.02[μm]の場合，張力速度関係はほぼ線形となった．等尺収縮

実験の結果から，本シミュレーションシステムにおける Lmax

は 1.15～1.20[μm] 付近と考えられるが，瞬時短縮実験におい

て Linit が増加し，この Lmax に近づくに従って，最大短縮速

度 Vmax 及び心筋が短縮可能な最大の後負荷 F0 が増大すると

ともに，張力速度関係の非線形性も増大することを確認できた．

これは，Nobleらの生理学実験の結果 [4] と同様の傾向である．

また，tr を変更した実験結果では，tr が最大収縮力発生時刻に

近づくに従って，後負荷－短縮速度曲線の傾斜は緩やかになっ

てゆくことを確認できたが，これは，Bodem らの生理学実験

の結果 [5]と同様の傾向である．
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図 13 tr = 90[ms] において Linit を変更した張力速度関係

(a) 抵抗接続モデル (b) 容量接続モデル

図 14 FEM 構造力学モデルの実験結果

5. 2 循環動態シミュレーション

連成システムの有効性を確認するため，FEM に基づく左心

室構造力学モデルと抵抗接続モデル及び容量接続モデルを組み

合わせたシステムと，ラプラス則に基づく左心室構造力学モデ

ルと抵抗接続モデル及び容量接続モデルを用いた循環動態のシ

ミュレーションを行った．

左心室モデルとして FEMに基づく左心室構造力学モデルを

用いた場合における結果を図 14(a)，図 14(b)に示す．各図は

各血管系モデルを用いた場合において，細胞モデルでの発生収

縮力を変化させた場合における左心室の圧容積関係を示してい

る．ラプラス則に基づく左心室構造力学モデルと結合する抵抗

接続モデルにおいては，簡単なモデルとして左心室を除く血管

系が 2つのコンパートメントで表現されるモデルを用いた結果

を図 15(a)に示す．

各図は心周期における左心室内圧，動脈圧，および静脈圧の

時間変化を表している．以上の結果より，本システムを用いて，

様々な左心室モデル，血管系モデルの組み合わせにより循環動

態シミュレーションが可能であることが確認できた．すなわち，

これはモデルの交換が容易であることを示している．また，細

胞モデルにおける発生収縮力の変化が循環動態に影響を及ぼし

ていることが確認できた．

本システムでは，細胞モデルの機能要素がより大きなモデル

のシミュレーション結果に与える影響が評価可能である．ここ

では，循環動態ではなく不整脈に大きな影響を与える活動電位

の延長をもたらす Kチャネルの電流低下モデルとして，IKr 電

流を阻害したモデルが循環動態に与える影響をシミュレーショ

ンで評価した．結果を図 15(b)に示す．活動電位の延長は，不

整脈を生じるという点で極めて大きな問題であるが，この結果

から，循環動態に対してはほぼ影響がないことが確認できる．
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図 15 ラプラス則モデルの実験結果

6. ま と め

本論文では，生命科学分野において注目されているシミュ

レーションについて，マルチスケール・マルチドメインシミュ

レーションを効果的に実現する手法として，第一原理に基づく

モデルとシステム同定モデルを用いたシミュレーションの有効

性を説明した．実際の応用例として，細胞モデルに基づく心臓

モデルと，血管系モデルの連成による循環動態シミュレーショ

ンについて，連成シミュレーションシステム及びモデル記述に

関する現状と今後の課題を説明した．
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