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要旨 

 本論⽂では，神経変調の⽅法とその機序について論じる．ここで，神経変調とは，電気的

な神経活動の変調を意味する．神経変調は，神経系の機能障害の補綴（代替）器，新たな治

療⽤装置，および，基礎的な神経科学の研究⽤ツールなどの幅広い⽤途で応⽤されている．

神経活動の変調には，主に，神経系における活動電位の誘発と抑制を制御する⽅法を⽤いる．

その⽅法の中で，電磁気的な刺激法は，臨床における脳疾患の治療と神経科学において古く

から利⽤されている．これに対して，本論⽂で主に扱う⽅法は，超⾳波の機械的な振動を⽤

いた脳刺激法（超⾳波刺激法）である．超⾳波刺激法は，⽐較的新しい⼿法であるため，神

経変調の詳細な機序の理解や刺激装置の構成法に不明な点が多い． 

 従来の脳刺激法では，電磁気刺激（電気や磁気を使った刺激）が主に⽤いられてきた．し

かし，それらの電磁気刺激には，臨床で応⽤する上で，空間分解能（局在性）と深部到達性，

および，脳内への挿⼊を伴わない⾮侵襲性の３点に物理的な制約があった．これらの制約か

ら，脳の深部にある領域を正確にかつ⾮侵襲的に刺激することは困難である．したがって，

これらの難点を克服し，神経変調を通じて，正確に脳機能を調節する新たな代替⼿法の開発

が求められている． 

 近年，頭蓋⾻を開くことなく超⾳波を印加する経頭蓋超⾳波刺激法（transcranial ultrasound 

stimulation, TUS）が，従来の電磁気刺激法の限界を克服する可能性がある技術として注⽬さ

れている．TUS は，経頭蓋により，1 ~ 5 mm の空間局在性で，脳の深部（10 ~ 15 cm）に刺

激を到達させ，脳機能に局所的な変化を誘発できることが明らかになっている．TUS によ

り，特定の脳領域の機能をより詳細に制御および調査できる可能性がある．しかし，脳は，

領域ごとに特徴的な神経回路網を形成しており，各領域で TUS がどのような効果をもたら

すのか，不明な点が多い．また，所望の神経変調を TUS で実現するために，どのような装

置構成が効率性に優れ，副作⽤を回避できるかなどの問いにも，未だ⼗分な知⾒が得られて

いない． 

 また，脳疾患の治療に神経変調を応⽤するためには，⻑期的な変調効果の持続が求められ

る．脳内の神経細胞間はシナプスと呼ばれる結合部を介して信号の伝達を⾏い，複雑な神経

回路網を形成している．脳刺激によって，このシナプスの結合状態を増強，あるいは，抑圧

できることが知られており，シナプスの可塑的な結合状態の変化をシナプス可塑性と呼ぶ． 

 現在，治療への応⽤に向けて，神経変調によるシナプス可塑性の誘導⽅法の開発が進めら
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れている．また，神経変調を治療に応⽤するためには，刺激装置システムの構成と機能も重

要である．例えば，てんかん発作や精神疾患などの疾患では，治療期間が⻑期間にわたる可

能性があるため，近年，過度な脳刺激を回避する⽅法の開発が進められている．従来の脳刺

激法は，脳の突発的な活動を刺激パターンに反映できず，予め決められたパターンや強度で

刺激を続ける⽅法が⽤いられてきた．脳の活動状態をフィードバックしないことから，この

ような刺激系を「開ループ型」と呼ぶ．こうしたシステム構成では，刺激の過度な強度や時

間的な特徴によっては，過剰な神経活動や意図しない可塑性を誘発するリスクが懸念され

ている． 

 これらの背景から，脳刺激法の新たな代替技術として超⾳波刺激が注⽬されている．本論

⽂で，筆者は，その作⽤機序の理解とシステム構成の開発が現時点で不⼗分な課題に着⽬し

た．特に，特定の脳領域に応じた超⾳波刺激の効果や作⽤機序の解明，および，所望の⽤途

に応じた刺激システムを開発することで，脳刺激法の実⽤性の向上が期待される． 

 本論⽂では，脳疾患治療法の⼀つである神経変調の技術的な発展を⽬指して，超⾳波刺激

を⽤いた神経変調システムの⼀構成法を提案した．本論⽂は，次の６章で構成される． 

 第１章では，本研究の背景，⽬的，および，論⽂構成について述べる． 

 第２章では，特定の脳領域における，⻑期抑圧とよばれるシナプス可塑性について取り上

げる．この章では，未解決の課題として，特に，聴覚⽪質における可塑性の機序の解明に注

⽬した．特に，マウス脳を切⽚状に成形した脳スライスを使った実験データと，シナプスの

状態の変化を表現する数理モデルを組み合わせて，⻑期抑圧の仕組みの⼀部を解明した． 

 第３章では，上記の脳スライスを使った実験系に特化させて開発した⼩型超⾳波刺激装

置の⼀構成法について述べる．既に提案されている超⾳波刺激装置は，脳スライスを⽤いた

実験系に応⽤するのが困難であることが知られている．本章では，この問題の改善策を提案

する．新規に開発した装置の，物理的特性の評価と脳スライスの神経変調を実際に⾏い，予

め設定した⽬標を実現することでその有効性を実証した． 

 第４章では，対象とする神経経路にのみ，効率的に変調効果を及ぼす超⾳波の波形パター

ンの特徴について述べる．ここでは，神経経路として聴覚系以外を対象脳領域として選択し

ても，超⾳波刺激を印加した際に，実験動物に対して副次的に⾳の知覚を誘発する問題を取

り上げた．特に，副次的に⾳の知覚を誘発する機序を基に，副次的な効果を最⼩限に抑えな

がら所望の脳領域のみに刺激効果を効率的に与える⽅法について述べる． 

 第５章では，脳活動をモニタリングする機能を有する，⼩型の経頭蓋超⾳波刺激装置の⼀
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構成法を述べる．ここでは，従来の刺激装置が，実験動物の頭部に対して⼤型であること，

および，脳活動のモニタリング機能と超⾳波刺激の印加機能とが相互に独⽴しており，過剰

な活動の誘発を回避する仕組みが不⾜している問題に着⽬した．具体的には，従来の開ルー

プ型とは異なる，「閉ループ型」の機能を有する⼩型デバイスの開発に取り組んだ．作製し

たデバイスの特性評価の結果から，超⾳波刺激と脳波のモニタリング機能の有⽤性が⽰さ

れた．これらの結果から，慢性的な脳疾患治療効果の検証を⽬的とした動物実験に応⽤でき

る可能性が⽰された．将来的には，過剰な神経活動の誘発を防ぎながら，より安全かつ効率

的な脳疾患治療の実現が期待できる． 

 第６章では，本論⽂に⽰した成果をまとめ，今後の研究の展望について述べる． 

 以上のように，本論⽂では，超⾳波刺激を⽤いて神経変調を実施する装置システムの⼀構

成法とその誘発応答の特徴を述べた．今後は，神経活動の誘発機序に関する知⾒や構築した

システムを応⽤して，慢性的な治療効果の検証実験に向けて，本研究で得た成果を展開して

いくことが期待される． 
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略語 

AE Acoustic emission 

ACC Anterior cingulate cortex 

ACSF Artificial cerebral spinal fluid 

ABR Auditory brainstem response 

CMUT Capacitive micromachined ultrasound transducer 

CW Continuous wave 

CC Correlation coefficient 

CFTR Cystic fibrosis transmembrane transduction regulator 

DBS Deep brain stimulation 

DC Duty cycle 

EEG Electroencephalography 

EIS Electrical impedance spectroscopy 

ERP Event-related potential 

FEM Finite element method 

FPC Flexible printed circuit board 

HIFU High intensity focused ultrasound stimulation 

ICP-RIE Inductively coupled plasma reactive ion etching 

LFP Local field potential 

LTD Long-term depression 

LTP Long-term potentiation 

LIFU Low intensity focused ultrasound stimulation 

MEMS Microelectromechanical system 

MUA Multiunit activity 

PZT Lead zirconate titanate 

PMUT Piezoelectric micromachined ultrasound transducer 

PCA Principal component analysis 

PCB Printed circuit board 

PRF Pulse repetitive frequency 
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PRP Pulse repetitive period 

RI Ratio index 

SD Standard deviation 

Si Silicon 

SOI Silicon on insulator 

SPL Sound pressure level 

SPPA Spatial peak pulse average 

SPTA Spatial peak temporal average 

SEM Standard error of the mean 

SVM Support vector machine 

TBD Tone burst duration 

tbTUS Theta burst transcranial ultrasound stimulation 

TS Tetanic stimulation 

tDCS Transcranial direct current stimulation 

TMS Transcranial magnetic stimulation 

TUS Transcranial ultrasound stimulation 

US Ultrasound 
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第１章 序論 

１.１. 本論⽂の概要 
 本論⽂では，脳疾患治療法の⼀つである神経変調の技術的発展を⽬指した取り組みを⽰

す．後述の背景を踏まえ，次の４つの⽬標を⽴てた． 

1. 電気⽣理学的実験の結果と数理モデルを⽤いて，応答動態に基づき，可塑性に関係

する主要な受容体を探索する． 

2. 閉ループで脳組織を記録および刺激するためのインターフェースの開発をし，それ

を脳スライスの細胞実験に適⽤する． 

3. （１）超⾳波刺激の包絡線パターン，（２）頭蓋⾻振動の周波数成分，（３）聴覚末

梢および中枢（⽪質）における応答の関係を解明する． 

4. マウス頭部に固定が可能な⼩型閉ループ型経頭蓋超⾳波刺激装置を開発する． 
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１.２. 研究背景 
１.２.１. 神経変調と脳疾患治療 

 脳では神経細胞がネットワークを形成し，活動電位などの電気信号，および化学的な信号

により情報伝達をしている．様々な情報が樹状突起へ⼊⼒されると膜のイオンチャネルの

イオン透過性に変化が⽣じ，イオン濃度勾配による駆動⼒でイオンがイオンチャネルを透

過するため，神経細胞は活動電位を⽣じる．ヒトの脳にはおよそ 1,000億個もの神経細胞が

あるとされている．これらの神経細胞が，シナプス伝達と呼ばれる信号を伝達し，脳の機能

が発現される (Bear et al., 2015)． 

 そこで，近年では脳疾患の治療として，薬剤治療法のような副作⽤を (Lutz & Helmstaedter, 

2005; Sen et al., 2018)，根本的に回避できる利点を持つ脳神経刺激法が使われている 

(Bewernick et al., 2010; Luan et al., 2014)．脳神経刺激法とは，様々な物理的刺激を脳に印加

し，神経活動を可逆的に変調する⼿法である．例えば，刺激の頻度に応じて神経活動を可塑

的に増強，あるいは抑圧させることが可能である． 

 

１.２.２. シナプス可塑性 

 神経変調を脳疾患の治療に応⽤するには，シナプス可塑性の誘導が必要である (Shamli 

 

図 1-1. マウス聴覚⽪質のニッスル染⾊． 

Lateral

Dorsal 
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Oghli et al., 2023)．この可塑的変調にはシナプスにおけるカルシウムイオンが⼤きく関与し

ているとされている (Chindemi et al., 2022; Graupner & Brunel, 2012a)．しかし，ある刺激パ

ターンに対する可塑性誘導後の変調効果は，対象とする脳領域で異なる結果が報告がされ

ている．例えば，齧⻭類を使った研究では，テタヌス刺激（tetanic stimulation, TS）と呼ばれ

る⾼頻度（100 Hz程度）の繰り返し電気刺激によって，海⾺で⻑期増強（long-term potentiation, 

LTP）の誘発が知られている (Dunwiddie & Lynch, 1978)．⼀⽅，近年，TS によって聴覚⽪質

では⻑期抑圧（long-term depression, LTD）の誘発が報告されている．⼤脳⽪質は特徴的な６

層構造を形成し（図 1-1），TS によって誘発される LTD は，⽪質特有の神経回路網構造を反

映していると考えられる．しかし，その構造と LTD の詳細な関係性は，現時点で明らかに

なっていない．過去に報告された TS が誘発するシナプス可塑性の種類を⽐較すると，脳領

域や対象とする層に依存している傾向がみられる（表 1-1）．シナプス可塑性は，神経伝達物

質受容体の構造や機能に密接に関係している．このため，詳細な可塑性機序の解明には，神

経伝達物質の受容体を薬理的に阻害あるいは促進させた条件下で，その機能の変化を実験

的に観察する⽅法が有⽤である．特に，組織培養実験系に⽐較して，急性の in vitro 脳スラ

イスを⽤いた実験では，脳組織の局所神経回路の構造をある程度維持したまま，組織外部条

件を制御できるという利点がある．ここまで，脳刺激法の中でも最も古くから利⽤されてい

る電気刺激について述べてきたが．同じく電磁気的な刺激である磁気刺激⽅も臨床応⽤に

⾄っている⼿法である ．磁気刺激法では双⽅向性の変調効果が知られており，5 Hz以上の

繰り返し周波数で⼤脳⽪質を刺激した後にその誘発応答は増加するが，1 Hz 以下の周波数

で刺激すると応答は減少する特徴を⽰す (Chen et al., 1997; Pascual-Leone et al., 1994)．次節

から様々な脳刺激法について説明する． 

 

１.２.３. 従来の脳刺激法 

電気刺激法 

 電気刺激法には，開頭した後に脳へ直接電極を埋め込み電気刺激する，脳深部刺激法（deep 

brain stimulation, DBS）がある (Perlmutter & Mink, 2006)．治療にも応⽤されており，パーキ

ンソン病の症状を緩和することが知られている (Benabid, 2003; Rizzone et al., 2014)．この⼿

法では，電極付近への局所的な刺激が可能であるが ，電極を埋め込むための⼿術を伴うた

め，侵襲性が課題として挙げられる (Martens et al., 2011)．刺激範囲は電流の分布，パルス
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幅，刺激頻度に依存し，できる限り副反応がなく治療効果を最⼤化する上で，電極の位置は

表 1-1. 脳領域とシナプス可塑性． 

Reference Preparation Targeted region Stimulation 

pattern 

Plasticity 

(Bliss & Gardner-Medwin, 

1973) 

Rabbit in 

vivo 

Hippocampus 100 Hz for 3 – 4 s LTP 

(Alger & Teyler, 1976) Rat slice Hippocampus 0.1 – 15 Hz for 10 

s 

LTD 

(Dunwiddie & Lynch, 

1978) 

Rat slice Hippocampus 100 Hz for 1 s LTP 

(Kimura et al., 1989) Rat slice Visual cortex, 

white matter 

5 Hz for 30 – 60 s LTP 

(Kudoh & Shibuki, 1994) Rat slice Auditory cortex, 

white matter 

100 Hz for 1 s LTP 

(Tekkok & Krnjevic, 1996) Rat slice Hippocampus 100 Hz for 1s LTP 

(Simon et al., 2001) Mouse 

slice 

Hippocampus 100 Hz for 1 s LTP 

(Shen et al., 2003) Rat slice Subthalamic 

nucleus 

60 repetitive 

bursts consisting 

of 50 pulses 

delivered at 100 

Hz 

LTD 

(Murakami et al., 2004) Rat slice Auditory cortes, 

layer 2/3 

100 Hz for 1 s LTD 

(Murakami et al., 2004) Rat slice Auditory cortex, 

layers 4 & 6 

100 Hz for 1 s LTP 

(Watanabe et al., 2007) Rat slice Auditory cortex, 

layer 2/3 

100 Hz for 1 s LTD 

(Braz et al., 2017) Mouse in 

vivo 

Medial 

prefrontal cortex 

100 Hz for 1 s LTD 
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重要な要素となる (Amon & Alesch, 2017)．侵襲性を伴う脳深部刺激法とは対照的な，⾮侵

襲性の刺激法である経頭蓋電流刺激（transcranial direct current stimulation, tDCS）がある．こ

の刺激法は，頭⽪に⼆つ以上の電極を貼り，電極間を流れる電流によって刺激する⼿法であ

るため，脳深部刺激法のように，電極を直接埋め込むことがなく，侵襲性を伴わない 

(Herrera-Melendez et al., 2020; Woods et al., 2016)． 

磁気刺激法 

 経頭蓋磁気刺激法（transcranial magnetic stimulation, TMS）は，コイルへ電流を流すことで

⽣成される電磁場によって刺激する，⾮侵襲的⼿法であり，⽿鳴りや虚⾎性脳卒中などの治

療効果が期待されている(Khedr et al., 2010; Lorenz et al., 2010; Müller et al., 2013)．しかし，従

来の脳刺激に⽤いるコイルは⼤型であるため，刺激の局所性は数センチメートルであり，

(Cline et al., 2015; Luan et al., 2014)，脳の深部に刺激が到達しないという課題がある 

(Bystritsky et al., 2011)．コイルが⼤型であると，マウスをはじめとする⼩さなモデル動物を

⽤いた研究で扱いが困難であるという問題も⽣じる．例えば，⽿鳴りへの治療効果を調べる

際に，マウスをモデル動物として使うとすると，聴覚⽪質がおよそ 1 mm2 程度の範囲であ

るため，センチオーダーの局所性では特定の部位限定での刺激は難しい (Tsukano et al., 

2016)．このような問題に対処するため，⼩動物実験を対象とした，ミリサイズの⼩型コイ

ルの使⽤も試みられている (Higuchi et al., 2021; Yoshikawa et al., 2022)． 

 

１.２.４. 超⾳波刺激法 

概要と優位性 

 従来の脳神経刺激法では，電磁気的刺激が⽤いられることが多く，それらは刺激領域の空

間局所性と深部到達性に⽋点があった (Ridding & Rothwell, 2007)．さらに，空間局所性と深

部到達性を補うと，⾮侵襲性を損なってしまうという課題もあった (Martens et al., 2011; 

Perlmutter & Mink, 2006)．そこで，低侵襲的に刺激領域の空間局所性と深部到達性の両⽅を

同時に改善する画期的な⽅法として経頭蓋超⾳波刺激法（transcranial ultrasound stimulation, 

TUS）が注⽬されている（図 1-2A） (W. Lee, Kim, Jung, et al., 2015; Yu et al., 2021)．従来の

脳刺激法は，医療機関で治療を受ける⼀時的な⽅法と，脳内に埋め込む移植型や携帯型の慢

性治療が考案されている．しかし，超⾳波刺激法は⽐較的新しい⼿法で，いずれの⽅法でも

臨床応⽤は実現されていない．その理由は，⼩型で効率的な超⾳波刺激装置（トランスデュ

ーサ）が開発されておらず，検証実験や機序の解明が⼗分に進んでいない点にある．また，
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超⾳波刺激にはその刺激強度によって，⾼強度集束超⾳波刺激（high intensity focused 

ultrasound, HIFU）と低強度集束超⾳波（low intensity focused ultrasound, LIFU）とに分類され

る．⼀般的に，HIFU は 100 ~ 1000 W/cm2 の範囲の強度を扱い，脳組織の切除術などに⽤い

られる (Klatte et al., 2014; Quadri et al., 2018)．本研究で述べる超⾳波刺激は，HIFU とは対照

的に，⽐較的低強度の超⾳波で神経変調を起こす，LIFU を指す．従来の電磁気的刺激と超

⾳波刺激の特徴を表 1-2 に⽰す (Luan et al., 2014; Rezayat & Toostani, 2016)．その他の神経変

調⼿法も含めた，時空間的分解能の⽐較を図 1-3 に⽰す (Luan et al., 2014)． 

 

表 1-2. 脳神経刺激法の⽐較． 

Parameter specify DBS TMS TUS 

Invasiveness Invasive Noninvasive Noninvasive 

Spatial resolution ~1 mm 3 – 5 cm 1 – 5 mm 

Depth of stimulation Unlimited 1 – 1.5 cm 10 – 15 cm 

Cellular specificity Stimulation waveform profile Not clear Not clear 

Engineering challenges for 

miniaturization 

Current control Large 

devices 

High power 

 

 マウスを対象とした in vivo 実験の経頭蓋超⾳波刺激において，超⾳波が神経活動を直接

的に誘発していることが⽰唆されていた (Tufail et al., 2010, 2011)．経頭蓋超⾳波刺激をヒト

に適⽤した例も報告されている．Legon らは，ヒトの⼀次体性感覚野（S1）を狙って経頭蓋

から超⾳波刺激を印加し，その際の脳波を調べた．その結果，超⾳波刺激による，感覚誘発

電位の有意な減少や，S1 から 1 cm 刺激位置をずらした際にその変化がみられなくなったこ

とを⽰した (Legon et al., 2014)．他にも，超⾳波刺激によってヒトの機嫌や，前頭前⽪質に

おける感情の調節機能を変調することが可能であることが⽰唆された報告もある 

(Sanguinetti et al., 2020)．このように，経頭蓋から特定の脳部位への刺激が可能であることが

わかる．さらに，超⾳波刺激はその深部到達性でも注⽬されている．例えば，マカクザルの

⽐較的脳深部に位置する扁桃体および前側帯状⽪質（anterior cingulate cortex, ACC）への超

⾳波刺激を⾏った報告もある (Folloni et al., 2019)． 

 また，脳の深部には視床と呼ばれる領域がある．視床は，齧⻭類のモデル動物であるラッ

トでは脳表から 6.2 cm の深さに，ヒトでは数 cm以上の深さに位置する．TMS の刺激は集
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束型の強度分布を成さないため，脳の深部に⼗分な刺激強度を印加しようとすると，他の領

域にも強く影響を及ぼすリスクに注意が必要である．過去には，慢性的な認知障害患者に対

して，視床へ刺激を印加することで⾏動的応答が増加したことや，視床下核への刺激がパー

キンソン病モデル動物の治療効果を⽰した例が報告されている (J. A. Cain et al., 2021; Z. 

Wang et al., 2020)．したがって，パーキンソン病や認知障害などの，脳深部の変調が治療と

して必要な場合，TUS の物理的特徴が意義を持つと考えられる．そして，可塑性の誘発効果

においても従来の電磁気的⼿法に⽐べて超⾳波刺激が，効果が⾼いという報告もされてい

 

図 1-2. 超⾳波刺激の概略図．(A) 経頭蓋超⾳波刺激．(B) In vitro 超⾳波刺激系． 

Waveguide Transducer

Brain sliceChamber

A

B

Transducer

Waveguide



 

 
 

19 

る (Zeng et al., 2022)． 

臨床研究での現状と問題 

 しかし，超⾳波刺激を治療へ応⽤する上でのガイドラインは現状確⽴されていない (Qin 

et al., 2024)．超⾳波刺激が，脳の興奮性や⾏動に影響を及ぼすことが系統的レビューにまと

められているが，既存の研究にはランダム化⽐較試験，被験者内試験，および，ケースレポ

ートなど，多種のデザインが含まれていることから，臨床と研究との解釈を困難にしている 

(Sarica et al., 2022; P. Wang et al., 2019)．また，被験者内試験では，前の治療条件が次の治療

条件に影響を与える持ち越し効果の可能性が懸念される．１回のセッションのみでは，最⼤

40 分までの⻑期的な変調効果が報告されている (Gibson et al., 2018; Hameroff et al., 2013; 

Zeng et al., 2022)．また，ヒトに応⽤した例では，数⼈の被験者から頭痛や吐き気の副作⽤が

報告されている (Qin et al., 2024)． 

末梢系での応答特性 

 さらに，超⾳波刺激には直接的に神経活動を誘発する効果だけでなく，間接的に誘発する

効果もあるという議論があった (Guo et al., 2018; T. Sato et al., 2018)．In vivo で超⾳波刺激を

 

図 1-3. 神経変調の時空間的分解能の⽐較 (Luan et al., 2014)． 
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印加した際に，内⽿から蝸⽜を刺激し，⾳の知覚が起きることで聴覚経路を介して間接的に

応答を⽣じさせることがあることがわかった (Guo et al., 2018; T. Sato et al., 2018)．したがっ

て，in vivo での超⾳波刺激実験では超⾳波が直接刺激が可能かどうかについて注意が必要

である．このような間接的な応答が⽣じてしまわないよう，超⾳波刺激波形のオンセットお

よびオフセットに，滑らかな窓関数を⽤いて⾳の知覚を防ぐという⼯夫が報告されている 

(Mohammadjavadi et al., 2019)．現在は，超⾳波刺激が直接的に神経活動を誘発する場合にお

いても，その誘発機序は⼗分には明らかとなっていない（誘発機序については 1. 2. 4 節を参

照）． 

脳切⽚超⾳波刺激システム 

 そこで，超⾳波刺激の誘発メカニズム解明に向けて，外部環境を容易に制御することが可

能となる in vitro 実験の研究も報告されている．例えば，in vitro での超⾳波刺激実験で，超

⾳波が機械受容チャネルに作⽤していることが⽰されている (Prieto et al., 2018; Qiu et al., 

2019)．さらに，この作⽤機序を利⽤して，分⼦遺伝学的に，ある閾値の圧⼒で開く機械受

容チャネルを細胞に導⼊し，超⾳波刺激によって細胞特異的に刺激できることを⽰した報

告が存在する (Qiu et al., 2020; Xian et al., 2021)．In vitro 実験の中でも，これまで齧⻭類では

海⾺を含む脳スライス実験が多く報告されてきた (J. B. Choi et al., 2013; H. B. Kim et al., 

2017; Tyler et al., 2008)．また，in vivo 実験においては，齧⻭類の⼤脳⽪質を対象とした超⾳

波刺激実験が報告されているが (Bian et al., 2021; Liu et al., 2021; T. Sato et al., 2018)，超⾳波

刺激が誘発する神経活動を齧⻭類の⽪質スライスで調べた in vitro 実験の報告は少ない 

(Furukawa et al., 2022)．⼤脳⽪質は６つの層から構成されており，その特有の層構造および

神経回路網が知られているため (Muramatsu et al., 2019; Namikawa et al., 2017; Yamamura et al., 

2017)，超⾳波刺激においても組織特有の応答特性を調べる価値がある． 

⽣体脳超⾳波刺激システム 

 神経活動誘発の機序を解明する上で，細胞レベルの実験が有⽤であると考えられる (Oh 

et al., 2019; Qiu et al., 2019)．しかし，従来のトランスデューサは，細胞レベルの局所刺激を

印加するには，図 1-2B に⽰すようにその刺激印加部のサイズが⼤きい（> 10 mm）ため，マ

イクロスケールの実験系の開発が望まれる．より⾼い空間局所性を求め，光⾳響の技術でサ

ブミリスケールの空間局所性を達成した報告もあるが，その⼿法では侵襲性が⾼いという

問題があった (Jiang et al., 2020; S. Kim et al., 2021)．In vivo においても，トランスデューサ

が⼤きいと慢性的な治療効果の検証実験において固定の難しさや，ストレスの問題が⽣じ



 

 
 

21 

る．そのため，トランスデューサの⼩型化，およびウェアラブル化が望まれている (E. Kim 

et al., 2021)． 

 そ こ で ，マイクロ磁 気 刺 激 に も 応 ⽤ さ れ る ，マイクロ電 気 機 械 シ ステム

（microelectromechanical system, MEMS）の製作技術を利⽤し，近年では超⾳波刺激に向けた

トランスデューサの開発が⾏われている (Le et al., 2021)．例えば，容量性マイクロ超⾳波ト

ランスデューサ（capacitive micromachined ultrasound transducer, CMUT）を作製し，⾃由⾏動

下のマウスへの in vivo 超⾳波刺激実験が報告されている (H. Kim et al., 2019)．さらに，圧

電型マイクロ超⾳波トランスデューサ（piezoelectric micromachined ultrasound transducer, 

PMUT）を作製し，分散培養系を⽤いた in vitro 超⾳波刺激実験で，細胞実験への有⽤性を

⽰した研究も報告されている (J. Lee et al., 2019; Oh et al., 2019)．しかし，Lee らの in vitro 実

験で⽤いられた分散培養系の脳細胞では，神経細胞が分離されており，培養系で回路網のラ

ンダムな再構成が⽣じていると考えられる．細胞レベルで組織特異的な応答特性を調べる

場合には，脳本来の特徴が失われている可能性のある培養細胞よりも，⽐較的組織本来の神

経回路網の構造が保持されている脳スライスを⽤いることが必要である．また，エネルギー

効率の観点では，PMUT の⽅が CMUT より優れているとされている (Manwar et al., 2020)．

そこで，外部環境を容易に制御できる in vitro 実験系と脳スライス，さらに PMUT を組み合

わせて構築することで，超⾳波刺激の神経活動誘発機序の解明に向けた細胞実験が⾏える

と考えた (Furukawa & Tateno, 2022)． 

 

１.２.５. 超⾳波刺激の神経活動誘発機序の仮説 

 これまでの知⾒では，超⾳波刺激による神経活動誘発についての複数の機序仮説がある 

(Blackmore et al., 2019; Cardenas-rojas et al., 2021; Pasquinelli et al., 2019a)．（１）機械受容チャ

ネルの作⽤，（２）細胞膜の変形，および，（３）グリア細胞の作⽤が知られている．これら

のメカニズムが単独で作⽤する可能性も，複数の機序が組み合わさり誘発する可能性も考

えられる．これらの内，どの機序が⼤きく関与するかや，組織特異性があるかなどの詳細な

機序は明らかとなっていない．特に機械受容チャネルの作⽤に注⽬が⾼まっており，超⾳波

刺激で TRP-4, Piezo1, DEG/ENaC/ASIC, TRPC1, MscL-G22S, TRPA1, および two-pore domain

カリウムチャネル（TREK-1, TREK-2, TRAAK）が活性化することが知られている (Burks et 

al., 2019; Ibsen et al., 2015; Kubanek et al., 2016, 2018; Oh et al., 2019; Qiu et al., 2019, 2020; Sorum 

et al., 2021)．また，⽪質ニューロンでは複数の機械受容チャネル（TRPV1, TRPV2, TRPV4, 
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Piezo1, TRPC1, TRPM7，および，TRPP1/2）の発現が報告されている (Christensen & Corey, 

2007; Ranade et al., 2015)．Piezo1 に関しては，⽪質よりも中⼼扁桃体での発現が多く，発現

量の差に対応して脳領域で超⾳波刺激への応答感度が異なることが知られている (Zhu et 

al., 2023)．このような機械受容チャネルに起因するイオン膜電流は G タンパク質共役型受

容体により間接的にも調節される (Xu et al., 2018)．従来の研究では機械受容チャネルの超

⾳波刺激に対する応答について，陽イオンを対象とした報告が⼀般的であったが，近年では

陰イオン電流を流すクロライドチャネル（cystic fibrosis transmembrane transduction regulator, 

CFTR）への作⽤も報告されている (Wen et al., 2024)． 

 超⾳波が機械受容チャネルに作⽤してから，神経発⽕に⾄るまでの概略図を図 1-4 に⽰す 

(Yoo et al., 2022)．超⾳波は細胞膜にある特定のカルシウム透過⽣機械受容チャネルの開⼝

を引き起こす．開⼝したチャネルを通過して細胞外からカルシウムイオンが流⼊し蓄積さ

れる．カルシウムイオン電流は 2種類の下流増幅因⼦により増幅される．1 つ⽬は，カルシ

ウム感受性カチオンチャネルの，TRPM4 の作⽤である．TRPM4 は⽪質ニューロンで発現

 
図 1-4. 超⾳波刺激が誘発する活動電位の機序の概略図． 
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し，3 μM の細胞内カルシウムイオン濃度で活性化することで，⼩さなカルシウムイオン信

号を脱分極電流へと増幅する (Launay et al., 2002; Prawitt et al., 2003)．2 つ⽬の増幅要素は，

T型の電位依存性カルシウムチャネルの開⼝である．T型の電位依存性カルシウムチャネル

は，低閾値の発⽕と活動電位を引き起こすことで知られている (S. M. Cain & Snutch, 2010)． 

 

１.２.６. 超⾳波刺激のパラメータ 

 超⾳波刺激では，正弦波状の⾳響圧⼒を連続波として印加する場合と，パルス波として印

加する場合の２通りがある (J. B. Choi et al., 2013; H. B. Kim et al., 2017; Tyler et al., 2008)．連

続波とは，刺激時間の間⼀貫して超⾳波を印加する波形である．⼀⽅で，パルス波とは，図

1-5A のように，刺激時間内にオンとオフが存在する．このオンとオフをそれぞれ，トーン

バースト時間（tone burst duration, TBD）およびパルス繰り返し時間（pulse repetitive period, 

PRP）と呼ぶ．そして，これらの⽐，TBD/PRP をデューティ⽐（duty cycle, DC）と呼ぶ 

(Pasquinelli et al., 2019b)．また，PRP の逆数であるパルス繰り返し周波数（pulse repetitive 

frequency, PRF）は，これまで様々な値が使われてきた．PRF を増加させた際に抑制性の fast-

spikingニューロンでは発⽕頻度に変化がみられなかった⼀⽅，興奮性の fast-spikingニュー

ロンでは有意な変化が⽣じたという報告がある (Yu et al., 2021)．また，連続波とパルス波の

刺激による応答について調べた結果，パルス波における刺激の⽅が応答率が⾼く，さらにそ

の繰り返し周波数が 300 Hz と 1,500 Hz とでは 1,500 Hz のときの⽅が⾼かった (Manuel et 

al., 2020)．これらのように，PRF はパルス波刺激において重要なパラメータであることがわ

かる． 

 超⾳波刺激の刺激強度は，図 1-5B に⽰される正弦波状の⾳響圧⼒ p(t)から算出される（図

1-5C）．特に，刺激強度の指標として，式(1-1)より算出される繰り返し平均強度（spatial peak 

temporal average intensity, Ispta）と式(1-2)より算出されるパルス平均強度（spatial peak pulse 

average, Isppa）の２種類が⽤いられる． 

 

Ispta=
1

PRP!
p2(t)
ρc

PRP

0
dt. (1-1) 

Isppa=
1

TBD!
p2(t)
ρc

TBD

0
dt. (1-2) 

𝐼!"#$
𝐼!""$# = DC. (1-3) 
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ここで，ρは媒質の密度，c は⾳速を⽰す． 

 

 

図 1-5. 超⾳波刺激パラメータの概略図．(A) パルス波．(B) １パルスの拡⼤図．(C) パ

ネル(B)の⾳響圧に対応する強度． 
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１.２.７. 閉ループ型刺激 

 脳刺激を治療に応⽤するためには，装置システムの構成と機能が重要である．例えば，て

んかん発作や精神疾患などの疾患では治療期間が⻑期間にわたる可能性があるため，過度

な脳刺激を回避する⽅法の開発が近年進められている．従来の開ループ型刺激では，刺激強

度が適切であるか否かを判定するためのフィードバック信号がないため（図 1-6），過剰な

活動誘発による，副作⽤のリスクが懸念される．過度な刺激を避けるために，脳活動を持続

的にモニタリングし，活動に応じて必要なタイミングで刺激を印加する，閉ループ型の脳刺

激が望ましいと考えられる (Takeuchi et al., 2020; Takeuchi & Berényi, 2020)．特に，予測困難

かつ突発的に⽣じる発作の治療には，閉ループ型の刺激系が必要となる (Hameed et al., 2018; 

Sudalaimani et al., 2015)．近年では，閉ループ型超⾳波刺激系の構築が試みられ始めている．

例として，マウスの脳波から発作が検出されると，⾃動的に超⾳波刺激を印加するという技

術の報告がある (Zhong et al., 2021)． 

  

 

図 1-6. 従来の開ループ型超⾳刺激． 
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１.３. 本研究の構成 
 第１章では，本研究の背景および⽬的について記述した．第２章では，シナプス可塑性モ

デルを利⽤した，神経伝達物質受容体と⻑期抑圧の関係の解析について述べる．第３章では，

微⼩トランスデューサの開発と，その in vitro 実験への応⽤性について述べる．第４章では，

聴覚末梢系の活性化を防ぎながら，中枢系の活性化を誘発するための効率的な TUSパター

ンについて述べる．第５章では，閉ループ型 TUS ⽤の頭部固定型マイクロデバイスの開発

とその実⽤性について述べる．第６章では，本研究のまとめと今後の展望について述べる．

第２~５章の関係を図 1-7 に⽰す． 

 

 

  

 

図 1-7. 本論⽂の構成． 
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第２章 聴覚⽪質における⻑期抑圧の動態解析 

２.１. 背景と⽬的 
 聴覚⽪質において，神経細胞のシナプス可塑性は，⾳情報の選択的な処理や外部環境への

適応に重要な役割を担っている．また，シナプス可塑性には，⻑期増強（long-term potentiation, 

LTP）や⻑期抑圧（long-term depression, LTD）などの増強と減弱の相反する機能がある．可

塑的な脳機能変化の⼀例として，発達過程の齧⻭類聴覚⽪質では，経験に応じて，⾳響信号

の周波数に対して脳部位特異的に，反応選択性が形成されていくことが知られている 

(Buonomano & Merzenich, 1998; Weinberger, 2004)．⼀般的に，海⾺を含む脳切⽚（スライス）

では，約 100 Hz の⾼頻度電気刺激（テタヌス刺激，tetanic stimulation, TS）を印加すると，

その TS 後にテスト刺激の誘発応答が増強する LTP が知られている (Dunwiddie & Lynch, 

1978)．⼀⽅，聴覚⽪質を含む齧⻭類の脳スライスでは，TS を印加した実験で，LTD が⽣じ

たという報告がある  (Watanabe et al., 2007)．聴覚⽪質は特徴的な６層構造を形成し 

(Budinger & Kanold, 2018)，TS によって誘発される LTD は，⽪質特有の神経回路網構造を反

映していると考えられるが，その構造と LTD の詳細な関係性は，現時点で明らかになって

いない．シナプス可塑性は，神経伝達物質受容体の構造や機能の変化に関係している．この

ため，詳細な機序の解明には，神経伝達物質受容体の機能を薬理的に阻害あるいは促進させ

て可塑性の変化を実験的に観察する．特に，in vitro 脳スライスを⽤いた実験では，脳組織

の局所神経回路網の構造をある程度維持したまま，スライス外部の条件を変更できる利点

がある． 

 シナプス可塑性誘発後のテスト刺激に対する反応は，経過時間とともに動的に変化する

ため，反応動態をモデル化したシナプス可塑性モデルが提案されている (Pfister & Gerstner, 

2006; Shouval et al., 2002)．特に，Graupner らの動態モデルは，規格化された反応の⼤きさを

唯⼀の変数とする単純な常微分⽅程式であり，簡便に実験結果に応⽤が可能である 

(Graupner & Brunel, 2012a)． 

本研究では，電気⽣理学的実験の結果と数理モデルを⽤いて，応答動態に基づき，可塑性

に関係する主要な受容体を探索することを⽬的としている（図 2-1）．具体的には，脳スライ

スを⽤いて計測した，神経活動の可塑的な反応動態を，Graupner らのシナプスモデルに当て

はめて，阻害（促通）実験条件に依存したモデル係数を推定した(Graupner & Brunel, 2012a)．

推定したモデル係数を⽤いて，可塑性に関係する主要な受容体を探索し，反応動態への影響
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を定量的に明らかにする． 

 

  

 

図 2-1. 聴覚⽪質における⻑期抑圧の動態解析の概略図． 
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２.２. ⽅法 
２.２.１. 脳スライスの局所電場電位データ 

 テスト刺激に対する局所電場電位（local field potential, LFP）を，マウスの聴覚⽪質を含む，

厚さ 400 μm 脳スライスから計測した．脳スライスは 64-ch 多点電極アレイの基板（MED-

P515A, Alpha MED Scientific, Japan）の上に置かれ，短い電気パルスの応答を 30 s 間隔で印

加し，誘発応答を計測した（図 2-2A）．聴覚⽪質の第４層（layer 4, L4）の位置にある電極か

ら，可塑性を誘発するために TS (100 Hz, 1 s)を印加した．TS が印加される前の電流刺激に

対する誘発応答の振幅 Apre と印加から t min 後の誘発応答の振幅 Apost (t)の⽐を Ratio index 

(RI)： 

RI(𝑡) = 𝐴"%!#(𝑡)
𝐴"&'#  (2-1) 

と定義した（図 2-2B）．また，LFP 計測は，対照実験（control, ７スライス）に加えて，シ

ナプス伝達を阻害あるいは促進させる，次の６つの薬理条件下で⾏われた：(i) D-2-amino-5-

phosphonopentanoic acid (D-AP5), (ii) DNQX, (iii) metabotropic glutamate receptor 5 antagonist 6-

methyl-2-(phenylethynyl)-pyridine hydrochloride (MPEP), (iv) bicuculline methiodide, (v) CGP 

 

図 2-2. 電気⽣理学的実験の概要ず．(A) 多点電極アレイ上の脳スライス．(B) (a) TS前後

の誘発応答と(b)応答振幅の時間変化． 
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54626 hydrochloride (vi) GABAA receptor agonist muscimol（表 2-1）．また，誘発応答の解析に

は，TS を印加したチャネルの周辺にある８チャネル（channels, chs）の応答を使⽤した（図

2-2A）． 

 

表 2-1．電気⽣理学的実験に⽤いられた薬理条件．*Glu はグルタミン酸，**GABA はγ-ア

ミノ酸を表す． 

i 投与薬剤 伝達物質 受容体 効果 切⽚ 

1 D-AP5 Glu* NMDA 阻害 6 

2 DNQX Glu AMPA 阻害 7 

3 MPEP Glu mGlu5 阻害 6 

4 Bicuculline GABA** GABAA 阻害 6 

5 CGP GABA GABAB 阻害 7 

6 Muscimol GABA GABAA 促通 8 

 

２.２.２. シナプス可塑性モデル 

 Graupner らは，シナプス可塑性のモデルとして，テスト刺激に対する誘発応答を状態変数

とする，１変数𝜌のモデルを提案した (Graupner & Brunel, 2012b)： 

𝑑𝜌
𝑑𝑡 =

1
𝜏 1−𝜌

(1 − 𝜌)(𝜌∗ − 𝜌) + 𝛾"(1 − 𝜌)Θ6𝑐(𝑡) − 𝜃"9 − 𝛾)𝜌Θ{𝑐(𝑡) − 𝜃)} + 𝑁(𝑡)= (2-2) 

本研究では，この状態変数𝜌(𝑡)を実測データ RI(t)に対応させる．ここで，𝛾"および𝛾)は，増

強率，抑圧率を各々⽰す．Θ{∙}はヘビサイド関数，𝜃"と𝜃)は，増強と抑圧の閾値を各々表す．

𝑐(𝑡)は細胞内のカルシウムイオン濃度，𝜏は時定数を表す．式(2-2)は，モデル係数の条件に

よって，2 つの安定な平衡点をもつ場合がある．その場合に，𝜌∗は⼆つの平衡点に対応する

状態の分⽔嶺である．本研究では，簡便のために，式(2-2)右辺のノイズ項（N(t)）を除外し

た．さらに，LTD に着⽬するため，𝛾"を 0 とみなした．また，𝑐(𝑡)は時間に依存する変数で

あるが，時刻 t = 0 に TS を印加した後に，10 分後以降はモデル係数が固定され，式(2-2)の

モデル係数は時不変であると仮定した．したがって，TS 印加の 10 分後以降では，Θ{𝑐(𝑡) − 𝜃)}

は時間に依存しない定数項とみなした．以降の本研究では，次の簡易シナプスモデルを使⽤

する． 
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𝑑𝜌
𝑑𝑡 = −

𝜌 − 𝛼
𝜏

{(𝜌 − 𝜌*)(𝜌 − 2) + 𝛾)}, (2-3a) 

0 < 𝛼 < 𝜌* < 2, (2-3b) 

𝜌* = 𝜌∗ + 𝛼, (2-3c) 

𝜌(𝑡+) = 𝜌+. (2-3d) 

ここで，点	 𝜌 = 𝜌*と𝜌*より⼩さな平衡点(𝜌 = 𝛼)は，式(2-3b), (2-3c)に従うものとする．さ

らに，𝑡 = 𝑡+における微分⽅程式の初期条件を式(2-3d)とした．図 2-3A に本研究における簡

易シナプス可塑性モデルの動態を⽰す．さらに，図 2-3B には対応するポテンシャル関数 V

を⽰す．ポテンシャル関数 V は以下の関係式から求められる． 

𝑉(𝜌) = −! 𝑓(𝑢)
,

+
𝑑𝑢, (2-4a) 

𝑓(𝑢) = −
𝑢 − 𝛼
𝜏

{(𝑢 − 𝜌*)(𝑢 − 2) + 𝛾)}. (2-4b) 

  

本研究で扱うシナプスモデルの V は，𝛾)が⼤きいときには𝜌 = 𝛼 (<1)の１点で最⼩値（安定

平衡点）を取る（図 2-3Aa, Ba）．⼀⽅，𝛾)が⼩さいときに V は２点で極⼩値を取る（図 2-

3Ab, Bb）．これら極⼩値の状態𝜌を LTP と LTD に関連付ける．すなわち，２つの安定な平衡

点に対して，⼤きい状態点（𝜌 = 𝜌- > 1）を LTP に割り当て（TS後に誘発応答の振幅が⼤

きくなる），⼩さい状態点（𝜌 = 𝛼 < 1）を LTD とした（TS後の誘発応答が⼩さくなる）．平

衡点𝜌 = 𝜌-は式(2-4b)中の２次関数の零点であり，以下で表される． 

𝜌± =
1
2 J(2 + 𝜌*) ±

L(2 − 𝜌*)/ − 4𝛾)N (2-5) 

そのため， 

𝜌/ − (2 + 𝜌*)𝜌 + 2𝜌* + 𝛾) = 0, (2-6a) 

𝜌に関する２次⽅程式の平衡点の数に関した判別式 D: 

𝐷 = (2 − 𝜌*)/ − 4𝛾), (2-6b) 

となり，𝐷 < 0は１つの安定平衡点（𝜌 = 𝛼），𝐷 ≥ 0は２つの安定平衡点に対応する（𝜌 =

𝛼, 𝜌 = 𝜌-）．このように，モデル式(2-3a)は動的変数に双安定性を持っており，これは⽣理

学的実験に基づく⽣化学モデルと⼀致している (Zhabotinsky, 2000)． 
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２.２.３. 神経活動計測データへのモデルフィッティング 

 簡易シナプスモデル（式(2-3)）には，５つのモデル係数（𝛼, 𝜏, 𝛾), 𝜌*および，𝜌+）が存

在し，シナプス可塑性の実測データ RI から，これらの係数を推定した．実測データ RI は，

可塑性を誘発した TS 印加（t = 0）後の t = 10, 20, …, 60 (min)の 6 点を⽤いた．ここで，RI(10)

を𝜌+とし（𝑡+ = 10, 𝜌(10) = 𝜌+ = 𝑅𝐼(10)），その他の係数を表 2-2 の選択範囲にしたがって

変化させた．全ての組み合わせの中から RI の誤差（式(2-7)）が最も⼩さくなる組み合わせ

をグリッドサーチにより選択した (Charnes et al., 1955)． 

𝐸 =S |𝜌(10𝑖) − RI(10𝑖)|
0

123
 (2-7) 

ここでは，各条件グループのスライス平均を８チャネル分，合計 56データに対して，最適

なモデル係数を選択した． 

 

 

図 2-3. シナプスモデルの動態．(A) 時間変化．(B) ポテンシャル．𝜌+ = 0.1 to 2.1 (0.5 step)，

𝛼 = 0.5, 𝜌* = 0.8, 𝛾4 = 0.1 to 0.5 (0.1 step)，および，𝜏 = 0.05.  

A
(a) (a)

B

(b) (b)

D
epression rate 𝛾

d

a b c

c ab

a b c

b
c

a b c

a
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表 2-2．推定に⽤いたモデル係数の範囲． 

Parameter Range Step 

𝛼 0.1 – 0.6 0.05 

𝜏 1 – 3600  300 

𝛾) 0.1 – 6.0 0.1 

𝜌* 𝛼 – 2.0 0.1 

 

２.２.４. 時間変化パターンのクラスタリング 

 実測データへシナプスモデル係数を最適化し，式(2-3)の微分⽅程式の数値解を計算し，各

軌道データの主成分分析（principal component analysis, PCA）を⾏った．そして，累積寄与率

が 99%の２次元空間を構築した．PCA 空間において，各グループデータはクラスターを形

成したため，各クラスターの重⼼ベクトル c を計算した．次に，controlクラスターの重⼼ c0

に対する相対距離 diを次式で求めた． 

𝑑1 = L(𝑐13 − 𝑐+3)/ + (𝑐1/ − 𝑐+/)/ (2-8) 

ここで，i は control以外の薬理条件グループを表す（i.e., i = 1, 2, …, 6）．c01 と c02 は control

クラスターの２次元重⼼ベクトル c0 の第⼀成分および第⼆成分を⽰す．さらに，式(2-8)の

２つの成分(ci1 – c01, ci2 – c02)は，各薬理条件群の重⼼ベクトルを controlクラスターの重⼼か

ら引いて相対的に表したものである．⼀般的に，ゼロベクトルではない⾏ベクトル x と y に

対して，x と y の位相差𝜃は次式で表される： 

𝜃 = cos53 Y
𝒙𝒚6

L(𝒙𝒙6) ∙ (𝒚𝒚6)
\. (2-9) 

ここで，at はベクトル a の転置を表す．  

 また，PCA 空間で⼤別すると２つのクラスター（(i) glutamatergic cluster, (ii) GABAergic 

cluster）が観察された．サポートベクターマシン（support vector machine, SVM）を⽤いて，

２つの領域の境界線を推定した (Li et al., 2023)． 

 

２.２.５. モデルの係数の推定法 

 簡易シナプスモデル中の係数セットに関して，クラスタリングするため，以下の qn を定

義した． 

𝒒7 = [𝛼(𝑛), 𝛾)(𝑛), 𝜌*(𝑛), 𝜌+(𝑛)] (2-10) 
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ここで，n はデータ番号を⽰す（i.e., n = 1, …, 56）．次元を削除するため，係数ベクトル qn

に対して主成分分析を⾏った．また，後に主成分と実際の係数とを⽐較するため，ここでは

規格化をせずに，さらに次元が異なる𝜏を除外して，解析した．第 1 および第 2 主成分によ

って累積率が 98%に達した． 

 主要なモデル係数を探索した後，その係数の空間的ばらつきを定量化した．解析に８チャ

ネルの電極から得られたデータを⽤いているため，ここでは８チャネル間における標準偏

差を採⽤した．空間的ばらつきの解析には，式(2-7)で算出される誤差の⼤きさに基づき，外

れ値を除外した．外れ値は DNQX から１チャネル分のデータが検出された．計測誤差をス

ライス間平均で除去しきれなかったデータであると判断した． 
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２.３. 結果 
２.３.１. モデルの係数 

シナプスモデル中の係数は，グリッドサーチにより最適化された．図 2-4A に例として RI

と最適化されたシナプスモデルの時間軌道を⽰す．次に，モデル中の係数セットに関する主

成分分析の結果を図 2-4B に⽰す．2D PCA 空間における分布は，(𝛾), 𝜌*)で構成される分布

と類似していた（図 2-4C）．判別式 D の境界は⿊⾊の破線で⽰されている．ここで，式(2-

11A)が⽰す領域では平衡点が１つ，式(2-11B)が⽰す領域では平衡点が２つに対応している． 

 

図 2-4. モデル係数の最適化結果．(A) RI（実験データ）と RI に最適化された簡易モデル

の時間的な変化の例．(B) モデル係数の主成分分析．(C) 主要な２つのモデル係数．(D) 

主要な係数の空間的ばらつき． 

B

CA

D

D2 D1
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領域𝐷3 ∶ 	𝛾) >
(2 − 𝜌*)/

4  (2-11a) 

領域𝐷/ ∶ 	 𝛾) ≤
(2 − 𝜌*)/

4  (2-11b) 

式(2-11a), (2-11b)の領域にあるデータ数を，表 2-3 に⽰す．いずれのグループも，両⽅の領

 
図 2-5. ２次元係数空間上の推定係数点．(A) 𝛼との関係．(a) (𝛼 vs. 𝛾))，(b) (𝛼 vs. 𝜌*)，

および，(c) (𝛼 vs. 𝜌+)．(B) 𝜌+との関係．(a) (𝜌+ vs. 𝛾))，および，(b) (𝜌+ vs. 𝛼)． 

A
(a)

B

(b)

(c)

(a)

(b)
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域に係数のデータ点を持っていた．図 2-4B, C より，２つの係数：(i) 抑圧率𝛾)，状態遷移境

界𝜌*が，LTD の形成に特に寄与していることがわかった．その他の係数の組み合わせにつ

いては，図 2-5 にまとめた．そこで，この２つの主要な係数の，聴覚⽪質神経回路網内にお

 

図 2-6. 実測データに最適化したシナプスモデルの過渡状態におけるダイナミクス解析．

(A) Glutamatergic group．(B) GABAergic group．(C) 主成分分析．第１および第２主成分に

おける各データ分布．各⽮印各⽮印は control の重⼼に対する相対重⼼位置ベクトルを⽰

す．(D) 各重⼼ベクトルの位相差． 

GABAB - GABAA - GABAA +B

mGlu5 - AMPA - NMDA -A (b)(a) (c)

(b)(a) (c)

GlutamateGABA

C D
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けるばらつき（標準偏差）を，解析に⽤いた８チャネルから定量化した（図 2-4D）．その結

果，control でいずれの係数も最も⾼いばらつきを⽰した．さらに，∆𝛾)と∆𝜌*には有意な正

の相関がみられた（r = 0.845, p < 0.05）．すなわち，いずれの受容体阻害・促通条件で，𝛾)と

𝜌*の空間的なばらつきが減少したという結果になった．また，glutamatergic group の３つの

グループは，類似するばらつきを成していた． 

 

表 2-3．各グループにおける平衡点． 

Condition Effect 領域 D1 領域 D2 

Control --- 3 5 

D-AP5 Glu (-) 3 5 

DNQX Glu (-) 1 7 

MPEP Glu (-) 2 6 

Bicuculline GABAA (-) 1 7 

CGP GABAB (-) 2 6 

Muscimol GABAA (+) 3 5 

 

２.３.２. シナプスモデルの時間軌道 

 図 2-7A, B に最適化されたシナプスモデルの時間軌道を⽰す．薬理条件下の可塑性動態は

control に⽐べてチャネル間でばらつきが⼩さい軌道を取る傾向がみられた．薬理条件下の

中でも，⼤きく２種類でもグループ（i.e., glutamate or GABA）に注⽬すると，GABAergic group 

(i.e., Bicuculline, CGP, and Muscimol)は SVM で求めた境界線の左側に，glutamatergic group (i.e., 

D-AP5, MPEP, and DNQX)は右側に分離して位置する結果となった（図 2-4C）． 

さらに，どの受容体が特に LTD の形成に寄与しているかを評価するために，controlクラ

スターとの相対距離を定量化した．その結果，最も距離が⼤きいグループは D-AP5 であっ

た．その他のグループの相対距離に関しては，次のような関係であった：D-AP5 (d1 = 85) > 

DNQX (d2 = 74) > CGP (d5 = 69) > Muscimol (d6 = 50) > Bicuculline (d4 = 43) > MPEP (d3 = 23)．

ここで，各 diは相対距離（式(2-8)）を⽰す．さらに，各重⼼ベクトルの位相差（式(2-9)）を

求めると，glutamatergic group が control に⽐べて⼤きく異なる重⼼ベクトルの位相をもつ傾

向がみられた． 

また，最適化されたモデルのポテンシャルを図 2-7 に⽰す．いずれのグループも単⼀井⼾
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型，⼆重井⼾型の両⽅のポテンシャルを持っていた．CGP, Bicuculline, そして DNQX の３

つのグループは，LTP に対応する⼤きい⽅の平衡点（𝜌 = 𝜌-）で control よりも⼩さな極⼩

値（深い井⼾）を形成する傾向にあった．  

 

図 2-7. 実測データに最適化したシナプスモデルから算出したポテンシャル関数．(A) 

Control vs. D-AP5. (B) DNQX. (C) MPEP. (D) CGP. (E) Bicuculline. (F) Muscimol.  

A D

B

C

E

F
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２.４. 考察 
２.４.１. ⻑期抑圧における受容体の寄与 

 本研究では，実測したシナプス可塑性動態に簡易シナプスモデルを適⽤し，実測値と微分

⽅程式モデルの軌道との誤差を最⼩化する⽅法で，各データに対応するモデル係数を最適

化した．実測データをモデルの軌道に近似することで，計測ノイズ，個体差などの，計測上

の不確定要素の平均化が可能となる．近似モデルの動態を主成分分析の低次元空間に投影

することで，グループごとにクラスターが現れ，さらに glutamatergic group と GABAergic 

group の２種類での分離もみられた（図 2-6C）．この結果から，今回解析した受容体は，全

て LTD の動態形成に寄与していたことが考えられる．さらに，D-AP5 のクラスターが control

のクラスターから最も離れていたため，NMDA受容体が特に主として LTD に関与していた

ことが⽰唆された．我々の知る限りでは，TS に誘発される LTD において NMDA受容体が

⼤きく関与することを，シナプスモデルを使って⽰した例は過去にない．今後の展望として

は，図 2-6C で⽰した２次元 PCA 空間内で，D-AP5群と DNQX群の間の空⽩領域に位置す

る可能性のある他の重要な受容体を探索することが挙げられる．この領域はグルタミン酸

受容体として分類された領域であるため，本研究で扱っていないグルタミン酸作動性受容

体が位置する可能性が⾼い． 

 

２.４.２. シナプスの状態遷移ポテンシャル 

 シナプスの状態遷移について，ポテンシャルの観点から解析した．DNQX, Bicuculline, お

よび，CGP の３つのグループでは，LTP側で control より深いポテンシャルを⽰していた（図

2-7）．対照的に，平衡点の数は薬理条件間で⼤きく異なる傾向はみられなかった．したがっ

て，AMPA 受容体，GABAA受容体，および GABAB受容体は，聴覚⽪質神経回路網のシナ

プス状態を，LTD へ引き付けるような作⽤をしていたことが考えられる．⼀般的に，GABAA

および GABAB受容体は抑制効果があると知られている．そのため，GABA 作動性の抑制効

果が LTD のポテンシャル領域で機能していたと考えられる．また，⼩脳においては LTD が

シナプスの AMPA 受容体発現の減少に特徴づけられることが知られている (Huganir & 

Nicoll, 2013)．本研究では，AMPA受容体が阻害されたシナプスで，LTD よりも LTP の⽅が

⾼いポテンシャルを⽰すことを実測データに基づくモデリング解析によって明らかとした． 
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２.４.３. 聴覚⽪質における⻑期抑圧の空間的特徴 

 モデル中の係数推定値と，PCA により得られた２つの主成分（累積寄与率：> 98%）とを

⽐較することで，𝛾)と𝜌*が LTD のモデル係数を縮約していることがわかった（図 2-4B vs. 

図 2-4C）．そして，これら２つの係数は controlグループで，係数空間上で最も⼤きなばらつ

き（標準偏差）を⽰す結果が得られた（図 2-4D）．式(2-3)では，𝛾)は右辺の第１項の３次関

数に含まれており，これは主に時間的発展の速い動態を決定する．⼀⽅，𝜌*は右辺の追加の

線形項に含まれており，これは変数の持続状態への遅い動態を決定する．したがって，本研

究で得られた結果は，時間スケールの観点からモデル動態を理解し解釈する上で合理的で

ある．状態変数𝜌の動態を⾒ると，controlグループの時間的変化はその軌道の⾃由度が⾼い

傾向にあるという整合性もみられた（図 2-6A, B）．さらに，いずれの薬理条件下でも２つの

モデル係数について，値のばらつき度合いが低下した結果から，多種の神経伝達物質受容体

の均衡から時間発展軌道の空間的多様性が成⽴することが⽰唆された． 

 

２.４.４. 異なる物理モダリティの脳刺激に対する仮説 

 本章では，従来の脳神経刺激として主流な電流刺激を TS に採⽤した．我々は過去に，本

章と同じく⽪質神経回路網を対象とし，電気刺激と超⾳波刺激の誘発応答特性を調べ，超⾳

波刺激に誘発される応答も電気刺激誘発応答のように⽪質の構造を反映するという可能性

を報告した (Furukawa et al., 2022)．そのため，聴覚⽪質では，超⾳波刺激でも⾼頻度刺激を

印加することで LTD を誘発することが可能であるという仮説が⽴てられる．しかし，電磁

気刺激と機序が異なるためシナプス可塑性誘発において本研究で得られた知⾒が当てはま

らない可能性も考えられる．今後の課題としては，超⾳波刺激に誘発される聴覚⽪質内のシ

ナプス可塑性を調べることが挙げられる． 
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第３章 脳スライス⽤超⾳波刺激装置 

３.１. 背景と⽬的 
 神経変調は，脳疾患の治療において有望なツールとして考えられている (Bewernick et al., 

2010)．しかし，経頭蓋直流電気刺激や経頭蓋磁気刺激などの従来の⼿法では，電磁場強度

が距離とともに減衰するため，脳深部領域での⾮侵襲的な神経活動の誘発に課題があった 

(Wagner et al., 2007)．近年，経頭蓋超⾳波刺激法は，⾮侵襲的かつ⾼空間分解能で脳の深部

領域を対象とすることが可能である点で注⽬を浴びている (Tufail et al., 2010)． 

 神経活動は従来電気信号であると⾒なされてきたが，神経細胞の興奮性の閾値を超えた

脱分極が，電気⽣理学的メカニズムに加えて機械的メカニズムによっても影響を受けるこ

とが知られてきた (Blackmore et al., 2019)．したがって，神経活動の誘発に対する機械的な

寄与は，超⾳波による神経変調の物理的基盤となり得る．しかし，細胞レベルでの詳細なメ

カニズムは不明である．詳細なメカニズムを解明するためには，神経細胞の局所外部環境を

正確に制御できる in vitro 実験システムが有効である．しかし，従来の超⾳波刺激装置（ト

ランスデューサ）は，10 mm を超えるサイズが⼀般的であり (Tyler et al., 2008)，神経細胞を

対象としたの局所的な刺激位置の正確性に課題があった (Furukawa et al., 2022)． 

 Lee らは圧電型マイクロ超⾳波トランスデューサ（piezoelectric micromachined ultrasound 

transducer, PMUT）を導⼊し，in vitro で分散培養した神経細胞に対して実験を⾏い，神経変

調の細胞メカニズムを解明する上での有効性を⽰した (J. Lee et al., 2019)．しかし，in vitro

培養のために神経細胞が再分離される過程で元の神経回路網の接続を失っているため，神

経回路網はランダムな接続で構成されていることになる．そのため，急性脳スライスを使⽤

することが，超⾳波を介した神経変調に関する詳細なメカニズムを理解するために必要で

あると⾔える． 

 また，従来の開ループ型刺激装置は，⻑時間の使⽤中に神経活動を過剰に誘発するリスク

があるのに対し，閉ループ型刺激は過剰な刺激の副作⽤を軽減することが期待されている 

(Takeuchi & Berényi, 2020)．さらに，⼩動物向けのウェアラブル容量型マイクロ超⾳波トラ

ンスデューサ（capacitive micromachined ultrasound transducer, CMUT）デバイスに関する報告

が幾つかある (Jo et al., 2022; H. Kim et al., 2019)．しかし，PMUT と⽐較すると，駆動するた

めに⾼いバイアス電圧（e.g., 100 V）が必要であるため，⽣体への適⽤には懸念がある (He 

et al., 2022)． 
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 本研究では，閉ループで脳組織を記録および刺激するためのインターフェースを開発し，

それを脳スライスの細胞実験に適⽤することを⽬指した．まず，円形のダイアフラムを⽤い

たトランスデューサのサイズと共振周波数の関係など，望ましい物理的特性を実現する条

件を特定するために数値計算を実施し，その後，PMUTデバイス構造を設計した．閉ループ

型超⾳波刺激のために，PMUT⾃体にモニタリング⽤の微⼩電極を併設した．次に，PMUT

を微細加⼯し，その物理特性を計測して，当初の⽬標と⽐較した．第３に，神経変調の可能

性を検証するために，急性マウス脳スライスにおける PMUT 駆動の細胞応答を計測した．

最後に，このインターフェースの閉ループ型システムにおける適⽤性を評価するために，デ

バイス上に併設された微⼩電極を⽤いて脳スライスの神経活動を計測した． 
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３.２. ⽅法 
３.２.１. デバイス設計 

 本研究では，脳スライスへ局所的な超⾳波刺激を印加して，神経活動を誘発することを⽬

指し，PMUT に３つの数値⽬標を設定した：（１）500 kHz の共振周波数，（２）65 kPa以上

の⾳響圧，（３）600 μm以下の円形振動板半径 (J. Lee et al., 2019; Oh et al., 2019)．PMUT の

各円形振動板は圧電層（lead zirconate titanate, PZT），デバイス層（silicon, Si），絶縁層（SiO2）

および，圧電層の上下に位置する電極（Pt/Ti）で構成される（図 3-1A, B）． 

 デバイスの作製に先駆けて，PMUT の振動板に関して数値計算を実施した（COMSOL 

 

図 3-1. PMUT の設計概要図．(A) デバイスの円形振動板部分．(B) PMUT の断⾯層構造．

左パネルの拡⼤図を右パネルに⽰す． 
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Multiphysics, Ver. 5.5, COMSOL AB, Sweden）．数値計算は，北海道⼤学情報基盤センターの

スーパーコンピュータシステム（PRIMERGY CX400/CX2550, FUJITSU, Japan）上で実施し

た．有限要素法（finite element method, FEM）を⽤いて，円形振動板が 500 kHz で共振する

⼨法：（１）振動板の半径（r），（２）PZT層の厚さ（dPZT），（３）Si層の厚さ（dSi）を計算

 

図 3-2. 円形振動板が 540 kHz で共振する際の 3Dモデル．(A) 振動板のジオメトリ．(B) 

メッシュ．(C) 数値計算結果例． 
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isplacem
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agnitude (µm

)
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した．ここでは，Pt/Ti 電極の材料を Pt層として簡易化した．数値計算モデルとして５層構

造の円形振動板をモデリングした（図 3-2A）．モデルのメッシュサイズは最⼩ 12.6 μm，最

⼤ 70.0 μm とした（図 3-2B）．数値計算に使⽤したパラメータを表 3-1 に⽰す． 

 

図 3-3. PMUT とモニタリング⽤電極の設計．(A) マウス全脳（左）および聴覚⽪質を含

む脳スライス（右）の概略図．(B) PMUT全体設計図および中⼼拡⼤図．(C) 脳スライス，

トランスデューサ，および，微⼩電極． 
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表 3-1．数値計算に⽤いた各材料の物性値． 

Material Thickness in μm Young’s modulus in μm Density in kg/m3 Poisson’s ratio 

PZT dPZT 63 7500 0.34 

Si dSi 170 2329 0.28 

SiO2 dSiO2 70 2200 0.17 

Pt dPt 168 2145 0.38 

 

３.２.２. 微細加⼯ 

 正確に局所刺激を実現するために，PMUT は４つの振動板を含むアレイ構造で設計され

た（図 3-3B）．PMUT のサイズは 15 × 15 mm2 の正⽅形とした（図 3-3B）．⾦⾊の領域はト

ランスデューサを駆動するために使⽤する上部電極およびそのパッドを⽰す．⻘⾊の領域

はモニタリング⽤電極とそのパッドを⽰す．緑⾊の部分は明視野観察で脳スライス越しに

トランスデューサのふちを⾒るためのマーカーである．基板上には，脳スライスの電気活動

をモニタリングするための 200 × 200 μm2 の微⼩電極を設計した（図 3-3A, C）． 

 デバイスの基板には，デバイス層（Si），絶縁層（SiO2），および，ハンドル層（Si）の３

層構造から成る silicon on insulator (SOI)基板を使⽤した．円形振動板のサイズは数値計算の

結果を基に決定された．脳スライス実験の際に，振動板の位置を特定しやすくするために，

トランスデューサのふちには Pt をパターニングした．加⼯プロセスは過去に報告された微

細加⼯技術を参考に，以下の⼿順で進められた (Kuwano et al., 2020)． 

1. 500 μm の Siハンドル層，15 μm の Siデバイス層，および，1 μm の絶縁層から成る

SOI 基板を使⽤し，ハンドル層側に厚さ 1 μm の絶縁層を形成した（図 3-4A）． 

2. 電極を形成するため，スパッタ装置（RSC-3ERD, Riken-sha, Co., Japan）を⽤いて厚

さ 10 nm の Ti と厚さ 100 nm の Pt とを蒸着させた（図 3-4B）． 

3. Inductively coupled plasma reactive ion etching (ICP-RIE)装置（RIE-101HU, SUMCO Co., 

Japan）にて，電極と配線を形成した（図 3-4C）． 

4. 配線領域の保護膜（TMMR 2000LV, TOKYO OHKA KOGYO Co., LTD.）を形成した

（図 3-4D）． 

5. 厚さ 100 μm の PZT板（PI Japan）を SOI 基板の表⾯に，エポキシ（E205, Konishi Co., 

Ltd.）を使って貼り付けた（図 3-4E）． 

6. ICP-RIE 装置を⽤いて PZT の上部電極とその配線を形成した（図 3-4F）． 
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7. 円形振動板を形成するため Deep-RIE 装置（MUG-21 ASE-SRE, SPP Technologies Co., 

Japan）を⽤いて，Siハンドル層を取り除いた（図 3-4G）． 

 

図 3-4. 微細加⼯プロセス．(A) SOI 基板と絶縁層．(B) Pt/Ti層の蒸着．(C) 記録電極．(D) 

配線の保護膜．(E) PZT板の貼り付け．(F) 上部電極．(G) 振動板形成． 
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49 

 微細加⼯プロセスの後，作製された PMUT はプリント基板（printed circuit board, PCB）に

実装された（図 3-5）．後述するカルシウムイメージングに利⽤するために，PCB に円柱型

のアクリルチャンバーを接着した．細胞内カルシウムイオンの濃度は⻑期シナプス可塑性

と密接に関係するため (Chindemi et al., 2022)，カルシウムイオン濃度の観察を可能とするイ

ンターフェースは意義を持つと考えられる． 

 

３.２.３. 物理特性の評価法 

⾳響圧特性 

 作製した PMUT の物理特性を評価するため，共振周波数を調べた．各円形振動板に AC 

10 V の正弦波交流電圧を任意波形⽣成器（WF1947, NF Electronic Instruments, Japan）から印

加した．チャンバー内を⽔で満たし，PMUT から出⼒された⾳響圧をニードル型ハイドロフ

ォン（HY05N, Toray Engineering Co., Japan）で計測し，オシロスコープ（SDS1104X-E, SIGLENT, 

USA）を⽤いてデータを取得した．このとき，⼊⼒電圧の周波数を 260 ~ 900 kHz の範囲で

 
図 3-5. PMUT を実装するプリント基板の設計図． 

10 mm
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変化させた．各条件で５回ずつ計測した．次に，各チャネルで最も⼤きい⾳圧を出⼒したと

きの周波数条件下で，⼊⼒電圧を変化させて⾳響圧を取得した．このとき，任意波形⽣成器

から出⼒された電圧をパワーアンプ（ZSA5064, RAD Co., Fuji, Japan）で増幅して，PMUT へ

印加した． 

温度計測 

 脳スライスに超⾳波刺激を印加する際に⽣じる温度変化を調べた．温度計測にはニード

ル型熱電対（330-μm diameter, 5-cm length, MT-29/5HT, Physitemp Instruments LLC, USA）を使

⽤した．計測時チャンバー内は⽔で満たされた．計測は同⼀条件下で合計 10 回⾏われた． 

電気化学計測 

 微⼩電極の 特 性 を評価す る た め ，交流インピーダンス計測（ electrical impedance 

spectroscopy, EIS）を実施した．計測には電気化学アナライザー（ALS720E, BAS Inc., Japan）

を使⽤した．飽和カロメル電極（RE-2BP, BAS Inc., Japan）を参照電極として，⽩⾦線（PT-

351265, Nilaco, Japan）を対電極として使⽤した．チャンバーの中は実験液で満たした．各微

⼩電極に 25 mV の正弦波交流電圧を印加し，周波数を 0.01 ~ 1000 kHz の範囲で変化させて

応答電流を計測した． 

 

３.２.４. 超⾳波刺激による神経活動誘発効果の評価法 

脳スライス作製 

 動物実験を⾏うにあたり，北海道⼤学における動物実験に関する教育訓練を受け，「国⽴

⼤学法⼈北海道⼤学動物実験に関する規定」に定められた指針に従い実験を⾏った．動物実

験には C57BL/6J 系統，5 ~ 10 週齢のオスマウスを２個体，メスマウスを５個体使⽤した

（Japan SLC Inc., Hamamatsu, Japan）．容器にイソフルラン吸⼊⿇酔を少量⼊れ充満させた後

にマウスを容器に⼊れて⿇酔をかけた．その後脳を取り出して冷えた⼈⼯脳脊椎液（artificial 

cerebral spinal fluid, ACSF）に浸した．ACSF の組成は，NaCl: 119 mM, KCl: 2.5 mM, NaH2PO4: 

1.0 mM, NaH2CO3: 6.2 mM, MgSO4: 1.3 mM, CaCl2: 2.5 mM，および，D-(+)-glucose: 11.0 mM と

なっている．取り出した脳から聴覚⽪質を含む 4×4×4 mm3 の範囲で脳ブロックを作製し

た．スライサー（VT1200S, Leica, Germany）を⽤いて厚さ 400 μm の厚さで脳スライスを作

製した．脳スライスは 28℃の ACSF 内で，2 h以上回復させた． 

カルシウムイメージング 

 本研究では，PMUT に活性化される細胞の活動をカルシウム指⽰薬で定量化した．カルシ
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ウム指⽰薬の選択では，(i) ⽐較的⾼い Ca2+親和性（解離定数，Kd < 400 nM）および (ii) ス

ペクトル特性に着⽬した．そのため，⼀波⻑計測指⽰薬には Fluo-4 AM (Kd: ~ 345 nM)を選

択した (Paredes et al., 2008)．Fluo-4 AM は⽐較的 SN ⽐が⾼いことで知られているが 

(Grienberger & Konnerth, 2012)，超⾳波刺激で⽣じる，機械的なアーチファクトの影響を受け

る可能性がある．⼆波⻑計測では超⾳波刺激のアーチファクトの影響を受けにくいことが

知られているため (Qiu et al., 2019)，Fluo-4 AM に加えて Fura-2 AM を⽤いた計測も実施し

た (Tateno, 2010)．しかし，強い紫外線光は細胞に対して光毒性を持つため，Fura-2 AM を使

⽤したイメージングでは強度の弱い励起光を利⽤する必要がある．これにより Fura-2 AM を

⽤いたイメージングでは Fluo-4 AM によるものと⽐べてノイズの多い蛍光信号が得られた．

Fura-2 AM の Kd はおよそ 145 nM であり，⾼親和性 Ca2+指⽰薬として分類される (Paredes et 

al., 2008)．この Kd は内因性の静⽌ Ca2+レベルに相当し，Fura-2 AM は光退⾊に対して⽐較

的耐性があると考えられる．Fura-2 AM は 340 nm 波⻑光および 380 nm 波⻑光の２種類の波

⻑光で励起され，510 nm 波⻑光で蛍光を発する．本研究では，340 nm 波⻑励起光の蛍光信

号（F340）と 380 nm励起波⻑光の蛍光信号（F380）を 50 Hz で交互に計測した (Tateno, 2010)．

励起光は high-speed filter changer LAMBDA DG-4 (CA 94949, Sutter Co., USA)内のフィルター

を経て出⼒された．多機能電気刺激装置（ESTM-9, Brainvision, Japan）と BV Workbench 

(Brainvision, Japan)を⽤いて CMOSカメラ（acA1920-155 μm, Basler, Germany）のフレームタ

イミングと各励起フィルターの切り替えを同期させた．各蛍光信号は移動平均フィルタを

数点のウィンドウで処理した後に解析された．その後，F340/F380 ⽐を計算して細胞内カルシ

ウムイオン濃度の変動を定量化した．脳スライスは蛍光指⽰薬溶液内で45 min染⾊された． 

超⾳波刺激プロトコル 

 脳スライス内の細胞に対して，PMUT から超⾳波刺激を印加した．まず Ca2+のベースラ

インを 1 s 間モニタリングし，この区間を Pre-US とした．次に，超⾳波刺激（880 kHz，連

続波）を 1 s 間印加して，その後 1 s 間を回復期間とした（１回の試⾏あたり合計 3 s）．各

計測は同⼀条件下で 10試⾏ずつ⾏われた．超⾳波刺激の対照として，刺激を印加しない（⼊

⼒電圧 0 V）Sham 刺激中の Ca2+変動も計測した．さらに，超⾳波刺激によって細胞死を引

き起こさないことを⽰すため，刺激への適応から回復する時間を計測中に設け，回復時間後

に数回計測を⾏った． 

 カルシウムイメージングの計測中は，ACSF を 1.26 ± 0.01 ml/min (n = 5)の流速で灌流させ

た．また，ナイロンメッシュとステンレスアンカーによって PMUT 上に脳スライスを保持



 

 
 

52 

し，室温（23.6 ± 0.8℃）で計測を⾏った． 

 

３.２.５. 脳スライスの活動をモニタリングする微⼩電極 

 PMUT に併設した微⼩電極で神経活動を計測できることを検証するため，Mg2+を含まな

い条件下で誘発された細胞外電位変化の計測でその実⽤性を評価した．局所電場電位（local 

field potential, LFP）計測によって，標準および Mg2+ free の ACSF によって誘発された⾃発

的および発作様の神経活動をそれぞれ計測した (Anderson et al., 1986)．まず標準の ACSF 内

で⾃発的活動を 5 min 間計測した．次に，Mg2+-free ACSF を灌流して 30 ~ 40 min 間計測し

た．信号は 20 kHz のサンプリングレートで取得され，1 Hz から 10 kHz の範囲でフィルタ

ー処理された．標準条件と Mg2+ free条件とでの時間的特徴を⽐較するため，LFP のパワー

スペクトルを解析した．さらに，８個の電極で得られた LFP の任意の対から得られるチャ

ネル間の相関係数（correlation coefficient, CC）を計算し，相関⾏列を⽣成した．細胞外Mg2+

濃度の低下前後の同期活動を特徴付けるために，相関⾏列の差（CCpost – CCpre）を計算した．	

	

３.２.６. 簡易フィードバックシステムの構築 

 モニタリング⽤の微⼩電極が併設されたデバイスで，神経活動のフィードバックが可能

であるかを検証した．イベント検出とフィードバック機能の検証には，図 3-6A に⽰す簡易

的なシステムを使⽤した．ここでは，PMUT に併設された電極アレイのうち，ch 6 に 100 μV

の閾値を設定した．イベント（100 μV以上の電圧値）の検出後，イベント検出器（USB-6343, 

National Instruments, USA）から PMUT の駆動信号を⽣成する任意波形⽣成器（WF1947, NF 

Electronic Instruments, Japan）にトリガー信号が送られる．また，⾃発的な活動の信号のみ検

出し，刺激直後の⼤きな信号をイベントと区別するために，イベント検出後は⼀定時間検出

をしない時間（silent period）を設けた (Furukawa et al., 2024)． 
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図 3-6. 簡易フィードバックシステムのデモンストレーション．(A) 閉ループ型超⾳波刺

激システムのブロックダイアグラム．(B) イベントフィードバックの代表例．⿊⾊の⽮

印は超⾳波を出⼒したタイミングで⽣じるアーチファクトを⽰す． 
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３.３. 結果 
３.３.１. デバイス作製 

 PMUT モデルの数値計算の結果に基づいて，共振周波数が 540 kHz，半径 580 μm，PZT

層の厚さ 100 μm，および，Si層の厚さ 15 μm の振動板が選択された（図 3-2C）．数値計算

による共振周波数（fc = 540 kHz）は，⽬標としていた共振周波数と完全に⼀致はしていない

が，超⾳波刺激の効果的な周波数範囲内にあるため，ここでは 540 kHz を選択した (Li et al., 

2023)．PCB に実装した製作デバイスの概要を図 3-7A, B に⽰す．振動板の上に脳スライス

を配置し，脳スライスの下から超⾳波刺激を印加し，上⽅から対物レンズを配置して細胞内

カルシウムイメージングで神経活動を計測する構成となっている（図 3-7C）． 

 

３.３.２. 物理特性の評価 

⾳響圧特性 

 作製した PMUT の応答を評価するために，まず個々の振動板によって⽣成された⾳響圧

の測定を⾏った．AC 10 V の⼊⼒電圧で駆動した際の周波数応答の例を図 3-8A に⽰す．⾳

響圧のピークはいずれのチャネルにおいても，数値計算で推定された共振周波数（fc = 540 

kHz）よりも⾼い周波数（fpeak）で取得された．例として，同⼀デバイス内の振動板の誤差率

（|fpeak - fc| / fc）は 55 ± 3%であった（mean ± standard error of the mean (SEM)；図 3-8A）．特性

評価に使⽤したデバイス全体の誤差率は 40 ± 10%であった（n = 6）． 

 次に，PMUT の⼊⼒電圧依存性を調べた． ⼊⼒電圧を増加させると，実測共振周波数（fpeak）

での出⼒⾳響圧が単調に増加した（図 3-8B）．また，超⾳波刺激の⾳響圧が刺激プロトコル

中に持続することを確認した（図 3-8C）． 

温度計測 

 PMUT の熱効果を評価するために，in vitro 実験と同じ刺激条件で温度計測を⾏った．そ

の結果，1 s 間の連続駆動期間中に振動板上の温度は 0.15℃上昇した（図 3-9）． 

電気化学計測 

 PMUT には脳スライスの電気活動をモニタリングするための微⼩電極が併設されている．

微⼩電極のインピーダンスを計測した結果，23.4 ± 3.7 kHz (1 kHz, 8 channels)であった（図

3-8D）． 
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３.３.３. 超⾳波刺激による神経活動誘発効果の評価 

 作製した PMUT が脳スライスの細胞を活性化できるかどうかを調べるため，脳スライス

に対してカルシウムイメージングを実施した．PMUT は周波数 880 kHz，振幅 70 V の正弦

 

図 3-7．In vitro 超⾳波神経変調⽤デバイスの概要図．(A) 作製したデバイスの全体画像

と (B) 振動板周辺の拡⼤図．(C) カルシウムイメージング使⽤時の概略断⾯図． 
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波交流電圧で駆動された．まず，Fluo-4 AM を使⽤した結果例を図 3-10A に⽰す．蛍光信号

の空間マップでは，超⾳波刺激のオンセット後に多くの細胞の活性化がみられた（図 3-10A）．

刺激のオンセット後，細胞の蛍光信号が徐々に増加し，刺激のオフセット後少なくとも 1 s

間持続した（図 3-10B）．活性化された細胞は変動に違いがみられ，中でも cell #2 ~ 4 は振動

成分を⽰した．対照実験（Sham条件）として 0 V の⼊⼒電圧で駆動した場合，蛍光信号の

増加はみられなかった（図 3-10C）． 

 ２つの条件（70 V vs. 0 V）の違いを検証するため，刺激期間中の最⼤強度として定義され

る応答振幅を統計的に解析した．超⾳波刺激下で正の⽅向の応答振幅は Sham 刺激下の応答

振幅よりも有意に⼤きかった（図 3-10D, p = 0.012, n = 14, three slices）．細胞内 Ca2+濃度の変

 

図 3-8．PMUT の物理特性評価．(A) ⾳響圧の周波数特性．(B) ⾳響圧の⼊⼒電圧特性．

(C) 1 s 間の出⼒超⾳波波形．(D) PMUT に併設された微⼩電極のインピーダンス周波数

特性（mean ± SEM, n = 8）． 

BA

C D
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化は膜電位変化と同期するため，この結果から作製した PMUT が出⼒する超⾳波刺激によ

って脳スライス内の細胞を活性化させるポテンシャルを持つことが⽰された．反復超⾳波

刺激に対する細胞の応答例を図 3-11A に⽰す．刺激開始前の 5 s 間の蛍光信号（∆F/F0）は

わずかに変動していたが，応答振幅と⽐べると⼩さかった（図 3-11B，破線）．連続試⾏間の

時間間隔は約 30 s であった．さらに，7 min 間に渡る反復刺激に対して再現性のある応答が

観測されたため，各刺激試⾏に対する，蛍光信号の持続的な増加は神経活動の持続的な活性

や細胞死によるものではないと考えられる（図 3-10）．⼀⽅，幾つかの細胞は超⾳波刺激に

対して負の⽅向の応答を⽰した（図 3-11, p = 2.9 × 10−8, n = 28, three slices）． 

 Fura-2 AM を使ったカルシウムイメージングの結果に関して，340 nm 波⻑励起光の蛍光

信号（F340）と 380 nm励起波⻑光の蛍光信号（F380）を図 3-13A の上パネルおよび中央パネ

ルにそれぞれ⽰す．また，それらの⽐をとった値（F340/F380 ⽐）を図 3-13A の下パネルに⽰

す．この⽐は細胞内 Ca2+濃度に対応する．したがって，図 3-13A から超⾳波刺激に対して

細胞内 Ca2+濃度が増加していることがみられる．個々の蛍光信号では刺激のオンセット後

に退⾊している様⼦がみられる⼀⽅で，それらの⽐に関してはオンセット後に増加してい

ることがわかる（図 3-13A）．図 3-13B に計測対象とした細胞から得られた全ての信号をト

レースした結果を⽰す．全体として，刺激中に細胞内 Ca2+濃度の増加がみられた．さらに，

刺激の効果を明らかとするために刺激前（RPre-US）と刺激中（RUS）とで⽐を⽐較した結果，

RPre-US と RUS の間に有意な差がみられた（Wilcoxon signed-rank test, p = 0.049, n = 19, five slices; 

図 3-13C）．これらの結果から，本開発デバイスでは，神経活動の誘発が可能であり脳スラ

 
図 3-9. 超⾳波刺激による温度上昇（mean ± SEM, n = 10）． 

US
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イス実験に有⽤であることが⽰唆された． 

 

図 3-10．超⾳波刺激に対する細胞のカルシウム指⽰薬の応答．(A) 5 つの細胞の蛍光画

像．(B) 各細胞のカルシウム指⽰薬強度の変動．(C) Sham 刺激（⾚⾊）との応答⽐較．

(D) ピーク値における Sham 刺激との統計解析（*p < 0.05, n = 14）． 
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３.３.４. 脳スライスの局所電場電位計測 

 閉ループ型システムの構築を⽬指すため，併設した微⼩電極によって脳組織の細胞外電

位の計測が可能かを検証した．典型的な⾃発活動の LFP を図 3-14A, B に⽰す．標準の ACSF

 
図 3-11．各刺激試⾏における蛍光信号．(A) ６試⾏分の各刺激応答波形(a)とその拡⼤図

(b)．(B) 試⾏数と誘発応答の振幅との関係．灰⾊の破線はベースラインの変動レベルを

⽰す． 
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条件下での⾃発活動では急速な負のピークがみられた．標準の ACSF条件下で，負のピーク

のインターバルは 15.5 ± 1.1 s であった． 

 ⼀般的に，脳内の細胞外Mg2+濃度（[Mg2+]O）は 0.7 – 1.3 mM で維持されている (Sun et al., 

2009)．⽪質脳領域の[Mg2+]O は NMDA 受容体の電位依存性ブロックに関与している．した

がって，低[Mg2+]O条件下で作製したデバイスの性能を検証するため，脳スライスを 0 mM 

[Mg2+]O の ACSF で灌流した．Mg2+を除去する（0 mM [Mg2+]O）ことで異常な活動が誘発さ

れ，バースト活動のイベントがより頻繁に発⽣した（図 3-14A, B）． 

 さらに，４つの脳スライス全ての８チャネル分における LFP の時間周波数解析をした．

その結果，Mg2+ free条件では 40 ~ 60 Hz の⾼周波帯のパワーが増加する傾向がみられた（図

3-14C）．また，Mg2+-free ACSF における平均⾼周波パワー（40 ~ 60 Hz）は標準の ACSF に

おける平均⾼周波パワーよりも⼤きい傾向がみられたが，有意な差は得られなかった（p > 

0.05, n = 32, four slices, eight electrodes；図 3-14D）． 

 先⾏研究では，細胞外Mg2+濃度を低下させることで NMDA受容体依存性の同期発作が齧

⻭類の in vitro 脳スライスで誘発されることが報告されている (Flint & Connors, 1996; 

Kawaguchi, 2001)．このような同期活動を調べるために，対象条件と Mg2+ free条件とで同期

の程度を⽐較した（図 3-15A, B）．結果として，Mg2+ free 条件によって誘発された活動は，

過去に海⾺脳スライスで報告された鋭いリップル様のてんかん発作に類似していた 

(Karlócai et al., 2014)．電極ペアの解析では，全ての解析された脳スライスで電極ペア間の

 

図 3-12. 超⾳波刺激に対する細胞の負の応答．(A) 負の応答を⽰した細胞の平均応答波

形（mean ± SEM, n = 28）．(B) ピーク値における Sham 刺激との統計解析（**p < 0.01, n 

= 28）． 

**US BA
Sham
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LFP 信号の相関が増加している結果が得られた（図 3-15C）．したがって，Mg2+ free の条件

で複数部位における同期活動が増加していることが⽰唆された． 

 

３.３.５. 簡易的な閾値検出システム 

 脳スライスの⾃発的な活動を利⽤して，イベントフィードバック機能のデモンストレー

ションを⾏った結果，計測電圧が閾値を超えるイベントを検知した後に，PMUT が駆動され

た（図 3-6B）．各波形の中央に描画されているアーチファクトの位置が PMUT の駆動タイ

ミングに対応している．この結果から，本研究で開発した超⾳波刺激と神経活動のモニタリ

ング電極を⼀つの素⼦に併設したインターフェースの実⽤性が⽰された．⼀⽅，記録と刺激

の機能が同⼀素⼦に併設されているため，刺激直後に⼤きなアーチファクトが発⽣して神

経信号が検出できない難点も確認された（図 3-6B）．そのため，併設した電極は，⾃発活動

のモニタリングに⽤途が限られ，刺激直後に⽣じる誘発応答の，詳細な記録には不向きであ

ると⾔える． 
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図 3-13．Fura-2 AM を使った際のカルシウム信号．(A) 応答波形の代表例．(B) 全細胞の

平均波形（mean ± SEM, n = 19）．(C) 刺激前と刺激中との細胞内 Ca2+濃度の⽐較（*p < 

0.05, n = 19）． 
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図 3-14．PMUT に併設された微⼩電極で計測した脳スライスの⾃発活動．(A) 標準の

ACSF および Mg2+-free ACSF での LFP．(a) Control, (b) Mg2+ free条件に切り替えた直後, 

(c) Mg2+ free 条件に切り替えた後の定常状態．(B) パネル(A)中に⻘い線で⽰した領域の

拡⼤図．(C) パネル(B)に⽰した LFP 波形の時間周波数解析．(D) LFP のパワースペクト

ル（mean ± SEM, n = 32）． 
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図 3-15．２つの条件における多チャネル LFP 解析．(A) 標準の ACSF条件における⾃発

活動．(B) Mg2+-free ACSF条件における⾃発活動．(C) ８チャネルでの電極ペア相関係数

（CC）から成る相関⾏列の変化（CCpost – CCpre）． 
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３.４. 考察 
３.４.１. 圧電型マイクロトランデューサの物理特性 

 計測された共振周波数（i.e., fpeak = 835 ± 17 kHz）は数値計算によって推定された共振周波

数（540 kHz）と異なっていた．⾼周波数側へのシフトの要因として，数値計算におけるモ

ジュール選択の違いが考えられる．本研究では設計において機械的な要素を含めたモジュ

ールのみ使⽤した．しかし，PMUT を駆動する PZT は圧電材料であることから，電気的な

要素を含めたモジュールを追加した混成モデルで再計算した結果，540 kHz から 590 kHz へ

と共振周波数の⾼周波数側へのシフトがみられた．モジュールの違いで⾼周波数側へシフ

トしている点は，実測した際に 540 kHz を上回る周波数で共振する傾向があったことと類

似している．以上により，設計の際に機械的な現象のみ考慮したことから，実際の振動現象

との差異が⽣じたのではないかと考察できる． 

 １つの PMUT デバイス内の，個々の振動板間で周波数応答特性は完全に⼀致していなか

ったが，誤差率のばらつきは⼩さかった（SEM = 3%）．評価に使⽤した合計２つの PMUTデ

バイスにおける，６つの振動板の誤差率は 40 ± 10%であり，過去に報告された例（14 ~ 40%）

と⽐べて⽐較的⼤きかった (Cheng et al., 2019; Dangi et al., 2018, 2020; Tipsawat et al., 2022)．

こうした理由から，個々の振動板の作製された層の厚さと設計した層の厚さとに差異があ

った可能性が考えられる． 

 また，超⾳波刺激による温度変化は 0.15℃であった．したがって，この程度のわずかな温

度上昇は脳スライスの神経活動の変化に影響を与える可能性は低いと考えられる	 (Lin et al., 

2018)．	

	

３.４.２. 脳スライスの神経活動誘発 

 PMUT を⽤いた超⾳波刺激によって，有意な細胞内 Ca2+流⼊がみられた．この結果から

作製した PMUT が脳スライスの神経変調に有⽤であることが⽰唆された．私たちの知る限

り，齧⻭類の⽪質脳スライスに対して超⾳波刺激を可能とする in vitroマイクロデバイスで

あり，⽪質の層構造と固有の神経回路網を保持するもの（分散培養細胞とは対照的）は過去

に報告されていない．また，過去に⽐較的⾼い超⾳波周波数（27.38 MHz）を脳スライスに

使⽤した例があるが (Lin et al., 2018)，本研究では，多くの in vivo 応⽤で⽤いられている周

波数（~ 500 kHz）に近い周波数（< 1 MHz）を使⽤している．したがって，本研究のマイク

ロデバイスは⽪質脳スライスの神経変調メカニズムの解明に役⽴つと考えられる． 
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 本研究では Ca2+の蛍光指⽰薬を脳スライスに適⽤しており，神経細胞だけでなくグリア

細胞も含まれていた．そのため，実験で計測した蛍光信号は神経細胞の Ca2+応答とグリア細

胞の Ca2+応答とが混在したものであったと考えられる．すなわち，今回⽤いた条件では２種

類の信号の区別が困難であった．しかし，本研究では主に２種類の細胞応答が観察された：

（i）素早い応答（図 3-13A），および，（ii）遅い応答（図 3-13B）．⼀般的に，神経細胞の応

答は Ca2+応答が素早く数百 ms の範囲内で減少し，グリア細胞は遅い応答を⽰す (Ikegaya 

et al., 2005)．したがって，これらの Ca2+信号の時間的違いは，脳スライス内の細胞種の違い

に由来することが考えられる．細胞種の分類⽅法としては，例えば神経細胞とアストロサイ

トとでは，アストロサイトマーカー（sulforhodamine 101）と Ca2+感受性⾊素（Oregon Green 

488 BAPTA-1）の重ね合わせによって区別することができる (Komiyama et al., 2010)．近年

では，特定の種類の細胞における Ca2+信号を取得するために遺伝⼦ツールが使⽤されてい

る (Madisen et al., 2015)．したがって，今後本デバイスを超⾳波刺激の細胞メカニズム解明

に利⽤するためには，細胞特異的な⾊素や遺伝⼦ツールと組み合わせる必要がある． 

 

３.４.３. 脳スライスの局所電場電位計測とフィードバック 

 本研究で開発した PMUT は微⼩電極が併設されており，脳スライスにおける電気活動の

スペクトル変化を検出でき，異常活動をリアルタイムで検出する閉ループ型システムに応

⽤できることが⽰唆された．ここでは in vitro 応⽤として実証したが，開発した⼩型のイン

ターフェースは将来的に in vivo 応⽤にも期待ができる．先⾏研究では，閉ループ型の超⾳

波刺激システムの実験を報告した例はあるが，いずれも刺激装置と計測機器が独⽴した，分

離型システムであった (Dong et al., 2023; Xie et al., 2022)．⼀⽅で，本研究で⽰した集約パッ

ケージ化されたインターフェースはコンパクトな閉ループ型システムに適している．今後

は慢性的な閉ループ型超⾳波刺激に応⽤していく． 

 脳スライスを対象とした超⾳波神経変調に関する，これまでの研究の多くは，⽐較的⼤き

なサイズを持つ圧電セラミックで製造された市販の超⾳波トランスデューサに基づいてい

た (Tyler et al., 2008)．近年では，微細加⼯技術を使⽤して⼩型トランスデューサが開発さ

れ，ソフト光⾳響パッドによる集束超⾳波や (Li et al., 2022)，記録チャンバーの外側に配置

された，インターデジタルトランスデューサのペアによる表⾯⾳波の利⽤が報告されてい

る (Lin et al., 2018)．ソフト⾳響パッドを⽤いた研究では，ラットの分散培養神経細胞を対

象としており，脳スライスに関する in vitro 研究は報告されていない．さらに，インターデ
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ジタルトランスデューサは脳スライスの表⾯に進⾏波を⽣成できるが，集束超⾳波によっ

て⽣成される定在波よりも効果が低いと考えられる (Doinikov, 2003)．⼩型化および⼗分な

出⼒⾳響圧⼒の観点から，本研究で開発したデバイスは超⾳波神経変調の細胞メカニズム

を解明するための，よりシンプルで有⽤なツールであると考えられる． 
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第４章 聴知覚を⽣じさせない効率的な経頭蓋超⾳波刺激 

４.１. 背景と⽬的 
 経頭蓋超⾳波刺激（transcranial ultrasound stimulation, TUS）は，低侵襲あるいは⾮侵襲性，

⾼い空間分解能，および，深部到達性を備えた有望な技術として注⽬されている (Tufail et 

al., 2010)．しかし，末梢から⾼次脳領域への多シナプス経路を通じた間接的な神経活動が神

経変調に影響を与える可能性があり，脳内における TUS の作⽤メカニズムの解明を複雑化

している (Guo et al., 2018; T. Sato et al., 2018)．さらに，この聴覚複合効果は，⾼次脳領域を

対象とするヒトへの応⽤でも懸念されている (Braun et al., 2020; Butler et al., 2022)．⼩動物

における，聴覚知覚の潜在的なメカニズムの⼀つは，TUS によって誘発される頭蓋⾻内の

⾻伝導を介した伝搬が関与している可能性がある (Chhan et al., 2017)． 

 予期せぬ聴覚効果を防ぐために，超⾳波（US）刺激のオンセットとオフセットの両⽅に

テーパー包絡線を適⽤することが，末梢神経の活性化を回避するための効果的な解決策の

⼀つとして知られている	 (Mohammadjavadi et al., 2019)．しかし，US 刺激パターンのより詳

細な条件は⼗分に検討されていない．特に，US 刺激に適⽤されるテーパー窓の時間が過度

に⻑いと，平均超⾳波強度が低下する可能性がある．これは，刺激時間内での平均強度が，

刺激時間内の⾳響圧の⾃乗の積分に⽐例するためである	 (Fomenko et al., 2018)．したがって，

聴覚末梢系を活性化させずに，⾼次脳領域に US 刺激を効果的に適⽤するためには，適切な

窓⻑を決定する必要がある．	

 本研究では，（１）US 刺激の包絡線パターン，（２）頭蓋⾻振動の周波数成分，（３）聴覚

末梢および中枢（⽪質）における応答の関係を解明することを⽬的とした．特に US 刺激パ

ターンに関しては，刺激全体にわたるテーパー窓の時間⻑に注⽬した．これは，US 刺激の

オンセットとオフセットの傾斜率にも関連する．この⽬的のために，まず US 刺激のオンセ

ットとオフセットにテーパー窓を有する包絡線を設計した．次に，US 刺激条件の⼀貫性を

確保するために，US 刺激に誘発されるマウスの頭蓋⾻の⾳響圧に対し，マウスの頭部と US

トランスデューサを含む３次元構造モデルの数値計算を実施した．その後，得られた数値計

算結果と実測データを解析し，マウスの可聴周波数範囲での⾳響圧の過渡現象と周波数成

分に焦点を当てた．最後に，US 刺激に誘発されるマウスの神経活動を，聴性脳幹応答計測

と聴覚⽪質の細胞外記録により評価した．⾼次脳領域において聴覚末梢を活性化させずに

中枢応答を誘発するための効果的な US 刺激条件について，時間的包絡線に焦点を当てて議
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論する． 
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４.２. ⽅法 
４.２.１. 包絡線をかけた超⾳波刺激の時間パターン 

 超⾳波波形パターンとして，ここでは連続波（continuous wave, CW）を扱う．超⾳波刺激

のオンセットとオフセットには包絡線を適⽤する．そのため，刺激波形は正弦波にオンセッ

トとオフセットとでテーパー（窓）関数を掛けることで⽣成される（図 4-1A）．刺激時間を

d，窓関数を適⽤する区間を hd（window rate, h ≤ 0.5），および時間を t とすると，包絡線は

次式で表される： 

𝐸(𝑡; 𝑑, ℎ) = 𝑊!"(𝑡; 𝑑, ℎ) +𝑊#"(𝑡; 𝑑, ℎ) +𝑊!$$(𝑡; 𝑑, ℎ). (4-1) 

 
図 4-1. 超⾳波刺激波形と⾳響放射圧計測の概略図．(A) 超⾳波刺激波形の時間パター

ン．(B) ⾳響放射圧計測の概略図．⻘⾊の円で⽰す部分は，超⾳波刺激の印加部分を⽰

す． 

A

B
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Mouse skull

Mouse brain

Waveguide
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ここで Won，Woff，および，Win はそれぞれ，包絡線が適⽤されているオンセットとオフセッ

トの区間（合計 2dh），および，それらの間の区間（d – 2dh）を⽰す．窓関数が余弦関数テ

ーパー窓を成すとすると，Won，Woff，および，Win はそれぞれ次式で⽰される． 

𝑊!"(𝑡; 𝑑, ℎ) = 𝑢#$(𝑡) +
1
2𝑢#%

(𝑡 − 𝑑ℎ) /1 − cos 3
𝜋𝑡
𝑑ℎ56	, (4-2a) 

𝑊#"(𝑡) = 𝑢%&(𝑡 − 𝑑ℎ)𝑢%'(𝑡 − 𝑑 + 𝑑ℎ), (4-2b) 

𝑊!&&(𝑡; 𝑑, ℎ) =
1
2𝑢#$

(𝑡 − 𝑑 + 𝑑ℎ)𝑢#%(𝑡 − 𝑑) 81 − cos 9
𝜋(𝑡 − 𝑑)
𝑑ℎ :;, (4-2c) 

ここで， 

𝑢#$(𝑡) = /
1	(𝑡 ≥ 0)
0	(𝑡 < 0), (4-3a) 

𝑢%'(𝑡) = g0	(𝑡 ≥ 0)
1	(𝑡 < 0), (4-3b) 

とする．h = 0.5 のとき，包絡線はハン関数となる．刺激波形の信号は次式で表される： 

𝑓(𝑡; 𝑑, ℎ) = 𝐸(𝑡; 𝑑, ℎ) sin(𝜔(𝑡). (4-4) 

𝜔(は刺激波形の中⼼⾓周波数を⽰す． 

 

４.２.２. ⼊⼒波形のスペクトル解析 

 ⼊⼒される US 波形の周波数特性を明らかにするために，刺激波形 f(t; d, h)のフーリエ変

換 F(𝜔; d, h)を求めた： 

𝐹(𝜔; 𝑑, ℎ) = ! 𝑓(𝑡; 𝑑, ℎ)
)

')
𝑒'*+,𝑑𝑡. (4-5) 

関数|𝐹(𝜔; 𝑑, ℎ)|-は刺激波形 f(t; d, h)のエネルギースペクトルである (Percival & Walden, 

1993)．マウスの可聴周波数帯域における窓率とエネルギースペクトルとの関係に注⽬する

ために，可聴周波数帯域でエネルギースペクトル関数を積分して，平均エネルギーEaudi を考

慮した： 

𝐸./0#(𝑑, ℎ) =
1

𝜔- −𝜔1
! |𝐹(𝜔; 𝑑, ℎ)|-
+!

+"
𝑑𝜔. (4-6) 

ここで，𝜔* = 2𝜋𝑓* (i = 1 and 2; f1 = 20 kHz and f2 = 60 kHz)とする．刺激時間は 0.05 ms で固

定した． 
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４.２.３. ３次元モデルを⽤いた数値計算 

 印加する超⾳波の特性を実験動物の頭蓋⾻や脳組織内で計測することは，センサーの仕

様上困難である．そのため，包絡線が掛けられた超⾳波刺激によって⽣じるマウス頭蓋⾻で

の⾳響圧の特徴を数値計算によって調べる．数値計算では，マウス脳，頭蓋⾻，超⾳波⽤ゲ

ル，導波路，および，トランスデューサを含む 3Dモデルを対象とした（図 4-2A）．モデル

のメッシュサイズは最⼩ 0.0123 mm，最⼤ 1.23 mm とした（図 4-2B）．数値計算に使⽤した

パラメータを表 4-1 に⽰す． 

 

表 4-1. 数値計算に使⽤したパラメータ． 

Material Density (kg/m3) Speed of sound (m/s) 

Skull 1908 4080 

Brain 1040 1540 

Water/gel 998 1480 

 

本研究では，マウス脳を⻑半径 9.4 mm，短半径 4.4 mm の楕円体で定義し，頭蓋⾻の厚さは

0.3 mm とした (Soleimanzad et al., 2017)． 

 ⾳響圧 pt に関して次式を数値的に計算した： 

1
𝜌𝑐-

𝜕-𝑝2
𝜕𝑡- + ∇ ∙ g−

1
𝜌
(∇𝑝2 − 𝐪0)r = 𝑄3. (4-7) 

ここで，𝜌は媒質の密度，c は⾳速，qd は容積⼒ドメインを⽰すダイポールドメインソース，

および，Qm は各⽅向へ均⼀な⼒を⽰すモノポールドメインソースを表す．物理モデルは

FEM によって計算された（COMSOL Multiphysics, Ver. 6.1, COMSOL AB, Sweden）．トランス

デューサからの出⼒⾳響圧は 50 kPa に設定した．トランスデューサおよび導波路は 45度に

傾けた． 

 テーパー窓の相対的な⻑さの効果を調べるため，式(4-1)中の窓率 h を 0 ~ 0.45 (0.05 step)

の範囲で変化させた．刺激時間 d は⽐較的短い 0.05 ms と，in vivo 研究で⼀般的に使⽤され

る 1 ms に設定した (Ai et al., 2016; Kubanek et al., 2020; W. Lee, Kim, Lee, et al., 2015)． 

 

４.２.４. 頭蓋⾻から⽣じる⾳響圧放射の計測 

実験動物 
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 ⾳響放射圧の計測には，C57BL/6J 系統，13週齢のメスを２個体使⽤した．⼿術を⾏う前

に三種混合⿇酔薬を腹腔内へ投与した．三種混合⿇酔薬は，𝛼2 アドレナリン受容体作動薬

であるメデトミジン（0.3 mg/kg），GABAA受容体作動薬であるミダゾラム（4.0 mg/kg），お

よび，𝜅オピオイド受容体作動薬であるブトルファノール（5.0 mg/kg）を混合した．その後

 

図 4-2. In vivo 超⾳波刺激の 3Dモデル．(A) マウス頭部とトランスデューサのジオメト

リ．(B) メッシュ．(C) 数値計算結果例． 
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頭⽪を切開して頭蓋⾻を露出した (Yoshikawa et al., 2023)． 

⾳響圧放射計測プロトコル 

 超⾳波刺激によって⽣じるマウス頭蓋⾻での機械的な振動を調べるため，マウス頭蓋⾻

から発⽣する⾳響放射圧（acoustic emission, AE）を計測した．AEセンサ（AE-901, NF corp., 

Yokohama, Japan）をマウス頭蓋⾻の右側に向けて設置した（図 4-1B）．AEセンサからの出

⼒信号はプリアンプ（SA-440F5, NF corp.; gain, 50 dB）を使って増幅した．プリアンプから

の出⼒信号はハイパスフィルタ（multifunction filter 3611, NF corp.; cutoff frequency, 20 kHz）

で処理された．フィルタ処理された信号はオシロスコープ（SDS1104X-E, SIGLENT, USA, 

sampling rate, 500 MHz）で取得された． 

 超⾳波トランスデューサ（V301-SU, Olympus, USA）の先端に導波路を装着し，マウス頭

蓋⾻の右側の表⾯に対して 45°に傾けて設置した．導波路から出⼒される超⾳波のビーム

フォームを図 4-3 に⽰す．導波路の先端と頭蓋⾻との距離はおよそ 8 mm にマニピュレータ

（SM 15, NARISHIGE, Kanagawa, Japan）を⽤いて調整された．導波路の中は脱気⽔で満た

し，パラフィルム（Parafilm M, Amcor, Zurich, Switzerland）を⽤いて密閉した．導波路/AEセ

ンサと頭蓋⾻との間は超⾳波⽤ゲル（SONO JELLY, CANON MEDTECH SUPPLY corp., 

Kanagawa, Japan）で満たした．刺激時間 d は数値計算と同様に 0.05 および 1 ms の 2種類を

⽤いた． 

 計測は同⼀条件下で 5 回ずつ⾏われた．周波数解析では，数値計算結果および AE計測結

 

図 4-3. 超⾳波トランスデューサに導波路を装着した際の⾳響圧分布．(A) 照射⽅向（z）

とその垂直⽅向（x）における分布．(B) 照射⽅向における⾳響圧分布． 

A B
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果のどちらも可聴域成分（20 ~ 60 kHz の周波数帯）を定義した． 

 

４.２.５. 聴性脳幹応答計測 

 TUS 中にマウスの聴性脳幹応答（auditory brainstem response, ABR）を計測した．実験には，

C57BL/6J 系統，8 ~ 9週齢のメスを３個体，オスを３個体使⽤した．ABR の記録は，防⾳お

よび電磁シールドされた部屋で⾏われた (Noto et al., 2016)．３本の電極を使⽤し，アクティ

ブ電極は右⽿後⽅から右⽬にかけて，リファレンス電極は⾸から後頭部にかけて，グランド

電極は尾の付け根から背⾻に沿うように刺⼊した (Ingham et al., 2011)． 

 各超⾳波刺激実験の前には⾳刺激を提⽰した．⾳刺激にはクリックパルス（⾳圧：80 dB 

sound pressure level, SPL，持続時間：100 μs，単相性）を使⽤し，スピーカー（MF1, Tucker-

Davis, USA）を介して提⽰した．ABR 信号は TDT システム（RA4PA/RA16 Medusa, Tucker-

Davis Technology, USA）と BioSigRPソフトウェア（Tucker-Davis Technologies, USA）を⽤い

て増幅および取得した．ABR計測のサンプリングレートは 25 kHz とし，同じ条件下で 500

試⾏ずつ実施した．取得した信号は 0.5 ~ 3 kHz のバンドパスフィルタで処理してから解析

した．ABR の平均波形を求めた後，刺激前の区間 20 ms 間における標準偏差を計算した．

さらにその標準偏差の４倍を応答閾値とした． 

 

４.２.６. ⼤脳⽪質の神経活動計測 

 テーパー窓をかけた条件でも神経変調に有⽤な刺激波形であることを検証するために，

TUS によって誘発された⽪質内の LFP の電気⽣理学的記録を⾏った．実験には，C57BL/6J

系統，8 ~ 10週齢のオスを３個体使⽤した．対照実験として，0 V の⼊⼒電圧でトランスデ

ューサから⽣成された Sham 刺激による誘発応答も記録した．LFP計測に伴う⼿術と刺激プ

ロトコルは 4.2.5 節と同じである．LFP 計測は 16-ch 多点電極アレイ（0.98 – 2.03 MΩ at 1 

kHz; A1×16-5 mm-50-177-A16; NeuroNexus Technologies）を⽤いて⾏った．電極間距離は 50 

μm である．LFP 信号は 0.1 ~ 300 Hz の範囲でフィルタリングされた．さらに，0.30 ~ 8.0 kHz

の範囲のマルチユニット活動（multiunit activity, MUA）信号は，元のデータの広帯域信号を

フィルタリングすることで取得され，フィルタリングされた信号の標準偏差σが各データ

セットに対して計算された．MUA を分類するために，4.0 × σ の閾値処理によってスパイク

が検出された．また，測定試⾏は同⼀条件下で 30 回繰り返された． 
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４.２.７. データ解析 

 全ての統計解析は，特定の分布を仮定せずに順序統計を使⽤してノンパラメトリック統

計⼿法を⽤いて⾏われた．AE計測で得られたデータは，平均値±標準偏差（standard deviation, 

SD）として⽰した．ABR および LFP のピーク振幅は，平均値±標準誤差（standard error of 

the mean）として⽰した．複数のグループを含む⽐較の統計解析は，Python 3.12.1 を⽤いて

Nemenyi の事後検定で⾏われた．p < 0.05 の場合，統計的に有意と⾒なされた． 
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４.３. 結果 
４.３.１. 簡易３次元モデルを⽤いた数値計算 

 まず，理想化された頭蓋⾻を含む 3Dモデルをシミュレーションし，式(4-4)の US 波形に

よって駆動され，モデル化された頭蓋⾻の反対側部分における⾳響圧の過渡現象を調べた．

モデル化された頭蓋⾻に伝達される⼊⼒⾳響圧は，窓率 h が増加するにつれて可聴周波数

帯域でエネルギーが単調に減少した（図 4-4A）．また，超⾳波によって駆動されるモデル化

された頭蓋⾻上の⾳響圧の振動は，窓率（h）が増加するにつれて⼊⼒⾳響圧と同様のエネ

ルギー特性を⽰し（図 4-4B），⼊⼒ US 信号と出⼒頭蓋⾻圧のエネルギースペクトル間の⾼

い相関係数（相関係数，r = 0.991, p = 4.01×10-8）が⽰された．例えば，図 4-5A は同じ刺激

時間 d = 0.05 ms で，異なる窓率（h = 0 to 45% with a 5% step）条件下で数値的に得られた反

対側の頭蓋⾻上の⾳響圧過渡減少を⽰している．図 4-5B は，２つの刺激時間：0.05 ms（図

4-5Ba）および 1 ms（図 4-5Bb）の下で計算された窓率のエネルギースペクトルを⽰す．各

US 刺激の中⼼周波数（i.e., 500 kHz）でのエネルギースペクトルは，全ての窓率にわたって

⼀定のままであった．対照的に，中⼼周波数以下のサイドバンド周波数でのエネルギースペ

クトルは，窓率に⼤きく依存していた．さらに，可聴周波数帯域では，図 4-5C は窓率（h; 

図 4-5Ca）および窓⻑（dh; 図 4-5Cb）に関するスペクトル特性をまとめている．可聴周波

 

図 4-4. ⼊⼒波形のスペクトル特性．(A) 可聴周波数帯域の平均エネルギーと窓率の関

係．円形のマーカーは数値計算によって得られた頭蓋⾻上での平均エネルギーを⽰す．

(B) ⼊⼒波形と頭蓋⾻上から取得した，可聴周波数帯域の平均エネルギーの⽐較．破線

は回帰直線を⽰す． 

A B
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数帯域でのエネルギースペクトルは，窓率の増加に伴い単調減少した． 

 

 
図 4-5. 図 4-2C に⽰した解析点（analysis point）から抽出された数値計算結果．(A) 異な

る窓率（h）での頭蓋⾻における⾳響圧過渡現象．(B) ⾳響圧のエネルギースペクトル．

(a) 0.05 ms および (b) 1 ms の刺激時間．灰⾊の背景は 20 ~ 60 kHz のマウス可聴域を含む

周波数帯を⽰す．(C) 可聴周波数帯域における異なる (a) 窓率および (b) 窓時間での平

均エネルギースペクトル．エネルギーは 0%条件でのエネルギーで正規化されている． 

A B

C

(a)

(b)

(b)(a)
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４.３.２. 頭蓋⾻から⽣じる⾳響圧放射の計測 

 次に，US 刺激を印加した側に対して反対側の位置に配置された AEセンサから測定され

た信号を調べた．刺激時間 0.05 ms の代表的な⼊⼒波形を図 4-6A の最上段に，異なる窓率

（h = 0, 10, 15, 20, 30, 40%）下で測定された AE 信号を図 4-6A の２から７段⽬に⽰す．窓率

が増加するにつれて，AE 応答のピークタイミングが遅れる傾向にあった． 

 全ての測定された窓率に対するエネルギースペクトルを図 4-6B に⽰す．数値計算の結果

と同様に，中⼼周波数（i.e., 500 kHz）でのエネルギースペクトルは，異なる窓率間でほぼ⼀

定であった．対照的に，可聴周波数帯域（i.e., 20 ~ 60 kHz）では，どちらの刺激時間：0.05 

ms（図 4-6Ba）と 1 ms（図 4-6Bb）の条件下でも，窓率間に顕著な違いがあった．可聴周波

数帯域では，図 4-6C が窓率（h; 図 4-6Ca）および窓⻑（dh; 図 4-6Cb）に関するスペクトル

特性を要約して⽰している．図 4-6Ca では，0.05 ms の刺激時間において，窓率が 10%から

20%の条件下での可聴周波数帯域における平均エネルギースペクトルは，0%窓率条件より

も⼤きくなった．さらに，40%窓率の条件下では，平均エネルギースペクトルは⼤幅に減少

した．また，1 ms の刺激時間では，2%および 3%の窓率での可聴周波数帯域における平均エ

ネルギースペクトルは，0%窓率条件と⽐較して増加したが，1%および 10%窓率の条件下で

は減少した． 

 窓⻑と可聴周波数帯域における平均エネルギースペクトルの関係を図 4-6Cb に⽰す．こ

れは，時間スケールに関して図 4-6Ca を x軸で変換したものである．図 4-6Cb では，可聴周

波数帯域における平均エネルギースペクトルが刺激時間に依存していた．例えば，同じ 10 

μs の窓⻑条件では，0.05 ms と 1 ms の２つの刺激時間条件は，それぞれ⾮窓条件と⽐較し

てより⼤きなエネルギーとより⼩さなエネルギーを⽰した．短時間と⻑時間の条件に応じ

てエネルギースペクトルの逆の傾向が観察された． 

 

４.３.３. 聴性脳幹応答計測 

 2 種類の刺激時間と異なるテーパー窓率での US 刺激に対する ABR をマウス脳から記録

した．1 ms および 0.05 ms の刺激時間条件下での代表的な ABR をそれぞれ図 4-7Aa および

4-7Ab に⽰す．1 ms の刺激時間と様々な窓率の条件下では，閾値（点線）を超える Wave I, 

II, III を含む正のピークが 0%窓率での刺激にもに応答して観察された（図 4-7Aa の上部パ

ネル）．他の窓率ではピークの検出がされなかった（図 4-7Aa の中部および下部パネル）．同

様に，0.05 ms の刺激時間条件下（図 4-7Ab）でも，閾値を超える正のピークは，0%窓率で
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の刺激にのみ応答して現れた． 

 短時間および⻑時間の全ての窓率に対する応答率を図 4-7B に⽰す．テーパー窓がない条

件では，閾値を超えるピークを含む ABR が常に観察された（n = 6）．テーパー窓がある条

件では，クリック刺激に対する応答と⽐較して，ピーク振幅が有意に⼩さくなった（図 4-

 
図 4-6. AE計測の結果．(A) 20%窓率および刺激時間 0.05 ms の⼊⼒電圧波形（最上段）

と，異なる窓率（0 ~ 40%）条件下における AE 信号．(B) 測定された AE 信号のエネル

ギースペクトル：(a) 0.05 ms および (b) 1 ms の刺激時間．(C) 異なる (a) 窓率および (b) 

窓⻑での可聴周波数帯域における平均エネルギー．エネルギーは 0%条件のエネルギー

で正規化されている．データは平均値±標準偏差として⽰す（n = 5）． 

A B

C

(a)

(b)

(a) (b)
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7C, n = 6）．しかし，各刺激時間（1 ms あるいは 0.05 ms）の窓率間で，ピーク振幅に有意な

差はみられなかった（図 4-7C, n = 6）．この結果は，短いテーパー窓でも，これらの条件下

で ABRピーク振幅を低減するのに効果的であることを⽰唆しているが，応答率を評価する

には閾値の決定が重要であることがわかる． 

 
図 4-7. 異なる窓率および刺激時間での ABR 特性．(A) TUS によって誘発された典型的

な ABR 波形：(a) 1 ms および (b) 0.05 ms の刺激時間．刺激のタイミングと時間は⽔平の

⻘⾊の棒で⽰される．点線は閾値を⽰す．(B) 応答率と窓⻑の関係．(C) クリックおよび

異なる窓率での TUS に対する ABR 振幅の⽐較．*p < 0.05, **p < 0.01, ***p < 0.005, n = 6. 
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 さらに，AE計測の結果では，短い窓率（e.g., 図 4-6Ca の 3%および 15%）の範囲で可聴

周波数帯域のエネルギースペクトルが単調に増加することを⽰したが，ABR の観察におけ

る結果では，短い窓率が必ずしも聴覚末梢部を活性化させるわけではないことを⽰唆して

いる（図 4-7B）． 

 

４.３.４. 経頭蓋超⾳波刺激に誘発される局所電場電位応答 

 最後に，異なる窓率（０, 3, 10%または 0, 15, 40%）での US 刺激に対するマウス⽪質の

LFP を記録した．⽪質層での US 刺激による LFP 応答は，３匹のマウスから記録された．図

4-8Aa は 1 ms の刺激時間での US 刺激に対する典型的な LFP 応答の例を⽰す．対応する 1 

ms 刺激による MUA を図 4-9A に⽰す．図 4-8Ba は脳表⾯から 400 μm の深さに位置する第

４層で記録された，異なる窓率での平均 LFP 応答を⽰す．ピーク振幅は窓率が増加するに

つれてわずかに減少した．特に，US による⽪質 LFP 応答は，ABR が検出されない条件に対

応する 3%および 10%のテーパー窓条件でも観察された．さらに，US 刺激によるピーク振

幅は，Sham 刺激（⾳響圧，0 kPa）と⽐較して，全ての窓率で統計的に有意に⼤きかった（図

4-8C; p < 0.05, n = 18 from 3 animals）．この結果は，検出可能な聴覚末梢応答がない場合でも，

TUS が⽪質 LFP 応答を誘発するのに⼗分であることを⽰している．さらに，ピーク振幅は

窓率によって遅延する傾向があったが，それらの間に有意な差はなかった（図 4-8C; p > 0.05, 

n = 18 from 3 animals）．同様に，図 4-8Ab は短い刺激時間（d = 0.05 ms）での US 刺激に対す

る典型的な⽪質 LFP 応答を⽰す．対応する 0.05 ms の刺激による MUA を図 4-9B に⽰す．

脳表⾯から 400 μm の位置で記録された，異なる窓率での平均 LFP 応答は，全てのテーパー

窓条件で検出可能な応答を⽰した（図 4-8Bb）．さらに，US 刺激によって誘発された⽪質 LFP

応答は，全ての窓率で Sham 刺激によって誘発された⽪質応答よりも有意に⼤きかった（図

4-8C; p < 0.05, n = 18 from 3 animals）．異なる窓率間の潜時に有意な差はみられなかった（図

4-8D; p > 0.05, n = 18 from 3 animals）．さらに，他の窓率条件の⽪質 LFP 応答の例は図 4-10

に⽰す． 

 また，クリック刺激に誘発された LFP 応答と TUS に誘発された LFP 応答との⽐較結果を

図 4-11A に⽰す．刺激のオンセット後，2種類の刺激間で負のピーク潜時はほぼ同じであっ

た．しかし，遅いフェーズ（> 50 ms after stimulation onset）における，TUS に誘発された LFP

応答の，20 kHz のオーバーシュートはクリック刺激に誘発されたものと⽐べて⼤きく，TUS

がより⻑い⽪質応答に影響を与えることが⽰唆された（図 4-11B）． 



 

 
 

83 
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図 4-8. TUS によって誘発された⽪質層状 LFP 応答．(A) 刺激時間 (a) 1 ms および (b) 

0.05 ms における典型的な応答．⻘い線は刺激のタイミングと持続時間を⽰す．(B) 刺激

時間が (a) 1 ms および (b) 0.05 ms の際に表⾯から 400 μm の深さで記録された平均波

形．データは平均値 ± SEM で⽰されている（n = 3）．刺激開始のタイミングは⿊い三

⾓形で⽰されている．(C) 異なる窓率でのピーク振幅と刺激時間の関係（*p < 0.05, **p < 

0.01, ***p < 0.005, n = 18 from 3 animals）．(D) 異なる窓率でのピーク潜時と刺激時間の関

係（n.s., p > 0.05, n = 18 from 3 animals）． 
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図 4-9. TUS によって誘発された⽪質層状MUA 応答を⽰すラスタープロット．(A) 刺激

時間 1 ms，窓率 (a) 0%, (b) 3%および (c) 10%における典型的な応答．(A) 刺激時間 0.05 

ms，窓率 (a) 0%, (b) 15%および (c) 40%における典型的な応答．⻘い線は刺激のタイミ

ングと持続時間を⽰す． 
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図 4-10. TUS によって誘発された⽪質層状 LFP 応答．(A) 刺激時間 1 ms，窓率 (a) 0%お

よび (b) 3%における典型的な応答．(A) 刺激時間 0.05 ms，窓率 (a) 0%および (b) 15%に

おける典型的な応答．⻘い線は刺激のタイミングと持続時間を⽰す． 
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図 4-11. クリック刺激誘発応答と異なる窓率における TUS 誘発応答の⽐較．(A) LFP 波

形．1600 μV と 400 μV のスケールバーはそれぞれクリック刺激誘発応答と TUS 誘発応

答に対応する．(B) 時間周波数解析の結果．(a) TUS の刺激時間：1 ms．(b) TUS の刺激

時間：0.05 ms． 
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４.４. 考察 
４.４.１. 包絡線適⽤区間率（窓⻑）と可聴周波数成分 

 数値計算の結果から，テーパー窓率を増加させると，⼊⼒波形と頭蓋⾻に到達した超⾳波

振動の両⽅において，可聴周波数帯域のエネルギースペクトルが減少した（図 4-4B）．この

シミュレーション結果は，US 刺激波形のテーパー窓率を増加させることで，マウスの頭蓋

⾻での⾳響圧の，中⼼周波数周辺のサイドバンド成分を単調減少させることを⽰している．

⼀⽅で，AE計測の結果は，窓率を増加させた際に，可聴域のエネルギー成分が異なる傾向

を⽰した．すなわち，テーパー窓率を増加させた際に，初めは可聴周波数帯域のエネルギー

スペクトルが増加して，刺激時間に依存した最⼤値に達するとその後減少していく（図 4-

6C）．したがって，本研究で⽰した AE計測の結果から，窓⻑が⼗分に短い際，可聴周波数

帯域のエネルギースペクトルが，たとえテーパー窓を US 刺激のオンセットと，オフセット

にかけたとしても増加するということが⽰唆された．マウスの頭蓋⾻に達した⾳響圧の変

動そのものと，⾳響圧によって⽣じる振動から発⽣する弾性波との間に⽣じたスペクトル

の差異は，頭蓋⾻の振動特性が関係していると考えられる．詳細な⾻伝導特性を調べるため

に，数値計算で使⽤する物理モデルを細部まで再現していくことを今後に検討する．	

 

４.４.２. 効果的な包絡線適⽤条件 

 本研究では，聴知覚を⽣じさせない TUS の効率的なテーパー窓率を解明した．ABR計測

の結果から，短い窓率，および，窓⻑（≥ 30 μs）でも聴知覚を⽣じさせずに⽪質の応答を誘

発することが⽰された（表 4-2）． 

 

表 4-2. 聴知覚と⽪質応答．+は応答検出を⽰す．−は 40%未満の応答率を⽰す． 

 d = 1 ms d = 0.05 ms 

h (%) 0 3 10 0 15 40 

dh (μs) 0 30 100 0 7.5 20 

ABR + − − + − − 

LFP + + + + + + 

 

さらに，US 刺激にテーパーをかけることで，LFP 応答のピーク潜時にやや影響を及ぼす傾

向がみられた（図 4-8D）．窓率を増加させると遅れ時間が増加する傾向は，⾳響圧の数値計
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算と AE計測の結果と類似していた（図 4-5A, 6A）．この結果から，過剰なテーパー窓⻑は

TUS による神経変調の時間分解能を損なう可能性が⽰唆された．特に，⻑期的な変調効果

を得るには繰り返し TUS が使⽤される (Zeng et al., 2022)．したがって，過剰なテーパー窓

の適⽤による時間分解能の低下は繰り返し TUS をする際には注意が必要である．今後は連

続波だけでなく，繰り返しパルス波におけるテーパー条件についても調べていく． 

 先⾏研究では，TUS に 15%以上の窓率を適⽤していた (M. H. Choi et al., 2023; H.-J. Kim et 

al., 2024; Mohammadjavadi et al., 2019; Salahshoor et al., 2022)．本研究では，10%以下の窓率を

かけた US 印加時にも，聴知覚応答が⽣じないことを ABR計測で⽰した．本研究で⽰した

ABR と LFP の計測から得られた結果は，効率的な TUS パラメータの選択に有効であると

考える． 

 ⼀般的に，電気刺激に対する LFP 応答は，US 刺激や⾳刺激に対する応答と⽐べて早いピ

ーク潜時を⽰すため区別が容易である (Furukawa et al., 2022; Muramatsu et al., 2019)．しかし，

聴覚⽪質における US 刺激誘発応答と⾳刺激誘発応答とを区別することは，それらの時間変

動が類似しているため困難である（図 4-8D, 4-11A）．すなわち，聴覚の複合効果を LFP の応

答波形から検出することは難しい．したがって，TUS による直接的な変調と聴覚の複合効

果による変調とを，LFP の応答波形から区別できる技術が今後の研究で求められる． 
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第５章 閉ループ型経頭蓋超⾳波刺激を⽬指して 

５.１. 背景と⽬的 
 脳刺激を治療に応⽤するためには，装置システムの構成と機能が重要である．例えば，て

んかん発作や精神疾患などの疾患では治療期間が⻑期間にわたる可能性があるため，近年，

過度な脳刺激を回避する⽅法の開発が進められている．従来の開ループ型刺激では，刺激強

度が適切であるか否かを判定するために，フィードバック信号が無いため，過剰な活動誘発

による副作⽤のリスクが懸念される．過度な刺激を避けるために，脳活動を持続的にモニタ

リングし，活動に応じて必要なタイミングで刺激を印加する，閉ループ型の脳刺激が望まし

いと考えられる (Takeuchi & Berényi, 2020)．こうした閉ループ型の制御を TUS と組み合わ

せることで，低侵襲的に必要に応じて脳刺激が可能となると期待できる．さらに，配列型の

PMUT では，複数の振動板の駆動信号に時間（位相）差を与えることで，超⾳波ビームの焦

点位置の制御が可能となると期待される (Tipsawat et al., 2022)．こうした phased-array PMUT

を閉ループ型の TUS として利⽤することで，脳活動に応じて刺激のタイミングと対象領域

を⾃動で制御可能なシステムへと応⽤できると期待される． 

 閉ループ型の超⾳波刺激システムの実現に向けて，刺激デバイスのインターフェースに

着⽬した．先⾏研究では，閉ループ型の超⾳波刺激システムの実験を報告した例はあるが，

いずれも刺激装置と計測機器が独⽴した，分離型システムであった (Jo et al., 2022; Xie et al., 

2022)． 

 そこで，本研究では，超⾳波刺激の装置と神経活動の記録⽤電極を⼩型に集約パッケージ

化する着想を得た．これにより，将来的にウェアラブルで脳活動依存的な脳刺激装置の応⽤

開発が期待される． 

 本章では，マウス頭部に固定が可能な⼩型閉ループ型 TUS 装置の開発を⽬指した．特に，

（１）閉ループ型 TUS の設計，（２）⼀体化されたモニタリング⽤電極の実⽤性，および，

（３）TUS としての神経変調効果の３点を中⼼に述べる．まず，超⾳波刺激とモニタリング

⽤の微⼩電極を組み合わせた PMUT の設計について述べる．次に，神経活動をモニタリン

グするために，試作した頭部固定型刺激装置に併設された微⼩電極で，⾳響刺激によって誘

発された応答の脳波が取得できるかについて検証した．最後に，開発したデバイスの電極と

トランスデューサの両⽅を利⽤して，可塑性の誘導に取り組んだ．これらの内容を踏まえて，

開発したデバイスの優位性と今後の改善点について議論する． 
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５.２. ⽅法 
５.２.１. 設計 

 マウスの脳で TUS を達成するために，複数の振動板を備えた PMUT の開発を⽬指した．

振動板の構造は過去の報告に基づいて設計した (Furukawa, et al., 2024)．PMUT には以下の

３つの数値⽬標を設けた：（１）500 kHz の共振周波数，（２）100 kPa以上の⾳響圧，（３）

5 mm以上の焦点距離 (Franklin & Paxinos, 2007; Yuan et al., 2021)．さらに，マウス脳から脳

波（electroencephalography, EEG）信号をモニタリングするために，PMUT の裏側に微⼩電極

（200 × 200 μm2）を設計した．微⼩電極のサイズは，同じサイズと材料で低インピーダンス

を⽰した過去の報告に基づいて決定した (Furukawa et al., 2024)．PMUT の各円形振動板は

PZT層，Si層，絶縁層（SiO2）および，PZT層の上下に位置する電極（Pt/Ti）で構成される． 

 デバイスを作製する前に，数値計算によって PMUT の円形振動板の共振振動をシミュレ

ーションした（COMSOL Multiphysics, Ver. 6.2, COMSOL AB, Sweden）．ソフトウェアの FEM

を使⽤して，⽬標共振周波数（i.e., 500 kHz）を満たすサイズを決定した． 

 次に，限られた領域（10 × 10 mm2）で TUS ⽤の効果的な超⾳波アレイのパターンを探る

ために，⽬標とする⾳響圧と焦点距離の達成を⽬指し，設定条件として２つのパラメータを

⽤いてビームフォーミングの計算を実施した：（１）円形振動板の中⼼間距離（d, 1 ~ 2, 0.5-

mm step, 図 5-1A），（２）励起遅れ時間（∆t, 0 ~ 1.8 μs, 0.2-μs step）．シミュレーションされ

た設計概要を表 5-1 に⽰す． 

 

表 5-1. ビームフォーミングのシミュレーションで⽤いられた PMUTアレイの概要． 

d (mm) 振動板の数 

1.0 25 

1.5 17 

2.0 17 

 

さらに，シミュレーションでは⾳響圧 pt に関する下記の⽅程式を計算した： 

∇ ∙ /−
1
𝜌
(∇𝑝' − 𝐪()6 −

𝑘)𝑝'
𝜌 = 𝑄*, (5-1a) 

𝑘- = v
2𝜋𝑓
𝑐 w

-

, (5-1b) 
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ここで，𝜌は媒質の密度，c は⾳速，f は周波数，qd は容積⼒ドメインを⽰すダイポールドメ

インソース，および，Qm は各⽅向へ均⼀な⼒を⽰すモノポールドメインソースを表す． 

 近年，神経変調に PMUT を使⽤した例が幾つか報告されている．各ダイアフラムの半径

が 275 μm の１次元（1D）アレイ PMUT では，単⼀のトランスデューサが 66 V の印加電圧

で 67.3 kPa の⾳響圧を⽣成したと報告されている (J. Lee et al., 2019; Oh et al., 2019)．各ダイ

アフラムの半径が 580 μm の２次元（2D）アレイ PMUT では，単⼀のトランスデューサが

70 V の印加電圧で 65 ± 1.8 kPa の⾳響圧を⽣成したと報告されている (Furukawa et al., 2024)．

 

図 5-1．閉ループ型 TUS ⽤の頭部固定 PMUTアレイの設計．(A) PMUT設計図の全体パ

ターン（左）および中央部分の拡⼤図（右）．⾦⾊の線，四⾓形，および，円はトランス

デューサを駆動するために使⽤される上部電極とそのパッドを⽰す．緑⾊の四⾓形は下

部電極を⽰す．⻘⾊の四⾓形はマウスの EEG 信号を取得するための微⼩電極とそのパッ

ドを⽰す．(B) (a) 頭部固定 PMUT の概略図．⼿術で固定される下部フレームと取り外し

可能な上部フレームにより，PMUT を保持する．(b) 実装された PMUT の画像． 

A

d

DiaphragmRecording electrode

1 mm2 mm

B
(a) (b)

Frame

PCB

PMUT

Skull

Brain

Δt Δt Δt

Mouse 5 mm



 

 
 

93 

これらの⾳響圧はデバイスから約 1 mm離れた位置で測定されたため，本研究のシミュレー

ションのモデルにおいても，ダイアフラムから 1 mm の位置で 60 kPa の⾳響圧に達する⼊

⼒⾳響圧（i.e., 1.25 MPa）を設定した． 

 

５.２.２. 微細加⼯ 

 デバイスの基板には，デバイス層（Si, 15 μm），絶縁層（SiO2, 1 μm），ハンドル層（Si, 500 

μm），および，熱酸化膜絶縁層（SiO2, 1 μm）の４層構造から成る silicon on insulator (SOI)基

板を使⽤した．円形振動板のサイズは数値計算の結果を基に決定された．加⼯プロセスは過

去に報告された微細加⼯技術を参考に以下の⼿順で進められた (Kuwano et al., 2020)． 

1. 電極を形成するため，スパッタ装置（RSC-3ERD, Riken-sha, Co., Japan）を⽤いて厚

さ 10 nm の Ti と厚さ 100 nm の Pt とを蒸着させた． 

2. Inductively coupled plasma reactive ion etching (ICP-RIE)装置（RIE-101HU, SUMCO Co., 

Japan）にて，電極と配線を形成した． 

3. 配線領域の保護膜（TMMR 2000SV, TOKYO OHKA KOGYO Co., LTD.）を形成した． 

4. Deep-RIE 装置（MUC-21 ASE-SRE, SPP Technologies Co., Japan）を⽤いて，PMUT の

下部電極を露出させるためのコンタクトホールを形成した． 

5. エポキシ（E205, Konishi Co., Ltd.）を使って，厚さ 100 μm の PZT板（PI Japan）を

SOI 基板の表⾯に貼り付けた． 

6. 研磨プロセスにより，PZT板の厚さを 40 μm に削減した． 

7. 上部電極を形成するため，スパッタ装置（RSC-3ERD, Riken-sha, Co., Japan）を⽤い

て厚さ 10 nm の Ti と厚さ 100 nm の Pt とを蒸着させた． 

8. 円形振動板を形成するため Deep-RIE 装置（MUC-21 ASE-SRE, SPP Technologies Co., 

Japan）を⽤いて，Siハンドル層を取り除いた． 

 微細加⼯プロセスの後，作製された PMUT はフレキシブルプリント基板（flexible printed 

circuit board, FPC）に実装された（図 5-1B）． 

 

５.２.３. 物理特性の評価法 

インピーダンス特性 

 作製した PMUT の共振周波数を評価するため，インピーダンス計測を⾏った．LCRメー

タ（ZM2376, NF Electronic Instruments, Japan）を使って，260 ~ 940 kHz のインピーダンスを
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計測した．この時，中⼼の振動板１つだけを使った場合と，全ての振動板を使った場合との，

2種類の条件で計測を⾏った． 

⾳響圧特性 

 作製した PMUT から出⼒される⾳響圧を評価するため，まずは周波数特性を調べた．各

円形振動板に AC 10 V の正弦波交流電圧を任意波形⽣成器（WF1947, NF Electronic 

Instruments, Japan）から印加した．⽔槽に⽔を⼊れ，PMUT から出⼒された⾳響圧をニード

ル型ハイドロフォン（HY05N, Toray Engineering Co., Japan）で計測し，オシロスコープ

（SDS1104X-E, SIGLENT, USA）を⽤いてデータを取得した．この時，⼊⼒電圧の周波数を

300 ~ 700 kHz の範囲で変化させた．各条件で５回ずつ計測した．次に，500 kHz の周波数条

件下で，⼊⼒電圧を変化させて⾳響圧を計測した．この時，任意波形⽣成器から出⼒された

電圧をパワーアンプ（ZSA5064, RAD Co., Fuji, Japan）で増幅して，PMUT に印加した． 

 次に，⾳響圧の分布を調べた．各円形振動板に AC 10 V の正弦波交流電圧を任意波形⽣

成器（WF1947, NF Electronic Instruments, Japan）から印加した．この時，デバイスの中⼼か

らの⽔平⽅向の距離 x とデバイスからの垂直⽅向の距離 z を表 5-2 に⽰す範囲内として，各

位置における⾳響圧を計測した．計測は同⼀条件下で合計 3 回⾏われた． 

 

表 5-2. ⾳響圧分布の計測範囲． 

Parameter Range in mm Step in mm 

x −5 to 5 0.5 

z 2 to 12 0.5 

 

５.２.４. 事象関連電位計測 

 動物実験には C57BL/6J 系統 7 ~ 8週齢のメスを２個体，オスを１個体使⽤した．⿇酔を

かけた後に頭蓋⾻を露出させ，下部固定具（20 × 40 mm2）を固定した（図 5-1B）．固定具の

中⼼を頭蓋⾻のラムダの位置に合わせて配置した．FPC に実装した PMUT を，上部固定具

と下部固定具とで挟み込むように固定した．PMUT と頭蓋⾻との間は超⾳波⽤ゲルで満た

した． 

 PMUT に併設した微⼩電極で脳波を計測できることを検証するため，⾳の呈⽰により誘

発された事象関連電位（event-related potential, ERP）の計測でその実⽤性を評価した． 

 ⾳の呈⽰には，純⾳（周波数：2, 4, 8, 16, and 32 kHz，⾳圧：80 dB SPL，持続時間：100 
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ms）を使⽤した．脳波計測のサンプリングレートは 1 kHz とし，同じ条件下で 50試⾏ずつ

実施した． 

 

５.２.５. 短期可塑性誘導 

 PMUT から出⼒される超⾳波刺激で神経変調ができることを検証するため，短期可塑性

の誘導でその実⽤性を評価した．可塑性の誘導には，シータバースト経頭蓋超⾳波刺激（theta 

burst transcranial ultrasound stimulation, tbTUS）を⽤いた (Zeng et al., 2022)．使⽤した超⾳波

波形を図 5-2A に⽰す．PMUT に併設した微⼩電極で⾳刺激に誘発される事象関連電位

（Sound-ERP）を計測し，tbTUS の前と tbTUS の 5 min後とで Sound-ERP が変わるかどうか

を調べた（図 5-2B）．⾳の提⽰には，純⾳（周波数：4 kHz，⾳圧：80 dB SPL，持続時間：

100 ms）を使⽤した．脳波計測のサンプリングレートは 1 kHz とし，同じ条件下で 50試⾏

ずつ実施した．tbTUS が印加される前の⾳刺激に対す ERP の振幅 Apre と可塑性誘導から 5 

min後の振幅 Apost の⽐を以下の式で定義した： 

Ratio = 𝐴4!%2
𝐴456# . (5-2) 

また，tbTUS の対照として，刺激を印加しない Sham 刺激前後の⾳刺激に対する ERP も計

測した． 

 

５.２.６. データ解析 

 ERP計測で得られた加算平均波形を刺激の印加時刻の Pre区間と Post区間に分けた．Pre

区間は⾳刺激のオンセットから 200 ms 前までの区間とし，Post 区間はオンセットから 500 

ms 後までの区間と定義した．各区間で⽣じたピークの最⼤振幅を⽐較して，⾳刺激に対す

る応答が⽣じたかを検証した．有意差検定には Wilcoxon の符号順位検定を使⽤した． 

 可塑性の誘導における ERP計測では，⾳刺激のオンセットから 100 ms 間の区間で⽣じた

負のピークの振幅を解析に⽤いた．Sham 刺激を与えた条件と，tbTUS を与えた条件との差

を検証した． 

 解析には Python (Ver. 3.12.1)を使⽤し，有意⽔準を 5%に設定した． 
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図 5-2．可塑性誘導プロトコル．(A) 可塑性の誘導に使⽤した tbTUS 波形の概要図．(B) 

⾳刺激と tbTUS の実験プロトコル概要図． 

A

B

PostTUSPre

80 s
5 min after 
stimulationBaseline

Sound-ERP Sound-ERPTheta burst

SD: 80 s; 400 bursts

PRF: 5 Hz

TBD: 20 ms

Window rate: 10%

Center frequency: 500 kHz
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５.３. 結果 
５.３.１. 数値計算 

 PMUT モデルの数値計算の結果に基づいて，共振周波数が 500 kHz，半径 235 μm，PZT

層の厚さ 40 μm，および，Si層の厚さ 15 μm の振動板が選択された．次に，これらのサイズ

の振動板を，複数有するアレイパターン（図 5-1A）から⽣成される超⾳波の⾳響圧分布シ

ミュレーションを実施した．同⼼円状に並べられた振動板の中⼼間距離が d = 1 mm の場合

におけるシミュレーション結果（2D; x-z field）を図 5-3A に⽰す．5 mm以上の遠距離場ピ

 

図 5-3．US ⾳響圧分布のシミュレーション結果．(A) 中⼼間距離 d = 1.0 mm．(B) 中⼼

間距離 d = 1.5 mm．(C) 中⼼間距離 d = 2.0 mm． 

A

B

C

d = 1.0 mm

d = 1.5 mm

d = 2.0 mm
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ークでは数百 kPa を超える⼤きさの⾳響圧が分布する結果となった．さらに，d = 1.5 mm 

(or 2 mm)のアレイパターンでは，およそ 5 mm の位置に遠距離場ピークが⽣じているが，数

⼗ kPa以下の⾳響圧になっていた（図 5-3B, C）．中⼼間距離 d = 1 mm の場合における，照

射⽅向（i.e., z direction）の⾳響圧分布を図 5-4A に⽰す．逆三⾓のマーカーは第⼀，または，

第⼆ピーク（極⼤値）を⽰す．駆動遅れ時間（∆t）と焦点距離の関係を図 5-4B に⽰す．∆t = 

1.0 μs の条件では，第⼀ピークが最も遠⽅に位置する結果となった．これらの結果から，駆

動遅れ時間を選択することで，刺激を集中させる部位の選択が，マウスの脳表から中⼼部分

の範囲で選択可能であることが⽰唆された． 

 

５.３.２. 頭部固定型マイクロトランスデューサの実装 

 微細加⼯プロセスを経て作製された PMUT を FPC に実装した．FPC には，駆動信号の供

給，および，脳波信号取得のためのコネクタ部品を実装した．パッケージ化された PMUTデ

バイスの重さは合計 1.40 g であった． 

 

５.３.３. 物理特性の評価 

インピーダンス特性 

 作製した PMUT のインピーダンスを計測した結果を図 5-5 に⽰す．図 5-5A は中⼼に位置

 

図 5-4. 超⾳波照射⽅向における⾳響圧分布特性．(A) 中⼼間距離 d = 1 mm における，

異なる駆動遅れ時間と⾳響圧分布の関係．各逆三⾓形のマーカーは極⼤値を⽰す．(B) 焦

点距離と駆動遅れ時間の関係．幾つかの条件では第⼀ピークのみ検出された． 

A B
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する振動板１つだけを使った場合の結果を⽰す．496 kHz で位相が極⼤値を⽰した．図 5-5B

は 25個全ての振動板を駆動した場合のインピーダンスを⽰す．全ての振動板を駆動した際

は，インピーダンスの位相が 549 kHz でピークを⽰した． 

⾳響圧特性 

 作製した PMUT の応答を評価するために，PMUT から出⼒された⾳響圧を計測した．図

5-6A に，AC 10 V の⼊⼒電圧で駆動した際の周波数応答の例を⽰す．⾳響圧のピークが数

値計算で推定された共振周波数（500 kHz）で取得された． 

 次に，500 kHz の周波数条件下における PMUT の⼊⼒電圧依存性を調べた．⼊⼒電圧を増

加させると，出⼒⾳響圧が単調に増加した（図 5-6B）． 

 さらに，PMUT から出⼒される⾳響圧の分布を計測した結果を図 5-4 に⽰す．図 5-4A は

10 V の⼊⼒電圧を印加した際に推定される，同じ範囲の⾳響圧を⽰す．図 5-4B は同様の範

囲で⾳響圧計測をした結果である．数値計算と実測の結果を⽐較すると，最⼤⾳響圧が両者

で 80 kPa 程度を⽰しており，数値計算と同じ⾳響圧振幅が観察された．⼀⽅，⾳響圧の空

間的な広がりには違いが観られた．数値計算の結果では，z = 2 mm における x ⽅向の半値幅

がおよそ 4 mm程度であるのに対して，実測の結果では，10 mm以上の広がりが形成されて

いた．すなわち，⾳響圧の最⼤振幅は数値計算と⼀致し，空間的な分布は相違が観られたと

いう結果が得られた． 

 

５.３.４. 事象関連電位 

 PMUT に併設した微⼩電極を⽤いて神経活動の検出が可能か検証するために，⾳刺激に

 

図 5-5. PMUT のインピーダンス測定結果．(A) 中⼼に位置する振動板１つだけを使った

場合の結果．(B) 25個全ての振動板を使った場合の結果． 

A B
496 kHz

549 kHz

Phase

Magnitude
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誘発される ERP計測を⾏った．６個のモニタリング⽤電極（Chs 1 to 6）を使⽤した ERP計

測の概要図と，⾳刺激（4-kHz pure-tone burst, 80 dB SPL, 100 ms）に対する典型的な ERP 応

答の例を図 5-7A, B に⽰す．下丘付近に位置するチャネル（i.e., Chs 4 and 6；図 5-7B）の波

形が，⾳刺激のオンセットに続いて負のピークと正のピークを⽰した（−4.9 μV and 6.6 μV at 

Ch 4；図 5-7B）．さらに，Ch 4 から取得された，異なる周波数の⾳刺激により誘発された

ERP 波形の例を図 5-7Ca に⽰す．4 kHz や 8 kHz の⾳刺激に対して特に⼤きく応答している

ことがわかる．Pre区間と Post区間のピーク振幅の⽐較を図 5-7Cb に⽰す．ベースラインの

振幅に対して有意に⼤きな応答振幅が，4 kHz と 8 kHz の⾳刺激誘発応答から得られた（*p 

< 0.05, n = 6 from 3 animals）． 

 

 

図 5-6. PMUT の⾳響圧特性評価．(A) ⾳響圧の周波数特性．(B) ⾳響圧の⼊⼒電圧特性．

(C) ⾳響圧分布の数値計算と実測の結果．(A) ⾳響圧分布の数値計算結果．(B) ⾳響圧分

布の実測結果． 

A

C
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B
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５.３.５. 短期可塑性誘導 

 作製した PMUT が神経活動の変調をできるかどうかを調べるため，マウスに対して tbTUS

を印加し，その前後の⾳刺激に対する ERP を⽐較した．PMUT は振幅 20 V の正弦波交流電

圧で駆動された．図 5-8A に tbTUS 前後で計測した ERP の例を⽰す．⾳刺激の提⽰からお

よそ 100 ms以内に負のピークが⽣じた．tbTUS を印加してから 5 min後に計測した ERP で

は，⾳刺激後に⽣じる負のピークの振幅が⼤きくなった（図 5-8A）．対照実験（Sham 刺激）

として超⾳波を照射しなかった場合，Sham 刺激後でやや振幅が⼩さくなった（図 5-8B）． 

  

 

図 5-7. マウスの頭蓋⾻上に位置する６個の電極から取得された，⾳刺激に対する ERP

波形．(A) ６個のモニタリング⽤微⼩電極とマウスの脳，および，頭蓋⾻．(B) ⾳刺激

（pure-tone burst, 4 kHz, 80 dB SPL, duration 100 ms）に対する ERP 波形．(C) ERP の⾳刺

激周波数特性．(a) Ch 4 における応答波形．⾳刺激のオンセットのタイミングを，⻘い縦

線で⽰す．(b) ベースラインと応答振幅の⽐較（*p < 0.05, n = 6 from 3 animals）． 

A BRostral

Lateral
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10 μV
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図 5-8. tbTUS 印加前後の ERP．(A) 代表的な ERP 波形．(a) 全チャネル．(b) Ch 6 の拡⼤

図．⾳刺激のオンセットのタイミングを⻘い縦線で⽰す．⿊い線は tbTUS前，⾚い線は

tbTUS から 5 min後の ERP を⽰す．(B) ERP のピーク振幅⽐における Sham 刺激との⽐

較．灰⾊の線は振幅⽐ 1 を⽰す．n = 2 from 1 animal for Sham. n = 2 from 1 animal for tbTUS.  
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B
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５.４. 考察 
５.４.１. マイクロデバイスのマウス頭部固定 

 本研究で開発したデバイスの重さは 1.4 g であった．過去に齧⻭類⽤のウェアラブルデバ

イスとして報告された超⾳波トランスデューサは，ラット⽤で 0.765 g および 20 g，マウス

⽤で 2 g であった (E. Kim et al., 2021; H. Kim et al., 2019; Zhou et al., 2019)．したがって，開

発したデバイスは，マウスの頭部に固定する装置として⼗分な軽量化に成功したと⾔える．

しかし，急性的な実験から慢性的な実験へと実⽤的な発展を⽬指すには，その他の装置を含

めたシステム全体のワイヤレス化なども求められる (Topalovic et al., 2023)． 

 

５.４.２. 超⾳波ビームフォーム 

 PMUT アレイから出⼒される超⾳波に対する⾳響圧分布のシミュレーション結果より，

駆動遅れ時間を制御することで，超⾳波の⽬標⾳響圧を満たしながら，焦点距離を選択的に

制御可能であることが⽰唆された．例えば，∆t = 0.6 μs で形成される~1 mm の焦点距離では

下丘を刺激対象に，∆t = 1.4 μs で形成される~6 mm の焦点距離では，視床下部を刺激対象と

することが可能であると推定される．これにより，⽿鳴りやパーキンソン病を例とする脳疾

患治療に応⽤できると考えられる (Berger & Coomber, 2015; Z. Wang et al., 2020)． 

 次に，作製した PMUT を対象にして物理特性を調べた結果，共振周波数（500 kHz）と最

⼤⾳響圧（80 kPa for 10-V input voltage）が数値計算による推定値と類似していた（図 5-6A, 

B, 5-7A, C）．さらに，⽬標としていた⾳響圧（100 kPa）を超える⾳響圧が，5 ~ 20 V の⼊⼒

電圧で実現された．しかし，⾳響圧の空間的な分布は数値計算で推定された分布と⼤きく異

なった（図 5-7C）．PMUT の中⼼では，半径およそ 3 mm の範囲に合計 25個の振動板が配

置されている．z = 2 mm において，−4 < x < 4 mm の範囲で特に⼤きな⾳響圧が分布してい

ることから，振動板が配置されている，半径およそ 3 mm の範囲が⼀つの円形振動板のよう

に振動したことでこのような分布が観察された可能性が考えられる．25 個の振動板が個別

の振動板として振る舞うために，振動板の中⼼間距離を⼤きくするという再設計の改善点

が考えられる．しかし，数値計算による推定では，中⼼間距離を⼤きくすると出⼒⾳響圧が

低下する傾向にあるため（図 5-3A vs. 5-3C），同⼼円状に並べる振動板の，⼀周あたりの個

数を増やすなど，基板上での⼲渉が避けられる範囲で⼯夫が必要となる可能性が考えられ

る． 
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５.４.３. 脳波のモニタリング機能 

 マウスの頭部に固定した，閉ループ型 TUS のインターフェースを有する本開発デバイス

が，脳波を計測可能であるかを検証した．予備的実験として⾳刺激に対する事象関連電位を

計測したところ，⾳刺激の後に下丘付近の電極で応答がみられた．特に，4, 8 kHz の⾳刺激

に対する応答で，脳波のベースラインと⽐較して有意に⼤きなピーク値の結果となった（図

5-4Cb）．これは，脳表付近で⾳刺激応答⽣じる，下丘の周波数選択性（トノトピー特性）を

表していると考えられる．過去の報告から，下丘では脳表からの距離が 450 μm以下の表層

では 4 kHz の⾳に，400 ~ 700 μm の中層では 8 kHz の⾳に，600 μm以上の深層では 16 kHz

の⾳に応答がみられることが知られている (Portfors et al., 2011; H. Sato et al., 2024; Stiebler & 

Ehret, 1985)．すなわち，脳領域特有の神経活動を検出可能であることが⽰唆された．こうし

た脳領域に応じた神経活動の検出が可能であることは，⾃発的な脳活動や刺激誘発の脳波

を利⽤して，特定の脳疾患に閉ループ型刺激を応⽤する上で有⽤と考えられる． 

 

５.４.４. 下丘における短期可塑性誘導 

 マウスの頭部に固定した，電極併設型の TUS 装置で神経変調が可能であるかを検証した．

tbTUS を印加すると，5 min後に，⾳刺激に対する ERP の振幅が⼤きくなった．さらに，こ

の効果は Sham条件と⽐べて⼤きかった（図 5-8A, B）．これは，下丘で短期可塑性が誘発さ

れたことを⽰唆している．我々の知る限りでは，TUS による可塑性の誘発を下丘で⽰した

例は過去にない． 

 脳疾患の１つである⽿鳴りの原因の１つに，下丘の関連が知られている．⽿鳴りの状態下

で⽣じる，下丘における⾃発活動の増加が，GABA 作動性の神経活動の抑制効果の低下に

起因している可能性が報告されている (Ma et al., 2006; Szczepaniak & Møller, 1995)．したが

って，本論⽂では tbTUS を印加し，下丘での⾳刺激誘発応答の増加を⽰したが，抑制性の

可塑性誘発に成功することで，治療効果としての実⽤性を⽰すことができると考えられる．

ここでは，開発した装置で神経変調が可能であることを⽰すために，運動野で⻑期増強の誘

発が可能であることが過去に報告されている tbTUS を選択した (Zeng et al., 2022)．⻑期抑

圧の誘発効果が報告されている刺激波形を選択しなかった理由として，⻑期抑圧様の現象

が他の要因からも誘発されてしまう可能性があり：（１）神経細胞のエネルギーの枯渇，（２）

カルシウムの過剰流⼊，（３）神経伝達物質の枯渇 (Kovac et al., 2013; D. G. Lee et al., 2016; 

von Gersdorff & Borst, 2002)，抑圧に成功したとしても TUS による変調効果と解釈すること
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が難しいためである．tbTUS が誘発する⻑期増強の機序としては，GABA 作動性の抑制効果

を低下させることで全体としての興奮性を⾼めている可能性が⽰唆されている (Yaakub et 

al., 2023)．反対に，運動野で⻑期抑圧を誘発することが報告されている TUS の刺激波形で 

(Zadeh et al., 2024)，同様に下丘においても抑圧効果が実証できれば，⽿鳴りへの治療効果が

期待される． 
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第６章 本論⽂の結論と展望 

６.１. 結論 
 本研究では，脳疾患治療法の⼀つである神経変調の技術的発展を⽬指し，以下の４つの成

果を得た． 

1. 電気⽣理学的実験の計測データと数理モデルを⽤いて，応答動態に基づき，可塑性

の動態形成に NMDA受容体が⼤きく関与している可能性を発⾒した． 

2. In vitro の局所神経回路網を対象とした実験に特化した⼩型超⾳波刺激装置を開発

し，その有⽤性を⽰した． 

3. 経頭蓋超⾳波刺激の効果的な刺激波形パターンを，（１）数理モデル，（２）頭蓋⾻

の振動計測，（３）電気⽣理学的計測データの３点から導いた． 

4. マウス頭部に固定が可能な⼩型閉ループ型経頭蓋超⾳波刺激装置を開発した． 
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６.２. 展望 
 今後は，第３章で⽰した脳スライスに特化した⼩型装置を応⽤し，第２章の内容のように

⻑期的な神経変調効果の機序解明を⽬指す．例えば，第４章で⽰した，⾳刺激が誘発する

LFP 応答と超⾳波刺激が誘発する LFP 応答とでは，応答後に⽣じるオーバーシュートで違

いがみられたが，その原因は不明なままである．近年，機械感受性カリウムチャネルや，機

械感受性の陰イオンチャネルに対する超⾳波刺激の作⽤が報告されている (Prieto et al., 

2020; Wen et al., 2024)．これらのチャネルによる作⽤か，あるいは，さらに他のチャネルの

作⽤と混合して⽣じた過分極成分なのか，神経回路網の構造を保ったまま外部環境の制御

が可能な脳スライス実験により，詳細に解明できることが期待される．また，第４章で⽰し

た効果的な経頭蓋超⾳波刺激の波形パターンを，第５章で⽰した閉ループ型経頭蓋超⾳波

刺激装置の，慢性型の治療効果検証実験へ導⼊する．今後，開発したデバイスが神経疾患治

療に応⽤できるかを検証するためには，特定の疾患モデル動物を対象とした検証が必要で

ある．本研究では，開発したデバイスを⽤いて，聴覚応答の変調が可能であることが⽰唆さ

れたため，⽿鳴りの治療へ応⽤することが期待できる．しかし，本研究では超⾳波刺激によ

る増強効果のみを⽰しているため，⽿鳴りの治療へ応⽤するためには，聴覚応答を抑圧する

効果を及ぼす刺激パラメータの特定が必要である．以上により，経頭蓋超⾳波刺激が新たな

脳疾患治療法として実⽤的になることを⽬指す． 
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引⽤許諾 

 第２章において，表 2-1 ~ 2-3，図 2-3 ~ 2-7 は筆者が Frontiers社の学術雑誌（Frontiers in 

Neuroscience）に筆頭著者として投稿したものを引⽤した．Frontiers 社の⽅針により，出版

された論⽂の著作権を所持しないため，学位論⽂への引⽤において引⽤許諾を必要としな

い． 

 第３章において，表3-1，図3-1 ~ 3-15 は筆者が Elsevier社の学術論⽂（Journal of Neuroscience 

Methods）に筆頭著者として投稿したものを引⽤した．Elsevier社の⽅針により，投稿論⽂の

著者が⾮営利⽬的の学位論⽂に内容を引⽤する際には引⽤許諾を必要としない． 

 また，本論⽂中のマウス脳と頭蓋⾻を⽰す図は，以下のデータを編集して作図した． 

https://www.thingiverse.com/thing:3079327  
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