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論文要旨  

 脳神経科学，医療分野，および BCI（ brain-computer interfaces）の開発等におい

て，マウスなどの実験動物のニューロン信号を長期的に記録する技術は極めて重

要である．なかでも，高い時空間分解能を有する刺入型電極による手法が有力で

あるが，電極の太い刺入部（>10 µm）や高い剛性に起因する侵襲性が課題となっ

ている．近年，脳組織との機械的ミスマッチを低減するため，Parylene やポリイミ

ドなどの柔軟な材料を用いた電極の開発が進められている．しかし，これらの電

極は慢性損傷を軽減する一方で，自立的な刺入が困難であり，ガイドなどの補助

を必要とするため，依然として初期損傷は回避できていない．  

この問題を解決するため，VLS（Vapor-Liquid-Solid）結晶成長技術を用いた直径

5 µm のシリコン（ Si）マイクロニードル電極が提案され，従来電極よりも急性組

織損傷が少ないことが示されている．しかしながら，本電極は硬い Si 基板上に形

成されており，ニードル自体も剛性の高い Si で構成されているため，基板の圧迫

やニードルの機械的ストレス等による慢性損傷が課題として残っていた．  

そこで本研究では，フレキシブルな基板とニードルを有しつつ自立的な刺入を

可能とする，先端直径 5 µm の Parylene 製マイクロニードル電極デバイスを新たに

開発し，マウスを用いた電気生理学的および免疫組織化学的評価により，その有

用性を実証した．さらに，電極の微小化に伴う高インピーダンス化による記録信

号の劣化を抑制するため，ノイズ低減手法も併せて提案した．  

 まず，慢性損傷低減に向けて，VLS-Si マイクロニードル電極に Parylene 基板を

導入し，脳組織上で浮遊可能なデバイス構造を実現した．作製した電極デバイス

をマウス脳に埋め込みニューロン信号を計測した結果，電極埋め込みから 1 日後

に単一ニューロンに由来する spike 信号を取得し，さらに 1 年を超えてその信号取

得能力を示した（最大 617 日間）．また，埋め込み 1 ヵ月後のパワースペクトル密

度（PSD： power spectral  density）解析では，ノイズレベルが低く，Si マイクロニ

ードルによる組織損傷（グリア細胞の凝集）が抑制されていることが示唆された．

免疫組織化学解析においても，電極近傍（ 0～ 50 µm）におけるニューロン死滅が



 

 

市販のタングステン電極より少なく，電極を刺入していない組織（ sham control）

と同程度のニューロン密度が確認された．  

次に，記録信号の高品質化に向けて，デバイス構造を活かしたノイズ低減手法

を提案した．記録電極である Si マイクロニードル電極とリファレンス電極を近接

配置し，局所的な差動計測を行うことでノイズを低減した．マウス自由行動下で

の計測において，高周波ノイズ（ 500～ 1500 Hz）が従来比で約 20%に減少し，行

動下での spike 記録が可能となった．  

さらに，ニードルのフレキシブル化により，慢性損傷のさらなる低減を図った．

Si マイクロニードル内部の Si を除去し，中空構造を有する直径 5 µm の Parylene

マイクロニードル電極デバイスを実現した．マウス脳を用いた刺入実験の結果，

自立刺入が可能であり，急性損傷を最小限に抑えられることを確認した．免疫組

織化学解析により，剛性の高い Si マイクロニードルと比較して，電極近傍（ 0～ 10 

µm）のニューロン密度が高く，マイクロニードルの柔軟性が慢性損傷の低減に寄

与していることが明らかとなった．1 ヵ月間の電気生理学的評価においても，spike

信号の SNR および発火率の上昇，LFP（ γ 帯域）の回復が観察され，電極近傍組織

の機能的回復を反映していることが示唆された．  

本デバイスは，脳組織および神経ネットワークの構造と機能を保持しながら長

期的な神経活動記録を可能とするプラットフォームとして，将来の神経インター

フェース技術への応用が期待される．  

  



 

 

 

 

 

Development of chronic in vivo neural recording technology 

using minimally invasive microneedle electrodes  

 

 

Abstract  

Long-term recording of  neuronal s ignals  from experimental  animals  such as  

mice is  essential  for  neuroscience,  medical  research,  and the development  of 

brain–computer  interfaces  (BCIs) .  Among various recording techniques,  

int racort ical  microelectrodes with high spat iotemporal resolution are 

part icularly powerful .  However,  convent ional  electrodes with large shank 

diameters  (>10 µm) and high s t i ffness  cause severe t issue damage,  leading to 

s ignal  degradat ion over t ime.  To reduce mechanical  mismatch with brain t issue,  

f lexible electrodes made of  polymers  such as  parylene,  or polyimide have been 

developed.  Although these f lexible electrodes effect ively reduce chronic 

damage,  they require insert ion guides  due to  their  low sti ffness ,  which s t i l l  

induces acute t issue damage during insert ion . 

To address  these issues ,  5 -µm-diameter  s i l icon (Si)  microneedle 

electrodes ,  fabricated using vapor– l iquid–sol id  (VLS) crystal  growth,  have 

been proposed and shown to cause less acute t issue damage than conventional 

electrodes.  However,  these electrodes are fabricated  on r igid Si  substrates ,  and 

the microneedle  is  composed of  s t i ff  Si ,  resul t ing in  chronic t issue damage 

caused by substrate compression and mechanical  s t ress from the needle.  

In  this  s tudy,  we developed a parylene -based microneedle electrode 

device with a 5 -µm-diameter  t ip  that  possesses  both a f lexible substrate and a 

f lexible needle while maintaining self - insert ion capabi l i ty .  In  addi t ion,  to 

suppress s ignal  degradat ion due to  high impedance associated with electrode 

miniaturizat ion,  we also proposed a noise reduct ion method to improve 

recording quali ty .  

Firs t ,  to  reduce chronic t issue damage, we introduced a parylene 

f lexible substrate to  the VLS -grown Si  microneedle electrodes,  achieving a 

device s t ructure capable of  float ing on brain t issue. Neural  recordings from 

mouse cortex using the fabricated electrodes demonstrated detect ion of  spike 



 

 

signals  1  day after  implantat ion,  and s table recording performance was 

maintained for  more than one year  (up to  617 days) .  Power spectral  densi ty 

(PSD) analysis  1  month after  implantat ion revealed a lower noise level,  

suggesting that  gl iosis  and impedance increases  were suppressed by reducing 

t issue damage around the Si  microneedles .  Immunohistochemical  analysis 

further  confi rmed that  neuronal loss  within 0 –50 µm from the electrode was 

less  than that  observed for  commercial  tungsten electrodes and was comparable 

to  the neuronal  densi ty  in  non -implanted regions  (sham control) .  

Next ,  to  further improve s ignal qual i ty,  we proposed a 

noise-reduct ion assembling method uti l izing the device configurat ion.  By 

placing the reference electrode near  the recording Si  microneedle electrode and 

performing local  di fferent ial  recording,  noise was effect ively reduced.  During 

freely moving mouse recordings,  high -frequency noise (500–1500 Hz) 

decreased to  approximately 20% of that  in convent ional  configurat ions,  

enabl ing spike detect ion during behavior.  

Furthermore,  to  further  reduce chronic damage,  we developed 

f lexible hollow parylene microneedle electrode devices  with a 5 -µm diameter 

by removing the internal  Si  core of  the Si  microneedles .  Insert ion experiments 

using mouse brain t issue demonstrated that  the device  was  capable of 

sel f- insert ion  with minimal  acute damage.  Immunohistochemical  analysis  

showed that  neuronal  density  within 0 –10 µm from the electrode was higher 

than that  around s tiff  Si  microneedles,  indicat ing that  the f lexibi l i ty  of the 

parylene microneedle contr ibuted to  reduced chronic damage. 

Electrophysiological  evaluation over one month revealed increased spike 

s ignal - to-noise rat io (SNR) and fi r ing rate,  as  wel l  as  recovery of  gamma -band 

local  f ield potentials  (LFPs),  suggesting funct ional  recovery of  the t issue 

surrounding the electrode.  

These resul ts demonstrate that  the developed f lexible-substrate 

5-µm-diameter  parylene microneedle electrode enables  long -term, high-qual i ty 

neural  recordings while preserving the s t ructural  and functional integri ty of 

brain t issue.  This  device is  expected to  serve as  a  promising plat form for  future 

neural  interface technologies .  
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第1章  

序論  
 

1.1 緒言  

近年，脳神経科学や医療分野に加え，ブレイン・マシン・インターフェース

（BMI：brain-machine interfaces）やブレイン・コンピュータ・インターフェース

（BCI： brain-computer interfaces）の研究開発において，脳機能や神経機能の解

明を目的とした研究が活発に行われている．脳の構造や大まかな機能については

これまでの研究により明らかにされている部分もあるが，ヒトの脳は約 860 億個

という膨大な数の神経細胞（ニューロン）によって構成されており 1，未だ不明

な点が多く残されている．より詳細に脳機能を理解するためには，ニューロン信

号を高い時空間分解能で計測する技術が求められている．  

脳信号計測手法の分類を Figure 1.1 に示す．脳信号計測は，大きく非侵襲型

（ noninvasive）と侵襲型（ invasive）の 2 種類に分類される．非侵襲型計測の代

表的な手法として，脳波計測（EEG： electroencephalography） 2 や機能的磁気共

鳴画像法（ f-MRI: function magnetic resonance imaging） 3，および近赤外分光分析

法（ f-NIRS: function near infrared spectroscopy） 4 が挙げられる．これらの手法は

生体への侵襲が小さい一方で，時空間分解能が低いという課題がある．これに対

して侵襲型計測では，脳組織（皮質表面および皮質下）から直接的に電気生理計

測を行う．代表的な手法として，皮質脳波計測（ECoG: electrocorticogram） 5 や，

刺入型神経電極を用いた計測がある．脳表に薄いフィルムを配置して硬膜下から

計測を行う ECoG 電極は，刺入型電極と比較して組織損傷が小さい．しかし，脳

表近傍の信号しか取得できないため，皮質下でのみ得られるような高精度な信号

を記録することは困難である．一方で，刺入型電極は組織内の神経活動を直接計

測でき，局所電場電位（LFPs： local field potentials）や単一ニューロンに由来す

る spike 信号の記録が可能である 6．この特性により，刺入型の電極技術は基礎

的な神経科学研究から臨床応用に至るまで幅広く利用されており，電気生理学研

究における強力なツールとして機能している 7– 10．さらに，ヒトを対象とした BMI

や BCI などの先進的な応用研究にも展開されている（Figure 1.2） 11–1 3．  

さらに，齧歯類（マウス，ラット）等の実験動物を用いた計測では，自由行動

下における長期的な神経記録技術が求められる．自由行動（ freely moving）動物

を用いた慢性記録の実験系では， (1)睡眠・覚醒を含む数日間にわたる連続記録

が可能であること， (2)心理学で確立された行動実験を適用できること， (3)空間

認知に関連する神経活動を解析できること，といった多数の利点がある 14．この
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ような背景から，近年では自由行動マウスにおける脳信号計測技術の開発が進め

られている 15 , 1 6．  

 

 

 

Figure 1.1 脳信号計測技術の分類  

 

 

 

Figure 1.2 ブレイン・コンピュータ・インターフェース（BCI）  

Copyright 2021，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 1 2  
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1.2 刺入型電極における損傷メカニズム  

 1.1 節では，脳信号計測技術の分類と，高時空間分解能を有する刺入型電極（侵

襲型計測）の優位性について述べた．しかしながら，慢性埋め込みを目的とした

電極デバイスの開発が進められている一方で，安定的かつ高品質な長期記録の実

現には依然として大きな課題が残されている 8 , 1 7．主な問題は，電極埋め込みに

よって生じる組織損傷と，それに続く異物反応に伴う計測機能の劣化である

（Figure 1.3） 9 , 18 , 19．電極による組織損傷は，一般的に急性（初期）損傷と慢性

損傷の二段階に分類される 6 , 9 , 10 , 20．本節では，これらの分類と，電極の劣化メカ

ニズムの詳細について述べる．  

 

1.2.1  急性損傷  

 本項では，脳組織への電極刺入に伴う急性損傷について述べる．電極刺入時に

は，脳組織の機械的破壊によりニューロン密度が著しく低下した領域（ kill zone）

が形成される 21 , 22．また，出血や血液脳関門（BBB： blood brain barrier）の破壊

によって神経ネットワークが著しく障害されることが報告されている 23．さら

に，刺入後 24 時間以内には活性化マイクログリアが電極周囲に集積し，グリア

瘢痕形成が開始される 24．この異物反応は，直径 20 µm 以上の電極刺入で顕著に

発生し，デバイス体積に比例して増大することが示されている 24– 26．そのため，

長期的な神経記録の実現には，電極サイズの微細化が求められており，直径 10 

µm 以下が望ましいとされている．また，わずかな細胞レベルの損傷であっても，

大規模な神経ネットワーク活動に負の影響を及ぼすことが報告されている 27．こ

のように，急性損傷によってネットワーク構成が大きく変化すると，埋め込み前

とは異なる組織の情報しか得られない可能性がある．  

 

1.2.2  慢性損傷  

 本項では，電極埋め込み後に継続的に進行する慢性損傷について記述する．慢

性損傷は，電極の固定方法 28 –3 0，脳組織のマイクロモーション 31 , 3 2，およびデバ

イスと脳組織との機械的ミスマッチ 3 3 , 3 4 によって生じる．これらの要因により，

マイクログリア活性化とアストロサイト瘢痕化による電極周囲の被膜形成が持

続的に進行する（ gliosis） 21．このようなグリア細胞の凝集は，信号対雑音比

（SNR： signal-to-noise ratio）の低下などの記録品質の劣化を引き起こす．また，

信号源であるニューロンが電極から遠ざかることで，長期計測を困難としている

（Figure 1.4） 34 , 35．さらに，電極埋め込みにより，大脳皮質層内および層間にお

ける機能的ネットワーク結合性が変化することも報告されている 36．  
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Figure 1.3 刺入型神経電極の劣化  

Copyright 2019，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 3 7  

 

 

Figure 1.4 組織損傷によるニューロンの離反  

Copyright 2019，RSC，CC BY-NC ライセンスに基づく転載 34  
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1.3 自立刺入型の剛性電極  

 本節では，これまでに提案されてきた剛性電極について概説する．さらに，各

電極の利点と課題を整理し，現行デバイスの問題点を明らかにする．  

 

1.3.1  ユタ電極  

 本項では，剣山型シリコン（Si）製マイクロニードルアレイであるユタ電極お

よび Silicon microneedle array（SiMNA）について記述する．  

 まず，ユタ大学によって開発されたユタ電極を紹介する（Figure 1.5a）．本電

極は，厚さ 200 μm の Si 基板（ 4.2×4.2 mm2）上に 10×10 本の合計 100 本の電極

を有する．電極間隔は 400 μm，電極の長さは 1500 μm，先端直径は 50 μm であ

る 38．電極作製プロセスとしては，まず Si ウェハ表面にラッピング処理を施し，

ブレードダイシングによりニードルを形成する．次に，二段階エッチングにより

鋭いテーパーを形成し，電荷移動を容易にするためニードルに金を成膜する．さ

らに，ニードル先端以外を生体適合性ポリイミドで覆うことで神経電極として完

成する．各電極は絶縁性に優れた mote of glass と呼ばれる液状材料を溝に流し込

み，熱処理を加えることで電気的に絶縁されている．電極の電気的接続は，裏面

のアルミニウムパッドから行うことが可能である．このように， Si ウェハをダ

イシング加工することでプローブを形成できるため，容易に電極アレイを作製で

きる．ユタ電極は BMI 研究にも応用実績がある 3 9．しかしながら，電極直径が

大きいため刺入時に神経ネットワーク破壊などの急性損傷が生じる可能性があ

り，さらに硬い Si 基板やニードルによる慢性損傷も懸念される（Figure 1.5b）40． 

次に，ユタ電極に類似した剣山型アレイ構造を持つ最新電極として Silicon 

microneedle array（SiMNA）を紹介する（Figure 1.6a）．SiMNA はデュアルサイド

リソグラフィー微細加工プロセスを用いて作製された 1024 チャンネルの刺入型

神経電極である．電極直径 10 µm，長さ 100 µm と非常に小型である．基板はフ

レキシブルなポリイミドで構成されているため，ユタ電極のような硬い基板を有

するデバイスと比較して低侵襲である（ semi-flexible）．Figure 1.6b に示すように，

デバイス埋め込みによる脳組織の歪みがほとんど生じないことが確認されてい

る．さらに，SiMNA の基板は透明であるため，ニューロンの活動を光学的かつ

電気生理学的に計測可能である．32 チャンネルの SiMNA を慢性的に埋め込んだ

マウスにおいて，光遺伝学的刺激に応答する spike 信号の記録に成功している 41．

しかしながら，硬い Si ニードルによる慢性損傷の懸念は残る．また，ニードル

長さが 100 µm と短いため，皮質下領域の計測にはさらなる伸長化が求められる． 

 



6 

 

 

Figure 1.5 ユタ電極  

Copyright 2009，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 4 2  

Copyright 2015，Elsevier，許諾済（CCC 経由） 4 0  

 

 

Figure 1.6 Silicon microneedle array（SiMNA）  

Copyright 2022，Wiley-VCH GmbH，許諾済（CCC 経由） 4 1  
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1.3.2  ミシガン電極  

 本項では，シャンク型 Si 電極アレイであるミシガン電極および Neuropixels プ

ローブについて記述する．  

 ミシガン電極は，長さ 1935μm，幅 40～ 60 μm の複数のプローブシャフト上に

平面電極を複数配置した神経電極である．シャンク間隔は 150 μm，各シャンク

内の平面電極間隔は 100 μm である 43．ホウ素（B）を注入した Si と比較して，

不純物を注入しない Si の方がエッチングレートが速く，この特性を利用した選

択的エッチングによりシャンク形状の電極を形成している（Figure 1.7a） 44．ま

た，高品質な神経信号の取得のため，現在では集積回路を搭載することが一般的

である 45．  

近年では，従来のミシガン電極よりも電極ピッチが狭く（ 20 μm），300 以上の

測定電極をもち，フレキシブルプリント基板（ FPC： flexible printed circuits）を

介して処理回路へ接続可能な Neuropixels プローブが注目されている（Figure 1.8）

46．さらに，より高集積化されたシャンクと小型化されたヘッドステージを有す

る Neuropixels 2.0（NP 2.0）が開発されている 47． 1 シャンクあたりの記録部位

数は 960 から 1280 に増加し，ヘッドステージには 4 シャンクを搭載することが

可能となった．1 匹のマウスに 2 つの 4 シャンク NP 2.0 プローブを刺入すること

で，計 10,240 個の記録サイトを慢性的に埋め込むことに成功している．  

しかし，プロセスの上の制約により，これら電極サイズのさらなる微細化は困

難である．そのため，脳組織に対して高侵襲であり，刺入時の神経ネットワーク

破壊などの急性損傷や，マイクロモーションに起因する慢性損傷が懸念される

（Figure 1.7b） 4 8．  
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Figure 1.7 ミシガン電極  

Copyright 2004， IEEE，許諾済（CCC 経由） 44  

Copyright 2013，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 4 8  

 

 

Figure 1.8 Neuropixels  

Copyright 2018，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 4 9  
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1.3.3  剛性電極の課題  

 本項では，本節で紹介してきた剛性電極に共通する課題を整理する．一般的に，

電極サイズが 20 µm 以上と非常に大きく，刺入に伴う急性損傷が大きい（Figure 

1.9a）．これにより，ニューロンの死滅，BBB の破壊，神経ネットワークの障害

が生じる．さらに，本節で紹介した電極は硬い Si 材料で構成されているため，

脳組織のマイクロモーションに追従できず，継続的に組織に機械的ストレスが加

わることで慢性損傷を引き起こす（Figure 1.9b）．このため，埋め込み期間が長

くなるほど，アストロサイトなどのグリア細胞が電極周囲に蓄積し，長期的な計

測を困難にしている．  

 

 

Figure 1.9 剛性電極による組織損傷   
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1.4 フレキシブル電極  

 1.3 節では，これまで提案されてきた剛性電極（Si 電極）について紹介し，急

性損傷および慢性損傷に伴う免疫反応が，長期的な神経計測の可能性を著しく制

限することについて述べた．この課題を克服する戦略の一つとして，ポリイミド

（PI： polyimide）やパリレン（PaC： parylene-C）などの低ヤング率材料を用い

たフレキシブル電極が提案されている（Figure 1.10） 20 , 50．フレキシブル電極を

用いることで，1 年以上にわたり単一ニューロン活動の記録を維持できることが

報告されている 5 1．しかし，柔軟性の高さゆえに刺入時に座屈が生じやすく，脳

組織への安定した刺入が困難となる．本節では，近年提案されているフレキシブ

ル電極と各種刺入手法について概説する．さらに，各フレキシブル電極の利点と

課題を整理し，現行デバイスにおける問題点を明らかにする．  

 

 

Figure 1.10 各材料のヤング率比較  

Copyright 2017，AAAS，許諾済（CCC 経由） 2 0  

 

 

1.4.1  Nanoelectronic thread（NET）  

 Nanoelectronic thread（NET）は，糸状のフレキシブルなマイクロ電極であり，

脳組織への慢性損傷を最小化し，長期的に安定した神経信号の記録を可能とする

プローブである．NET-50 は幅 50 µm，厚さ 1 µm の 4 層構造で 8 チャネルを有し，

NET-10 は幅 10 µm，厚さ 1.5 µm の 7 層構造で両面に電極が配置されている．デ

バイス作製は，フォトリソグラフィーにより金属配線（Au）および絶縁膜（ポ

リイミド， SU-8）の積層し，ビア孔で電極と配線を接続する方法で行われた．

フレキシブル材料を用いているため自立的な刺入が困難であり，直径 50 µm の

タングステンシャトルを用いて脳組織へ挿入される（Figure 1.11a）5 2．マウス皮

質にデバイスを埋め込んだ慢性実験では，埋め込み 2 週間後から 4 ヵ月間にわた

り，単一ニューロン由来の spike 信号を安定して記録でき，信号劣化はほとんど

認められなかった．さらに，二光子イメージングおよび組織解析により，血液脳

関門（BBB： blood brain barrier），ニューロン，グリア細胞の構造が維持され，
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慢性損傷はほとんど生じないことが確認されている 52．  

 また，神経活動を三次元的かつ高密度に記録するための技術として，NET ア

レイが開発されている．高密度 NET アレイは，フレキシブルな高密度マルチチ

ャンネル構造を有し，複数モジュールを組み合わせることで 1,000 チャンネルを

超える大規模記録が可能である（ Figure 1.11b）．NET アレイの埋め込みは， 2 台

の定位マニピュレータを用いてモジュールを 1 つずつ順次刺入することで実現

され，モジュール間隔 150 µm で記録チャンネル 8×8×16（計 1,024 チャンネル）

の配置を実現している．本手法により，最大 290 日の計測に成功している 53．  

 

 

Figure 1.11 Nanoelectronic thread (NET)  

Copyright 2017，The Authors published by AAAS，  

CC BY-NC ライセンスに基づく改変・転載 52  

Copyright 2023，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 5 3   
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1.4.2  Mesh electronics  

Mesh electronics は，脳内の神経ネットワークが有する複雑かつ三次元的な構

造を模倣する設計となっている．このフレキシブルかつ微細な構造により，電極

は神経組織内に自然に組み込まれ，長期にわたり安定した信号記録が可能であ

る．主な埋め込み方法として，SU-8 ガイドアーム法 5 1 とシリンジインジェクシ

ョン法 54 –5 8 がある．前者では，厚さ 40 µm の SU-8 シャトルが，厚さ 2.5 µm の

フレキシブルメッシュ電極のガイドアームとして用いられる（Figure 1.12a）．埋

め込み前に SU-8 を加熱硬化させることで，分子間の架橋反応により機械的強度

が増す．しかし，硬化後は不可逆であり，静電力により柔軟電極から分離しにく

く，長期埋め込みでは組織との摩擦が増加する．この問題を解決するため，SU-8

と電極間に厚さ 2 µm の水溶性グルコース層を挿入する．埋め込み後，グルコー

ス層が溶解し，SU-8 シャトルを除去することで，平面メッシュ電極を組織内に

残すことが可能となる．この構造により，慢性炎症下でもニューロンの回復が促

進され， 13 ヵ月にわたり安定した電気生理学的記録が可能であることが確認さ

れた．  

シリンジインジェクション法では，直径 100 μm 程度のガラスキャピラリ内に

円筒状のメッシュ電極をセットし，マイクロインジェクションポンプを用いて組

織内に埋め込む．記録チャンネル数は最大 32～ 128 個であり， spike 信号を記録

することに成功している 56．免疫組織化学的解析の結果，埋め込み後 2 週間にお

いてアストロサイトおよびマイクログリアの集積はわずかに抑えられ，さらに 3

ヵ月後にはメッシュ電極が脳組織に完全に統合されていることが確認されてい

る．（Figure 1.12b）．  

 このようなメッシュ構造は，ニューロンのシナプス形成や栄養の流れを促進

し，組織との相互作用を良好に保つことができる．また，フレキシブルであるこ

とから，埋め込み後の慢性損傷は極めて低いと期待される 8．しかしながら，刺

入時には厚さ 40 µm のガイドアームや直径 100 µm のシリンジを使用するため，

広範囲の脳組織損傷や神経ネットワーク破壊が生じ，基本的に急性損傷を避ける

ことができない 5 4 , 5 8．  
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Figure 1.12 Mesh electronics  

Copyright 2023，Springer Nature，許諾済（CCC 経由） 5 1  

Copyright 2018，ACS，許諾済（CCC 経由） 54  

 

 

1.4.3  Ultra-Flexible Tentacle Electrodes (UFTEs)  

 Ultra-Flexible Tentacle Electrodes（UFTEs）は，256 個の記録電極を備えた触手

状フレキシブル電極アレイである．本デバイスは，Ti/Au 金属層を 2 層のポリイ

ミド層で挟んだ構造を持ち，各ファイバーに 1 つの記録電極が配置されている．

すべてのファイバーが機械的に独立しているため，周囲組織への機械的ストレス

を最小限に抑えることができる．各ファイバーの幅は 7 µm，厚さは 2.4 µm，断

面積は 16.8 µm²であり，典型的なニューロン細胞体の断面積の約 1/10 に相当す

る． 256 個の電極は，それぞれ 64 チャネルずつの 4 つのバンドルに分けられ，

異なる脳領域から任意の距離での記録が可能である（Figure 1.13a）．  

電極埋め込みの際には，各バンドルをポリエチレングリコール（ PEG：

Polyethylene glycol）溶液およびシルクフィブロインでコーティングし，ファイ

バーを束ねる．さらに，最も長いファイバーの先端には内径 25 µm のループが

形成されており，これを用いて直径 50 µm のタングステンシャトルに機械的に

固定し，脳組織への挿入を行う（Figure 1.13b）．   

UFTEs を用いた免疫染色解析の結果，埋め込みから 3.5 ヵ月後において慢性的
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な組織損傷は観察されなかった．また，UFTEs は同一ニューロンを少なくとも

10 ヵ月間追跡可能であることが確認されている．  

各ファイバーは非常に細くかつフレキシブルな設計となっているが，刺入時に

は PEG コーティングおよび直径 50 µm のタングステンシャトルが必要であるた

め，刺入時のフットプリントは依然として大きい．その結果，慢性損傷の低減は

可能であるものの，急性損傷は回避できない．  

 

 

Figure 1.13 Ultra-Flexible Tentacle Electrodes (UFTEs)  

Copyright 2024，The Authors published by Springer Nature，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 59   
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1.4.4  フレキシブル電極の課題  

 本項では，本節で紹介してきたフレキシブル電極の課題についてまとめる．電

極材料として高ヤング率の Si を用いた剛性電極に代わり，柔軟な Parylene やポ

リイミドを用いたフレキシブル電極の発展によって，長期安定計測が可能となり

つつある（Figure 1.14）．しかしながら，いずれの電極も自立的な刺入は困難で

あるため，シャトルデバイスや一時的硬化コーティング，シリンジを用いた刺入

手法が補助として用いられている．いずれの手法も刺入フットプリントを拡大

し，急性損傷を増大させるという問題が残る（Figure 1.14a）．急性損傷によって

ネットワーク構成が大きく変化すると，たとえ長期的な記録が可能となっても，

埋め込み前とは異なる組織情報しか取得することができない．したがって，フレ

キシブルでありながら自立的に刺入可能な電極技術が強く求められる．  

 

 

Figure 1.14 フレキシブル電極による組織損傷   
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1.5 VLS 結晶成長を用いた Si マイクロニードル電極  

 1.3 節および 1.4 節で述べたように，従来の電極では電極サイズや刺入フット

プリントが大きいため，刺入に伴う急性損傷を避けることができない．この課題

を解決するために，本研究室では，Vapor-Liquid-Solid（VLS）結晶成長法を用い

た刺入型神経電極を提案してきた（Figure 1.15） 2 6 , 60 –6 4．VLS 結晶成長を用いた

Si マイクロニードル電極は，先端直径 5 µm，長さ 400 µm と微小であり，急性損

傷の低減が期待される．これまで免疫染色学的評価により，脳組織への低侵襲性

も確認されている（Figure 1.16） 26 , 65．また，MOS（metal oxide semiconductor）

集積回路の搭載に成功しており 66 , 6 7，さらに多チャンネル化の研究も進められて

いる．現在では，本電極を慢性的に埋め込んだマウスにおいて，視覚刺激に応答

する spike 信号を最大 6 ヵ月間にわたり記録することに成功している 6 8．  

 

 

 

Figure 1.15 VLS-Si マイクロニードル電極  

Copyright2016，The Authors published by Springer Nature，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 60  
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Figure 1.16  Si マイクロニードル電極の損傷評価  

Copyright 2015，The Authors published by Springer Nature，  

CC BY-NC-ND ライセンスに基づく転載 26  

 

 

1.6 Si マイクロニードル電極の課題  

 1.5 節では，本研究室で開発された Si マイクロニードル電極デバイスについて

紹介し，先端直径が非常に小さく，従来電極と比較して急性損傷を抑制できるこ

とを説明した．しかし，Si マイクロニードル電極にも複数の課題が存在し，こ

れらが原因となり長期安定的なニューロン計測を妨げている．本節では， Si マ

イクロニードル電極の問題点を整理し，本研究の意義を明確にする．  

 

1.6.1  基板の剛性  

 Si 成長技術（VLS 結晶成長法）を用いた直径 5 µm の Si マイクロニードル電

極は，従来電極よりも組織損傷が少ないことを示してきた．しかし， Si マイク

ロニードルは 500 µm 厚の Si 基板上に作製されており，デバイス埋め込み時には

基板を頭蓋骨に固定する必要がある．その結果，基板の圧迫による機械的ストレ

スやマイクロモーションが脳組織への慢性損傷を引き起こす課題が残る（Figure 

1.17）．そのため，SiMNA（Figure 1.6）のようなフレキシブル基板の導入が求め

られる．  
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Figure 1.17 Si 基板による慢性組織損傷  

Copyright 2022，RSC，許諾済（CCC 経由） 68  

 

 

1.6.2  ニードルの剛性  

 VLS 結晶成長法を用いた直径 5 µm の Si マイクロニードル電極は急性損傷の低

減が可能である（Figure 1.18a）．一方で，Si ニードルの剛性が高いため脳組織の

マイクロモーションに追従することができず，継続的な機械的ストレスが発生

し，これに伴う慢性損傷が懸念される（Figure 1.18b）．そのため， 1.4 節で例に

挙げたフレキシブル電極のように，ニードルをフレキシブルな材料で構成するこ

とが求められる．  

 

Figure 1.18 Si マイクロニードルによる慢性組織損傷  
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1.6.3  高インピーダンス特性とノイズ  

電極の微小化は脳組織損傷の低減に有効であるが，電極表面積の縮小に伴いイ

ンピーダンスが増加し，SNR を低減させる 69． 2～ 5 MΩ（ 1 kHz）を超えるよう

な高インピーダンスは，記録信号の著しい減衰を招く 70 , 71．  

 さらに，実際の生体計測においてはノイズ対策が重要である 72．脳組織内の細

胞外領域での伝搬過程における減衰の結果，多くの場合，生体電気計測の対象は

微小信号となる．Si マイクロニードル電極のような極微小電極はインピーダン

スが高いため，さらにノイズに弱くなってしまう．加えて，自由行動下では行動

に起因するノイズが発生する 7 3．特に高インピーダンス電極では，高品質なニュ

ーロン計測が困難となるため，慢性計測では鎮静剤投与下で実験動物の行動を制

限した状態で記録されることが多い 6 8．  
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1.7 研究目的  

 脳神経科学，医療分野，および BMI/BCI の開発等において，マウスなどの実

験動物のニューロン信号を長期的に記録する技術は極めて重要である．なかで

も，高い時空間分解能を有する刺入型電極による手法が有力であるが，電極の太

い刺入部（>10 µm）や高い剛性に起因する侵襲性が課題となっている．近年，

脳組織との機械的ミスマッチを低減するため，Parylene やポリイミドなどの柔軟

な材料を用いた電極の開発が進められている．しかし，これらの電極は慢性損傷

を軽減する一方で，自立的な刺入が困難であり，ガイドなどの補助を必要とする

ため，依然として急性（初期）損傷は回避できていない．この問題を解決するた

め，VLS 結晶成長技術を用いた直径 5 µm の Si マイクロニードル電極が提案され，

従来電極よりも急性組織損傷が少ないことが示されている．しかしながら，本電

極は硬い Si 基板上に形成されており，ニードル自体も剛性の高い Si で構成され

ているため，基板の圧迫やニードルの機械的ストレス等による慢性損傷が課題と

して残っていた．  

そこで本研究では，フレキシブルな基板とニードルを有しつつ自立的な刺入を

可能とする，先端直径 5 µm の Parylene 製マイクロニードル電極デバイスの開発

を目的とする．さらに，電極の微小化に伴う高インピーダンス化による記録信号

の劣化を抑制するため，ノイズ低減手法も併せて提案する．  

課題であった慢性損傷の低減に向けて，まず Parylene 製のフレキシブル基板

を導入し，組織上で浮遊可能なデバイス構造を実現する．さらに，ニードル自体

をフレキシブル化することで，さらなる慢性損傷の低減を目指す．さらに，作製

したデバイスの電気的特性評価，マウスを用いた電気生理計測，および免疫組織

化学による組織損傷評価を通じて，長期計測における提案デバイスの有用性を検

証する．また，記録信号の高品質化に向けて，作製したデバイスの構造を活かし

たノイズ低減手法を提案し，自由行動下での計測を通して提案手法の有用性を確

認する．  
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1.8 本研究の概要  

本論文は，VLS 結晶成長法を用いた Si マイクロニードル電極の更なる低侵襲

化，長期 in vivo ニューロン計測，組織損傷評価，および記録信号の高品質化に

関する実験結果と考察をまとめたものである．  

第 1 章では，脳信号計測の重要性と従来技術の問題点を提示し，本論文の目的

を明確化した．第 2 章では，刺入型神経電極による細胞外計測の原理と，そこで

生じる課題について説明する．第 3 章では，本研究の核である VLS 結晶成長に

よる神経電極の作製について記述する．第 4 章では，Si マイクロニードル電極

の基板をフレキシブル化し，電気的特性評価，マウスを用いた電気生理計測，免

疫組織化学による組織損傷評価を通して，長期ニューロン計測における本デバイ

スの有用性を検討する．さらに，デバイスの構造を活かしたノイズ低減手法を提

案し，マウスの自由行動下計測を実施する．第 5 章では，Si マイクロニードル

電極のニードル部分をフレキシブル化し，機械的・電気的特性評価，電気生理計

測，免疫組織化学解析を通じて低侵襲性を評価する．第 6 章で本論文を総括する．  
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第2章  

細胞外計測  
 

2.1 緒言  

第 1 章では，刺入型神経電極の利点と課題について述べた．脳内に埋め込まれ

た刺入型電極による慢性ニューロン計測では，主に細胞外計測が行われている．

本章では，細胞外計測によって得られる細胞外電位の発生機序を説明し，電極刺

入による脳組織損傷が計測信号に与える影響について，等価回路モデルを用いて

理論的に考察する．さらに，生体信号計測において避けられないノイズ要因とそ

の影響について述べる．  

 

2.2 脳組織－電極界面における等価回路モデル  

 生体組織は電気的モデルにおいて，媒体中に溶解した移動性イオンによる中程

度の導電率（σ =0.1～ 1 S∙m− 1）を有する体積導体として扱われる 1 , 2．電子は組織

媒体中で電荷キャリアとして機能できないため，ニューロン間の電気的信号伝達

はイオンの流れに依存している 3 , 4．一方，神経組織と外部電子機器との接続で

は，電極を介してイオン的信号と電子的信号の相互変換が行われる．これは，自

由電子を電荷キャリアとする金属電極と，イオン伝導性を有する生体組織との間

に形成される電気化学的界面により実現される 3 , 5．  

組織－電極界面における神経活動は，ナノスケールから組織スケールにわたる

多様なイオン的および電子的相互作用を含んでいる（ Figure 2.1(a)）．細胞膜スケ

ールでは，興奮性ニューロン膜におけるイオン電流が活動電位（ AP： action 

potential）の基本単位となる 4 , 6．静止状態における膜電位は，イオンの不均衡（細

胞内の K+過剰と細胞外の Na+過剰）により，負の値（−60～−75 mV）を維持して

いる（静止膜電位）．膜電位は，他のニューロンからの興奮性入力（脱分極）や

抑制性入力（過分極）によって静止膜電位から変動する 1 , 4．興奮性入力により，

閾値（−50～−55 mV）を超える脱分極が起きると，電位依存性 Na+チャネルが開

口し，Na+の急速流入によって活動電位が発生する．その後，膜電位が+30～+40 

mV 付近に達すると，Na+チャネルの不活性化および K+の緩やかな流出により膜

電位は再分極し，静止膜電位へと戻る 4．この過程により，細胞膜周囲の細胞外

空間に，局所的なイオン電流および電位変化が生じ，活動電位が形成される．細

胞外電位は，発生源（細胞体や軸索）から離れるに従い急速に減衰し，おおむね

10～ 100 μm の距離で顕著に低下する 1 , 6．また，複数のニューロンが同時に活動
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すると，それらの電位が重畳し，組織スケール（mm～ cm）で周期的な電位変動

が生じる 7．これらは局所電場電位（LFP：local field potential）と呼ばれる（ Figure 

2.1(a)）1．このように，神経組織内のバイオエレクトロニクス現象は，空間的お

よび時間的スケールに依存したイオン流束の変化によって記述される．電極が取

得する信号の特性は，ニューロンの距離に応じて変化する．組織スケール（mm

～ cm）では，LFP が多数のニューロンの集団活動を反映するが，個々のニュー

ロンの寄与は識別できない 1 , 8 , 9．より細胞スケールに近い距離（<100 μm）では，

個々のニューロン由来の細胞外電位が明瞭に観測され，単一ニューロンの spike

活動が検出可能となる 6 , 10．さらに小さいスケール（ 1～ 100 nm）では，イオン性

組織媒体と金属電極が電解質 –電極界面を形成し，ここでイオン的信号と電子的

信号の交換が行われる（Figure 2.1(b)）．  

このような組織－電極界面の複雑なバイオエレクトロニクス現象は，より定量

的に理解するために，等価回路モデルとして表現される（Figure 2.1(c)）．𝑉𝑟𝑒𝑐は

外部電子回路側の出力電位（神経活動記録信号）を表す．電解質－電極界面は，

最も単純化なモデルでは，漏れ抵抗（ leakage resistance）𝑅𝑒と電気二重層（EDL：

electrical double layer）容量𝐶𝑒の並列回路として表現される 3 , 8 , 1 0 , 11．また，配線抵

抗𝑅𝑖𝑐は電極と電子回路を接続する導体部分の抵抗成分である．活動電位に伴う

イオン電流 𝐼𝐴𝑃は，電解質媒体中に電位𝑉𝑒を生じさせ，これが電極表面に印加され，

最終的に外部回路で記録される（Figure 2.1(c)）．  

 

 

Figure 2.1 脳組織－電極界面における等価回路モデル  

Copyright 2019，RSC，CC BY-NC ライセンスに基づく改変・転載 12   
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2.3 細胞外電位  

本節では，細胞外電位の基礎方程式について記述する．神経活動によって生じ

るイオン電流は，電解質中に局所的な電場を形成し，その結果として細胞外空間

に電位分布𝑉𝑒 を生じる．細胞外電極は，この局所電位𝑉𝑒 を検出することにより，

ニューロンの活動電位を記録することができる（Figure 2.2a） 9．  

神経組織内の任意の位置における電位𝑉𝑒 は，周囲の電解質媒体中における体積

伝導電場によって決定される．体積伝導電場の起源はニューロン膜を介して流れ

るイオン電流であり，細胞外電位𝑉𝑒 は細胞膜上のイオン電流密度 𝐽（A∙m - 2）とマ

クスウェル（Maxwell）方程式によって結びついている．静電近似（磁場の影響

を無視できる条件）を過程すると，マクスウェル方程式および局所的なオームの

法則から，式 (2.1)が得られる．  

𝐽 = −∇(𝜎𝑉𝑒) (2.1)  

ここで，𝜎 は組織媒体の電気伝導率（ S∙m− 1）である．組織媒体が均質かつ等方

的なオーミック体積伝導体（イオン電流が純抵抗的に伝わる媒体）であると仮定

すると，𝑉𝑒 は以下のラプラス方程式に従う．  

∇2𝑉𝑒 = 0 (2.2)  

単一の点電流源（ニューロン膜上の局所電流）を仮定して式 (2.1)を解くと，電極

位置で観測される細胞外電位𝑉𝑒 は式 (2.3)で表される 8 , 12．  

𝑉𝑒 =
𝐼𝐴𝑃

4𝜋𝜎𝑟
 (2.3)  

ここで， 𝐼𝐴𝑃は点電流源の大きさ， 𝑟は電流源から電極までの距離である．この関

係式は，記録電位が電流源からの距離に反比例することを示している．  

 複数のニューロンや樹状突起から同時に電流源が発生する場合，重ね合わせの

原理（ superposition principle）に基づき，各電流源の寄与を線形に加算すること

で，細胞外電位を式 (2.4)のように表すことができる 8 , 12．  

𝑉𝑒 = ∑
𝐼𝐴𝑃,𝑛

4𝜋𝜎𝑟𝑛
𝑛

 (2.4)  

ここで， 𝐼𝐴𝑃,𝑛は𝑛番目の電流源の強度， 𝑟𝑛は𝑛番目の電流源から記録電極までの距

離を表す．この式は，電極で観測される細胞外電位が，周囲の活動ニューロンに

よる電流源の空間的重ね合わせとして決定されることを示している．したがって，

単一ニューロンの活動電位のみならず，局所的な神経集団活動に由来する LFP

も，この理論の枠組みで説明できる．  

電解質と電極間の電荷注入機構は，ファラデー反応（ faradaic）または容量性

結合（ capacitive）によって生じる（Figure 2.2b） 3 , 6．電解質－電極界面で誘起さ
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れる電位 𝑉𝑒によって電極内に流れる電子電流 𝐼𝑒は，等価回路モデルに基づき式

(2.5)のように表される．  

𝐼𝑒 = (
1

𝑅𝑒
+ 𝑠𝐶𝑒) 𝑉𝑒 (2.5)  

ここで， 𝑠は活動電位の複素周波数成分を示す．また，電子電流 𝐼𝑒と記録系出力

電位𝑉𝑟𝑒𝑐との関係はオームの法則により式 (2.6)で与えられる．  

𝑉𝑟𝑒𝑐 = 𝐼𝑒𝑅𝑖𝑐 (2.6)  

これらの式を組み合わせると，神経活動記録における出力電位𝑉𝑟𝑒𝑐と点電流源 𝐼𝐴𝑃

の関係は以下の式 (2.7)のように表される．  

𝑉𝑟𝑒𝑐 =
1

4𝜋𝜎𝑟
[(

1

𝑅𝑒
+ 𝑠𝐶𝑒) 𝑅𝑖𝑐] 𝐼𝐴𝑃 (2.7)  

この式から，記録電位𝑉𝑟𝑒𝑐の振幅は，EDL 容量𝐶𝑒および配線抵抗𝑅𝑖𝑐に比例し，漏

れ抵抗𝑅𝑒および電極－ニューロン間距離 𝑟に反比例することがわかる．  

神経活動記録の品質を評価する上で重要な指標の一つとして，信号対雑音比

（SNR： signal-to-noise ratio）があり，式 (2.8)で定義される 8 , 13．  

𝑆𝑁𝑅 =
𝑉𝑟𝑒𝑐

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒
 (2.8)  

この SNR の大きさは，記録信号の検出感度を決定する主要なパラメータである． 

 

 

Figure 2.2 細胞外計測  

Copyright 2019，RSC，CC BY-NC ライセンスに基づく改変・転載 12    
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2.4 瘢痕インピーダンス  

 刺入型神経電極は高い時空間分解能を有する一方で，電極の埋め込みに伴い組

織損傷および炎症反応を引き起こす．本節では，電極刺入による脳組織の損傷が

計測に与える影響を，等価回路モデルを用いて記述する．  

 炎症反応とは，中枢神経系における免疫系の応答であり，埋め込み電極などの

異物を代謝または隔離するための化学的・細胞的プロセスから構成される．電極

を埋め込むと直後にマイクログリア（microglia）が活性化し，電極表面に付着し

て炎症性サイトカインを放出する．その後，アストロサイト（ astrocyte）が電極

を取り囲み，グリア瘢痕（ astrogliosis）と呼ばれる高密度な被膜を形成する 1 4．

急性の炎症反応は，損傷部位への炎症細胞の動員によって治癒を促進する生理的

過程であるが，これが慢性化すると，長期的なニューロンの喪失やグリア瘢痕形

成を引き起こすことが知られている．電気生理学的観点から見ると，これらの生

体反応は主に次の 2 つの問題を引き起こす 10．  

 

2.4.1  グリア瘢痕による電極インピーダンスの上昇  

Figure 2.3a に電極－組織界面の等価回路モデルを示す．ここではニューロンが

電圧源𝑉𝑒として働き，アンプによって信号が増幅される構成を表している．炎症

反応の進行により，広がり抵抗𝑅𝑠𝑝𝑟𝑒𝑎𝑑（ spreading resistance）が増加し，さらに

瘢痕インピーダンス𝑍𝑠𝑐𝑎𝑟（ scar impedance）が新たに生じる（Figure 2.3b）．これ

により，電極－組織界面の総インピーダンスが上昇し，信号対雑音比（SNR）の

低下など，記録品質の劣化を引き起こす 1 0 , 15 , 16．  

 

2.4.2  ニューロン－電極間距離の増大  

炎症反応に伴うマイクログリアやアストロサイトの凝集，およびニューロンの

死滅により，ニューロンと電極記録部位との距離が増大する [20]．式 (2.3)に示す

ように，電極が取得する細胞外電位𝑉𝑒は，ニューロンとの距離 𝑟に反比例するた

め，距離の増大は記録電位の低下を引き起こす（Figure 2.3b） 12．  
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Figure 2.3 瘢痕インピーダンス  

Copyright 2017，AAAS，許諾済（CCC 経由） 1 0  

Copyright 2005，Elsevier，許諾済（CCC 経由） 1 7  

 

 

2.5 生体電気計測におけるノイズ  

体積導体中における信号伝搬過程では減衰が生じるため，多くの場合，生体電

気計測の対象は微小信号となる．このため，実際の生体計測においてはノイズ対

策が無視できない 18．しかしながら，マイクロニードル電極のような微小電極は，

インピーダンスが高いため，ノイズの影響を受けやすい．そのうえ， 2.4 節で述

べたように，組織損傷が発生すると瘢痕インピーダンス 𝑍𝑠𝑐𝑎𝑟が生じ，さらなるノ

イズ増加に繋がる．ノイズは，内部ノイズと外部ノイズに分けられる．  

 

2.5.1  内部ノイズ  

内部ノイズは，計測システム内部で発生するものであり，代表例として熱ノイ

ズ（ジョンソン・ナイキストノイズ）が挙げられる 19．熱ノイズは，自由電子が

熱エネルギーを受け取り運動が増加した結果，電流の揺らぎとして現れるもので

ある．熱ノイズ𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑡ℎの大きさは以下の式 (2.9)で表される．  

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑡ℎ
2 = 4𝑘𝑇𝑅∆𝑓 (2.9)  

ここで𝑘 はボルツマン定数，𝑇 は温度，𝑅 は抵抗値，∆𝑓 は周波数帯域幅である．
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周波数に依らず一定の振幅を発生し，バックグラウンドノイズとして計測系に現

れる．式 (2.9)より，高インピーダンス電極での計測では，より大きく発生するこ

とが分かる．  

 

2.5.2  外部ノイズ  

 外部ノイズの主な原因は，計測系と外部雑音源との静電結合および電磁結合で

ある．直流的には絶縁されていても浮遊容量があると交流結合が生じ，外部の交

流信号が混入するのが静電結合である 18．回路的には，信号回路と他の回路との

寄生容量𝐶𝑠 を通して電流が流れ込む現象である．通常𝐶𝑠 は非常に小さい値であ

るため，インピーダンスは大きくなる．したがって，負荷側から見るとノイズ源

は定電流源となるため，電極のインピーダンス 𝑍 が大きい場合に問題となる．イ

ンピーダンスが𝑍 の回路に，微少容量𝐶𝑠 を通して周波数 𝑓𝑛 の雑音電圧 𝑒𝑛 が結合

すると，混入するノイズの大きさ𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑐𝑐  は，式 (2.10)のようになる．  

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑐𝑐 = 2π𝑓𝑛𝐶𝑠𝑍𝑒𝑛 (2.10)  

 同様に，交流電流が作る磁界𝑩 が計測系の配線などによるループ 𝛤 と結合し ,

誘導起電力を生じるのが電磁結合である 1 8．電磁結合による誘導電圧𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑖𝑐  は，

マクスウェル方程式のファラデー（Faraday）則（積分形）より，式 (2.11)のよう

に表される．  

𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑖𝑐 = − ∮ 𝑬 ∙ 𝑑𝒍
 

𝛤

= ∫
𝜕𝑩

𝜕𝑡
∙ 𝑑𝑺

 

𝛴

 (2.11)  

ここで，𝑬 は電界，𝑩 は磁界，𝛤 は信号回路ループ，その囲む閉曲面を 𝛴 としてい

る．つまり，他回路から発せられた磁界𝑩 による，ループ𝛤 内の時間的磁束変化

が，誘導電圧𝑉𝑛𝑜𝑖𝑠𝑒,𝑖𝑐  となってループ（配線）に現れる．  

 さらに，自由行動下では行動に起因するノイズが発生する 2 0．特に高インピー

ダンス電極では，高品質なニューロン計測が困難となるため，慢性計測では鎮静

剤を投与し，実験動物の行動を制限した状態で記録が行われている 21．   
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2.6 結言  

 本章では，細胞外計測において観測される細胞外電位の発生機序について説明

し，電極刺入による脳組織損傷が計測信号に与える影響について，等価回路モデ

ルを用いて記述した．ニューロン死滅による電極との距離増大や，グリア細胞に

よる瘢痕インピーダンスの形成が，電気的計測に大きな影響を与えるため，低侵

襲な刺入型電極の開発が求められる．本研究では，VLS 結晶成長技術を用いた

微小な Si マイクロニードル電極デバイスを用いて，この課題の解決に取り組む．

また，提案デバイスのような極微小電極は，高インピーダンスであるため，ノイ

ズ低減手法の併用も重要であり，本研究ではその検討も行う．   
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第3章  

VLS 結晶成長による神経電極の作製  
 

3.1 緒言  

 第 1 章および第 2 章において，高い時空間分解能を有する刺入型神経電極は，

より詳細なニューロン情報の取得を可能とするが，脳組織への損傷が課題である

ことを述べた．従来のデバイスは電極体積が 20 µm 以上と非常に大きく刺入に

伴う急性損傷を避けることができなかった．この課題に対して本研究室ではこれ

までに，Si の VLS 結晶成長技術を用いた直径 5 µm の刺入型電極デバイスを提案

してきた．本章では，本研究の核である VLS 結晶成長技術を用いた神経電極に

ついて記述する．  

 

3.2 VLS 結晶成長法  

本節では，VLS 結晶成長法の原理について記述する．VLS 結晶成長は液体触媒

を介して気相原料を固体結晶として析出させる成長促進機構の一つであり，原料

の輸送過程が気相（Vapor），液相（Liquid），固相（ Solid）であることからこの

名称で呼ばれている 1．VLS 結晶成長も他の結晶成長と同様に，相間の化学ポテ

ンシャル差を駆動力とするが，大きな違いは金属触媒とその下にある固体との界

面にのみ，結晶成長が制限される点にある．この方法は，高アスペクト比の単結

晶構造が形成可能であるため，半導体微細加工技術としてナノワイヤやマイクロ

ニードルなどに広く応用されている 2．   

Figure 3.1a に VLS 結晶成長の概略図，Figure 3.1b に Si-Au 合金系の相平衡状態

図を示す．合金は構成する金属の組成比によって融点が異なる．Figure 3.1b から

Au 単体の融点が 1414℃，Si 単体の融点が 1064℃であり，Au が 81.4%，Si が 18.6％

の組成において同時に固化する共晶点をもち，その温度が 363℃であることが分

かる 3．  

Si 基板上に Au 薄膜を形成し，成長温度（Si-Au 合金系の融点）まで加熱する

と，微小な Si-Au 合金の液滴が形成され，この液滴が気相原料との反応場として

機能する．この状態から Si ガスを導入すると，液体金属中に Si が溶解し，十分

な供給により取り込まれた Si の濃度が増加して過飽和に達すると，液相－固相

界面において Si の析出反応が進行する．結晶成長が進むにつれ，触媒液滴は成

長した結晶の先端に保持されたまま上方へ移動し，結果としてウィスカー状の結

晶が形成される 1 , 4 , 5．  
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Figure 3.1 VLS 結晶成長法  

Copyright 1964，AIP，許諾済（CCC 経由） 1  

Copyright 2020，The Authors published by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく転載 3  

 

3.3 選択的 VLS 結晶成長  

 VLS 結晶成長は，プローブの成長位置と直径は， Si 基板上にパターニングさ

れた Au ドットによって自由に制御可能である 4 , 6 , 7．Figure 3.2 は，選択的 VLS

成長のプロセスを示している 4．VLS-Si プローブの成長方向が<111>であるため，

Si(111)基板を使用する．まず，熱酸化を用いて Si 基板を酸化させ（Figure 3.2a），

フォトリソグラフィーとフッ化水素によりプローブを形成する部分の Si を露出

させる（Figure 3.2b）．次に，触媒となる Au を基板全面に蒸着し（Figure 3.2c），

リフトオフにより Au ドットのパターニングを行う（ Figure 3.2d）．その後，基板

を GS-MBE（ gas source molecular beam epitaxy）チャンバーに導入し，500〜 700°C

でアニールして Au–Si 合金ドットを形成する（Figure 3.2e）．ここに Si2H6（ジシ

ラン）ガスを特定の圧力で供給することで，ガス中の Si が Au-Si 合金ドット中

に取り込まれていく．Au-Si 合金ドット中の Si の含有量が過飽和状態になると，

Au-Si 合金ドットと Si 基板の界面で Si の析出が起こる．その結果，Au–Si 合金

ドットを先端に有するエピタキシャル単結晶 Si プローブが形成される（Figure 

3.2f）．Figure 3.2g に， 650℃で選択的成長した Si プローブの走査型電子顕微鏡

（SEM： scanning electron microscope）画像を示す．Si₂H₆ガスに PH₃（フォスフ

ィン）や B₂H₆（ジボラン）などのドーパントガスを混合することで， Si プロー

ブへのドーピングが可能である．本研究では， Si プローブの形成に基板上への

多結晶 Si（ poly-Si）の不要な堆積を抑制することを目的として，Si₂H₆に PH₃を

混合している 8．  
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Figure 3.2 選択的 VLS 結晶成長  

Copyright 2004， IEEE，許諾済（CCC 経由） 4  

 

 

3.4 VLS 結晶成長を用いた神経電極の作製  

 3.2 節および 3.3 節では VLS 結晶成長技術を提示した．本節では，この技術を

用いた神経電極の作製方法について記述する 9 , 1 0．本デバイスの作製には，抵抗

率 0.02 Ω·cm の Si(111)基板（厚さ 500 µm）を用いる．基板上に二酸化シリコン

（SiO₂）層を形成した後，ニードル部分の SiO₂をエッチングし，そこに Au を蒸

着する．Au 触媒による Si の VLS 成長（ 3.2 節および 3.3 節）によって，長さ 400 

µm の Si マイクロニードルを作製する（Figure 3.3a1） 5 , 8．Si の VLS 成長後，Si

マイクロニードルおよび基板に，チタン（Ti）結合層（厚さ 50 nm）を介したプ

ラチナ（Pt）（厚さ 150 nm）を配線としてスパッタリングする．Si 基板の裏面も

同様の方法で成膜する（Figure 3.3a2）．その後，高い生体適合性を有する絶縁層

として Parylene-C（ 1 µm 厚）を基板上に堆積する．その後，ニードルの先端部

分を酸素プラズマで露出させることでデバイスの完成とする（Figure 3.3a3）．  

Figure 3.3b,c,d は，Si マイクロニードルブロックモジュールの模式図および写

真，ニードルの断面図，ニードルの SEM 画像を示す．1×1 mm²の Si ブロック（厚

さ 0.5 mm）上に先端直径 4 µm の Si ニードルが形成されていることが分かる．

この Si ブロックでは，マイクロニードルと裏面の Pt/Ti 層が，垂直方向の電気的

接続として機能しているため， Figure 3.3e のようにピンコネクタ（Au）上に実

装することで，計測したニューロン信号を取り出すことができる．また，ニード

ル先端に白金黒（Pt black： platinum black）をめっきすることで，インピーダン



41 

 

スを低下させることが可能であり（Figure 3.3f），これによって実験動物を用い

た脳信号計測において LFP および spike 信号の取得に成功している．  

 

 

Figure 3.3 VLS 結晶成長を用いた神経電極の作製  

Copyright 2023，Elsevier，許諾済（CCC 経由） 1 0  

 

3.5 結言  

 本章では，VLS 結晶成長法の原理について記述した．さらに VLS 法を用いた，

低侵襲で高分解能な Si マイクロニードル電極の作製方法について説明した．本

電極デバイスは，ニードルが小さいため非常に低侵襲ではあるが， Si 基板の剛

性や，Si ニードル自体の剛性が問題となる．次章以降（第 4 章および第 5 章）

では，本技術を用いた更なる低侵襲デバイスの作製に着手する．   
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第4章  

フレキシブル基板  

Si マイクロニードル電極デバイス  
 

4.1 緒言  

 脳の生理状態を長期的に，かつ定量的に観察する技術は，脳神経科学や医療な

どの様々な分野において重要である 1 , 2．刺入型神経電極を用いた in vivo 電気生

理計測は，高い時空間分解能でのニューロン活動記録を可能にするが，電極の埋

め込みによる組織損傷が生じ，さらに記録期間が制限される．組織損傷は，デバ

イス刺入に伴う急性損傷 3 , 4 と，マイクロモーション 5 , 6 などの機械的ミスマッチ

によって引き起こされる慢性損傷の 2 つに分けられる．従来の剣山型およびシャ

ンク型電極（ユタ電極 7，ミシガン電極 8，Neuropixels9 , 10 など）は，急性損傷お

よび慢性損傷を引き起こすデバイスサイズと剛性を有する 1 , 11．フレキシブル電

極（NET 12 , 13，Mesh1 4 , 15，UFTEs1 6 など）は，脳組織と電極の機械的ミスマッチ

を解消し慢性損傷を低減させるが，急性損傷は避けられない 1 7 , 18．  

この課題に対処するため，本研究室では， Si の VLS 結晶成長技術を用いて作

製した，直径 5 µm の Si マイクロニードル電極を提案してきた 19– 24．この微小ニ

ードルにより急性損傷を最小化できる 20 , 2 5．しかし Si マイクロニードル電極は，

剛性の高い厚さ 500 µm の Si 基板上に作製されている 19 , 2 5– 27．また，埋め込み時

にデバイスを頭蓋に固定するため，基板の物理的ストレスやマイクロモーション

による損傷を与える．  

本章では，Si 基板による慢性損傷の低減に向けて，生体適合性 Parylene を用

いたフレキシブル基板を導入し，組織上で浮遊するデバイス構成を可能にする

27 , 2 8．まず，Parylene フレキシブル基板上に形成した直径 5 µm マイクロニードル

電極の作製プロセスを示し，電気的特性評価を行う．次に，従来のタングステン

電極と比較しつつ，マウスを用いた 1 年以上の長期記録性能を実証する．また，

電極埋め込みによる組織損傷をニューロンの免疫組織化学的解析により評価す

る．加えて，Si マイクロニードル電極のノイズ低減手法を提案し，自由行動マ

ウスにおける計測性能の向上を試みる．  

なお，本博士論文におけるすべての動物実験は，豊橋技術科学大学の動物実験

倫理規定に則り，麻酔等の適切な処置を施し，マウスに苦痛を与えないよう配慮

して実施した．  
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Figure 4.1 第 4 章における研究概念図  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく転載 29  
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4.2 デバイス作製  

4.2.1  デバイス作製プロセス  

 本節では，フレキシブル基板を有する Si マイクロニードル電極デバイスの作

製および実装方法について記述する．本デバイスは，第 3 章で述べた Si の VLS

結晶成長技術に従って Si マイクロニードルを形成し， MEMS（ micro electro 

mechanical systems）プロセスによる電極化を行うことで作製した．  

Figure 4.2 に，作製プロセスの模式図を示す．基板として厚さ 525 µm の 4 イ

ンチ Si ウェハ [n-type, (111)方向，抵抗率<10 Ω∙m]を使用した．ウェハ表面には，

厚さ約 1 µm の SiO2 酸化膜が形成されている．まず，バッファードフッ酸（BHF：

buffered hydrogen fluoride）により SiO2 をエッチングし，金（Au： gold）蒸着お

よびリフトオフにより Si 基板上に直径 6 µm，厚さ 200 nm の Au ドットをパター

ニングした．Au を触媒とした Si の VLS 結晶成長により， Si マイクロニードル

を形成した（Figure 4.2a）．原料ガスとしてジシラン（Si2H6）を用い，1.5×10 - 3  Pa，

830℃の条件下で 3 時間成長させた．  

結晶成長後，Si マイクロニードルおよび基板を，それぞれ厚さ 1 µm および 5 µm

の Parylene-C で，真空蒸着装置（PDS2010, Labcoter, 日本パリレン合同会社）に

よりコーティングした（Figure 4.2b）．次に，チタン（Ti： titanium）を接着層と

して 20 nm，Au を配線層として 180 nm の厚さで，ニードルと基板全体にスパッ

タリングした．その後，リフトオフにより電気的配線を形成した（ Figure 4.2c）．

さらに，デバイス全体を厚さ 5 µm の Parylene-C で絶縁し（Figure 4.2d），酸素プ

ラズマエッチングによりマイクロニードル先端の Au を露出させた（ Figure 

4.2e）．その後，エタノールにより Si 基板と Parylene の密着力を低下させ，ピン

セットで Si マイクロニードルの根元を折り，ニードルごと Parylene フィルムを

剥離することで，フレキシブル基板上にマイクロニードルを保持したデバイスが

完成した（Figure 4.2f）．  
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Figure 4.2 Si マイクロニードル電極デバイスの作製プロセス . 

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  

 

 Figure 4.3a に作製したデバイスの写真を示す．柔軟性を有する厚さ 10 µm の

Parylene 基板上に，Si マイクロニードルが垂直に形成されていることが分かる．

Si マイクロニードルの長さは 400 µm であり，先端直径は 5 µm，基部直径は 40 µm

であった．Figure 4.3b にニードル全体，Figure 4.3c にニードルの先端部分を写し

た走査型電子顕微鏡（SEM：scanning electron microscope）画像を示す．Figure 4.3c

より，マイクロニードル先端の Au が露出していることが確認できる．この露出

部がニューロンからの細胞外電位を検出する記録点として機能する．  
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Figure 4.3 作製した Si マイクロニードル電極  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  
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4.2.2  デバイス実装  

本項では，作製したフレキシブル基板 Si マイクロニードル電極デバイスの取

り扱い方法および計測信号の取り出し方法について記述する．デバイスは，Au

めっきされたピン型電極に実装された．電気的接続には導電性銀ペースト（TK

ペースト CN-7120，株式会社シー･エス･シー）を用い，接続部は紫外線硬化型ア

クリル樹脂（UV レジン）で絶縁した．実装したデバイスの模式図と写真をそれ

ぞれ Figure 4.4a，Figure 4.4b に示す．  

 

 

Figure 4.4 Si マイクロニードル電極の実装  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  
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4.3 電気的特性評価  

 本節では， 4.2 節で作製したデバイスの電気的特性評価として，電極インピー

ダンス測定および入出力比特性について記述する．  

 

4.3.1  インピーダンス特性  

 本項では，デバイスの電気化学インピーダンス測定方法と，神経計測に適した

インピーダンス特性への改善方法について記述する．Figure 4.5a にインピーダ

ンス測定システムの概略図を示す．インピーダンス測定は，金属製シャーレに生

理食塩水を満たし，入力電圧端子をシャーレに接続する方法で行った．また，生

理食塩水中に電流計を接続したデバイスを浸し，入力正弦波電圧 100 mV を 1 Hz

～ 10 kHz の範囲で印加した際の電極インピーダンスを測定した．生理食塩水中

におけるマイクロニードル電極（Au-tip）のインピーダンスは， 979 ± 122 kΩ～

1.2 ± 0.22 GΩ の範囲を示した．spike 信号帯域である 1 kHz においては，8.0 ± 0.83 

MΩ であった（mean ± SD，Figure 4.5b“Au-tip”）．  

 電気化学インピーダンスは，金属（Au）および電解質（生理食塩水）界面特

性に起因するものであり，先端を低インピーダンス材料である白金黒（Pt black：

platinum black）でめっきすることにより低減可能である 2 0 , 3 0．そのため，ニード

ル先端の Au を Pt black でめっきした．めっき溶液は，H₂PtCl₆∙6H₂O 10 g，

Pb(CH₃COO)₂∙3H₂O 0.1 g，希釈水 300 mg から調製した．電解めっきは，オート

マチックポラリゼーションシステム（HSV-100，明電北斗株式会社）を用い，−300 

mV の負電圧を 0.2 s 印加して行った．なお，参照電極として銀塩化銀電極

（Ag/AgCl）を，対極としてプラチナ（Pt）電極を使用した．マイクロニードル

電極（Pt black-tip）のインピーダンスは，同一周波数範囲（ 1 Hz～ 10 kHz）で 38 

± 3.2 kΩ～ 33 ± 10 MΩ の範囲を示し，1 kHz において 249 ± 22 kΩ に減少した（mean 

± SD，Figure 4.5b“Pt black-tip”）．各インピーダンス特性は， 5 つのサンプルか

ら取得した平均値と標準偏差で評価した．  
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Figure 4.5 インピーダンス測定  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  
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4.3.2  入出力電圧信号比（O/I）特性  

 本項では，作製した Si マイクロニードル電極の神経信号記録可能性を示すた

め，入出力電圧信号比（O/I： output / input signal amplitude ratio）特性について

記述する．インピーダンス測定と同様に，生理食塩水で満たしたシャーレの中で

実施した（Figure 4.5a）．O/I 測定には，Tucker Davis Technologies（TDT）社製

の神経信号測定システムを用いた．計測器の構成として， Si マイクロニードル

電極から取得した信号はリファレンス電極との差動増幅器（ ZC64, ゲイン 1 倍）

に入力され，プリアンプで増幅後，デジタル信号に変換（ PZ2）される．変換さ

れたデジタル信号はデジタル信号処理モジュール（RZ2）を介して，Windows PC

内のハードディスクへ記録データが保存される．  

信号発生器からの正弦波電圧信号 100 mVp - p（ 10～ 10 kHz）を，細胞外計測に

おける spike 信号と同等の 100 µVp - p までアッテネータで減衰させ，入力電圧と

出力電圧を記録した．これらの比から O/I を算出した結果， 1 kHz 未満において

98%以上を示した（Figure 4.6）．インピーダンスの低減により，信号振幅の顕著

な減衰を伴うことなく，神経信号の記録が可能であることが確認された．  

 

 

Figure 4.6 入出力信号比特性  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29   
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4.4 マウス in vivo 長期ニューロン計測  

 本節では，4.2 節で作製した Si マイクロニードル電極の神経信号取得能力の確

認，および in vivo 慢性計測における長期安定性を示すために，電極埋め込みマ

ウスを対象としたニューロン計測について記述する．電極の埋め込み手術，視覚

刺激による長期計測の実施，および市販タングステン電極との比較を通じて，Si

マイクロニードル電極の長期計測における優位性を明らかにする．  

 

4.4.1  実験手法  

 本項では，Si マイクロニードル電極によるマウスの長期ニューロン計測に向

けた，デバイスの埋め込み手法および計測手法について記述する．  

 電極埋め込みに際しては，まずマウス（wild-type C57BL/6，オス，体重 20～

30 g，日本エスエルシー株式会社）にはイソフルランガス（ 3％）による全身麻

酔を施した．本薬品による全身麻酔を行うことで手術後の覚醒を可能としてい

る．麻酔下で，イヤーバーおよびノーズバーを用いて脳定位固定装置（ SR-50，

株式会社ナリシゲ）にマウス頭部を 3 点固定した後，頭部の剃毛を行い，剪刀を

用いてマウス頭部皮膚を正中線に沿って切除した．また，鋭匙を用いて骨膜およ

び筋肉を除去した．その後，ドリルとピンセットを用いて，左脳頭蓋の開頭を行

い［前後方向（AP：anterior-posterior）= –1.0 mm，左右方向（ML：medio-lateral）

= 3.0 mm］，リファレンス電極としてピン型電極（Au，直径 2 mm）を配置した．

これは，マウスの一次体性感覚野バレル領域（ S1B：primary somatosensory barrel 

cortex）に相当する．同様にして，右脳頭蓋に 1.5×1.5 mm2 の開頭を行った（AP 

= –3.5 mm，ML = –2.5 mm）．これはマウスの一次視覚野（V1：primary visual cortex）

に相当する．開頭後，V1 脳表から約 400 µm（大脳皮質Ⅳ層）の位置にマイクロ

マニピュレータ（MO-10，株式会社ナリシゲ）を用いて Si マイクロニードル電

極を刺入した（ 3 匹）．脳表は，生理食塩水を含んだゼラチンスポンジ（スポン

ゼル，LTL ファーマ株式会社）で保護した．また，露出箇所の保護とデバイス固

定のため，デンタルセメント（UNIFAST III，株式会社ジーシー）を用いて頭部

全体を覆い固めた．Figure 4.7 に電極を埋め込んだマウスの写真と電極埋め込み

位置を表した模式図を示す．また，Figure 4.8a に電極埋め込み方法の模式図を示

す．このような埋め込み手法を採用することで，デバイスが脳表に浮遊した構造

が実現できる．  

 また，比較用として市販のタングステン電極（ TM31A10， World Precision 

Instruments 社，1 MΩ，1 kHz）を埋め込んだマウスを用意した．タングステン電

極 の 実 装 と し て ， 電 極 の 導 通 を 確 保 す る た め ， は ん だ ご て に よ り 壁 面 の

Parylene-C を溶融し，導電性銀ペースト（TK ペースト CN-7120，株式会社シー･

エス･シー）を用いてピン型電極（Au）に実装した．電極の先端直径は約 1 µm，
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先端から 400 µm の直径は 30 µm であった．Figure 4.8b に埋め込み方法の模式図，

および Figure 4.9 に実装したタングステン電極の写真を示す．Si マイクロニード

ル電極デバイスの埋め込み方法と異なる点は，タングステンニードルが頭蓋骨に

完全に固定されている点である．  

 電極埋め込みマウスに対して，外科手術 1 日後， 2 週間後， 1 ヵ月後，および

それ以降は 1～ 2 ヵ月毎に視覚刺激応答計測を行った．本実験では行動に起因す

るノイズ低減のため，鎮静剤として生理食塩水を希釈剤とした 0.5%濃度のクロ

ルプロチキセン溶液を腹腔投与した（体重 10 g 当たり 0.05 ml）．視覚刺激は白

色 LED（ light  emitting diode）を 0.5 s 間， 3 s 間隔で与えた．LED はプロセッシ

ングシステム（Arduino Uno, Arduino 社）により駆動し，刺激タイミングのパル

ス信号を神経信号の取得と同期させた．信号取得および処理においては，電極か

ら記録された信号を神経信号増幅器（RHD2164， Intan Technologies 社，入力イ

ンピーダンス=13 MΩ, 1 kHz）で増幅し，フィルタ（ 0.1 Hz～ 7.5 kHz）を通して

デジタル化した．増幅後の信号は， SPI（ serial peripheral interface）ケーブル

（C3216， Intan Technologies 社）を介して，デジタル信号処理装置（RHD USB 

Interface Board, Intan Technologies 社）に送られた．すべてのデジタルデータは，

Windows PC のハードディスクにサンプリング周波数 25 kHz で保存した．データ

解析は，数値計算ソフトウェア MATLAB（MathWorks 社）を用いた．  
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Figure 4.7 電極埋め込みマウスと埋め込み位置  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  
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Figure 4.8 電極固定方法  
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Figure 4.9 市販タングステン電極の実装  
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4.4.2  長期ニューロン計測  

 本項では，4.4.1 項で実施した Si マイクロニードル電極デバイスを用いた長期

ニューロン計測の結果について記述する．  

Figure 4.10a に手術後 24 時間後の Si マイクロニードル電極の計測結果を示す．

Figure 4.10a1 は，低周波数帯域［局所電場電位（LFP：local  field potential）帯域］

の信号（ 2 次バターワースフィルタ，フィルタリング周波数＝ 10～ 100 Hz，試行

回数 100）の平均波形を示す．刺激開始後 50 ms 付近で±150 µV の電圧振幅が観

測され，複数ニューロンの集団活動に起因する LFP が取得できたことを示す．  

Figure 4.10a2 は，高周波数帯域（ spike 帯域）の信号（ 2 次バターワースフィ

ルタ，フィルタリング周波数＝ 500～ 1,500 Hz）の代表的な波形を示す． Figure 

4.10a3 は，これら高周波数帯信号の PSTH（ peri-stimulus time histogram）であり，

spike の発火頻度（ firing rate）を示す． spike 信号の検出閾値は，刺激開始前 0.5

～ 1.0 s の信号の標準偏差の 3 倍［ 3×SD（Standard deviation，σ）］とした．視覚

刺激に応答する spike 信号は刺激開始後 50～ 100 ms に出現し，他の電極デバイ

スで記録された神経応答の傾向と一致していた 1 9 , 2 6 , 2 7 , 31．また PSTH において，

刺激開始後 0.4 s 付近でもピークが現れているが，この信号も後期脱分極期（ late 

depolarization period） 3 2 と呼ばれる神経性の応答であると考えられる．さらに，

0.55 s 時点においても小さくはあるが，有意な増加が見られる．これは LED 消

灯による刺激応答を示している．刺激開始 0 s および 0.5 s に出現したピークは，

LED 動作中の電磁誘導によるアーチファクトである．Figure 4.10a4 は，刺激開

始後 10～ 100 ms の時間範囲において検出閾値（ 3σ）を超えた spike 信号の拡大

平均波形である．Figure 4.10b, c に，それぞれ 6 ヵ月および 20 ヵ月後の計測結果

を示す．埋め込み 1 日目と同様に，神経応答の記録に成功したため，今回作製し

た Si マイクロニードル電極デバイスを用いて 1 年を超える長期計測が実現でき

たと言える．  

また，同一の記録システムを用いて，Si マイクロニードル電極とタングステ

ンニードル（TM31A10，World Precision Instruments 社，1 MΩ，1 kHz）との長期

記録能力の比較も行った．タングステン電極の記録期間は，最大でも 6 ヵ月程度

であり，Si マイクロニードル電極の長期計測における優位性が明らかとなった

（Figure 4.11）．  
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Figure 4.10 Si マイクロニードル電極による長期ニューロン計測  
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Figure 4.11  市販タングステン電極による長期ニューロン計測  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  
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4.4.3  長期安定性評価  

埋め込み電極の記録性能の安定性は，長期記録能力を決定する重要な要因であ

る．本項では，4.4.2 項で示した Si マイクロニードル電極デバイスの長期安定性

についてより詳細に言及する．神経信号の信号対雑音比（ SNR： signal to noise 

ratio）や発火頻度（ firing rate），ノイズレベルなどの電気的特性の経時的変化に

ついて定量的に評価した結果を示す．  

 Si マイクロニードル電極を埋め込んだマウス（ n=3）の記録性能を経時的に評

価し，タングステン電極を埋め込んだマウス（ n=3）と比較した．Si マイクロニ

ードル電極の spike 帯域のノイズ（ 500～ 1500 Hz）は記録期間を通じて安定して

いた（Figure 4.12a）．一方で，タングステン電極では埋め込み後 2 週間以内にノ

イズレベルが急激に増加し，その後も高い状態で維持された（ Figure 4.12a）．  

 Figure 4.12b, c は，それぞれ spike 信号の振幅と SNR の経時的変化を示す．spike

振幅は，刺激開始後 10～ 100 ms に得られた spike 波形の peak-to-peak 値として定

義した．SNR は以下の式 (4.1)で定義した．  

𝑆𝑁𝑅𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒 =
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙

𝑁𝑜𝑖𝑧𝑒
=

𝑚𝑒𝑎𝑛 𝑉𝑝𝑝,𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒 (> 3𝜎, 0.01 𝑠 𝑡𝑜 0.1 𝑠)

𝑟𝑚𝑠(𝜎, −1.0 𝑠 𝑡𝑜 − 0.5 𝑠)
 (4.1)  

刺激前信号の標準偏差をノイズ（Noise，𝜎）， spike の peak-to-peak 値をシグナル

（Signal，𝑉𝑝𝑝,𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒）とし，これらの比を SNR として算出している．タングステン

電極でノイズレベルが高くなったのは，ノイズとシグナル成分が重畳したためで

あると考えられる．3 本の Si マイクロニードル電極のうち 1 本（ “Si microneedle 

1”，Figure 4.12b, c）は，他の 2 本よりも高い信号振幅と SNR を示した．この電

極間での差は，記録部位と標的ニューロンとの距離の違いに起因すると考えられ

る．一方，他の 2 本の Si マイクロニードル（ “Si microneedle 2”，“Si microneedle 

3”，Figure 4.12b, c）も，十分に高い SNR（約 5 以上）を維持し，タングステン

電極に比べて優れた長期安定性を示した．  

 Figure 4.12d に示す spike の発火頻度は，刺激開始後に検出された 1 秒あたり

の spike 数であり，刺激開始後 10～ 100 ms の区間を 10 ms のビン幅で分割し，そ

の中で得られた最大値として算出した．タングステン電極では埋め込み後 1 ヵ月

以内に急激に低下したのに対し，複数の Si マイクロニードル電極ではその低下

が緩やかであった．その結果，2 本の Si マイクロニードル電極（ “Si microneedle 

2”，“Si microneedle 3”，Figure 4.12c）は，それぞれ 407 日および 617 日間にわた

り安定した SNR で spike を検出した．もう 1 匹のマウス（ “Si microneedle 1”）は

267 日で死亡したため，それ以降の測定は実施できなかった．タングステン電極

の記録は 141 日で制限され、Si マイクロニードル電極が顕著に長期安定な記録

性能を有することが明らかとなった（Figure 4.12）．  
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Figure 4.12 長期安定性評価  
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 埋め込み初期における Si マイクロニードル電極の電気的安定性を明らかにす

るため，埋め込み後 1 ヵ月以内における LFP の SNR を評価した．Figure 4.13a

に，埋め込み 1 日後のデータで正規化した LFP の SNR の経時的変化を示す．LFP

の SNR は，LFP 振幅をノイズレベルで除した値として，以下の式 (4.2)のように

定義した．  

𝑆𝑁𝑅𝑙𝑓𝑝 =
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙

𝑁𝑜𝑖𝑧𝑒
=

𝑚𝑒𝑎𝑛 𝑉𝑝𝑝,𝑙𝑓𝑝 (> 3𝜎, 0.01 𝑠 𝑡𝑜 0.1 𝑠)

𝑟𝑚𝑠(𝜎, −1.0 𝑠 𝑡𝑜 − 0.5 𝑠)
 (4.2)  

LFP 振幅は，刺激開始後 10～ 100 ms の範囲における低周波帯域（フィルタリン

グ周波数＝ 10～ 100 Hz）で検出された，LFP 波形の peak to peak 値として定義し

た．これらの信号の検出閾値は，刺激開始前 0.5～ 1.0 s の平均信号の標準偏差の

3 倍［ 3×SD（σ）］とした．一方，ノイズレベルは標準偏差（σ）として定義した．

タングステン電極の SNR の平均値は，Si マイクロニードル電極よりも顕著に低

下した（Figure 4.13b）．この結果は，タングステン電極周囲でニューロンの死滅

やグリオーシス（グリア細胞の凝集，活性化）が生じ，神経ネットワークが破壊

されていることを示唆している．  

Figure 4.13c, d, e は，それぞれ埋め込み 1 日後，2 週間後，1 ヵ月後のパワース

ペクトル密度（PSD：power spectrum density，10～ 2000 Hz）を示している．埋め

込み 1 日後では Si マイクロニードル電極とタングステン電極の PSD に大きな差

は見られなかった（Figure 4.13c）．しかし，埋め込み 2 週間後では，Si マイクロ

ニードル電極と比較してタングステン電極で PSD 全体が高くなる傾向を示した

（Figure 4.13d）．さらに，電極埋め込み 1 ヵ月後には，100 Hz 以上の周波数帯域

においてタングステン電極の PSD が平坦化している（Figure 4.13e）．これは式

(2.9)で示した熱ノイズの影響が支配的であることを示している．熱ノイズは，周

波数に依存せず一定の振幅を発生し，バックグラウンドノイズとして計測系に現

れる．つまり，炎症細胞の形成（グリオーシス）により瘢痕インピーダンス（ scar 

impedance）が増加し，タングステン電極における記録インピーダンスが急激に

上昇したことを意味している 3 3．  
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Figure 4.13 埋め込み初期の計測安定性評価  
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4.5 組織損傷評価  

 本節では，4.2 節で作製した Si マイクロニードル電極デバイスの低侵襲性を明

らかにするために，免疫組織化学による組織損傷評価について記述する．本実験

では，電極埋め込みマウスのニューロンを免疫染色により可視化し，電極周囲の

ニューロン密度を定量的に評価した．また， Si マイクロニードル電極と同程度

のサイズを有するタングステン電極を用意し，これを頭蓋に固定する手法でマウ

ス脳に埋め込み，両者の比較により提案デバイスの侵襲性を評価した．  

 

4.5.1  実験手法  

 本項では，免疫組織化学による組織損傷評価の実験手法について述べる．まず，

顕微鏡観察時，デバイスの埋め込み位置を特定するために，ピン型電極に実装し

た Si マイクロニードルおよびタングステン電極（ TM31A10，World Precision 

Instruments 社 ） の 表 面 に ， 蛍 光 色 素 DiO （ 3,3’-dioctadecyloxacarbocyanine 

perchlorate）を塗布した．  

 電極埋め込みに際しては，まずマウス（wild-type C57BL/6，オス，体重 20～

30 g，日本エスエルシー株式会社）にイソフルランガス（ 3％）による全身麻酔

を施した．本薬品による全身麻酔を行うことで手術後の覚醒を可能としている．

麻酔下で，イヤーバーおよびノーズバーを用いて脳定位固定装置（ SR-50，株式

会社ナリシゲ）にマウス頭部を 3 点固定した後，頭部の剃毛を行い，剪刀を用い

てマウス頭部皮膚を正中線に沿って切除した．また，鋭匙を用いて骨膜および筋

肉を除去した．その後，ドリルとピンセットを用いて，マウスの一次視覚野（ V1）

に 1.5×1.5 mm2 の開頭を行った（AP = –4.0 mm，ML = –2.5 mm）． 1 匹のマウス

に対して，右半球（V1）には Si マイクロニードルを，対側半球にはタングステ

ンニードルを，それぞれ脳表に対して垂直に，深さ約 400 µm（大脳皮質Ⅳ層）

の位置に埋め込んだ（Figure 4.14a, b）．電極の刺入および位置決めにはマイクロ

マニピュレータ（MO-10，株式会社ナリシゲ）を用いた．また，別のマウスに対

しては，右半球（V1）の頭蓋のみを除去した（ sham, Figure 4.14c）．対側半球の

開頭は行わず，無処置の対照（ control）とした．デバイス設置後，脳表を保護す

るため，生理食塩水を含んだゼラチンスポンジ（スポンゼル，LTL ファーマ株式

会社）で脳表全体を覆った．その後，露出箇所の保護とデバイスの固定のため，

デンタルセメント（UNIFAST III，株式会社ジーシー）を用いて頭部全体を覆い

固めた．なお，Si マイクロニードル電極デバイスの基板パット部分は，デンタ

ルセメントに固定されているが，脳表上の基板部は脳の拍動に追従可能な構成

（フローティング電極）となっている（ Figure 4.14）．  
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Figure 4.14 電極埋め込み方法  

 

 

 埋め込み 30 日後，マウスの腹腔内に 10%ウレタン溶液を体重 10 g あたり 200 

μl 投与し，麻酔を施した．その後，0.1 M リン酸緩衝液（PB：phosphate buffered 

solution ） 50 ml で 灌 流 し ， 続 い て 4% パ ラ ホ ル ム ア ル デ ヒ ド （ PFA ：

paraformaldehyde）30 ml で灌流固定を行い，脳を摘出した．脳は PFA 溶液中で 1

週間保存したのち，ビブラトームスライサー（LinearSlicer PRO7，堂阪イーヱム

株式会社）を用いて皮質表面に対して接線方向に切片化した．切片化は，皮質表

面から 200 µm 下方の位置から開始し，連続する 4 枚の 60 µm 厚スライスを作製

した．これらのスライスは，リン酸緩衝生理食塩水（ PBS： phosphate buffered 

saline）を満たしたウェルプレート内に保存した．  

 得られた脳スライスは，まず 0.4% Triton X-100 で透過処理を行い，続いて 1%

胎仔ウシ血清（FBS： fetal bovine serum）でブロッキングを行った．各工程は振

盪機上で 2 時間処理し，各工程後に PBS による洗浄を 10 分×3 回行った．その

後，脳スライスをスライドガラス上に移し，PBS を滴下した．スライスの周囲を

ブロッキングペンで囲うことで，PBS の漏出を防いだ．染色工程では，スライス

上の PBS と抗体溶液を置換することで行った．  

 一次免疫染色では，ニューロン核（NeuN）に対するラットモノクロナール抗

体［Anti-NeuN antibody （EPR12763）；ab279297，Abcam 社］を 500 倍に希釈し，

4℃の冷蔵環境下で 12 時間反応させた．続いて，二次抗体染色として，ラット IgG

（ immunoglobulin G）に対するロバポリクロナール抗体［Anti-Rat IgG （Alexa 

Fluor 647）； ab150151，Abcam 社］を 500 倍希釈で， 3 時間反応させた．また同

時 に 細 胞 核 染 色 と し て ， DNA （ deoxyribonucleic acid ） に 結 合 す る

4',6-diamidino-2-phenylindole（DAPI；富士フィルム和光純薬株式会社）を 50000

倍希釈で用いた．染色後，脳スライスに封入材（ ProLong Diamond Antifade 

Mountant，Thermo Fisher Scientific 社）を滴下し，カバーガラスで覆った．また

市販の透明樹脂系接着剤で，カバーガラスの周囲を固定することで，プレパラー
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トを作製した．  

 染色画像の取得には，共焦点蛍光顕微鏡（Nikon A1Rsi-TY1，株式会社ニコン

ソリューションズ）と NIS-Elements ソフトウェア（ version 4.50）を用いた．共

焦点顕微鏡画像の撮影に際して，埋め込み前に電極表面に塗布した DiO 蛍光を

指標として，電極の埋め込み位置を同定した．電極埋め込み部を含む脳スライス

では，Figure 4.15a のように DiO 蛍光により組織内の電極位置を確認することが

できた．  

 ニューロン密度を定量的に評価するため，撮影した共焦点顕微鏡画像に対して

ImageJ（NIH：National Institutes of Health）で画像解析を行った．画像解析では，

「二値化（Banalization）」および「背景解析（Background）」（閾値： 20～ 255， 8 

bit 画像）処理を施した（Figure 4.15b, c）．さらに，距離に対するニューロン密

度を定量評価するために，ニードル位置を中心として半径方向に 50 µm 間隔の

同心円を描き（Figure 4.15c），各領域のニューロン密度（強度）を算出した．得

られた値を，開頭を施していない対照群（ control）の平均値で除すことで正規化

した．また，画像内のニューロンの個数は，同一ソフトウェアの「粒子解析

（Analyze Particle）」機能を用いて算出した［ particle size（ square of pixel > 10）］．

解析に使用したサンプルは，タングステンニードルで 8 スライス（マウス 3 匹），

Si マイクロニードルで 8 スライス（マウス 3 匹），および sham で 9 スライス（マ

ウス 3 匹）から取得した．統計解析には，Microsoft  Excel 365（Microsoft 社）の

T.TEST 関数を用い，等分散を仮定しない 2 標本 t 検定（Welch の t 検定）を実施

した．  

 

 

Figure 4.15 組織損傷の評価方法  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく転載 29  

  



63 

 

4.5.2  ニューロンの蛍光観察および定量評価  

 本項では， 4.5.1 節で取得した蛍光顕微鏡画像および，それをもとにしたニュ

ーロン密度の定量的評価の結果を示す．  

 Figure 4.16a, b は，タングステンニードルおよび Si マイクロニードルを 1 ヵ月

間埋め込んだマウス脳の NeuN（ニューロン核）および DAPI（細胞核）の共焦

点顕微鏡画像を示す．タングステンニードル周囲では，顕著なニューロン死滅が

確認された．開頭のみを行った組織（ sham）に見られる穴は，直径が 10 µm を

超えることが知られている血管 34，もしくは脳スライス作製過程における機械的

損傷によるものと考えられる．  

 Figure 4.16c は，電極表面から 50 μm ごとの距離に対して定量化したニューロ

ン密度の分布を示す．電極表面から 50 μm 以内の領域において，Si マイクロニ

ードルではタングステンニードルに比べて有意に高いニューロン密度が得られ

た．タングステンニードルは， 50 μm 以内で最も顕著なニューロン死滅を示し，

この領域は最も損傷が大きいと予測される場所でもあった．この結果は，開頭を

施していない脳組織（ contral）と比較して 39.4%のニューロンが失われているこ

とを意味する．一方で，Si マイクロニードルを埋め込んだ組織と開頭のみの組

織（ sham）の間では，いずれの領域においても統計的有意差は認められなかっ

た．これらの結果は，Si マイクロニードルの埋め込みに伴うニューロン死滅は

タングステン電極より少なく，開頭のみの組織（ sham）と同程度であることを

示唆している．  

 DAPI（細胞核）染色の評価では，Si マイクロニードルおよび開頭のみの組織

（ sham）の細胞密度は，開頭を施していない脳組織（Contral）よりも高い値を

示した（Figure 4.16d）．この細胞密度の増加は，開頭に伴う損傷応答として生じ

たアストロサイトなどの非神経細胞の増加によるものと考えられる．また，電極

埋め込みによって失われたニューロンの絶対数を算出した結果，タングステンニ

ードルでは平均 112 個，Si マイクロニードル電極では平均 51.6 個であった（Figure 

4.16e）．  

Si マイクロニードルとタングステンニードルでニューロン密度に差が生じた

原因として，電極の埋め込み方法に起因するマイクロモーションの差が考えられ

る．脳と頭蓋骨との相対運動により，頭蓋骨に固定された埋め込み電極は脳組織

に微小な剪断力を生じさせ，慢性的な組織損傷を引き起こすことが知られている

35．一方で，脳組織上に浮遊するように配置された電極（フローティング電極）

は，脳の動きに追従することができるため，この問題を大幅に軽減できる 36．フ

ローティング電極は，頭蓋骨に固定する電極と比較して，形成されるグリア瘢痕

の厚さが著しく小さいことが報告されている 5．本研究では，タングステン電極

を頭蓋骨固定型の対照として使用し，一方， Si マイクロニードル電極はフレキ

シブル基板上に形成し脳組織上に浮遊する構成（フローティング構造）としたた
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め，このような差が生じたと考えられる．  

 

 

Figure 4.16 脳スライスの蛍光観察とニューロンの定量評価  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく転載 29  
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4.6 自由行動下計測  

 本節では，行動に起因するノイズの低減手法について記述する．4.2 節から 4.5

節では，Si マイクロニードル電極デバイスを作製し，長期ニューロン計測を通

して，その低侵襲性を明らかにしてきた．しかし，本デバイスは高インピーダン

ス特性を有することに加え，マウスの行動に起因するノイズの影響を受けやす

く，高品質なニューロン信号の記録が困難であることが知られている 3 7 , 3 8．動物

を麻酔などで鎮静させることでノイズを低減できるが 25 , 26，その場合は行動解析

の併用は不可能である．本節では，本デバイスの構造的特徴を活かした自由行動

下でのノイズ低減手法を提案する．まず，ノイズ低減を目的とした計測手法を提

案し，埋め込み手技の確立を行った．続いて本手法を用いて，鎮静下および自由

行動下マウスにおける視覚刺激応答計測を実施し，それぞれの計測条件でのノイ

ズ特性を比較した結果について示す．   

 

4.6.1  ノイズ低減手法  

 本項では，行動に起因する主なノイズ源である筋電位（ EMG：electromyography）

と，その低減方法について記述する．筋電位は，脳周囲の筋肉の収縮により発生

するもので，自由行動下では特に顕著に観察される．マウスの行動によって発生

した筋電位は，頭蓋骨や脳表を伝搬し，記録電極やリファレンス電極が検出する

ことでノイズとして観測される．筋電位は，単一ニューロンに由来する spike 信

号と同程度の周波数帯域（ 500～ 1500 Hz）に重畳するため，高分解能でのニュー

ロン計測において深刻な問題となる．  

 本項では，筋電位の低減を試みる．筋電位は脳表における空間分布が異なるた

め，リファレンス電極を記録電極の近傍に配置し，差動計測を行うことで除去で

きると考えられる．これまでに本研究室では，コアキシャル神経電極による局所

的な差動計測を行ってきた 39．コアキシャル神経電極は，中心電極（コア電極）

の外側に層間絶縁膜を介してシェル電極を形成した構造を有し，同軸ケーブルの

ような形態をしている（Figure 4.17a）．この構造により，およそ 5 µm という超

至近距離での差動計測が可能となった（ Figure 4.17c）．脳定位固定下ではあるが，

spike の信号対雑音比（SNR： signal to noise ratio）と発火頻度（ firing rate）の向

上に成功した（Figure 4.18）．一方で，この手法にはいくつかの課題がある．記

録電極とリファレンス電極が過度に近接しているため，複数ニューロンの集合電

位である LFP（ local field potential）が減衰し，さらにニューロンとの位置関係

によっては spike 信号の検出が困難になる場合がある．また，シェル構造を形成

するために電極サイズが大型化し，侵襲性が増加するという問題もある．  

 これらの課題を踏まえ，本研究では新たに，記録電極の直上脳表にピン型電極

を配置し，差動計測を行う手法を提案する（Figure 4.19）．この構成により，ニ
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ューロン信号を減衰させることなくノイズを低減できると考えられる．さらに，

コアキシャル構造を形成する複雑なプロセスを必要としないため，簡便かつ実装

性の高い方法である．  

 

 

Figure 4.17 コアキシャルマイクロニードル電極  

Copyright 2020，Elsevier，許諾済（CCC 経由） 3 9  

 

 

Figure 4.18 コアキシャルマイクロニードル電極による局所差動計測  

Copyright 2020，Elsevier，許諾済（CCC 経由） 3 9   
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Figure 4.19 提案するノイズ計測手法および電極実装方法  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  

 

4.6.2  実験手法  

 本項では， 4.6.1 節で述べた提案手法を実現するための電極実装方法，埋め込

み手技，および計測手順について記述する．  

 まず，フレキシブル基板の Si マイクロニードル電極を，Figure 4.20a のように

ピン型コネクタ（Au）に実装した． Si マイクロニードル電極はピン型電極上に

設置されているが，両者は電気的に絶縁されており，ステンレスワイヤを介して

別のピン型電極に接続されている（Figure 4.20b）．この構成により，Si マイクロ

ニードル電極を支持するピン型電極をリファレンス電極として利用でき，記録電

極と同一領域の脳表直上から差動計測を行うことが可能となる．  

 続いて，実装したデバイスを用いてマウスの埋め込み手術を行った．まず，別

途用意したピン型電極（Au）を，比較用のリファレンス電極として小脳に配置

した．次に，実装した Si マイクロニードル電極およびリファレンス用ピン型電

極を右脳一次視覚野（V1）に刺入・配置した（AP = –3.5 mm，ML = –2.5 mm）．

最後に，Si マイクロニードル電極の出力端子を含む 3 つの電極を，デンタルセ

メント（UNIFAST III，株式会社ジーシー）により固定した．電極埋め込み方法

および埋め込み位置を Figure 4.20c および Figure 4.21a に示す．また，実際に埋

め込み手術を行ったマウスの写真を Figure 4.21b に示す．  

 電極埋め込みマウスに対して，視覚刺激応答計測を実施した．まず，行動に起

因するノイズを低減するために，鎮静剤として生理食塩水を希釈剤とした 0.5%

クロルプロチキセンをマウス腹腔に体重 10 g 当たり 0.05 ml 投与した．その後，

LED を用いて視覚刺激を行い（ 0.5 s 間， 3 s 間隔，試行回数 100 回），その応答

信号を， (1)小脳を基準とした場合，および， (2)V1 脳表を基準とした場合，の 2

つの条件下で計測した（Figure 4.21a）．さらに，自由行動下マウスに対しても同

様の条件で計測を行い，無麻酔下での EMG 低減効果を評価した．  
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Figure 4.20 デバイス実装と埋め込み方法  

 

 

 

Figure 4.21 デバイス埋め込み位置と手術後マウス  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  
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4.6.3  ニューロン計測およびノイズ比較  

 本項では， 4.6.2 項で実施した視覚刺激計測の解析結果について述べる．ニュ

ーロン計測は電極埋め込みから 13 日後に実施し，対象は鎮静剤投与マウスおよ

び自由行動マウスの 2 種類である．鎮静剤投与マウスでは，自発行動に伴うノイ

ズはほぼ存在しないと想定している．  

 Figure 4.22 に鎮静剤投与マウスの視覚刺激応答計測の解析結果を示す．Figure 

4.22a がコントロール条件（リファレンス電極を記録電極から離し，小脳に配置

した場合）であり，Figure 4.22b が提案手法条件（リファレンス電極を記録電極

に近づけ，V1 脳表に配置した場合）を表している．視覚刺激応答の解析方法は

4.4.2 項に準ずる．いずれの条件においても，視覚刺激後約 50 ms 後に応答が検

出され，局所電場電位（LFP）と単一ニューロンに由来する spike 信号が確認さ

れた．よって，マウスの自発行動がない環境下では，リファレンス電極を小脳ま

たは V1 脳表に配置しても計測可能であることが示された．  

 一方，自由行動マウスにおける視覚刺激応答計測の解析結果を Figure 4.23 に

示す．リファレンス電極を小脳に配置した場合（ Figure 4.23a）と V1 脳表に配置

した場合（Figure 4.23b）のいずれにおいても，視覚刺激後約 50 ms 後に LFP が

検出された．しかし，リファレンスを V1 脳表とした場合では，刺激前後で発火

頻度に明瞭な差が見られたのに対し，リファレンスを小脳とした場合では差が見

られなかった（Figure 4.23a3, b3）．原因として，リファレンスが小脳の場合は spike

信号が行動ノイズ（EMG）に埋もれ，かつ EMG により検出閾値（ 3σ）が上昇し

spike 信号が検出されにくくなったことが挙げられる．対して V1 脳表をリファ

レンスとした場合は，EMG が低減され，spike 信号検出が可能になったと考えら

れる．  
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Figure 4.22 鎮静剤投与マウスのニューロン信号  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 29  

 

 

Figure 4.23 自由行動マウスのニューロン信号  

Copyright 2025，The Authors by Wiley-VCH GmbH，  
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 Figure 4.24 に鎮静剤投与マウスのノイズスペクトル密度（ PSD：power spectral 

density），および spike 帯域のノイズレベルとして算出したバックグラウンドノ

イズ（ 500～ 1500 Hz）の標準偏差 σ を示す．いずれの比較においても，小脳を基

準とした場合を青，V1 脳表を基準とした場合を赤で示している．PSD の結果か

ら，リファレンス電極を記録電極に接近させることで，ニューロン信号が検出さ

れる 10 Hz～ 2 kHz の帯域においてノイズが低減されることが分かった．特に LFP

帯域（ 10～ 100 Hz）では顕著な低減が見られた．また，Mann-Whitney の U 検定

（有意水準 0.05）を行った結果， spike 帯域（ 500～ 1500 Hz）においてもバック

グラウンドノイズに有意な差が認められた（ p < 0.001）．このノイズ低減は，マ

ウスのわずかな行動によるノイズ成分や，外部回路とのカップリングなど行動に

依存しない外来ノイズが，リファレンス電極の接近によって共通成分として打ち

消されたためであると考えられる．したがって，リファレンス電極と記録電極の

接近は，マウスの運動がない環境においても，有効な手法であることが示された．

ただし，統計的な有意差が認められた一方で，ノイズレベル σ 差はわずかであっ

たため，発火頻度の PSTH 解析結果には大きな影響を及ぼさなかったと考えられ

る．  

 Figure 4.25 に自由行動マウスの PSD およびバックグラウンドノイズσ（ 500～

1500 Hz）の結果を示す．PSD の結果から，マウスの自発的な行動に伴い spike

帯域（ 500～ 1500 Hz）のノイズが増加することが分かる．しかし，ノイズ増加が

顕著であったのはリファレンス電極を離した場合のみであり，リファレンス電極

を記録電極近傍に配置した場合には spike 帯域ノイズの増加，すなわち EMG 成

分の重畳を抑制できていることが確認された．一方で， 100 Hz 以下の低周波ノ

イズは両条件でほぼ同等であり，これはマウスの動作に伴うケーブル振動などの

ノイズが支配的であったためと考えられる．  

これらの結果は，記録電極直上にリファレンス電極を構成する Si マイクロニ

ードル電極が spike 帯域のノイズを効果的に低減し，自由行動下マウスにおいて

も神経活動信号の検出を可能にすることを示している．   
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Figure 4.24 鎮静剤投与マウスの PSD 
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Figure 4.25 自由行動マウスの PSD 
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4.7 考察  

 本章では，フレキシブル基板を有した直径 5 µm のマイクロニードル電極デバ

イスによる，低侵襲な in vivo 神経記録技術を示した．電極デバイスは，Si の VLS

結晶成長および微細加工プロセスによって作製した．この技術により，従来の刺

入型神経電極と比較してニューロンの死滅をほとんど伴わずに長期的な神経記

録を実現し，記録品質を向上させることができた．筆者の知る限り，直径 5 µm

の刺入型電極デバイスを用いて 1 年以上にわたる in vivo 神経記録を達成したの

は本研究が初めてである．さらに，ノイズ低減を目的とした電極実装を施すこと

で，自由行動下マウスからの神経記録にも成功した．  

 Si マイクロニードル電極デバイスの長期記録性能を検証するため，マウス脳

内への埋め込みを行い，市販電極の中でも最小クラスであるタングステン電極と

比較した．Si マイクロニードル電極では 617 日以上の spike 検出が可能であった

のに対し（Figure 4.10），タングステン電極では 141 日までにとどまった（Figure 

4.11）．この記録期間は， NET（ 290 日），UFTEs（ 300 日），Neuropixels（ 309 日）

な ど に 代 表 さ れ る， 近 年 の 刺 入 型 電極 デ バ イ ス の 多 くを 上 回 っ て い る 9–

11 , 1 3 , 1 6 , 17 , 40 –4 2．本研究では，Si マイクロニードル電極およびタングステン電極を

それぞれ 3 匹のマウスに埋め込んだ（ n=3）．そのうち，Si マイクロニードルを

埋め込んだ 2 匹のマウスでは，1 年以上にわたるスパイク記録が得られた．残り

1 匹（Si microneedle 1，Figure 4.12）は 267 日で死亡したため，それ以降の記録

は得られなかったが，死亡直前まで安定した SNR を維持していた．記録期間の

差（ 407〜 617 日；Si microneedle 2，Si microneedle 3，Figure 4.12）には，手術時

に生じる組織損傷や，脳組織中での電極安定性（絶縁皮膜の劣化）などの要因が

影響していると考えられる．これらは長期記録において重要な要素であり，今後

さらなる改善が必要である．タングステン電極では，埋植後 2 週間以内にノイズ

が急増する現象が観察された（ Figure 4.12a）．このような特性は，電極のインピ

ーダンス上昇（瘢痕インピーダンス）に伴ってノイズが増加する報告と一致する

33 , 4 3．電極性能の劣化要因としては，慢性損傷および炎症反応により形成される

グリア被膜が挙げられる．グリア被膜は，活性化マイクログリア，瘢痕化アスト

ロサイトが層状に集積した絶縁性イオンバリアである 1．アストロサイトの活性

化マーカーであるグリア線維性酸性タンパク質（ GFAP： glial  fibrillary acidic 

protein）陽性細胞の増加とインピーダンス上昇の相関が報告されている 44．本研

究におけるノイズ変化の結果は，Si マイクロニードル電極がタングステン電極

に比べて侵襲性が低いことを示唆している．また，タングステン電極記録で観察

された spike 発火頻度の減少（Figure 4.12d）は，インピーダンスの上昇およびニ

ューロンの死滅を反映していると考えられる．  

 免疫組織化学的評価の結果から，提案する直径 5 µm の Si マイクロニードル電



74 

 

極デバイスは，電極埋め込みを行わなかった組織（ sham，Figure 4.16c）と同程

度のニューロン密度を示し，電極埋め込み前後で脳組織への影響がほとんど生じ

ないことが明らかになった（電極表面から 0～ 50 µm の範囲）．このような結果

は，他の刺入型電極デバイス（幅 70 µm の Si シャンクを有する Neuropixels9 , 1 0，

直径 50 µm のタングステンシャトルで刺入する UFTEs1 6 など）では得られない．

本研究において，損傷評価の比較として先端直径約 1 µm の市販タングステン電

極を使用したところ，Si マイクロニードル電極デバイスの約 2 倍のニューロン

死滅が観察された（Figure 4.16e）．つまり，他の体積の大きな電極デバイスでは，

より多くのニューロン死滅をもたらすことは明白である．組織損傷の大きさを決

定する主な要因は電極形状にあるが，Si マイクロニードルとタングステン電極

の寸法はほぼ同等であるため，両者の損傷差は他の要因に起因すると考えられ

る．脳組織損傷は埋め込み手法にも依存することが知られている 45．脳と頭蓋骨

の相対運動により，頭蓋骨に固定された電極は脳内に微小な機械的ストレスを発

生させ，慢性損傷を引き起こす 35．一方で，脳組織上に浮遊する電極（フローテ

ィング電極）は脳のマイクロモーションに追従し，この問題を回避できる 36．フ

ローティング電極では頭蓋固定型に比べ瘢痕形成が著しく小さいことが分かっ

ている 5．本研究では，タングステン電極をコントロールの頭蓋固定型電極とし

て用い，Si マイクロニードル電極デバイスはフレキシブル基板上に実装し，脳

表面に浮遊するフローティング電極とした．そのため，このような損傷差が現れ

たと考えられる．また，ヤング率の差（タングステン :  410 GPa，Si: 140–180 GPa）

がマイクロモーションによる損傷に影響を及ぼしたと考えられる 46 , 47．さらに，

電極材料と脳組織との密度差が損傷に影響を与えることが知られている 5．タン

グステン（ 19.25 g cm⁻³）は Si（ 2.3 g cm⁻³）より一桁程度高密度であり，脳組織

（ 0.99 g cm⁻³）との間により大きな慣性力が生じる．  

 これまでにも長期記録を可能にする新規電極デバイスが報告されており，月単

位の長期ニューロン計測が実現している．しかし今回提案するデバイスは，他の

新規デバイスとの明確な差を有しており，それは電極刺入に伴う急性損傷の低さ

である．慢性損傷を低減する目的で柔軟材料を用いたフレキシブル電極も提案さ

れているが，刺入時の急性損傷は依然として避けられない．一方，本研究の Si

マイクロニードル電極では，ノイズおよびニューロン死滅の増加が認められず，

さらに１年を超える長期ニューロン計測に成功したため，急性損傷および慢性損

傷の両方を最小化できたと考えられる．  

 一般的に，マイクロニードル電極の高インピーダンス特性は，計測ノイズを増

加させ，SNR を低下させる 3 7．さらに自由行動マウスの計測では，EMG などの

行動に起因するノイズ成分が含まれる 3 8．本研究では，記録電極である Si マイ

クロニードル電極の近傍にリファレンス電極を配置することで，マウスの行動に

起因するノイズを低減した（ Figure 4.19）．自由行動下マウスの V1 領域から近傍
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のリファレンスで記録した場合，視覚刺激に応答する spike 信号を検出すること

ができ（Figure 4.22）， spike 帯域のノイズは離れた位置のリファレンスで記録し

た場合の約 1/5 に抑制された（Figure 4.25）．高周波ノイズが両リファレンス電極

間で共通して現れるため，差動記録によってコモンモードノイズの除去が可能と

なった．また，鎮静剤投与マウスでの記録では，両リファレンス配置間のノイズ

差は約 10%と小さかった（Figure 4.24）．これらの結果は，記録領域近傍のリフ

ァレンスによる記録が，マウスの行動に起因するノイズの低減に有効であること

を裏付けている．また，低周波帯域ノイズの主な要因として，マウスの行動によ

るケーブル振動などが考えられる（Figure 4.24，Figure 4.25） 3 8．  

本研究では，剛性の高い Au ピンコネクタを記録領域近傍のリファレンスとし

て用いたため，長期的には組織損傷を引き起こす可能性がある．我々の以前の研

究でも，Si 基板のような硬質材料は物理的ストレスにより慢性炎症や組織反応

を誘発することを確認している 27．この課題の解決策として，Si マイクロニード

ル電極とリファレンス電極を同一のフレキシブル基板上に統合する手法が考え

られる．  

 本デバイスの応用可能性として，ヘルスケアおよび神経科学領域への展開が挙

げられる．たとえば，微小性の利点を活かした幼齢個体および老齢個体からの神

経記録は，発達障害やアルツハイマー病などの解明に貢献する可能性がある．ま

た，自由行動下での記録技術は，自然睡眠状態における神経活動研究にも有用で

ある．本研究ではマウスを用いて電極デバイスの有効性を確認したが，本技術は，

長期記録がより求められる霊長類を含む他の動物種への応用にも期待できる．  

 

4.8 結言  

 本章では，フレキシブル基板を有した直径 5 µm のマイクロニードル電極デバ

イスを用いた電気生理学的記録技術を提案した．本電極は， Si の VLS 成長およ

びその後の微細加工プロセスにより作製し，柔軟な Parylene 基板上に形成した．

本デバイスをマウスに埋め込み，1 年以上にわたる神経活動の記録を実証したこ

とで，脳内の生理状態を長期的かつ定量的に観察可能な有望な技術であることを

示した．慢性的な神経記録および免疫組織化学的評価により， Si マイクロニー

ドル電極は，電極刺入時の急性損傷の低減や，マイクロモーションなどの機械的

ミスマッチによって生じる慢性損傷の抑制，といった利点を有することが明らか

となった．今後の課題としては， Si マイクロニードル電極デバイスにおけるニ

ードル部分の剛性であり，第 5 章ではこの解決を試みる．   
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第5章  

Parylene マイクロニードル  

電極デバイス  
 

5.1 緒言  

刺入型神経電極は，神経科学研究，臨床応用，およびBMI，BCIの開発において，

神経活動を高い時空間分解能で記録可能な強力なツールとして機能している 1 – 3．

しかし，電極埋め込みによって引き起こされるニューロン死滅，異物反応，およ

び神経ネットワークの破壊などの組織損傷により，ニューロン活動の安定した慢

性記録はいまだ困難である 3 –5．これらの課題に対処するため，低ヤング率材料で

構成されたフレキシブル電極が有力なアプローチとして注目されている 6．ポリイ

ミドやParyleneなどのポリマー材料を用いた皮質内電極 7–12は，埋め込み後数週間

から安定した記録を可能にし， 1年以上の単一ユニット記録も報告されている 13．

一方で，低剛性ゆえに組織表面で座屈しやすく，組織への貫通刺入が困難である

という課題がある 14．この制約に対して，シャトルデバイスの使用 11，一時的な硬

化コーティングの適用 7 , 8 , 10 , 1 2 , 1 3，およびシリンジインジェクション 9 , 15 –1 7といった

戦略が提案されているが，いずれの手法も挿入体積を増大させ，急性損傷を助長

させるという欠点を有している 3 , 1 8．したがって，真に低侵襲なフレキシブル電極

技術の確立が強く求められている 6．この課題を克服するためには，電極の微細化，

機械的柔軟性，および外部支持を必要としない自立刺入機構の実現が不可欠であ

る．  

本研究室ではこれまでに，VLS結晶成長技術を用いて作製した，直径 5 µmのSi

マイクロニードル電極を提案しており 19 –2 4，従来の大型電極に比べて組織損傷が

著しく低減されることを実証してきた 20 , 25．さらに第 4章においては，Siマイクロ

ニードル電極をフレキシブル基板上に統合することで，組織表面上で浮遊する構

成を実現し，ニューロン死滅を最小限に抑えつつ 1年以上の長期記録を達成した

26．しかしながら，ニードル部のSiが依然として高剛性であるため，慢性損傷の完

全な抑制には至っていない．  

本章では，Siマイクロニードル電極内部の Siを除去し，フレキシブルかつ自立

刺入が可能な直径 5 µmのParyleneマイクロニードル電極を作製することにより，

さらなる慢性損傷の低減を目指す．まず，提案デバイスの作製プロセスを示し，

機械的および電気的特性を評価する．次に，電極埋め込みによる組織損傷をニュ

ーロンの免疫組織化学的解析により評価する．さらに，マウスを用いた電気生理
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学的計測を実施し，従来のタングステン電極およびSiマイクロニードル電極との

比較により，慢性計測における優位性を明らかにする．  

なお，本博士論文におけるすべての動物実験は，豊橋技術科学大学の動物実験

倫理規定に則り，麻酔等の適切な処置を施し，マウスに苦痛を与えないよう配慮

して実施した．  

 

 

Figure 5.1 第 5 章における研究概念図  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく転載 27  

  



82 

 

5.2 剛性シミュレーション  

刺入型神経電極の脳内埋め込みにおける慢性的な組織損傷を最小限に抑えるた

めには，ニードル直径の縮小に加えて，機械的柔軟性が重要な要素となる．本章

では，VLS結晶成長技術により形成した Siマイクロニードルに Parylene層を成膜

し，その後Siコアを除去するという簡易的な手法により，柔軟性を有する Parylene

マイクロニードル電極デバイスを提案する（ Figure 5.2）．本節では，デバイスの

作製に先立ち，提案するParyleneマイクロニードルの機械的柔軟性を有限要素解析

により評価した．  

ニードルの機械的柔軟性は，有限要素解析法（COMSOL Multiphysics，ver.  6.1，

COMSOL社）を用いたシミュレーションにより解析した．Paryleneマイクロニード

ルは，先端直径 3 µm，基部直径 30 µm，高さ 400 µmの円錐形状としてモデル化し

た．ニードル外壁には先端部に厚さ 1 µm，基部に厚さ 6 µmのParylene層を付与し

た．比較のため，同一形状のSiマイクロニードルおよび従来型タングステンニー

ドルについても，同様に Parylene層を付与したモデルを作成した（ Figure 5.3a）．

シミュレーションに用いた材料特性は，タングステン（ヤング率：360 GPa，ポア

ソン比： 0.28，密度： 17800 kg/m³），Si（ 188 GPa， 0.18， 2329 kg/m³） 28 , 2 9，およ

びParylene-C（ 2.76 GPa， 0.40， 1289 kg/m³）である．  

ニードルの剛性は，ニードル基部を固定した状態で先端に横方向の力を加える

ことにより評価した．成体ラット脳において観察される 1～ 3 µmの運動変位 30を考

慮して，3 µmの横方向変位を与えた．円錐形状のため，フォンミーゼス（ von Mises）

応力はすべてのニードルで先端部に集中した（Figure 5.3b）．応力はタングステン

ニードルで最大となり，次いで Siマイクロニードル，Paryleneマイクロニードルの

順であった．Figure 5.3cに，3 µm以下の変位における力–変位特性を示す．ニード

ルの剛性値は，タングステン， Si，Paryleneでそれぞれ 44.3， 25.7， 2.86 N/mであ

り，Paryleneニードルが最も柔軟性を有することが確認された（Figure 5.3d）．こ

れら剛性値は，ニードル先端に印加した外力とそれに対応する変位の比により算

出した．  

これらの結果より，Paryleneニードルの剛性低下は低ヤング率のParylene層とコ

アを有しない中空構造の双方に起因するものであり，Paryleneのみで構成されたマ

イクロニードル電極は脳組織との機械的ミスマッチを緩和し，埋め込み後の慢性

損傷リスクを低減し得ることが示唆された．  

  



83 

 

 

Figure 5.2 マイクロニードル電極の剛性による侵襲性の違い  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

 

Figure 5.3 剛性シミュレーション  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27   
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5.3 デバイス作製  

本節では，フレキシブルな Paryleneのみで構成されたParyleneマイクロニードル

電極デバイスの作製手法について記述する．本デバイスは第 3章で述べたSiのVLS

結晶成長技術によって Siマイクロニードルを形成し，MEMSプロセスによる電極

化を行うことで作製した．Siマイクロニードル電極作製までの工程は，第 4章 4.2.1

項に記述した手法と同様であり，その後，内部の Siを除去することで作製した

（Figure 5.4）．  

 

 

Figure 5.4  Parylene マイクロニードル電極デバイスの模式図  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

 

Figure 5.5に，作製プロセスの模式図を示す．基板として厚さ 525 µmの 4インチ

Siウェハ [n-type, (111)方向，抵抗率<10 Ω∙m]を使用した．ウェハ表面には，厚さ

約 1 µmのSiO2酸化膜が形成されている．まず，バッファードフッ酸（BHF）によ

りSiO2をエッチングし， Au蒸着およびリフトオフにより Si基板上に直径 6 µm，厚

さ 200 nmのAuドットをパターニングした（Figure 5.5a）．Auを触媒としたSiのVLS

結晶成長により， Siマイクロニードルを形成した（ Figure 5.5b）．原料ガスとして

ジシラン（Si2H6）を用い， 1.5×10 -3  Pa， 830℃の条件下で 3時間成長させた．  

結晶成長後，Siマイクロニードルおよび基板を，それぞれ厚さ 1 µmおよび 5 µm

のParylene-Cで，真空蒸着装置（ PDS2010,  Labcoter,  日本パリレン合同会社）によ

りコーティングした（Figure 5.5c）．次に，Tiを接着層として 20 nm，Auを配線層

として 180 nmの厚さで，ニードルと基板全体にスパッタリングした．その後，リ

フトオフにより電気的配線を形成した（ Figure 5.5d）．さらに，デバイス全体を厚

さ 5 µmのParylene-Cで絶縁し（Figure 5.5e），酸素プラズマエッチングによりマイ

クロニードル先端のAuを露出させた（Figure 5.5f）．その後，エタノールによりSi
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基板とParyleneの密着力を低下させ，ピンセットで Siマイクロニードルの根元を折

り，ニードルごとParyleneフィルムを剥離した（Figure 5.5g）．最後に，ニードル

裏面のSiが露出しているため，二フッ化キセノンガス（XeF2： xenon difluoride）

を用いてニードル内部のSiをエッチングした（Figure 5.5h）．  

 

 

Figure 5.5 Parylene マイクロニードル電極の作製プロセス  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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Figure 5.6a に作製したデバイスの写真を示す．柔軟性を有する厚さ 10 µm の

Parylene 基板上に，Parylene マイクロニードルが垂直に形成されていることが分

かる．Parylene マイクロニードルの長さは 400 µm であり，先端直径は 5 µm，基

部直径は 40 µm であった．Figure 5.6b にニードルを写した SEM 画像を示す．ま

た，集束イオンビーム（FIB：focused ion beam）を用いてニードル先端から 5 µm

の位置を切断し，断面を観察した結果，内部の Si が完全に除去され，中空構造

が形成されていることが確認された（Figure 5.7）．  

 

 

Figure 5.6 Parylene マイクロニードル電極デバイス  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

 

Figure 5.7 Parylene マイクロニードルの水平断面図  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27   



87 

 

5.4 デバイス特性  

本節では， 5.3節で作製したParyleneマイクロニードル電極の各種特性について

記述する．まず，デバイスの電気的特性としてインピーダンス特性を評価し，そ

の後，機械的特性としてマウス脳を用いたデバイスの刺入能力を検証する．  

 

5.4.1  電気的特性（インピーダンス特性）  

本項では，電気化学インピーダンスの測定結果と，神経計測に適したインピー

ダンスへの改善方法について記述する．インピーダンス測定は第 4 章 4.3.1 項と

同様の手法を採用した（Figure 4.5a）．生理食塩水中におけるマイクロニードル

電極（Au-tip）のインピーダンスは，346 ± 435 kΩ～ 7.32 ± 4.47 MΩ の範囲を示し

た． spike 信号の帯域である 1 kHz においては，0.916 ± 1.09 MΩ であった（mean 

± SD，Figure 5.8a“Au-tip”）．  

また，デバイスの低インピーダンス化として，第 4 章 4.3.1 項と同様の手法で

Pt black めっきを施した．マイクロニードル電極（Pt black-tip）のインピーダン

スは，同一周波数範囲（ 1 Hz～ 10 kHz）で， 61.4 ± 80.2 kΩ～ 3.33 ± 1.32 MΩ の範

囲を示し， 1 kHz において 185 ± 145 kΩ に減少した（mean ± SD，Figure 5.8a“Pt 

black-tip”）．また，インピーダンス位相特性を Figure 5.8b に示す．位相特性は

Pt black のめっきを行った後に抵抗性から容量性へのシフトを示した．各インピ

ーダンス特性は， 10 個のサンプルから取得した平均値と標準偏差で評価した．  

 

 

Figure 5.8  Parylene マイクロニードル電極のインピーダンス特性  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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5.4.2  機械的特性（刺入試験）  

本項では， 5.3節で作製したフレキシブルな Paryleneマイクロニードル電極が，

マウス脳への刺入に耐えうる機械的強度を有しているかを確認するため，マウス

脳を用いた刺入試験を行った．  

マウス（wild-type C57BL/6，オス，体重 20～ 30 g，日本エスエルシー株式会社）

に対して，まず鎮静剤として生理食塩水を希釈剤とした 0.5%濃度のクロルプロチ

キセン溶液をマウス腹腔に投与した（体重 10 g当たり 0.1 ml）．続いて，同様に生

理食塩水で希釈した 10%濃度のウレタン溶液を投与し，（体重 10 g 当たり 0.05 ml）

全身麻酔を施した．麻酔が十分に浸透するまでの間にマウス頭部を剃毛した．麻

酔投与から約 10分後，ピンセットを用いてマウス尾部，頭部皮膚を軽く圧迫する

ことで全身に麻酔が浸透したことを確認した．  

麻酔浸透を確認した後，粘滑表面麻酔剤であるリドカイン塩酸塩（キシロカイ

ンゼリー 2%，サンドファーマ株式会社）を頭部皮膚および外耳道に塗布し，局所

麻酔を施した．その後，イヤーバーおよびノーズバーを用いて脳定位固定装置

（SR-50，株式会社ナリシゲ）にマウス頭部を 3点固定した．次に，頭部の剃毛を

行い，剪刀を用いてマウス頭部皮膚を正中線に沿って切除した．また，鋭匙を用

いて骨膜および筋肉を除去した．その後，ドリルとピンセットを用いて，右脳頭

蓋に 3×2 mm2の開頭を行った（AP= –1.5 mm，ML = –3.0 mm）．この際，硬膜の除

去は行わなかった．開頭後，マイクロマニピュレータ（MO-10，株式会社ナリシ

ゲ）を用いてParyleneマイクロニードル電極の刺入を行った（Figure 5.9a）．  

結果として，作製したParyleneマイクロニードル電極は，硬膜を除去することな

く大脳皮質への刺入に成功した．従来のフレキシブル電極では，シャトルデバイ

スや一時的な硬化コーティングなどの機械的補助を必要としたが 8 , 10– 12，本デバイ

スはそれらを用いることなく自立的な刺入が可能であることを示した．刺入後の

観察においても，ニードルの変形や座屈は確認されず，硬膜および脳組織への刺

入に耐えうる十分な機械的強度を有していることが確認された（Figure 5.9b, c）． 

以上の結果より，Paryleneマイクロニードル電極は柔軟性を保持しつつ，マウス

脳への刺入に必要な剛性を有することが明らかとなった．  
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Figure 5.9  Parylene マイクロニードル電極の刺入試験  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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5.5 組織損傷評価  

本節では， 5.3節で作製したParyleneマイクロニードル電極デバイスの低侵襲性

を明らかにするために，免疫組織化学による組織損傷評価について記述する．本

実験では，電極埋め込みマウスのニューロンを免疫染色により可視化し，電極周

囲のニューロン密度を定量的に評価した． 5.3節で作製したParyleneマイクロニー

ドル電極，第 4章 4.2節で作製したSiマイクロニードル電極，および同等サイズの

タングステン電極の 3種類を用意し，これらの結果を比較することで提案デバイス

の侵襲性を評価した．  

 

5.5.1  実験手法  

 本項では，免疫組織化学による組織損傷評価の実験手法について述べる．デバ

イス準備のために，Parylene マイクロニードル電極デバイスおよび Si マイクロ

ニードル電極デバイスを，ポリエチレングリコール（ PEG）を一時的な接着剤と

して用い，ピン型コネクタ（Au，直径 1 mm）上に実装した．一方，タングステ

ンニードル電極（TM31A10，World Precision Instruments 社）は，紫外線硬化型

アクリルエステル樹脂を用いてピン型コネクタ（Au，直径 2 mm）の側面に固定

した．タングステンニードルの先端直径は約 1 µm，先端から 400 µm の位置では

直径 30 µm であった．ニードル側面は厚さ 1 µm の Parylene で絶縁されている．

また，顕微鏡観察時，埋め込み位置を特定するために，ピン型電極に実装した

Parylene マイクロニードル，Si マイクロニードル，およびタングステンニードル

の表面に，蛍光色素 DiO（ 3,3’-dioctadecyloxacarbocyanine perchlorate）を塗布し

た．  

 電極埋め込みに際しては，まずマウス（wild-type C57BL/6，オス，体重 20～

30 g，日本エスエルシー株式会社）にイソフルランガス（ 3％）による全身麻酔

を施した．本薬品による全身麻酔を行うことで手術後の覚醒を可能としている．

麻酔下で，イヤーバーおよびノーズバーを用いて脳定位固定装置（ SR-50，株式

会社ナリシゲ）にマウス頭部を 3 点固定した後，頭部の剃毛を行い，剪刀を用い

てマウス頭部皮膚を正中線に沿って切除した．また，鋭匙を用いて骨膜および筋

肉を除去した．その後，ドリルとピンセットを用いて，一次視覚野（V1）に 1.5

×1.5 mm2 の開頭を行った（AP = –4.0 mm，ML = –2.5 mm）． 1 匹のマウスに対し

て，右半球（V1）には Parylene マイクロニードルを（Figure 5.10c），対側半球に

は Si マイクロニードルを，それぞれ脳表に対して垂直に埋め込んだ（ Figure 

5.10b）．電極の刺入および位置決めにはマイクロマニピュレータ（MO-10，株式

会社ナリシゲ）を用いた．刺入後は，デバイスおよびピン型コネクタに生理食塩

水を滴下して PEG を溶解し，皮質表面に電極デバイスのみを残した 3 1．また別

のマウスに対しては，右半球（V1）にタングステンニードルを脳表に対して垂
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直に，深さ約 400 µm（大脳皮質Ⅳ層）の位置に埋め込み（ Figure 5.10a），また一

方で対側半球の頭蓋骨を除去した（Sham，Figure 5.10d）．デバイス設置後，脳表

を保護するため，生理食塩水を含んだゼラチンスポンジ（スポンゼル，LTL ファ

ーマ株式会社）で脳表全体を覆った．その後，露出箇所の保護とデバイスの固定

のため，デンタルセメント（UNIFAST III，株式会社ジーシー）を用いて頭部全

体を覆い固めた．なお，Parylene マイクロニードル電極デバイスおよび Si マイ

クロニードル電極デバイスの基板パット部分は，デンタルセメントに固定されて

いるが，脳表上の基板部は脳の拍動に追従可能な構成（フローティング電極）と

なっている（Figure 5.10）．  

 

 

Figure 5.10 電極埋め込み方法  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

 埋め込み 30 日後，マウスの腹腔内に 10%ウレタン溶液を体重 10 g あたり 200 

μl 投与し，麻酔を施した．その後，0.1 M リン酸緩衝液（PB：phosphate buffered 

solution ） 50 ml で 灌 流 し ， 続 い て 4% パ ラ ホ ル ム ア ル デ ヒ ド （ PFA ：

paraformaldehyde） 30 ml で灌流固定を行い，脳を摘出した．脳は PFA 溶液中で

24 時間保存したのち，ビブラトームスライサー（LinearSlicer PRO7，堂阪イーヱ

ム株式会社）を用いて皮質表面に対して接線方向に切片化した．切片化は，皮質

表面から 200 µm 下方の位置から開始し，連続する 4 枚の 60 µm 厚スライスを作
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製した．これらのスライスは，リン酸緩衝生理食塩水（PBS： phosphate buffered 

saline）を満たしたウェルプレート内に保存した．  

 得られた脳スライスは，まず 0.4% Triton X-100 で透過処理を行い，続いて 1%

胎仔ウシ血清（FBS： fetal bovine serum）でブロッキングを行った．各工程は振

盪機上で 2 時間処理し，各工程後に PBS による洗浄を 10 分×3 回行った．その

後，脳スライスをスライドガラス上に移し，PBS を滴下した．スライスの周囲を

ブロッキングペンで囲うことで，PBS の漏出を防いだ．染色工程では，スライス

上の PBS と抗体溶液を置換することで行った．  

 一次免疫染色では，ニューロン核（NeuN）に対するラットモノクロナール抗

体［Anti-NeuN antibody （EPR12763）；ab279297，Abcam 社］を 500 倍に希釈し，

4℃の冷蔵環境下で 12 時間反応させた．続いて，二次抗体染色として，ラット IgG

（ immunoglobulin G）に対するロバポリクロナール抗体［Anti-Rat IgG （Alexa 

Fluor 647）； ab150151，Abcam 社］を 500 倍希釈で， 3 時間反応させた．また同

時 に 細 胞 核 染 色 と し て ， DNA （ deoxyribonucleic acid ） に 結 合 す る

4',6-diamidino-2-phenylindole（DAPI；富士フィルム和光純薬株式会社）を 50000

倍希釈で用いた．染色後，脳スライスに封入材（ ProLong Diamond Antifade 

Mountant，Thermo Fisher Scientific 社）を滴下し，カバーガラスで覆った．また

市販の透明樹脂系接着剤で，カバーガラスの周囲を固定することで，プレパラー

トを作製した．  

 染色画像の取得には，共焦点蛍光顕微鏡（Nikon A1Rsi-TY1，株式会社ニコン

ソリューションズ）と NIS-Elements ソフトウェア（ version 4.50）を用いた．共

焦点顕微鏡画像の撮影に際して，埋め込み前に電極表面に塗布した DiO 蛍光を

指標として，電極の埋め込み位置を同定した．  

 ニューロン密度を定量的に評価するため，撮影した共焦点顕微鏡画像に対して

ImageJ（NIH：National Institutes of Health）で画像解析を行った．画像解析では，

「二値化（Banalization）」および「背景解析（Background）」（閾値： 20～ 255， 8 

bit 画像）処理を施した．さらに，距離に対するニューロン密度を定量評価する

ために，ニードル位置を中心として半径方向に 10 µm 間隔の同心円を描き，各

領域におけるニューロン密度（強度）を算出した．得られた値を，電極埋め込み

の影響が及ばない 150～ 200 µm の範囲の密度で正規化を行った．解析に使用し

たサンプルは，タングステンニードルで 12 スライス（マウス 4 匹），Si マイク

ロニードルで 12 スライス（マウス 4 匹），Parylene マイクロニードルで 11 スラ

イス（マウス 3 匹），および sham で 19 スライス（マウス 6 匹）から取得した．

統計解析には，Microsoft  Excel 365（Microsoft 社）の T.TEST 関数を用い，等分

散を仮定しない 2 標本 t 検定（Welch の t 検定）を実施した．  
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5.5.2  ニューロンの蛍光観察および定量評価  

 本項では， 5.5.1 節で取得した蛍光顕微鏡画像および，それをもとにしたニュ

ーロン密度の定量的評価の結果を示す．  

 Figure 5.11a, b, c は，タングステンニードル，Si マイクロニードル，および

Parylene マイクロニードルを 1 ヵ月間埋め込んだ際の，マウス脳の NeuN（ニュ

ーロン核）および DAPI（細胞核）の共焦点顕微鏡画像を示す．また，開頭のみ

を行った組織（ sham）の画像を Figure 5.11d に示す．Figure 5.11a より，タング

ステンニードル周囲では顕著なニューロン死滅が確認された．  

Figure 5.12a に，各電極表面から 10 μm ごとのニューロン密度を定量評価した

結果を示す．電極表面から 40 µm 以上離れた領域では，タングステンニードル，

Si マイクロニードル，Parylene マイクロニードル電極の間に有意な差は認められ

なかった．しかし，電極表面から 40 µm 未満の領域では統計的な差が観察され

た．特に，電極表面から 10 µm 以内では，Parylene マイクロニードルが 3 種類の

電極の中で最も高いニューロン密度（ 84.8%）を示し，Si マイクロニードルは中

程度の減少（ 60.9%）を示し，タングステン電極は最も低い密度（ 33.3%）を示

した．注目すべきことに，Parylene マイクロニードル周囲のニューロン密度は，

電極を埋め込まない組織（ sham）と有意差がなかった．これらの結果は，マイ

クロニードルの柔軟性がニューロンの死滅のリスクを低下させ，電極を埋め込ま

ない組織（ sham）と同等のニューロン密度を維持できることを示唆している．  

さらに，DAPI で染色した細胞核の解析では，タングステン電極周囲で顕著に

高い細胞密度（ 167%）が観察され，統計的に有意な増加が示された（ Figure 5.12b）．

この結果は，タングステンニードルの場合では，周囲の組織でグリオーシスが発

生する一方で，Parylene マイクロニードルは非神経細胞の集積を最小限に抑える

ことを示唆している．  
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Figure 5.11 Parylene マイクロニードルの免疫染色画像  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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Figure 5.12 ニューロンおよび細胞核の定量的評価  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

  



96 

 

5.6 マウス in vivo ニューロン計測  

 本節では，5.3 節で作製した Parylene マイクロニードル電極の神経信号取得能

力，および in vivo 計測における記録信号の安定性を示すため，マウスを対象と

した慢性ニューロン計測について記述する．まず，電極をマウス脳に埋め込むた

めの手術手技を記す．次に，視覚刺激によるニューロン応答計測の結果を示す．

最後に，市販のタングステン電極および第 4 章 4.2 節で作製した Si マイクロニ

ードル電極との記録信号の違いを示すことで，Parylene マイクロニードル電極の

長期計測における優位性を明らかにする．  

 

5.6.1  実験手法  

 本項では，Parylene マイクロニードル電極によるマウスの慢性ニューロン計測

に向けた，デバイスの埋め込み手法および計測手法について記述する．  

 デバイス準備のために，Parylene マイクロニードル電極デバイスおよび Si マ

イクロニードル電極デバイスを，ポリエチレングリコール（ PEG）を一時的な接

着剤とし用い，ピン型コネクタ（Au，直径 1 mm）上に実装した．デバイスパッ

ドには導電性銀ペースト（TK ペースト CN-7120，株式会社シー･エス･シー）を

用いてワイヤを接続し，接続部は紫外線硬化型アクリルエステル樹脂で絶縁し

た．一方，タングステンニードル電極（TM31A10，World Precision Instruments

社，1 MΩ，1 kHz）は，ニードル側壁の Parylene 被膜をはんだごてにより壁面の

Parylene-C を溶融し，導電性銀ペーストを用いてピン型コネクタ（Au，直径 2 mm）

に電気的に接続した．その後，紫外線硬化型アクリルエステル樹脂を用いて接続

部を絶縁し，ピン型コネクタ（Au，直径 2 mm）に固定した（Figure 4.9）．  

 電極埋め込みに際しては，まずマウス（wild-type C57BL/6，オス，体重 20～

30 g，日本エスエルシー株式会社）にイソフルランガス（ 3％）による全身麻酔

を施した．本薬品による全身麻酔を行うことで手術後の覚醒を可能としている．

麻酔下で，イヤーバーおよびノーズバーを用いて脳定位固定装置（ SR-50，株式

会社ナリシゲ）にマウス頭部を 3 点固定した後，頭部の剃毛を行い，剪刀を用い

てマウス頭部皮膚を正中線に沿って切除した．また，鋭匙を用いて骨膜および筋

肉を除去した．その後，ドリルを用いて，小脳に直径 0.9 mm の開頭を行い，リ

ファレンス電極としてワイヤを接続したステンレス製ねじ電極（ 1 mm，鍋屋バ

イテック株式会社）を 2 つ配置した．また，ドリルとピンセットを用いて，一次

視覚野（V1）に 1.5×1.5 mm2 の開頭を行った（AP = –4.0 mm，ML = –2.5 mm）．

1 匹のマウスに対して，右半球（V1）には Parylene マイクロニードルを（Figure 

5.13c），対側半球には Si マイクロニードルを，それぞれ脳表に対して垂直に埋

め込んだ（Figure 5.13b）．電極の刺入および位置決めにはマイクロマニピュレー

タ（MO-10，株式会社ナリシゲ）を用いた．刺入後は，デバイスおよびピン型コ
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ネクタに生理食塩水を滴下して PEG を溶解し，皮質表面に電極デバイスのみを

残した 31．また別のマウスに対しては，右半球（V1）にタングステンニードル

を脳表に対して垂直に，深さ約 400 µm（大脳皮質Ⅳ層）の位置に埋め込んだ．

デバイス設置後，脳表を保護するため，生理食塩水を含んだゼラチンスポンジ（ス

ポンゼル，LTL ファーマ株式会社）で脳表全体を覆った．その後，露出箇所の保

護とデバイスの固定のため，デンタルセメント（UNIFAST III，株式会社ジーシ

ー）を用いて頭部全体を覆い固めた．なお，Parylene マイクロニードル電極デバ

イスおよび Si マイクロニードル電極デバイスの基板パット部分は，デンタルセ

メントに固定されているが，脳表上の基板部は脳の拍動に追従可能な構成（フロ

ーティング電極）となっている．一方で，タングステンニードルは頭蓋骨に完全

に固定されている点で異なる（Figure 5.13）．  

 電極埋め込み後，マウス頭部にファラデーケージ（ Faraday cage）を設置した．

ケージは， 4 枚の銅メッシュを頭部上部で囲うようにして組み立てた．まず， 4

枚のメッシュの下部をデンタルセメントでマウス頭部に固定し，隣り合うメッシ

ュをはんだ付けで接続した．次に，記録電極（ Parylene マイクロニードル電極，

Si マイクロニードル電極，もしくはタングステン電極），およびリファレンス電

極（ねじ電極）をそれぞれ出力コネクタ（ A79022-001， Omnetics Connector 

Corporation 社）に接続した．また，もう一方のリファレンス電極（ねじ電極）

とコネクタのグランド端子を，銅メッシュにはんだ付けで接続した．最後に，デ

ンタルセメントでコネクタをケージ内部に固定し，ケージ外側全体をデンタルセ

メントで覆った（Figure 5.14）．Figure 5.15a に電極埋め込み手術の模式図，Figure 

5.15b に手術後のマウスの写真を示す．このような構成にすることで，式 (2.10)

や式 (2.11)で示した外部ノイズを低減できると考えられる．  

 電極埋め込みマウスに対して，手術 1 日後，2 週間後，および 1 ヵ月後に視覚

刺激応答計測を行った（Figure 5.15a）．本実験では行動に起因するノイズを低減

させるために，鎮静剤として生理食塩水を希釈剤とした 0.5%濃度のクロルプロ

チキセン溶液をマウス腹腔に投与した（体重 10 g 当たり 0.05 ml）．視覚刺激は

白色 LED を 0.5 s 間，3 s 間隔で与えた．LED はプロセッシングシステム（Arduino 

Uno, Arduino 社）により駆動し，刺激タイミングのパルス信号を神経信号の取得

と同期させた．信号取得および処理においては，電極から記録された信号を神経

信号増幅器（RHD2164 with accelerometer， Intan Technologies 社，入力インピー

ダンス=13 MΩ，1 kHz）で増幅し，フィルタ（ 2.5 Hz～ 7.6 kHz）を通してデジタ

ル化した（Figure 5.15b）．増幅後の信号は，SPI（ serial peripheral interface）ケー

ブル（C3216，Intan Technologies 社）を介して，デジタル信号処理装置（Open Ephys 

Acquisition Board，Open Ephys 社）に送られた．すべてのデジタルデータは，Open 

Ephys GUI（ version 0.67）を用いて Windows PC のハードディスクにサンプリン

グ周波数 20 kHz で保存した．データ解析は，数値計算ソフトウェア MATLAB
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（R2024b，MathWorks 社）を用いた．解析の前処理として，マウスの動きに起

因するノイズを除去するため，ヘッドステージに搭載した加速度センサから得ら

れた運動信号によりマウスの運動したタイミングを特定し，その時間区間を生デ

ータから除外した．解析に使用したサンプルは，タングステン電極 3 本，Si マ

イクロニードル電極 3 本，および Parylene マイクロニードル電極 4 本である．   
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Figure 5.13 ニューロン計測に向けた電極埋め込み  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  

 

 

Figure 5.14 ファラデーケージの設置  

 

 

Figure 5.15 電極埋め込みマウス  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27   
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5.6.2  ニューロン慢性計測  

本項では， 5.6.1項で実施した Paryleneマイクロニードル電極デバイスを用いた

慢性埋め込みニューロン計測の結果について記述する．  

Figure 5.16a, b, c に，手術後 24 時間経過後のタングステン電極，Si マイクロ

ニードル電極，および Parylene マイクロニードル電極による神経信号の計測結

果および解析結果を示す．Figure 5.16a1, b1, c1 は，低周波数帯域［局所電場電位

（LFP）帯域］の信号（ 2 次バターワースフィルタ，フィルタリング周波数＝ 10

～ 100 Hz，試行回数 500）の平均波形を示す．刺激開始後 50 ms 付近で電圧振幅

が観測され，複数ニューロンの集団活動に起因する LFP が取得できたことを示

す．  

 Figure 5.16a2, b2, c2 は，高周波数帯域（ spike 帯域）の信号（ 2 次バターワー

スフィルタ，フィルタリング周波数＝ 500～ 1,500 Hz）の代表的な波形を示して

いる．また，Figure 5.16a3, b3, c3 および Figure 5.16a4, b4, c4 は，これら高周波

数帯信号のラスタープロット（ raster plot）および PSTH であり， spike の発火タ

イミングおよび spike 発火頻度（ firing rate）を示す． spike 信号の検出閾値は，

刺激開始前 0.1～ 0.4 s の信号の標準偏差の 3 倍［ 3×SD（Standard deviation，σ）］

とした．視覚刺激に応答する信号は刺激開始後 50～ 100 ms の範囲で出現し，こ

れまでに報告された他の電極デバイスによる神経応答の傾向と一致していた

19 , 2 5 , 3 1 – 33．また，本実験で得られた波形には，第 4 章 4.4.2 項の Figure 4.10 や Figure 

4.11 で観察された LED 動作中のアーチファクトが現れなかった．これは，マウ

ス頭部にヘッドステージを直接取り付けた構成や，ファラデーケージによって，

電磁誘導が発生しなかったためと考えられる．  

Figure 5.16d ,  e, f は，手術後 30 日経過後の各電極の計測結果を示している．視

覚刺激応答は 30 日間にわたり繰り返し観察され，Parylene マイクロニードル電

極デバイスが他の電極と比較して優れた記録品質（PSTH；Figure 5.16f4）を示す

ことが確認された．そこで次項以降では，LFP（ 5.6.3 項）および spike 信号（ 5.6.4

項）の経時的変化について定量的比較を行った．  
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Figure 5.16 ニューロン計測結果  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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5.6.3  LFP の安定性評価  

5.6.2項では， Paryleneマイクロニードル電極デバイスの神経信号取得能力を確

認した．本項では，経時的な信号の変化を定量的に評価するため，埋め込み初日

と 30日後の記録信号を比較した．本項では，まず LFPについて解析を行った．  

Figure 5.17a～ fに，埋め込み 1日後および 30日後に記録されたLFP（<150 Hz）の

代表的なパワースペクトログラム（ power spectrogram）を示す．パワースペクト

ログラムは短時間フーリエ変換（ STFT： short-time Fourier transform）により算出

した．各スペクトログラムは，以下の式 (5.1)で算出したパワーPの分布を示してい

る．  

𝑃 = 20 log10

𝑉(𝑡,𝑓)

𝑉𝑏𝑒𝑓𝑜𝑟𝑒(𝑓)(−0.4 𝑠 𝑡𝑜 − 0.1 𝑠)
 [dB] (5.1)  

ここで，𝑉(𝑡,𝑓)は各時刻・各周波数における電圧値，𝑉𝑏𝑒𝑓𝑜𝑟𝑒(𝑓)は各周波数における刺

激前 0.4 s～ 0.1 sの電圧値である．なお，カラーバーは電極ごとに統一されている．

いずれのグラフにおいても，刺激開始から約 50 msに応答が見られた．特にガンマ

（ γ）帯域（ 40～ 80 Hz）においてピークが観察された．この結果は，マウス一次

視覚野（V1）第Ⅳ層における刺激誘発性ガンマ活動に関する先行研究と一致する

34 , 3 5．30日後には，タングステン電極およびSiマイクロニードル電極では記録され

た γ帯域のパワーは 1日後と比べて低下した（Figure 5.17a, d，Figure 5.17b, e）．一

方で，Paryleneマイクロニードル電極では逆に増加を示した（ Figure 5.17c, f）．  

 Figure 5.17gは，各電極の γ帯域パワーを初日で正規化し，グラフ化したもので

ある．ここで，γ帯域パワーは 40～ 80 Hzの範囲におけるピーク値として定義した．

Paryleneマイクロニードルの正規化 γ帯域パワーは 30日間で 154%に増加したのに

対し，タングステン電極およびSiマイクロニードル電極では低下した．平均 γ帯域

パワーの比較においても同様の傾向が確認された（ Figure 5.17h）．  

 これらの結果から，フレキシブルなParyleneマイクロニードル電極デバイスは，

慢性埋め込み環境下において LFP信号品質を長期的に維持・向上させ，周囲のニ

ューロンおよび神経ネットワークへの侵襲を最小限に抑制していることが示唆さ

れた．  
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Figure 5.17 LFP の安定性評価  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27  
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5.6.4  spike 信号の安定性評価  

5.6.3項では，記録信号の経時的変化を定量的に評価するため，埋め込み初日と

30日後のLFPを比較した．本項では， spike信号の経時的変化について解析を行っ

た．  

 Figure 5.18～Figure 5.20に，ハイパスフィルタ（>500 Hz）により抽出した spike

信号の経時的な品質変化（ 30日間）をタングステン電極， Siマイクロニードル電

極，およびParyleneマイクロニードル電極の間で比較した結果を示す．Figure 5.18

に，慢性ニューロン計測から得られた代表的な spike波形を示す．記録信号の質は

埋め込まれた電極の電気的特性に大きく依存し，記録部位周囲のグリア瘢痕（ glial 

scar）によるインピーダンス（ scar impedance）の増加に伴って劣化する可能性が

ある 3 6– 38．Figure 5.19は，各電極のインピーダンス特性（ 1 kHz）の経時的な変化

を示している．縦軸は初日の値で正規化したものである．タングステン電極では

30日間で有意なインピーダンス増加が認められた（ p=0.0447，片側対応 t検定，

α=0.05）．一方， Siマイクロニードル電極および Paryleneマイクロニードル電極で

は有意な変化は認められなかった．   

 記録信号の各特性を経時的に解析した結果を Figure 5.20 に示す．電気的特性

の評価項目として，バックグラウンドノイズ（ Figure 5.20a）， spike 電圧振幅

（Figure 5.20b），信号対雑音比（ SNR）（Figure 5.20c），spike 発火頻度（ firing rate，

Figure 5.20d）を解析した．タングステン電極ではノイズの増加を示した（ 132%，

p=3.34×10− 4，Figure 5.20a）．これはグリア瘢痕形成に伴うインピーダンス上昇を

示唆する結果であった．Parylene マイクロニードル電極でもノイズ増加は認めら

れたが（ 137%， p=0.0128，Figure 5.20a），タングステン電極と異なり 30 日後に

は spike 振幅が有意に増加した（ 211%， p=0.0244，Figure 5.20b）．この結果は，

記録部位とニューロンがより接近したことを示唆している．また，SNR は以下

の式 (5.2)で定義した．  

𝑆𝑁𝑅𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒 =
𝑆𝑖𝑔𝑛𝑎𝑙

𝑁𝑜𝑖𝑧𝑒
=

𝑚𝑒𝑎𝑛 𝑉𝑝𝑝,𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒 (> 3𝜎, 0.01 𝑠 𝑡𝑜 0.1 𝑠)

𝑠𝑡𝑑(𝜎, −0.4 𝑠 𝑡𝑜 − 0.1 𝑠)
 (5.2)  

ここでは，刺激前信号の標準偏差をノイズ（Noise，𝜎）， spikeの peak-to-peak値を

シグナル（Signal，𝑉𝑝𝑝,𝑠𝑝𝑖𝑘𝑒）とし，これらの比をSNRとして算出している．埋め込

み 30日後のSNRは， 1日目の結果と比較して，Paryleneマイクロニードルで有意に

増加した（ 149%，p=0.0325）（Figure 5.20c）．さらに，発火頻度も大幅に増加した

（ 538%，p=0.0409，Figure 5.20d）．発火頻度は，刺激開始後に検出された 1秒あた

りの spike数であり，刺激開始後 10～ 100 msの区間を 10 msのビン幅で分割し，その

中で得られた最大値として算出した．  

 これらの結果は，5.6.3項で記したLFP記録と一致して，フレキシブルなParylene

マイクロニードル電極が慢性記録の品質を向上させることを示している．  
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Figure 5.18 spike 信号の波形  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  
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Figure 5.19 電極インピーダンスの経時的変化  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  
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Figure 5.20 spike 信号の経時的変化  

Copyright 2025，The Authors by Elsevier，  

CC BY ライセンスに基づく改変・転載 27   
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5.7 考察  

本章では，超小型，機械的柔軟性，および自立刺入可能という 3つの主要な特徴

を有する，完全Parylene製マイクロニードル電極デバイスを提示した．これらの特

性により，血管および血液脳関門（BBB： blood brain barrier）の破壊が最小限に

抑えられ，ニューロン死滅やグリア活性化の抑制を通じて，神経ネットワーク機

能の維持が可能となった．従来のタングステン電極，および第 4章で提示した Si

マイクロニードル電極デバイス 2 6と比較して，Paryleneマイクロニードル電極デバ

イスは低侵襲性かつ高品質な in vivoニューロン記録性能を示した．  

超小型なParyleneマイクロニードル電極デバイスは，埋め込みデバイスの体積に

比例する急性損傷を低減する 3．デバイス体積は，直接的にニューロン死滅領域

（ kill zone）を決定し，それに応じたグリア活性化を誘発する 3 9 , 40．さらに，血管

およびBBBの破壊を引き起こし，神経ネットワーク機能を損なう 4 1．Paryleneマイ

クロニードルは先端直径が 5 µmと極めて小さく（Figure 5.6），ユタ電極（ 50～ 100 

µm） 42  ，ミシガン電極（ 40 µm） 43，およびNeuropixels（ 70 µm） 44 , 4 5などの大型

電極と比較して，急性損傷を最小限に抑えることができる．さらに本デバイスは，

微小な円錐構造であることから 28，サポートを用いず自立的に硬膜および脳組織

への刺入が可能である（ Figure 5.9）．硬膜除去（ durotomy）を回避することで，

脳浮腫，血管損傷，および手術時間を減少させ，結果として侵襲性の低減に寄与

する 4 6 , 47．一方，ほとんどのフレキシブル電極は，挿入用シャトルデバイスやコー

ティング材料などの機械的サポートを必要とする 7 , 8 , 1 0 – 13．これらの補助構造は，

デバイス自体のサイズを小さく設計できたとしても，正味の刺入体積を増大させ

る（UFTEs；デバイス本体：幅 13 µm，タングステンシャトル：直径 50 µm 12）．  

さらに，フレキシブルなParyleneマイクロニードル電極デバイスは，慢性損傷の

低減にも寄与する．慢性損傷は主に，硬い電極と柔らかい脳組織の機械的ミスマ

ッチおよび脳のマイクロモーションに起因する 4 8 , 4 9．従来のSi（ 140–180 GPa）お

よびタングステン（ 360 GPa）など高ヤング率材料で構成された電極 4 2– 45では，慢

性損傷を避けられない．一方で，Siコアを持たない Paryleneマイクロニードルは高

い柔軟性を有し（ 2.76 GPa），特に横方向のマイクロモーションに伴う組織へのス

トレスを緩和する．有限要素解析の結果，形状が同一であっても，Paryleneマイク

ロニードルの剛性は，Siマイクロニードルおよびタングステン電極より著しく低

いことが確認された（Figure 5.3）．さらに，埋め込みおよび固定方法も慢性損傷

に影響を与える  31 , 50 – 52．頭蓋骨に固定された電極は微小運動による損傷を生じる

が，Paryleneマイクロニードル電極デバイスはフレキシブル基板を有するため，縦

方向のマイクロモーションに追従し，組織へのストレスを軽減する．免疫組織化

学的解析により，本デバイスが慢性損傷を低減することが確認された（ Figure 

5.11，Figure 5.12）．埋め込み 30日後のNeuN（ニューロン）染色による定量評価に
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おいて，Paryleneマイクロニードル電極デバイスは電極表面から 10 µm以内の領域

においてニューロン死滅をほとんど誘発せず，開頭のみの対照群（ sham）と同程

度であった（Figure 5.12a）．一方，タングステン電極および Siマイクロニードル電

極デバイスでは有意なニューロン死滅が観察された．さらに，DAPI（細胞核）染

色の結果から， Paryleneマイクロニードル周囲における非神経細胞の集積が少な

く，グリア反応の抑制が示唆された（Figure 5.12b）．これらの結果は，慢性損傷

の軽減が電極形状のみならず，その機械的柔軟性にも依存することを示している． 

電気生理学的解析結果もこれらの示唆を裏付けている． SNRおよび spike発火率

の上昇（Figure 5.20）は，電極近傍（ <50 µm 53 , 54）の組織回復を反映しており，

ニューロンの再接近，神経アンサンブルの回復，およびグリア被膜の抑制を示唆

する．これらの結果は，電極周囲のニューロン密度の維持・回復を示す組織学的

観察結果と一致している（ Figure 5.12）．電気生理学的計測の観点からは， spike

検出の改善が，単一ニューロン（ single unit）の分離精度を向上させ，後続の解析

精度を高めると考えられる 5．LFP記録においても，Paryleneマイクロニードル電極

の埋め込み後 30日間で， γ帯域の視覚応答が増大し（Figure 5.17），組織回復が反

映された．LFP振幅はBBB，グリア活性，およびシナプス電位を反映するため 53，

このパワー増加は局所組織（電極から数百 µm範囲）の回復，神経同期性の向上，

および機能的結合の再構築を示唆する 55 , 56．このように，高品質な慢性LFP記録は，

疾患モニタリング，睡眠研究，およびBMI/BCI技術などの応用において有望であ

る 57．  

本研究では，埋め込み 30日間にわたって記録品質および組織状態の改善が進行

することを示した．この傾向は他のフレキシブル電極の報告とも一致する 1 2 , 1 3．記

録品質の回復（Figure 5.17，Figure 5.20）は，初期の反応性アストログリオーシス

が一過的であり，重度のグリア瘢痕形成へ進行しないことを示唆し 5 8 , 5 9，機能的回

復の可能性を示している．さらに，組織学的および電気生理学的解析から，電極

表面から 10 µm以内の微小な組織状態の違い（ Figure 5.12）が記録品質に著しい影

響を及ぼすことが示唆された（ Figure 5.17，Figure 5.20）．現状の研究では，組織

学的解析の空間分解能が十分でないため，今後の埋め込み型電極を用いた研究で

は，より高分解能な組織評価手法の導入が必要である．  

 フレキシブル基板を有した Paryleneマイクロニードル電極デバイスの開発によ

り，侵襲性を抑制することに成功したが，それでもなお，いくつかの課題が残さ

れている．VLS成長によって得られるマイクロニードルの長さは他の電極 11 , 12 , 42 –

45 , 6 0と比較して相対的に短く，本研究で作製した長さ 400 µmのニードル電極では，

海馬や視床などの深部脳領域の記録には十分ではない．理論的には，Au触媒によ

るVLS結晶成長によりミリスケール長のSiニードルの作製は可能であり 61 , 62，本研

究室の以前の研究でも，長さ 1.5 mmのSiニードル成長を実証している 20．VLS成長

条件の最適化により長尺化が可能と考えられるが，刺入時の座屈や曲がりを防ぐ
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ためには，ニードル根本への一時的コーティングなどによる機械的補強も有効で

あると考えられる 2 9．また，本デバイスのチャンネル数は限定されており，複数

領域にわたる高密度脳マッピング 6 3 , 6 4には不十分である．VLS成長過程において触

媒Auドットをアレイ化することで，多点記録用の Siニードルアレイの形成も可能

である 2 0 , 3 2．さらに，Parylene膜厚の低減，ニードル基部直径の縮小，および先端

のナノスケール化 28 , 65により柔軟性を高め，組織損傷をより一層抑制できると期待

される．一方で，デバイス基板材料として用いた Parylene-C（ 2.8 GPa）は，従来

のSi基板（ 140～ 180 GPa）よりも低いヤング率を示すが，依然として脳組織（ 0.1–

16 kPa9）よりは硬い．この機械的ミスマッチは，ポリジメチルシロキサン（PDMS：

polydimethylsiloxane； 0.73 MPa66）やハイドロゲル（ 0.1～ 100 kPa6 7）など，より

低ヤング率の材料を基板に用いることで解決することができ，さらなる低侵襲化

および組織密着性の向上に繋がる 6 8– 70．  

 

 

5.8 結言  

 本章では，低侵襲な皮質内電気生理計測に向けた，完全 Parylene 製の直径 5 µm

フレキシブルニードル電極デバイスを開発した．本電極デバイスは， Si マイク

ロニードルの VLS 結晶成長，Parylene 被覆，および Si コアの除去によって作製

された．作製したデバイスの刺入実験を通して，本デバイスは自立刺入が可能で

あり，急性損傷が最小限に抑えられることを確認した．さらに，慢性記録および

免疫組織化学的解析により，本デバイスの機械的柔軟性が慢性損傷の軽減に寄与

することを明らかにした．  

 これらの結果から，超小型，自立刺入，および柔軟性を兼ね備えることで，本

電極デバイスは従来の刺入型電極と比較して急性・慢性損傷の双方を低減し，電

気生理学的記録品質を向上させることが示された．今後の課題としては，

Parylene マイクロニードルのアレイ化および伸長化によって，マルチサイト記録

および脳深部記録を実現し，脳領域をまたぐ高密度マッピングを可能にすること

が挙げられる．  

 本章で開発したデバイスは，脳組織および神経ネットワークの構造と機能を保

持しつつ計測を行う新たなプラットフォームとして，将来の神経インターフェー

ス技術への応用が期待される．  
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第6章  

総括  
 

 本論文では，低侵襲な in vivo ニューロン計測技術の開発を目的として，フレ

キシブルな基板とニードルを有しつつ自立的な刺入を可能とする，先端直径 5 

µm ニードル電極デバイスを提案した．また，マウスを用いた電気生理計測，お

よび免疫組織化学による組織損傷評価を通して，提案デバイスの低侵襲性を評価

した．さらに，電極の微小化に伴う高インピーダンス化による記録信号の劣化を

抑制するため，ノイズ低減手法も併せて提案した．  

 第 1 章では，脳信号計測の重要性と従来の計測技術や電極デバイスの問題点を

提示し，本研究の意義を明確にした．脳計測手法として，高い時空間分解能を有

する刺入型電極が有力であるが，電極の太い刺入部（>10 µm）や高い剛性に起

因する侵襲性が課題であった．近年では，脳組織との機械的ミスマッチを低減す

るため多様なフレキシブル電極が開発されている．しかし，これらの電極は慢性

損傷を軽減する一方で，自立的な刺入が困難であり刺入用シャトルや一時的な硬

化コーティングなどのサポートを必要とするため，急性損傷は回避できていない．

この課題を解決するため，VLS 結晶成長法を用いた直径 5 µm の Si マイクロニー

ドル電極が提案されている．しかしながら本電極にも，硬い Si 基板と Si ニード

ルによる慢性損傷や，高インピーダンス特性による信号劣化などの課題が残され

ている．そこで本研究では，VLS 結晶成長法を用いた Si マイクロニードル電極

の更なる低侵襲化，および記録信号の高品質化を目的とした．  

 第 2 章では，刺入型神経電極を用いた細胞外計測において記録される細胞外電

位の発生機序について説明し，電極の埋め込みによる組織損傷が計測にどのよう

な影響を与えるのか，等価回路モデルを用いて記述した．ニューロン死滅による

距離の増大，およびグリア細胞の凝集による瘢痕インピーダンスが， SNR 等の

記録品質の劣化を引き起こすため，低侵襲な刺入型電極の開発が求められる．さ

らに，生体計測を行うにあたって問題となるノイズについて説明し，特に高イン

ピーダンス電極での計測や，マウスが自由に行動する環境下では，高品質なニュ

ーロン計測が困難であることを述べた．  

 第 3 章では，低侵襲デバイスの作製に向けて，本研究の核である VLS 結晶成

長技術の原理と，本技術を用いた神経電極である Si マイクロニードル電極デバ

イスの作製方法について述べた．VLS 結晶成長は，液体金属触媒を介して気相

原料を固体結晶として析出させる成長促進機構である．触媒の大きさや位置によ

り結晶成長を自由に制御可能であり，高アスペクト比の単結晶構造が形成可能で
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あることから，マイクロニードルの作製に適している．そのため次章以降では，

この技術を基盤として，低侵襲マイクロニードル電極の開発を行った．  

 第 4 章では，従来の VLS-Si マイクロニードルブロックモジュールの課題であ

った，剛性基板による慢性損傷の低減に向けて，Parylene 基板を導入し，脳組織

上で浮遊可能なデバイス構造を実現した．まず，“フレキシブル基板 Si マイクロ

ニードル電極”の作製プロセスを示した．作製プロセスとして，まず従来の VLS

結晶成長技術に従って，Si マイクロニードルを Si 基板上に形成した．その後，

Parylene 蒸着により基板を形成し，Au のスパッタリングによる配線形成，およ

び Parylene による絶縁皮膜形成を行った，最後に，ニードル先端を開口し，

Parylene 基板をニードルごと硬い Si 基板からリリースすることで，デバイスの

完成とした．また， Pt black を先端にめっきすることで，インピーダンスを低下

させた．次に，マウスを用いた長期ニューロン計測を行った．マウスの大脳皮質

一次視覚野（V1）に作製したデバイスを埋め込み，LED による視覚刺激を与え

ることで，神経性の応答信号を記録した．その結果，埋め込みから 1 日後に spike

信号の計測に成功し，さらに 1 年を超えてその信号取得能力を示した（最大 617

日間）．また，埋め込み 1 ヵ月後の PSD 解析では，ノイズレベルが低く，Si マイ

クロニードルによる組織損傷（グリオーシス）が抑制されていることが示唆され

た．免疫組織化学解析においても，電極近傍（ 0～ 50 µm）におけるニューロン

死滅が市販のタングステン電極より少なく，電極を埋め込んでいない組織（ sham 

control）と比較しても差がないことが明らかとなった．ここで用いたタングステ

ン電極は，提案デバイスと同程度のサイズであるが，頭蓋に完全に固定するよう

な埋め込み方法を採用している．この結果から，基板のフレキシブル化が慢性損

傷の低減に直接的に寄与していることを示している．これらの結果から，“フレ

キシブル基板 Si マイクロニードル電極”の低侵襲性が証明されたが，ニードル

の剛性が慢性損傷の原因として懸念されるため，第 5 章においてこの解決を試み

た．  

 また，記録信号の高品質化に向け，作成したデバイスの構造を活かしたノイズ

低減手法を提案した．記録電極である Si マイクロニードル電極とリファレンス

電極を近接配置し，局所的な差動計測を行うことでノイズを低減した．実装方法

として，Si マイクロニードル電極を支持するピン型電極をリファレンス電極と

して用いることで，記録電極と同一領域の脳表直上で差動計測を行うことを可能

とした．マウス自由行動下での計測において，高周波ノイズ（ 500～ 1500 Hz）が

従来比で約 20%に減少した．これによって，微小電極の課題であった記録信号の

高品質化を達成し，自由行動下においても spike 信号の記録が可能となった．  

 第 5 章では，ニードルのフレキシブル化により，慢性損傷のさらなる低減を行

った．第 4 章で作製した Si マイクロニードル電極内部の Si を除去し，中空構造

を有する直径 5 µm の“Parylene マイクロニードル電極デバイス”を実現した．
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まず，シミュレーションによってタングステンニードル，Si ニードル，Parylene

ニードルの機械的柔軟性を算出した結果，それぞれ 44.3 N/m，25.7 N/m，2.86 N/m

であり，Parylene ニードルが最も柔軟性を有することが分かった．また，マウス

脳を用いた刺入実験の結果，挿入用シャトルなどを必要としない自立刺入が可能

であり，柔軟性を有したまま急性損傷を最小限に抑えられることを確認した．ま

た，免疫組織化学解析により，剛性の高い Si マイクロニードルと比較して，電

極近傍（ 0～ 10 µm）のニューロン密度が高いことが明らかとなった．これは，

ニードルの柔軟性が慢性損傷の低減に寄与することを示している．さらに，1 ヵ

月間の電気生理学的評価においても， spike 信号の SNR および発火頻度の上昇，

LFP（ γ 帯域）の回復が観察され，電極近傍組織の機能的回復を反映しているこ

とが示唆された．  

 本研究全体を通じて，提案する“フレキシブル基板 Parylene マイクロニード

ル電極デバイス”の低侵襲性が明確に示された．まず，ニードルの先端直径が 5 

µm と非常に微小であるため，刺入時の組織変性や血管損傷を大幅に抑制し，急

性損傷が低減可能である．また，デバイスをフレキシブル基板上に構成すること

で，継続的な脳のマイクロモーションに追従し，慢性損傷の抑制にも寄与する．

主に基板は縦方向の動きに，ニードルは横方向の動きにそれぞれ追従する構造的

特性を持つため，脳組織との相対的ずれを効果的に緩和する．また，Parylene マ

イクロニードル電極での計測は 30 日間までしか行えていないが，“フレキシブル

基板 Si マイクロニードル電極”を用いて 20 ヵ月以上の長期ニューロン計測に成

功しているため，同等以上の成果が期待できる（Table 6.1，Figure 6.1）．  

 他のデバイスと比較した際の決定的な差は，急性損傷の低さにある（Table 6.1，

Figure 6.1） 1– 8．一般的に，フレキシブル電極は自立刺入が困難であり，挿入用

シャトルなどの補助構造を必要とするが，本研究で開発したデバイスは，柔軟性

を保ちつつも自立刺入が可能であり，硬膜を直接貫通できる点で他に類を見ない．

この特性により，硬膜除去に伴う手術中の損傷を回避でき，スムーズな電極刺入

が実現した．さらに，急性損傷が低いことは神経ネットワークの構造的・機能的

維持にもつながり，より自然な状態の神経活動を長期にわたり記録できるという

点で，従来デバイスでは到達し得なかった領域を切り開いたといえる．  

 一方で，今回作製したデバイスは，近年開発されている他の電極と比べて，ニ

ードル長さ，およびチャンネル数が限られる点が課題として挙げられる．本研究

で作製した長さ 400 µm の単一チャネルニードル電極では，海馬や視床などの深

部領域の記録は不可能であり，また複数領域にわたる高密度脳マッピングにも不

十分である．そのため，VLS 成長条件の最適化による伸長化や，触媒ドットア

レイ形成によるマルチチャンネル化が次の重要なステップとなる．さらに，

Parylene 膜厚の低減，ニードル基部直径の縮小，および先端のナノスケール化に

より柔軟性を高めることで，さらなる組織損傷の抑制が期待される．  
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本提案デバイスは，脳組織および神経ネットワークの構造と機能を保持したま

ま神経活動を計測できる新たなプラットフォームとして，次世代の神経インター

フェース技術への応用が見込まれる．優れた慢性記録性能は，神経疾患モデル動

物を対象とした長期モニタリングや，自由行動下における神経活動の解析など，

多様な神経科学研究への展開を可能にする．特に，慢性疼痛モデルへの応用にお

いては，アストロサイトの慢性的な活性化が病態形成に関与すると考えられてい

るため 9 , 10，電極埋め込みに伴う炎症の影響を抑制できる点で有用である．さら

に，ニードルの微小性を活かすことで，幼齢・老齢個体からの神経記録が可能と

なり，発達障害やアルツハイマー病の病態解明への寄与が期待される．加えて，

血管が脆弱な糖尿病モデルに対しても有用である 11．将来的には，本技術を発展

させることで，ヒト応用を見据えた低侵襲型 BMI/BCI への展開が期待される．  

 

Table 6.1 従来技術と本研究を比較したベンチマーク 1–8  

 

 

 

Figure 6.1 電極直径と記録期間を指標としたベンチマーク  
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