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1 緒言 

 血管内皮細胞は全ての血管の内腔面を一層に覆っている細胞であり，常に血流による圧力

やせん断応力を受けて流れの方向に伸長・配向している．実際に培養内皮細胞に流れを負荷

すると，静置培養下の内皮細胞はほぼ円形でランダムな方向に向いているのに対し，せん断

応力負荷後は細胞は形態が細長くなり，流れの方向に配向することが報告されている[1,2]．

さらに同時に細胞内部では静置培養下では細胞辺縁部に細胞骨格成分の一つであるアクチン

フィラメントが厚く分布しているのに対し，流れ負荷後の細胞では細胞中央部に流れ方向に

配向したアクチンフィラメントの長く太い束（ストレスファイバー）が発達することが知ら

れている[3,4]．アクチンフィラメントは細胞の形態を維持するための重要な骨格成分であり，

ストレスファイバーの発現は細胞が周囲の力学環境に適応する過程と考えられる．このよう

な内皮細胞の形態および骨格構造の変化は細胞が流れによる力学的刺激を感知し，何らかな

最適構造をとるかのように再構築（リモデリング）を行っているものと考えられるが，詳細

なメカニズムはわかっていない．細胞骨格は細胞の形態を維持する働きのみではなく，細胞

内における物質輸送，細胞増殖，細胞間相互作用などにも密接に関係しているため細胞の生

理・病理を知る上で非常に重要である． 

 近年，流れ場と血管内皮細胞の形態に注目した数値シミュレーションによる解析が行われ

つつある．Satcher ら[5]は三角関数により形成した内皮細胞表面形状を用いて細胞近傍にお

ける数値流体解析を行った．Barbee ら[6]は，ウシ大動脈由来の内皮細胞にせん断応力 1.2Pa

を 24 時間負荷し，原子間力顕微鏡（Atomic Force Microscope, AFM）によって細胞の表面形

状を測定し，その形状を基に細胞表面の局所的な壁せん断応力を計算した．また Yamaguchi

ら[7]はガウス分布関数を用いて細胞形状を模擬し，細胞頂点におけるせん断応力が減少する

場合のみを保存するというアルゴリズムで数値流体解析を行った．以上の解析は内皮細胞表
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面を流れの境界として定義した流体解析の例であるが，一方，内皮細胞は流れの影響を受け

て変形し構造を変化させるので細胞のリモデリングを議論する場合には流体�構造の連成解

析が必要である． 

 我々はこれまでに細胞の形態と細胞内応力分布との間には密接な関係があるのではないか

という仮定の下で研究を行ってきた．これまでに既報[8]では AFM によって測定した流れ負荷

ウシ培養内皮細胞の表面形状から有限要素法（Finite Element Method, FEM）による流体ー

構造モデルを構築し細胞内応力分布を求めた．その結果，細胞は流れ負荷に対して細胞内の

応力集中を減少させるように形態を変化させていることが示唆された．しかし従来の解析モ

デルでは細胞に均質性を仮定していたため，骨格構造を再現できていなかった．そこで本研

究では，細胞骨格を想定したアクチンフィラメント構造を有する新たなモデルを提案し，加

えて構造最適化手法を取り入れ細胞の動的挙動を再現することを目指した．第一段階として

単一の細胞に対してモデル化を行った． 

 

2 実験および解析 

2.1 培養内皮細胞 

 試料としてウシ大動脈由来の培養内皮細胞を用いた．クリーンベンチ内で血管外膜に付着

した余分な脂肪を除去した後，内腔面をメスで軽く擦ることで内皮細胞を物理的に剥離した．

培養液として 10%の非働化したウシ胎児血清，および抗生物質 1unit/ml を加えたダルベッコ

改変イーグル培地（Gibco）を用いた．実験には直径 35mm の細胞培養ディッシュに播種した

4�9代目までの細胞を用いた． 

2.2 流れ負荷実験 

 流れ負荷実験は平行平板型フロ�チャンバを用いて行った（ Fig.1）．本装置は平行平板型

I/O ユニット，ローラーポンプ，リザーバ，パルスダンパから構成されている．流路には，

細胞培養に用いたものと同じ培養液をローラーポンプで灌流させており，培養液の pH を一定

に保つためにリザーバに 95%Air+5%CO2の混合ガスを吹き込んだ．リザーバおよびパルスダン

パを恒温槽に浸すことで培養液を 37℃に保った．流路の寸法は幅 14mm，高さ 0.5mm およ 

Roller pump
95%Air+ 5%CO2 gas

Reservoir

Pulse damper 2Pa  Flow

Tissue culture dish 
(φ = 35)

I/O unit

 Silicone gasket  
(t = 0.5)

Endothelial  cells

14 22

Culture medium

 
Fig. 1 Schematic diagram of flow-imposed experiments[8]. 
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び長さ 22mm である．以上の流路を用いて細胞表面に大動脈の平均的なせん断応力 2Pa が負荷

されるような流れを 6時間負荷した． 

2.3 表面形状計測と骨格構造観察 

 内皮細胞の表面形状および細胞骨格の蛍光像は，本研究室で製作した共焦点レ�ザ顕微鏡

複合型原子間力顕微鏡[8,9]を用いて計測した．原子間力顕微鏡部分は光てこ方式を用いてお

り，試料表面の様子はレーザ顕微鏡に備わっている位相差顕微鏡を通して CCD カメラに取り

込まれモニタ画面に映し出される．細胞表面形状の計測はカンチレバーの傾きが一定になる

ようにフィードバック制御を行いながら試料ステージを移動させ細胞表面を走査することに

より行った．静置培養下の細胞（コントロール）および流れ負荷 6 時間の細胞について計測

を行った．また，共焦点レーザ顕微鏡を用いてローダミン・ファロイジンにて染色を行った

アクチンフィラメント蛍光像を観察した． 

2.4 流体ー構造連成解析 

 AFM によって計測された内皮細胞の表面形状を用いて流体�構造連成解析の有限要素モデ

ルを構築した．有限要素モデルは流れ負荷実験における細胞近傍の培養液および内皮細胞を

想定して構築した．培養液部分を流体要素，細胞部分を構造要素でモデル化した．Fig.2 に

内皮細胞を想定した構造モデルの概略を示す．構造モデルにおける細胞表面は AFM により得

られたコントロールの細胞形状を用いている．モデル表面は細胞膜を模擬したシェル要素，

細胞内部には細胞骨格を模擬したビーム要素を配置した．ビーム要素は図中に拡大して示す

ように格子状の構造をしている．シェル要素およびビーム要素の要素数はそれぞれ 784，2356

であり，節点数は 1558 である．シェル要素には等方・均質性を仮定した．またポアソン比は

シェル要素，ビーム要素共に非圧縮性を近似し 0.499 とした．シェル要素の物性値は弾性率

を 300Pa[10]，膜の厚さは 5nm[11]とした．また，ビーム要素の弾性率は 2.2MPa[11]，初期

形状における直径は 100nm とした．境界条件として底面の変位を拘束した．図には示してい

ないが，構造モデルの上部には実際には流体モデルが配置してある．流体要素と構造要素は

細胞表面において連続である．流体要素には培養液の物性値として密度 1g/cm3，粘性係数

9.6x10-4Pa・s を与えた．流速は細胞が存在しない状態での壁せん断応力が 2Pa となるような

線形な速度勾配を入口領域および出口領域に与えた．出口圧力は 0Pa とし，細胞表面におい

てはすべり無しとした． 

Membrane

Cytoskeleton

x

yz

Beam

Endothelial cell

 

Fig. 2 Finite element model of the endothelial cell[12]. 
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 畔上らが提案した構造最適化手法[13]を修正したアルゴリズムを Fig.3 に示す．(1)AFM に

よって得られた細胞表面の 3次元形状を基に有限要素モデルの初期形状を構築する．(2)流体

�構造連成解析を行う．ここでは細胞表面において流体解析で得られた壁せん断応力および

圧力を構造解析に受け渡し構造解析を行う．(3)構造解析で得られた各ビーム要素の軸方向応

力の値から次の計算ステップにおける目標応力値を求める．同時に次の計算ステップにおけ

るビーム直径を求めている．(4)現在のビーム直径と次の計算ステップにおけるビーム直径と

の比較を行い，直径の変化量が収束したと見なせる場合に解析を終了し最終形状を得る．こ

こで変化量が収束していない場合は次の手順へと移る．(5)構造解析の結果から得られた変位

を考慮してモデル境界の修正を行う．この時に(3)で求めたビーム直径を適用する．(2)再び

連成解析を行う．(3)におけるビーム直径の変更は式(1)に従っている． 

 

              R( t+1) = R( t) 1+ α σ /σ c − 1( ){ }              (1) 

 

ここで R(t)と R(t+1)はそれぞれ今回の計算ステップおよび次回の計算ステップにおけるビーム

要素の直径，σは軸方向応力，σcは目標応力，αは比例定数（0.1 程度の小さな値）である．

式(1)を用いて要素毎にビーム直径を繰り返し変化させることで，各要素がσ/σc≒1 に収束

するまで計算を行う．解析には汎用有限要素ソフト ANSYS 5.6 (SAS IP, Inc.) を用いて Work 

station (Sun Ultra10) 上で行った． 

(1) Initial  shape

(2) Coupled fluid-structural 
 analysis

(5) Modification

Refined shape

No

Yes
(4) Converged?    Final shape

(3) Analysis of object stress and 
beam diameter 

 

Fig. 3 Computational procedure for the structural optimization method[12]. 

 

3 結果および考察 

 AFM による細胞表面形状計測をコントロールと流れ負荷 6時間の細胞について行った．コ

ントロールで 2.8±1.0μm（mean±SD,n=15）だったのに対して流れ負荷後は 1.9±0.8μm へ

と有意に減少した．典型的なアクチンフィラメント蛍光像を Fig.4 に示す．コントロール
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(a) Control

25 µm

(b) Sheared, 6h

25 µm

 

Fig. 4 Typical photomicrographs of rhodamine-phalloidin stained endothelial cells. 

 (a) Control and (b) Sheared cells. 

 

細胞では比較的丸い形状を示しており，細胞周囲にデンスペリフェラルバンドと呼ばれるア

クチンフィラメントの集合が観察された．流れ負荷 6 時間の細胞では流れの方向に伸長・配

向し，さらに流れの方向にアクチンフィラメントの束であるストレスファイバの発達が観察

された．Kataoka ら[2]は流れ負荷 3 時間後から内皮細胞に有意な形態変化がみられ，6 時間

で形態変化，ストレスファイバの発達共にほぼ均一化すると報告しており本研究でも同様の

結果であった． 

 流体ー構造連成解析から細胞の高さは計算ステップを繰り返す毎に減少し，この傾向は実

験結果と一致していたが，その減少量は実験結果と比較して 10 分の 1程度であった．初期形

状と最終形状における流れ方向（y 方向）のビーム形状を Fig.5 に示す．図ではビーム直径

を 3 倍に拡大して示している．初期形状では一様であったビーム直径が，最終形状において

は細胞表面近くのほぼ全てのビームで太くなる傾向が見られた．特に上流部および下流部に

おいてその傾向は顕著であった．流れ負荷実験において流れ方向へのストレスファイバの発

達が確認されたが，本解析においても同様の傾向が得られた．また，図には示していない 
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Fig. 5 Change in diameter of beam elements in the y-direction[12]. 
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が x 方向のビーム直径はすべて初期形状の半分以下の太さになり，モデルの剛性には大きく

関与していないと思われる．また z 方向のビーム直径に関してはおよそ 38%のビーム要素で

初期形状よりも太くなり流れの上流部および下流部に太いビームが局在する傾向が得られた．

応力が高い要素の剛性を増すというアルゴリズムで解析を行った結果，実験結果と類似した

傾向が得られたことから細胞骨格の再構築もまた応力集中が発生する箇所で活発に行われて

いることが予想される． 

 

4 結言 

 本研究では，細胞骨格構造の再構築に着目し構造最適化アルゴリズムを導入した流体�構

造連成解析を行った．計算における細胞骨格の再構築の様子は実験において流れ方向にスト

レスファイバーが発達した現象と対応するものであったが，細胞の高さの減少は実験系にお

ける高さの減少と比較すると変化量はわずかである．本解析の有限要素モデルは単一の細胞

をモデル化しており，細胞境界の変位を拘束したために形状の変形が制限されてしまった可

能性がある．しかしながら，本研究で提案した新たな最適化アルゴリズムにより細胞骨格の

再構築現象が再現できたことは非常に有用である． 
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