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1.1. 本研究の目的 

  

本論文は，剛性の高い基板上における細胞のトラクション力を直接計測するため，ピエゾ抵抗型カ

ンチレバーを利用した計測手法を提案し，その有効性を検証することを目的とする．  

 細胞は，血球などの特殊な細胞を除いて，正常な機能を発揮するために足場となる環境(細胞外マト

リックス，Extracellular Matrix: ECM)を必要としている．細胞は ECM に接着し，伸展，分裂，増殖や移

動を行う．さらに，ECM の特徴を感知し，自らの機能を調節するのに利用する [1-4]．例えば，微細

な構造上で，細胞がその構造に沿って成長するといったことが，しばしば観察される [5-17]．また，

硬度勾配のある足場上に細胞を培養すると，細胞は柔らかい方から硬い方へ移動する [9]．このように，

細胞は足場の特性によって，異なる挙動を示すため，足場の特性と細胞運動の関係を定量的に評価す

る必要がある．以後，本論文では細胞の足場のことを基板と呼ぶ． 

細胞膜の表面にある接着タンパク質を介して基板に付着している．基板と細胞の接着タンパク質が

結合している場所を接着斑(Focal adhesion)と呼ぶ [18] [19]．細胞は伸展しながら，新たに接着斑を生成

し，逆に，細胞が基板からはがれる際には接着斑が分解される．細胞内では，接着斑に球状アクチン

から形成されたアクチン繊維が結合して，このアクチン繊維が接着斑を介して基板を引っ張る力を発

揮することが知られている．この引っ張る力を細胞のトラクション力と呼ぶ．トラクション力は細胞

の運動において，必ず生じる力であり，細胞の形状だけでなく機能にも重要であることが示唆されて

いる [20] [21]．そのため，細胞が出すトラクション力は，細胞運動のみならず，細胞の生理現象全般

を理解する上で重要なパラメータであるといえる．  

体の中には柔らかい脳組織(相当するヤング率=10
3 
Pa)から硬い骨(10

10
 Pa)まで様々な硬さをもった環

境が存在している [22-25]．また，最近，人工心臓や人工腎臓などの人工臓器の移植が増加しているが，

これらの人工臓器に主に使用される材料は，ポリエチレン，ポリウレタンなどの高分子材料（ヤング 
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率=2.5×10
9
 Pa）であり，生体内の組織で言えば，骨に近い硬い基板である． 

従来研究では，ゲルや Polydimethylsiloxane (PDMS)等の柔らかい基板上で細胞培養を行い，顕微鏡を

用いて，細胞によって引っ張られた基板の変形を観測することで細胞のトラクション力を算出してい

た [26] [27]．しかし，基板の変形量が小さい硬い基板上ではトラクション力の評価が難しかった．そ

こで，本研究では，微小な力を計測可能なピエゾ抵抗型カンチレバーを用いて，細胞が生じるトラク

ション力を計測する方法を提案し，硬い基板上でのトラクション力について定量的に評価を行う． 

  

1.2. 研究の背景 

1.2.1. 細胞の運動とトラクション力 

 

Fig. 1.1 に示すように，細胞の移動は 4 段階に分けることができる [7]．細胞は自身の形状を変形さ

せながら移動する．まず，細胞が伸展や移動を行うときに，先端部分でアクチンの重合によりアクチ

ン繊維が伸長し，これが細胞膜を押し出して，糸状仮足（直径：100~300 nm）や葉状仮足（厚さ：100~200 

nm）と呼ばれる構造が突出する [28] [29](Fig. 1.1(a))．次に，突出した仮足が基板と結合し，結合した 

 

Fig. 1.1 細胞の移動時の 4 段階のメカニズム．(a)アクチン線維の重合により細胞先端が表面から突

出する (b)細胞表面に接着タンパク質などの接着斑が形成され，基板に接着する (c)細胞骨格が収縮

する(トラクション力が発生) (d)細胞後方の接着斑が分解され，基板から離れる．この過程を繰り返

すことで細胞は前方へ移動する [7]． 
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部分を基点とし，細胞体が広がる(Fig. 1.1(b))．このときに，後方では細胞収縮がおき，基板に結合し

ていた部分は分解され，基板から離れる(Fig. 1.1 (c), (d))．この過程を繰り返すことにより，細胞は移

動することができる [18] [31] [32]．  

Fig. 1.2 に接着斑の構造を示す．細胞表面のインテグリン α，β は基板上ではフィブロネクチンと結

合し，細胞内部ではタリン（Talin），ビンキュリン（Vinculin）等とリンクしている．このように，細

胞表面のインテグリンから細胞内部のタリン，ビンキュリン等までの，基板との結合に関与している

部分を接着斑（Focal adhesion）と呼ぶ．接着斑のサイズは 1～5 μm である．さらに，接着斑はアクチ

ン線維とリンクしている [30] [33]．アクチン線維上で運動するミオシン分子によりアクチン線維はロ

ープのように引っ張られ，アクチン線維の端に結合された接着斑に張力がかかり，トラクション力が

発生する． 

このように，アクチンとミオシンの作用から力が発生するため，ミオシン数が多い筋細胞は線維芽

細胞よりトラクション力が大きい [34]．また，細胞が成長し，基板上での接着面積が大きくなるとト

ラクション力も増加する．活発な運動性を持ったガン細胞のトラクション力は正常細胞のトラクショ

ン力より大きい [35]．細胞の運動において，トラクション力は必ず発生する力であり，細胞の形や，

状態などの機能を評価する上で重要な指標となっている [36]． 

 

1.2.2. 基板の硬さと細胞の機能 

細胞は基板の硬さを感知することができ，それに合わせて発生する力や自らの形などを制御してい

る [8] [21] [37]．柔らかい基板上で細胞を培養した場合，細胞の形が丸く，発生するトラクション力が

弱い．一方，硬い基板上で同じ細胞を培養した場合，アクチン繊維が多くなるなど，細胞骨格が発達 

 

Fig. 1.2 細胞は接着タンパク質を介して基板に接着し，接着タンパク質は内部ではアクチン繊維と

リンクされている [30] 
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するため，細胞運動時に生じるトラクション力が柔らかい基板上で細胞を培養したときより大きくな

ることが知られている [38-40]．また，基板の硬さに応じて，未分化の iPS 細胞が神経細胞，筋肉細胞，

骨細胞のような異なる種類の細胞に分化することが報告された [4]．さらに，硬さの勾配をもつ基板上

で細胞を培養すると，繊維芽細胞など，多くの細胞はより硬い方へ移動する [9]．このように，基板の

硬さは細胞のトラクション力や分化，移動などとも密接な関係があり [22] [35]，基板の硬さによる細

胞のトラクション力を評価することは非常に重要である． 

Table 1.1 に人の体や細胞実験で使われる基板のヤング率と示す [22-25]．人の体には，柔らかい脳か

ら硬い骨に至るまで，役割の異なる様々な器官があり，相当するヤング率は 10
3
 Pa から 10

10 
Pa にも及

ぶ．よって，細胞は足場の硬さを感知することでその位置にふさわしい機能を発揮しているのかもし

れない．細胞がどういう機構によって，基板の機械的特性を感知し，機能や移動方向を決めるかにつ

いてはまだ明らかにされてない．  

 

1.2.3. 細胞のトラクション力に関する従来研究 

細胞のトラクション力は 1980 年に Harris らによって発見された [41]．フレキシブルなシリコンゴム

シートに細胞を培養したときに，細胞が接着した周辺ではゴムシートに皺ができることから，細胞が

シートを引っ張っていることがわかった．その後，細胞のトラクション力を定量的に計測するため，

マイクロサイズの直線やドットがパターニングされた柔らかいシート上に細胞を培養し，パターンの

変形を顕微鏡で観測することで，細胞の力を推定した [42-44]．しかし，この方法では局所的なトラク

ション力によってフィルム全体が変形してしまうため，実際に力が発生した部分に対する基板の変形

の定量的な評価が困難であった．シートのヤング率は 10
4～10

6 
Pa の範囲であるが，細胞のトラクショ

ン力による基板の変形を顕微鏡で観察するためには，より柔らかい材料を使用する必要があった．こ

の問題を解決するために，Polyacrylamide gel (PG, ヤング率=1.2-100 kPa)の中に蛍光染色した小さいビ

ーズを埋め込み，ゲル上に細胞を培養する手法を用いた研究(Traction force microscopy: TFM)が行われた 

[26] [45-47]．細胞が移動する際に，接着しているゲルを引っ張り，変形させる．このゲル内に分散し

ていたビーズが動き，ビーズが動いた距離からトラクション力を見積もることができる．この手法を

用い，最近は 3 次元的に細胞のトラクション力が計測されている．3 次元計測から，ゲル中のビーズが

垂直方向にも引っ張られていることが分かり，トラクション力は水平方向だけでなく，垂直方向にも

発生していることが報告された [48-52]．しかし，ビーズはゲルの中でランダムかつ低密度で分散して

いるため，ビーズが一度動くと本来の位置に戻るまで時間がかかることや，柔らかいシートと同様に

局所的な力によって全体が変形してしまうなどの問題がある． 

Table 1.1 細胞が接する環境のヤング率  

 脳 筋肉 

 

血管 

 

軟骨 

 

骨 

 

ポリエチレン  

（人工組織） 

ポリスチレン 

(ディッシュ)  

ガラス 

ヤング率 [Pa] 10
3
 10

4
 10

6
 10

7
 10

10
 2.5×10

9
 3-3.4×10

9
 7×10

10
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Table 1.2 基板の硬さとトラクション力 

Method / Material Mechanical 

characteristic 

of the substrate 

Measured force by 

unit area (Max.) 

Cell type Reference 

No. (Year) 

Embedded markers 

/Polyacrylamide gel 

6.2 kPa 10 nN/μm
2
 

 

3T3 (Fibroblast) [26] (1999) 

Embedded markers 

/Polyacrylamide gel 

28 kPa 2-10 nN/μm
2
 3T3 (Fibroblast) [31] (2001) 

Micro patterned Substrate 

/Polydimethylsiloxane 

12-1000 kPa 5.5 nN/μm
2
 Human foreskin 

fibroblasts 

[42] (2001) 

Micro cantilever /Si 8×10
-4

 N/m 1.5 nN/μm
2 

3nN/接着斑 

CEF (Fibroblast) [53] (1997) 

Micro pillar 

/Polydimethylsiloxane 

32×10
-3 

N/m 4 nN/μm
2
 NIH/3T3 

(Fibroblast) 

[54] (2003) 

Micro pillar / 

Polydi methylsiloxane 

1-20×10
-3

 N/m 3.8 nN/μm
2
 Madin-Darby canine 

kidney(MDCK) 

[55] (2005) 

Micro pillar / 

Polydimethylsiloxane 

4-80×10
-3

 N/m 10 nN/μm
2
 REF52 

(Fibroblast) 

[9] (2012) 

Micro pillar / 

Polydimethylsiloxane 

2-90×10
-3

 N/m 8 nN/μm
2
 Mouse embryonic 

fibroblasts (MEFs) 

[56] (2012) 

 

 

一方，細胞のトラクション力を計測する方法として，Si で製作されたマイクロカンチレバーを用い

た手法がある [53]．細胞がカンチレバーの先端に接着し，引っ張ることでカンチレバーがひずむ．カ

ンチレバー先端の変形を顕微鏡で観測することでトラクション力を推定した．しかし，この手法は顕

微鏡を用いてカンチレバーの変形を観測するため，カンチレバーの変形が顕微鏡で観測できる距離よ

り（約 100 nm）十分大きくなるように，カンチレバーのバネ定数を小さくする必要がある．そのため，

カンチレバーのサイズが大きくなり，多くのカンチレバーをアレイ化することは難しい．また，1 軸の

力しか計測できないという欠点がある．  

細胞内の複数の場所の力を計測する手法としては，Si や Polydimethylsiloxane (PDMS)で製作されたピ

ラーアレイ基板を用いる手法が挙げられる [27] [35] [54-57]．ピラーアレイ上に細胞を培養すると細胞

がピラーのトップに接着し，ピラーを引っ張る．ピラーの変形量を顕微鏡で観測することで細胞のト

ラクション力が計測できる．ピラーを用いた手法は複数のピラーを高密度で配置できることから，空

間分解能が優れている．また，直径を 1~5 μm まで微小化することができる．こうした微細なピラーは

約 10 nN の力で十分に変形するため，接着斑一つが発生する力を計測することも可能である 
[9]．さら

に，ピラーの直径や高さを調整することで，ピラーのバネ定数を変え，基板の機械的特性による細胞

のトラクション力を調べた報告がある [9]．しかし，ピラーアレイ上で培養した細胞は，細胞の足場が

ピラーの上面のみに制限されることで，細胞と基板間の接着面積が小さいため，本来の細胞が発生す
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るトラクション力と異なる可能性がある．実際に，ピラーアレイの基板上に培養した細胞はその形状

や行動が異なるという報告もある [58] [59]． 

一方，直径 1 μm のピラー上で細胞を 14 時間培養したときに，細胞面積が平面で培養した時と同じ

になったことから，ピラー構造は細胞に影響を与えないという研究が報告された 
[57]．しかし，この

研究でのピラーの高さは 2μm であり，使用した細胞の厚みよりも小さかった．そのため，ピラーのト

ップ上のみではなく，基板の底に接着して細胞が成長した可能性がある．  

これまで述べた従来研究の手法，基板の機械的特性，トラクション力の大きさ，細胞の種類につい

て Table 1.2 に示す．まとめると，細胞のトラクション力は基板が硬くなるのにつれて大きくなる傾向

がある．また，PDMS や Si のような基板材料がもつ固有のヤング率より，ピラーやカンチレバーのバ

ネ定数の方が細胞のトラクション力に与える影響が大きいと考えられる．この結果は，細胞は基板を

水平方向に引っ張ることで基板の硬度を感知していることを示唆している [60]．つまり，細胞の感知

機構は基板と直接結合されている接着タンパク質のみではなく，接着斑につながるアクチン線維とそ

れにかかる張力などが関わっている可能性もある． 

 

1.2.4. 従来の研究における課題 

細胞のトラクション力を計測・評価する手法としては，シリコンゴムシートに生じる皺の解析， TFM

によるトラクション力の計測，マイクロカンチレバー，ピラーアレイ基板を用いたものがある．その

他にも，Si マイクロカンチレバーを細胞の横から当てて接着させ，引っ張られたカンチレバーの変形

量から細胞のトラクション力を観測する手法もある [61] [62]．PDMS を用いて製作したカンチレバー

 

Fig. 1.3 提案するトラクション力計測方法の概略図 
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上に細胞を接着させ，カンチレバーの変形を顕微鏡により観測し，せん断応力を求めた研究もある [63] 

[64]．しかし，これらの研究は力の大きさを顕微鏡で観察して評価している．細胞のトラクション力に

よる基板の変形が 100 nm 以下である場合は顕微鏡を用いた観測が難しいため，硬い基板上でのトラク

ション力の計測は困難である．  

そのため，本論文では，トラクション力を計測する新たな手法としてピエゾ抵抗型カンチレバーを

用いる．この手法では 1 ppm のひずみが検出可能である．例えば，センサの長さが 1 mm のときに，1 nm

の歪を検出することができる．バネ定数が 0.1 N/m の基板の変形を測定する場合，顕微鏡の観測では，

100 nm の変形まで計測できるため，力の分解能は 10 nN となるが，ピエゾ抵抗型カンチレバーを用い

た手法では，100 pN まで力を計測することが可能である．このように，ひずみに対する感度が大きい

ピエゾ抵抗効果を用いれば，硬い基板上で細胞のトラクション力を計測することができる． 

 

1.3. 本研究で提案するトラクション力の計測方法 

 

1.3.1. 提案するトラクション力センサ手法の概要 

本研究で提案するトラクション力の計測方法について述べる．本研究では，ピエゾ抵抗型カンチレ

バーを用いた．力センサを製作し，センサ上に細胞を培養することで力を直接計測する．提案するト

ラクション力計測方法の概略図を Fig. 1.3 に示す．一つの力センサは細胞を培養するパッド部分と力を

検出するビーム部分に分かれる．センサパッドのサイズを細胞より小さく製作することで，細胞は隣

接するパッド構造にまたがって伸展する．このとき，パッド上で接着している細胞がトラクション力

を発生するとビームがひずむ．ビームは表面と側面にピエゾ抵抗層が形成されているため，ひずみが

加えられた場合，これらのピエゾ抵抗層の抵抗値が変化する．したがって，ピエゾ抵抗層の抵抗値変

化を計測することでビームに加えられた力の大きさを検出することができる．  

力センサのパッドの上面は細胞の足場となる．パッド部分に細胞外マトリックスの一種であるフィ

ブロネクチンをコーティングすることで，実際の細胞の足場に近い環境にすることができる．センサ

のパッドは従来のピラーアレイのような特殊な構造ではなく，平面構造であり，トポグラフィーによ

る細胞への影響が小さいことが期待される．さらに、パッド間のギャップを 3 μm と小さくしたため、

細胞の足場となる接着面積を大きくとることができる．  

本研究で用いるピエゾ抵抗は金属ひずみゲージに比べて 50 倍以上の高いゲージ率を持ち，表面だけ

ではなく，側面にも形成することで，水平方向の力も高感度で計測できる．Fig. 1.3 に示すように，一

つの力センサに二つのピエゾ抵抗 R1および R2を形成した．本研究で形成したピエゾ抵抗素子の場合，

ピエゾ抵抗層の抵抗値は引張りひずみに対して減少し，圧縮ひずみに対して増大するので，例えば，

パッドが上昇（降下）したときには，R1，R2 ともに増大（減少）する．一方，パッドが根本側からみ

て右（左）へ動くと，R1 は減少（増大）し，R2 は増大（減少）する．従って，この力センサの水平，

垂直方向の力に対する抵抗値変化量を特性行列として求めておけば，パッドに対して上下左右どちら

の向きにどれだけの力が働いたかを算出することができる．カンチレバーのバネ定数が 0.1 N/m になる
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ように設計し，硬さが従来研究の 10 倍のときのトラクション力を計測する．一つの接着斑(1～5 μm
2
)

からの力が 60 nN 程度であるのに対して [9]，提案する力センサの分解能は 10 nN 程度であるため，細

胞のトラクション力は十分に計測可能である． 

  

1.3.2. 本研究の意義と位置付け 

 

本研究では，細胞を計測対象とし，MEMS(Micro Electro Mechanical Systems)プロセスにより力センサ

を実現したという点で工学分野と生物学分野にまたがる研究である．硬い基板上での細胞の運動及び

トラクション力が定量的に評価できれば，分化や癌細胞化といった細胞生理現象に関する理解につな

がるだけでなく，様々な分野に応用できるようになると考えられる．例えば，金属，セラミクスなど

で製作された人工臓器などを生体に移植するときに，細胞の反応を予想できる．さらに，基板の剛性

という細胞にとっての外部環境による，細胞運動の制御方法を確立することにつながる可能性があり，

意義深いといえる．  

また，顕微鏡による観測ではなく，ピエゾ抵抗を用いて細胞の力を直接，リアルタイムで計測した

点が本研究の独創的なところである．  

本研究は，こうした技術的要求に応えたものであり，細胞活動に伴う力学的信号を直接かつ定量的

に計測するための基盤技術として貢献できるものと考えられる．  

 

1.4. 本論文の構成 

 本論文は，6 章で構成される．以下に各章の概要を示す． 

 

第 1 章 序論 

 本研究の目的について述べ，本研究の背景とそれに関連する従来の研究および研究手法についてま

とめる．また，提案するトラクション力の計測方法の概要を述べ，特色・独自性・意義を示す． 

 

第 2 章 原理 

 本研究で製作したトラクション力センサの力検出原理について述べる．また，ピエゾ抵抗効果に

ついて述べ，水平および垂直方向の力を計測するためのピエゾ抵抗層の側面及び表面ドープ，抵抗値変化

を検出するための計測回路，回路を用いた温度と光の補償方法について述べる． 

  

第 3 章 設計・製作 

マイクロパターン上での細胞が伸展する様子を観察し，センサパッドの寸法やパッド間のギャップ

を決める．また，従来研究から硬い基板上での細胞のサイズと力を予想し，予想した力が計測できる

力感度を持ったセンサを設計する． 

さらに，設計をもとにして，トラクション力を検出するためのセンサを試作する方法を述べる． 
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第 4 章 センサの基礎特性 

試作したセンサの力感度などの基礎特性を評価する．生きている細胞の力をリアルタイムで計測す

るためにはセンサを 37°C の液体培地の中に入れる必要がある．絶縁層の厚さとセンサ特性の関係や，

実験で用いたホットプレートや液体培地の影響なども評価した上で，実験方法を最適化する．さらに，

ロックインアンプを利用することで，検出できる力の分解能を向上した．本研究の目的を達成するた

めに構築した実験セットアップについて説明する．  

 

第 5 章 トラクション力の計測 

細胞を培養するためのセンサのコーティングなど，センサ上に細胞を培養するときの前処理などに

ついて述べ，トラクション力を計測する．その後，計測したトラクション力について評価と考察を行

う．まず，単細胞の力について述べ，次に複数細胞の力について議論を行う．また，動画を元に細胞

の面積，移動の軌跡の解析を行い，トラクション力と関連付けて議論を行う． 

 

第 6 章 結論 

 本研究によって得られた結果についてまとめ，結論及び今後の展望を述べる． 
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第2章 理論 
 

 

 

 

 

 

2.1. はじめに 

 

本章では，ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いてトラクション力を検出する原理について述べる．シ

リコンの表面と側面にピエゾ抵型層を形成することで，x 軸方向および z 軸方向のひずみに応じた抵抗

変化を得ることができる．次に，材料力学を用いてカンチレバーの変形と抵抗値変化の関係について

解析を行う．また，抵抗値変化を検出するための計測アンプ回路の入出力特性について述べる． 

 

2.2. ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いた力センサの計測原理 

 

2.2.1. ピエゾ抵抗を用いたトラクション力センサの設計 

 本研究では，トラクション力を計測する手法として，ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いる．1.1 節に

コンセプト図（Fig. 1.3）を示したように，センサは細胞を培養するパッド部分と力検出のためのピエ

ゾ抵抗層が形成されたビーム部分に分かれる．カンチレバーのパッド部分に力が加わると，ビームに

ひずみが生じ，このひずみに応じて，ピエゾ抵抗型カンチレバーの抵抗が変化する [65]．よって，シ

リコンウェハの表面と側面にピエゾ抵抗層を形成することで，x 軸方向と z 軸方向のトラクション力が

計測できる． 

カンチレバーのヒンジ部分は 3 本のビームで構成され，真ん中のビームを電極として設ける．これ

によって，表面及び側面の二つの抵抗 R1 [Ω]，R2 [Ω]から x 軸，z 軸方向の力を区別することができる．

さらに，カンチレバーの支持部分を真っ直ぐなビーム形状よりうねったスプリング形状にすることで

バネ定数を低減した．また，ビームのパターンをスプリング状にすることで，プロセスの時にレジス

トのパターニングが基板から剥がれることを防ぐ [66]． 
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Fig. 2.1 x 軸方向と z 軸方向に力を加えた時のカンチレバー根本のひすみ分布のシミュレーション 

 

 

2.2.2. サイドドープ 

 

本研究では Fig. 1.3 に示すように x 軸と z 軸方向の力を計測するため，カンチレバービームの表面と

側面にピエゾ抵抗層を形成する [67] [68]．Fig. 2.1 は有限要素法によるひずみ解析結果である．x 軸方

向の力に対して，ひずみは側面に集中するため，ピエゾ抵抗層を側面に形成すると x 軸方向の力を計

測することが可能である．また，ピエゾ抵抗は引張と圧縮のひずみに対して抵抗変化の正負が逆にな

る．従って，x 軸方向に力が加えられると，R1 [Ω]，R2 [Ω]の一方で抵抗値が増大し，他方では減少する．

一方で，垂直方向に力が加えられた場合には，R1 [Ω]，R2 [Ω]ともに抵抗値が増大あるいは減少する．

そこで，R1 [Ω]，R2 [Ω]の差を計測することで x 軸方向の変位のみを検出できる． 

本研究では，熱によりリンイオンを拡散することで n タイプのピエゾ抵抗層を形成する．そこで，

側面ドープをするために SOI ウェハにあらかじめ垂直に穴を開け，不純物拡散を行う．まず，Deep-RIE

（Inductive Coupled Plasma Reactive Ion Etching）を用い，異方性エッチングを行うことで，穴を垂直に

エッチングする．次にウェハの洗浄後，ドーパンドを塗布することで開けた穴をドーパンド液で満た

し，熱拡散することで穴の壁面にピエゾ抵抗層を形成する．  

2.2.3. ピエゾ抵抗効果 

ピエゾ抵抗層はシリコンに比べて電気伝導度が十分高いので，シリコンの表面にピエゾ抵抗層を形

成した場合，電流はほとんどピエゾ抵抗層に流れる．電気抵抗 R [Ω]のピエゾ抵抗層に張力が加えられ

た時に，ひずみによって ΔR の抵抗変化が生じる．Fig. 2.2 に示すように，ピエゾ抵抗素子断面にせん

断応力が加わった場合の抵抗変化率 ΔR/R は式(2.1)のように表される [69]． 



 第 2 章 理論 

MEMS 多軸センサを用いた細胞のトラクション力計測                                     15 

 

Fig. 2.2 応力によって生じたひずみと比抵抗変化 

 

 

 
∆𝑅

𝑅
= (1 + 2𝜈) ∙ 𝜀 +

∆𝜌

𝜌
 (2.1) 

 

このとき，ε [-]はピエゾ素子の長手方向に生じたひずみ，ν [-]は抵抗素子のポアソン比，ρ [Ω・m]は

比抵抗である．半導体結晶では，式 (2.1)の第 2 項の比抵抗変化が 100 から 150 程度となり，第 1 項に

比べて非常に大きいため，第 1 項は無視できる．ひずみにより，比抵抗が変化する効果をピエゾ抵抗

効果と呼ぶ．シリコンのピエゾ抵抗係数やヤング率には異方性がある．Table 2.1 と Table 2.2 に p 型と

n 型シリコンの結晶方向におけるピエゾ抵抗係数とヤング率を示す [70-73]． 

Fig. 2.2 で示すような構造に生じる応力は長手方向の σ1 [Pa]，横手方向の σt [Pa]，せん断方向の σs [Pa]

である．このとき，長手方向の比抵抗変化率は 

 

 
∆𝜌

𝜌
= 𝜋1 ∙ 𝜎1 + 𝜋t ∙ 𝜎t + 𝜋s ∙ 𝜎s (2.2) 

 

と表される．ピエゾ抵抗係数 π1 [Pa
-1

]，πt [Pa
-1

]，πs [Pa
-1

]はそれぞれ長手方向，横手方向，せん断方向

に対するものとする．本研究では，厚み 5 μm のシリコンの構造に厚みが約 100 nm 以下の非常に薄い

ピエゾ抵抗層を形成する．センサの形状が長く，ピエゾ抵抗層が非常に薄いため，長手方向の曲げに

よる応力𝜎1が加わった場合に横手方向とせん断方向の応力はほとんど発生しないと仮定し，式 (2.2)の

第 2 項以下は無視できるものとする．本研究では p 型のシリコンに n 型のピエゾ抵抗層を形成し，プ

ロセス加工のしやすさから<1，1，0>方向にセンサを製作した．こうして製作されたピエゾ抵抗素子の

比抵抗変化率 Δρ/ρは 

 

 
∆𝜌

𝜌
= −31 × 10−11 ∙ 𝜎1 (2.3) 

 

となる．ピエゾ抵抗係数の符号が負であるため，ピエゾ抵抗領域に引っ張り応力が加えられたときに

抵抗値が減少する． 
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Table 2.1 シリコンの結晶方向とピエゾ抵抗係数 

 結晶方向 π1 [Pa
-1

] 

p-Si <1,0,0> 6.6×10
-11

 

p-Si <1,1,0> 72×10
-11

 

n-Si <1,0,0> -102.2×10
-11

 

n-Si <1,1,0> -31×10
-11

 

 

Table 2.2 シリコンの結晶方向とヤング率 

結晶方向 ヤング率 [GPa] 

<1,0,0> 129.5 

<1,1,0> 168.0 

<1,1,1> 186.5 

 

2.2.4. カンチレバーの変形と抵抗値変化 

ここでは簡略化した設計モデルを用いて，センサの先端部分に x 軸と z 軸の力が加えられたときのセ

ンサの応答に関する考察を行う．Fig. 2.3 に x 軸方向のセンサモデル及びピエゾ抵抗領域を，Fig. 2.4 に

z 軸方向のセンサモデル及びピエゾ抵抗領域を示す．カンチレバーのビームは電極を分離するため 3 本

の足がある．x 軸方向と z 軸方向の外力はカンチレバーの自由端からはたらくものとする．全体の長さ

は l [mm]，ピエゾ抵抗はカンチレバーの根本から l1 [mm]の位置までに形成されている．カンチレバー

の足の幅は w0 [mm]，厚さは t [mm]とする．また，カンチレバーに対して Fig. 2.3 に示す x-y-z 座標系を

設ける．このとき，x，z 軸の 2 つの梁モデルに関して，ピエゾ抵抗層のひずみ ε(x) [-]は 

 

 ε(𝑥) =
𝑀(𝑥)

𝐸𝐼𝑎

∙ 𝐻𝑎 (2.4) 

 

と計算できる．E [Pa]はヤング率，Ia [mm
4
]と Ha [mm]は x，z 軸方向のそれぞれの断面 2 次モーメントと

中立軸からの距離である．これらの梁に関して左端から x [mm]の位置でのモーメント M [mm·N]は 

 

 𝑀(𝑥) = −𝐹(𝑙 − 𝑥) (2.5) 

で与えられる [74]．但し，F [N]は各梁の先端に加えた力である．x 軸方向のセンサモデルでは断面 2

次モーメントは加法定理により， 

 𝐼x = 𝐼1 + 𝐼2 + 𝐼3 = ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

−𝑤2

−𝑤3

+ ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

𝑤1

−𝑤1

  + ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

𝑤3

𝑤2

 (0 < 𝑥 < 𝑙1) (2.6) 

 

のように計算される [74]． 
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ピエゾ抵抗層はカンチレバーの幅，厚みに比べて十分に薄く，平均化ひずみを求めるため，中立軸

からの距離 Hxは中立軸からピエゾ抵抗層の厚みの半分までとした．このため，Hxは 

 𝐻x =
(𝑤 − 𝑡piezo)

2
 (2.7) 

となる． 

一方，z 向のセンサのモデルでは断面 2 次モーメントは 

 𝐼z =
𝑤0𝑡3

4
 (0 < 𝑥 < 𝑙1) (2.8) 

 

と計算される．中立軸からの距離 Hzは 

 

Fig. 2.3 x 軸方向のセンサのモデル 

 

Fig. 2.4 z 軸方向のセンサのモデル 

 

 𝐻z =
(𝑡 − 𝑡piezo)

2
 (2.9) 
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Fig. 2.5 抵抗変化を検出するための計測回路の概念図 

 

 

となる． 

カンチレバー先端に力 F [N]を加えたときの左端から l1の位置でのひずみは，式(2.4)，式(2.5)，式(2.6)，

式(2.7)からに関する式をまとめると 

 

 
ε(𝑎) =

∫
𝐹(𝑥 − 𝑙)

𝐸𝐼𝑎

l1

0
∙ 𝐻𝑎  𝑑𝑥

𝑙1

  
(2.10) 

 

と書き表すことができる．よって，カンチレバーの先端に力 F [N]が加わったときの抵抗値の変化率は 

 

 
∆𝑅

𝑅
=

𝜋1𝐻𝑎

𝑙1

∫
𝐹(𝑥 − 𝑙)

𝐼𝑎

l1

0

 𝑑𝑥   (2.11) 

と求めることができる． 

 

2.2.5. 抵抗値変化の計測回路 

 次にトラクション力センサの抵抗値変化の計測方法について述べる．Fig. 2.5 にトラクション力セン

サの計測回路の概念図を示す．ホイーストンブリッジ回路を用い，抵抗値の変化量を電圧の変化量に

変換し，アンプ回路で出力電圧を増幅して信号を計測する．Rf [Ω]は固定抵抗，Rv [Ω]は可変抵抗であ

る．ピエゾ抵抗層はひずみ以外にも光，温度などにも敏感に反応するため，式(2.12)のように力センサ

の抵抗値の変化量には力による Rf [Ω]と光，温度などの外部の影響による Rc [Ω]が含まれている．その

ため，光，温度などには力センサと同じく反応するが，力には反応しない補償センサを製作し，ブリ 
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  Δ𝑅total = Δ𝑅f + Δ𝑅c  (2.12) 

 

ッジ回路に組むことで Rc [Ω]を補償することにした．このとき，抵抗変化率 ΔRf /R [-]と計測電圧 Vout [V]

の関係式は 

 

 𝑉out =

Δ𝑅f

𝑅

2(2 +
Δ𝑅f + 2Δ𝑅c

𝑅
))

∙ 𝐺 ∙ 𝑉in (2.13) 

 

と表される [75]．G はアンプの増幅率である．また，(ΔRf+2ΔRc) / R « 2 であるため，電圧の変化量と

抵抗値の変化量は 

 

 𝑉out ≅
Δ𝑅f

4𝑅
 ∙ 𝐺 ∙ 𝑉𝑖𝑛 (2.14) 

 

となる．したがって，本研究ではホイーストンブリッジ回路の出力から電圧変化を検出し，式(2.14)を

用いて各ピエゾ抵抗の抵抗変化量を算出する． 

 

2.3. 本章のまとめ 

 

本章では，ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いた力センサの計測原理について説明した．水平および

垂直方向の力を計測するためのピエゾ抵抗層の表面と側面ドープ，抵抗値変化を検出するための計測

回路，温度と光に対するセンサ応答の補償方法について述べた．  
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第3章 設計・製作 
 

 

 

 

 

 

3.1. はじめに 

 

本章では，細胞の特徴を抽出するとともに，マイクロパターニングされたシリコン基板上で細胞が

伸展する様子を確認し，センサパッドを設計する．また，硬い基板上における細胞のトラクション力

を予想し，予想されるトラクション力や細胞のサイズ，シリコン基板上に培養した細胞の特徴から，

力センサの要求仕様について述べる．さらに，予想される細胞の力からシミュレーションを行い，セ

ンサの寸法を決定する．これらの情報を基に，細胞を培養するパッドと力を検出するビームを持った

トラクション力センサの設計を行い，その設計に沿ってセンサを試作する．  

全ての力学的シミュレーションは，有限要素法ソフトウェハ COMSOL multiphysics ver.4.2a(計測エン

ジニアリング株式会社)を用いて行った． 

 

3.2. 細胞の特徴 

3.2.1. 接着斑を介して発生するトラクション力  

本研究で計測対象とした細胞は，p53 ノックアウトマウス由来大動脈平滑筋細胞株(P53LMACO1)と

ウシ大動脈平滑筋細胞(Bovine aortic smooth muscle cells,  BAOSMCs)である．平滑筋細胞は血管，消化

管，子宮などにあり，例えば消化管においては筋収縮による消化物運搬を担っている [19]．しかし，

平滑筋は横紋筋とは違いサルコメアがない．  

Fig. 3.1 にシリコン基板上で 2 時間培養した平滑筋細胞（P53LMACO1）を示す．基板上にまだ接着

せず，骨格が形成されてない細胞は丸い形をしている(Fig. 3.1(a))．これに対し，基板上に接着してい

る細胞の幅は大体 20 μm 以上である．24 時間後には細胞が細長いポリゴンの形になり，長さが 100 μm

以上に伸びるのが観察された(Fig. 3.1(b))．各々の細胞の成長速度は異なるため，細胞の成長を論じる

パラメータは培養時間ではなく，基板上で接着している細胞の面積とする． 
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Fig. 3.1 シリコン基板上の P53LMACO1 の様子 a)基板上に培養してから 2 時間後，b)1 日後． 

 

 

第 1 章で述べたように，トラクション力はアクチン線維上でのミオシン運動により生じ，アクチン

線維は成熟した接着斑(Focal adhesion, FA)に結合する．接着斑が分解されるとアクチン線維とのリンク

も切れ，基板に接着する前の段階に戻る．Fig. 1.2 に示すように，接着斑の中にはタリンというタンパ

ク質が存在している．したがって，タリンの位置はアクチン線維がリンクされた接着斑の位置であり，

その位置は細胞によって基板が引っ張られる際に作用点として働く．Fig. 3.2 にタリンを蛍光染色した

平滑筋の写真を示す．細胞全体にタリンが分布しているが，特に細胞の境界に多く分布している．細

胞の表面と基板の間には接着斑があり，細胞のトラクション力は必ず接着斑を介して発生するため，

接着斑が多く分布している細胞の先端部分でトラクション力が強く発生する．そのため，細胞は境界

の部分で接着基板を強く引張っていることが推測できる．従来研究でも細胞の境界で最も大きい力が

出ていることが報告された [55]．細胞はこのように細胞膜の全面が基板に接着しているのではなく，  
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Fig. 3.2 タリンを染色した細胞の蛍光写真 

 

細胞表面に存在ずる接着タンパク質を介して基板と結合している．そのため，細胞が基板に及ぼす力

は各々の接着斑を介して出す力の合力であるといえる．従来研究では基板の剛性が 0.08 N/m の PDMS

マイクロピラー上に線維芽細胞を培養し，一つの接着斑が基板を引っ張る力は単位面積 1 μm
2当たり約

10 nN であると報告している [9]．従来研究からの情報を基に，PDMS マイクロピラーより剛性が高い

基板上で平滑筋細胞を培養したときに細胞が発生するトラクション力は単位面積 1 μm
2当たり約 10 nN

より大きいことが予想できる．本章では，シリコン基板上に細胞を培養したときの細胞のサイズやマ

イクロパターン上での細胞の特徴を調べ，トラクション力センサの設計を行う．  

 

3.2.2. マイクロパターン上での細胞 

 細胞の力が計測できるデザインを決めるために，ギャップ上での細胞の形態，成長様子などの細胞

の特性について述べる．従来研究では細胞をマイクロピラー上で培養している [9]．また，細胞の糸状

仮足は 5~15 μm まで伸びるため，細胞は 5 μm 程度のギャップをまたぐことができると考え，マイク

ロパターニングした基板上に細胞を培養し，特徴を調べた．Fig. 3.3 にピラーアレイのパターンとアレ

イ上に培養した細胞のタリンを染色した蛍光写真を示す．二つの蛍光染色した細胞があり，一つは溝

のなかに落ちいていて，もう一つは二つのピラーの間に引っかかり，溝をまたいで両側にあるピラー

の上面に接着し伸びている．ピラーの横幅と縦幅の長さは 25 μm，ピラー間の間隔は 20 μm である．

細胞を基板上に落としたときに，幅が 50 μm 以上の大きなピラー上に落とされた場合はそのまま伸展

し，隣のピラーにまたがることはなかった．細胞の大きさは約 10~20 μm であり，ピラー間の間隔が

10 μm 以下であれば，細胞が溝に落ちることなく，ピラー上で成長できることがわかった． 

次に，広い平板と細いビームがあるときの細胞成長の特徴を調べる．厚さ 5 μmの SOIウェハを用い，

横，縦幅が 50 μm の広い平板を幅 10 μm の細いビームがつないでいる橋のような構造を製作した．Fig. 

3.4 に広い平板と細いビームがあるときに細胞が成長する様子を示す．細胞をシリコン基板に播種して

から 15 分後の細胞の輪郭を赤い点線，40 分後はオレンジ色の点線，70 分後は黄色の点線で示した．

細胞の面積は，細胞播種してから，15 分後には 837 μm
2，40 分後に観察したときは 3235 μm

2，70 分後

には 3242 μm
2であった．最初の 40 分間は 1 分間 60 μm

2程度の早い速度で成長しているが，その後の

増加した面積は 1 分間に 0.2 μm
2程度であった．この実験から細胞は最初の 30 分間急激に伸展し，細

いビームより広い平板の方へ伸びて行くことが分かった．細胞の伸展（Spreading）は 2 段階に分けら

れる．最初に細胞が基板に接着して骨格が形成されるまでの受動的な段階と，細胞骨格が形成され，  
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Fig. 3.3 ピラー間にまたがって伸展している細胞 

 

 

Fig. 3.4 広い平板と細長いビームがあるとき，広いところへ伸展する細胞 
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Fig. 3.5 離れた広い平板と細長いビームがあるときの細胞の伸展 

 

細胞が移動を始める能動的な段階の 2 つである [76]．最初の段階では細胞が接着し，等方的に急激に

伸展するのに対して，次の段階に入ると細胞は移動しはじめる [76]．細胞の移動は細胞の先導部の端

と反対側の端が違う性質を持ち，これによって極性が生じる．そのため，細胞は球形から成長ととも

に細長い多角形な形状に変化する． 

この実験から細胞は細い空間より広い空間を好み，広いところへ伸展することがわかった．次に，

広い平板の間に狭いギャップがある場合と，広い平板に細いビームが接続されている場合に，細胞が

どのように成長するかを調べた．観察のために，シリコンのカンチレバーと両持ち梁を製作し，それ

ぞれの構造上で細胞を培養し，細胞が成長する様子を調べた．カンチレバーの厚さはいずれも 5 μm で

あり，平板部分の大きさは 50×25 μm
2と 50×100 μm

2である．また，ビーム部分の幅を 10 μm，隣接す

る平板間のギャップを 5 μm とした．両持ち梁構造は 50×25 μm
2と 25×100 μm

2の 2 週類の構造を試作し

た．Fig. 3.5 に製作したデバイスと細胞を培養してから 20 時間後の蛍光写真を示す．細胞はビームに

沿って 400 μm 程度伸びている．溝をまたいで平板上を成長している細胞もあるが，これは最初からギ

ャップのある平板上に乗った場合であり．ギャップを乗り越えて，隣の平板に行くことはなかった．

次に，ビームの横幅を 10 μm から 5 μm に細くし，ビームのサイズが細胞のサイズの 1/2～1/4 の場合の

成長様子を調べた．平板間の距離は 5 μm である．Fig. 3.6 に製作したシリコンデバイスとデバイス上

に細胞を培養したときの蛍光写真を示す．ビームの横幅は 5 μm であり，核 （約 10 μm）よりも小さ

いが，細胞はビームに沿って伸展した．つまり，細胞は連続した領域を好んで成長し，ギャップを避

ける性質があるということがわかった．微細構造上での細胞の特徴をまとめると， 

1) 細胞はより広い空間に向かって伸展する． 

2) 細胞はギャップを避けるように移動し，ギャップがなければ幅 5 μm 程度の細いビームに沿って

伸びる． 

3) 平板間のギャップ部分に降下すると，両側の平板上に伸展する． 

4) 基板に付着してから最初の 1 時間程度に，細胞は急速に伸展する． 

の 4 点に集約される．これらの特徴から，力センサを設計する際，細胞を培養するパッド部分を細

胞より小さく設計すべきであることがわかる．また，細胞はビーム部分に付着しても成長するため，  
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Fig. 3.6 カンチレバーと両持ち梁上での細胞の成長 

 

 

パッド部分でのトラクション力を正確に計測するためには，細胞がビームに付着しないための工夫が

必要となる．  

 

3.2.3. トラクション力センサの要求仕様 

これまで述べた細胞の特徴からトラクション力センサの要求仕様についてまとめる．浮遊している

細胞のサイズは約 10~20 μm であるため，センサのパッド間の距離は 10 μm 以下にする必要がある．細

胞は幅 5 μm の細いビームでもビームに沿って伸展するので，定量的な評価のためにセンサは細胞を培

養するバッド部分と力検出するためのビーム部分に分ける必要がある．また，細胞をセンサ上に落と

すときに細胞がビームに付着しないように，ビーム部分をカバーする必要がある． 

基板の剛性が 0.08 N/m のときに，大きさ 1～2 μm の接着斑一つが単位面積当たり約 10 nN 程度の力  
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Fig. 3.7 (a)真っ直ぐな形状のビームに x 軸方向の力を与えたとき，(b) 真っ直ぐな形状のビームに z

軸方向の力を与えたとき，(c)スプリング形状のビームに x 軸方向の力を与えたとき，(d) スプリン

グ形状のビームに z 軸方向の力を与えたときのシミュレーション 

 

 

を発生する [9]ことを参考にすると，剛性が 0.1 N/m で，125 μm×15 μm のパッドに細胞が接着した場

合に，発生する力は数百 nN であると考えられる．これらの情報を基に 10 nN 程度の力分解能を持つト

ラクション力センサを設計する．  

 

3.3. トラクション力センサの設計 

3.3.1. 限要素法による解析 

 

センサの寸法は MEMS プロセスを考慮して設計した．プロセスに利用するガラスマスクの設計ファ

イルを有限要素法ソフトウェアに読み込み，解析を行った．ビームの形状を変え，シミュレーション

を行った(Fig. 3.7)．これによって求めたビームの形状によるバネ定数 k を Table 3.1 に示す．真っ直ぐ

な直線の形状をしているときとスプリング形状をしている場合のそれぞれのバネ定数である．スプリ

ング形状のビームが直線に比べ，2 倍以上柔らかくなっている．本研究では，ビームをスプリング形状

にし，力センサを製作する． 
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Table 3.1 シミュレーションから得られたバネ定数 

 バネ定数 

 真っ直ぐな形状 スプリング形状 

x 軸方向 0.8 N/m 0.36 N/m 

z 軸方向 0.06 N/m 0.06 N/m 

  

 

3.3.2. カンチレバーの変形と抵抗変化率 

 

前節で述べた細胞の特徴と力感度を満たすように，ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いたトラクショ

ン力センサの設計を行った．SOI（5/2/300 μm）基板を用いて製作し，チップ上に複数のトラクション

力センサと補償センサを並べるため，チップの大きさは 5.0 mm×7.0 mm×0.3 mm と設計した．ビーム部

分をカバーするカバーチップおよびセンサチップの各パラメータと設計値を Fig. 3.8 および Table 3.2

に示す．本研究では，<1,1,0>方向にセンサを形成したため，シリコンのヤング率は 168.0 GPa となる．

センサの全長は Ltotal=1130 μm である．ピエゾ抵抗層において生じるひずみの平均値は深さの半分の面

において生じるひずみに等しいため，中立軸からの距離 Haは中立軸からピエゾ抵抗層の厚みの半分(50 

nm)までの距離とした．x 方向の力によってビームに生じるひずみに対する抵抗変化率 ΔR/R を式(2.11)

から求めると 

 

 

となる．ここで F の単位は[N]であるため，x 軸方向の力に対する感度が 1.3×10
-6

 nN
-1であることを示

す．z 方向の抵抗変化率 ΔR/R は上記のように算出される．z 方向の力感度は 5.4×10
-6

 nN
-1である．ΔR/R

は 1×10
-5まで応答を計測することが可能であるため，力分解能は 10 nN 程度である． 

 
𝐼x = 𝐼1 + 𝐼2 + 𝐼3 = ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

−
9
2

−
19
2

+ ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

9
5

−
9
5

  + ∫ 𝑦2𝑡𝑑𝑦

19
2

9
2

 (0 < 𝑥 < 𝐿1)

= 2.6 × 10−21 

(3.1) 

 𝐻x = 9.45 × 10−6 (3.2) 

 
∆𝑅

𝑅
= 1.3 × 103𝐹  (3.3) 

 

 
𝐼z = 1.6 × 10−22 (0 < 𝑥 < 𝐿1) (3.4) 

 𝐻z = 2.45 × 10−6 (3.5) 

 
∆𝑅

𝑅
= 5.4 × 103𝐹 (3.6) 
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Fig. 3.8 カバーチップとトラクション力センサの各パラメータ 

 

 

Table 3.2 カバーチップとセンサチップのセンサの寸法 

Sensor Chip 

L0 [μm] L1 [μm] L2 [μm] L3 [μm] W0 [μm] W1 [μm] G0 [μm] G1 [μm] t0 [μm] 

22.5 455 550 125 5 15 2 4 5 

Cover Chip 

L4 [μm] W2 [μm] t1 [μm] t2 [μm] 

100 150 250 100 
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Fig. 3.9 (a) ビームに 0.1 pN·m のモーメントを与えたときのシミュレーション，(b) センサビーム

のピエゾ抵抗層 

 

 

3.3.3. モーメントと抵抗変化率 

 

Fig. 3.9 に示すように，モーメントによる二つの抵抗変化率を調べるために，COMSOL でシミュレー

ションを行った．細胞の長さを約 100 μm と仮定した．100 μm の棒に 1 nN の力が加わると，モーメン

トは 0.1 pN·m となり，このときのひずみを計算した．ひずみ𝜀 [-]と抵抗値変化の関係は式(3.7)のよう

に表される [77]．ピエゾ抵抗係数 K は<1,1,0>方向のピエゾ抵抗係数(-31×10
-11 

Pa
-1)とヤング率(168.0 

GPa)から求めた-52 を用いる． 

Table 3.3 に 0.1 pN·m（1 nN×100 μm）のモーメントが発生したときの二つの抵抗変化率と x 軸方向へ

1 nN が加えられた時の抵抗変化率，z 軸方向へ 1 nN が加えられた時の抵抗変化率を示す．モーメント 

 
∆𝑅

𝑅
= 𝐾 ∙ 𝜀 (3.7) 
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Table 3.3 シミュレーションから得られた抵抗変化率 

 ΔR1/R ΔR2/R 

モーメント (0.1 pN·m) -2.3×10
-7

 2.3×10
-7

 

x 軸方向 (nN
-1

) -4.6×10
-6

 4.6×10
-6

 

z 軸方向 (nN
-1

) -5.6×10
-6

 -5.6×10
-6

 

 

による抵抗変化率が 1 nN の力を x 軸及び z 軸に与えたときの抵抗値変化より十分小さいため，モーメ

ントによる影響は無視できると考えられる． 

 

3.3.4. カバーチップの穴の設計 

液体の中にデバイスチップを入れた際にカンチレバー裏の溝に空気がこもらないようにする必要が

ある．空気が残っている場合は液体が常温から 37 °C に上昇する際に空気が膨張してカンチレバーが浮

き上がってしまう．溝の中に空気がこもらないようにできるだけ裏側の穴は大きく設計した．またカ

バーチップ上にも空気の出入口のために，170 μm×250 μm と 170 μm×270 μm の複数の穴を設計した． 

 

3.3.5. 配線ビームの抵抗値による影響 

Fig. 3.10 にトラクション力センサの電気回路モデルについて示す．左右のピエゾ抵抗 ROA [Ω]と ROB 

[Ω]をチャンネル 1 とチャンネル 2 のブリッジ回路に別々で組むことで，抵抗値変化を検出する．Rf [Ω]

はブリッジ回路に取り組んだ固定抵抗，Rv [Ω]は可変抵抗であり，Rc1 [Ω]と Rc2 [Ω]は補償センサの抵抗

である．Fig. 3.10 に示すように，真ん中の配線ビームの抵抗値 RO [Ω]は ROA と ROB に共通に含まれて

いる．そのため，チャンネル 1 のブリッジ回路に Vch1_in [V]の電圧がかかった場合，チャンネル 2 にか

かる電圧は RO [Ω]にかかる電圧分だけチャンネル 1 より低くなる． 

 

 𝑉ch2_in = 𝑉ch1_in −
𝑉

𝑅o + 𝑅c + 𝑅A + Δ𝑅A

𝑅o  (3.8) 

 

この節ではチャンネル 1 の抵抗変化がチャンネル 2 に与える影響について考察する．ピエゾ抵抗層

のシート抵抗は Rpiezo=200 Ω/sq である．ピエゾ抵抗計測の配線材料として用いた金の 25 °C での抵抗率

は ρAu=2.31×10
-8，シリコンとの密着層として用いたクロムの抵抗率は ρCr=12.4×10

-8 である [78]．ク

ロムと金の厚さはそれぞれ4 nmと40 nmとしたため，式(3.9)よりクロムと金のシート抵抗Rsは31 Ω/sq，

0.58 Ω/sq となる [79]．ここで，配線となる領域のシート抵抗はピエゾ抵抗層，クロム，金の多層から

なり，各々の抵抗が並列接続した場合の合成抵抗を計算すると Rwire=1.76 Ω/sq となる． 
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Fig. 3.10 抵抗変化を検出するための計測回路の概念図 

 

 

配線用の真ん中のビームの長さが 450 μm，幅が 5μm であるとき，ビームの抵抗値は Rwireを用いて計

算するとビームの抵抗値は約 160 Ω である． 

 

 𝑅s =
𝜌

𝑡
  (3.9) 

 

計算の便宜のため，RAの初期抵抗は 840 Ω，Rc1は 1 kΩ であると仮定する．細胞から発生する力を

最大 10 μN と仮定し，水平方向へ力が 10 μN 加わったときの ROA [Ω]の抵抗変化率 ΔRA [Ω]は式(3.3)に

より，-0.4×10
-2である．RO+RA+Rc1 >> ΔRA であるため，抵抗値の変化によってチャンネル 2 に与える

影響は無視できる．  
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Fig. 3.11 パリレン C の化学構造 

 

 

Fig. 3.12 パリレンを蒸着したシリコン基板に細胞を培養したときの様子 

 

3.3.6. 絶縁体としてのパリレン C 

 37 °C の液体培地の中にセンサを入れるためには，センサを絶縁する必要がある．そのための絶縁材

料として本研究ではパリレン C を用いる．Fig. 3.11 にパリレン C の化学式を示す．パリレンは生体適

合性が高く，絶縁体としても多く使われている [80] [81]．パリレンは CVD(Chemical Vapor Deposition)

により成膜される．細胞が基板に接着するためには基板表面の性質を制御する必要がある．Fig. 3.12

に示すように，蒸着されたパリレン膜の表面は疎水性であり，細胞が接着しにくい．一方，パリレン

の表面に O2プラズマ処理を行うと，表面の性質が親水性へ変わり細胞が接着する． 

本研究では，細胞の足場に近い環境を再現するために，パリレンの表面に Fibronectin をコーティン

グする．Fibronectin は糖タンパク質であり，インテグリンと結合するため，細胞がパリレン膜の表面

に接着，伸展することができる [82] [83]． 

パリレン C のヤング率は 2.8 GPa，絶縁耐力は 5.6×10
3
 V/25μm である．これらの数値は日本パリレ

ン合同会社のデータシートを参照したものである．パリレン 1 μm をセンサに蒸着したときの x 軸方向

の抵抗変化率 ΔR/R は 1.2×10
-3，z 軸方向の抵抗変化率 ΔR/R は 5.3×10

-3となり，パリレン蒸着する前

の式(3.3)と式(3.6)に比べ，大きく変化はなかった． 
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Fig. 3.13 トラクション力センサの製作プロセス  

 

 

3.3.7. フレキシブル配線の設計 

 

 本研究は液体の中で細胞の力を計測するため，基板の配線はすべて絶縁する必要がある．また，基

板に毒性がないことが要求される．設計したフレキシブル配線はポリイミドが主材料である．このフ

レキシブル基板にパリレン膜を蒸着することで，細胞に害を与えないようにした．表面電極の材料は

金である．具体的な寸法は付録 C に示す．センサと補償センサを合わせて 16 個の電極があるため，配 
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Fig. 3.14 トラクション力センサの製作写真 (a)フォトレジストでパターニングを行ったビーム， 

(b)裏彫り後のビーム，(c)パリレン蒸着後のビームの SEM 写真，(d)センサチップ，(e)カバーチップ

の表面，(f) カバーチップの表面 

 

 

線の幅，間隔などの寸法は 18 ピンのコネクタ(FH19SC-18S-0.5SH)に合わせた．フレキシブル配線の製

作は株式会社井雅に依頼した．  

 

3.3.8. トラクション力センサの試作 

  

 トラクション力センサの試作にはデバイス Si 層が 5 μm，ボックスの SiO2層が 2 μm，ハンドリング

Si 層が 300 μm の p 型 SOI 基板（Soitec）を用いた．始めに SOI 基板をダイシングソーで 25 mm×25 mm

に切り出した． 

Fig. 3.13 にトラクション力センサの製作プロセスを示す．切り出した SOI 基板を HF 溶液中で 90 秒 
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Fig. 3.15 Au と Si の表面に蒸着されたパリレン膜 

 

 

以上洗浄することで自然酸化膜を除去する．次にサイドドープをするために穴を掘る．マスクパター

ニングのためのフォトレジストは OFPR800-23cp（東京応化工業）を用いた．穴の大きさは 20 μm×20 μm

である．デバイス Si 層のエッチングは ICP-RIE を用いたドライエッチングによって行った．レジスト

の洗浄後，もう一度 HF 溶液で洗浄を行う．ボックス層がなくなることを防ぐため，洗浄時間は 15 秒

程度にする．その後すぐに n 型ドーパンド P-59230(OCD，東京応化)を基板の表面に塗布する．この際，

穴の中がドーパンド溶液で満たされるように 2 分間待ってからスピンコートを行う．次に，熱酸化炉

で SOI基板表面に厚み 100 nm程度のピエゾ抵抗層を形成した．熱酸化炉を用いた不純物の熱拡散には， 

[84]と同様の手法を用いた．熱拡散終了後，基板を再び HF 溶液にて 15 秒間洗浄する．センサビーム

の横幅が 5 μm と小さく，ウェットエッチングでは精度の高い制御が難しい点と，Cr と Au の多層金属

を加工するときのプロセスの便利さから，リフトオフプロセスを用いて配線を製作した．配線以外の

部分をフォトレジスト OFPR800-100cp でパターニングし，真空蒸着装置を用い，Cr と Au を蒸着する．

その後，レジストを取り除くとレジストがなかった部分に Cr と Au が残る．Au は SiO2との密着性が

悪いため，密着層として Cr を用いた．このとき各層の厚みは Cr が 4 nm，Au が 40 nm とした．配線形

成後，デバイス Si 層のエッチングを行う．この際，穴の側面に形成されたピエゾ抵抗層がエッチング

されないようにレジストでこの領域を保護する必要があり，フォトレジスト OFPR800-100cp でピエゾ

抵抗層を保護した．フォトレジストは親水性の表面とは密着性が悪いため，レジストを現像するとき

に細長いセンサのレジストパターンが基板の表面から取れてしまうといった問題が生じる．そこで，

密着性を向上するために，HMDS(ヘキサメチルジシロキサン)処理を行うことでウェハの表面を疎水性

にする．本研究では OAP 溶液を用い，HMDS 処理を行った．Fig. 3.14(a)にデバイス Si 層のレジストパ

ターニング後の写真を示す．デバイス Si 層のエッチング・レジストの洗浄まで完了した後はピラニア

洗浄 (H2SO4:H2O2=3:1) を行い，表面に残ったレジストなどをきれいに洗浄した．次に，ハンドリング

層のドライエッチングを行う．ハンドリング層をエッチングするときはボックス層が割れ，アルミ皿

上に基板を固定するために使用したシリコンオイルとガスが反応し，センサが汚れてしまう．それを

防ぐため，フォトレジスト AZP4620 でデバイス層をコーティングした．ボックス層の SiO2は HF 蒸気

を用い除去する．しかし，HF 溶液と SiO2の反応によって生成された水が蒸発するときに表面張力によ

ってカンチレバーが側面にくっついてしまう．この問題は HF 蒸気プロセス中に生成された水がウェハ

に残らないようにすることで解決できる [85] [86]．そのために，ホットプレートを 45℃に加熱させ，

エッチング用のディッシュ上にひっくり返しておく．Fig. 3.14 の(b)，(d)に裏彫り後のビームと製作し 
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Fig. 3.16 シリコンの側面に蒸着されているパリレン膜，(a)液体培地に入れる前，(b)液体培地に入

れてから 24 時間後 

 

たセンサチップの写真を示す．力センサ部分はハンドリング Si 層のエッチングを行い，補償センサ部

分はハンドリング Si 層のエッチングをしなかった．力センサの抵抗値は平均 1.2 kΩ であった．カバー

チップは厚さ 250 μm の Si ウェハを用いて，製作した．Fig. 3.14 の(e)，(f)に表から撮った写真と裏か

ら見た写真を示す．まず，細胞を通す穴を空けるために，表面にパターニングを行う．3 つの穴があり，

真ん中の穴を通って細胞がセンサパッド上に接着することとなる．穴のサイズは 100 μm×150 μm であ

る．左右の 2 つの穴は，気泡を取り除くためのものである．穴が 1 つだけだと，カンチレバーの裏に

残った気泡を液体で置換することができない．気泡が残っていると，液体培地を加温したときに，気

泡が膨張してカンチレバーを押し上げてしまう．こうした不具合を解消するために，2 つの穴を設けた．

次に，センサチップの穴に差し込むための，つき出ている構造を作るため，ICP-RIE を用いて約 150 μm

程度 Si 層のエッチングを行った． 

完成したセンサチップはフレキシブル配線上に貼り付ける．接着剤はアロンアルファ，センサチッ

プと基板の配線はワイヤボンディングを用いた．ワイヤボンディングの配線材料はアルミである．そ

の後，センサチップの絶縁のため，CVD 法でパリレンダイマーを 0.5 g 使用し，蒸着を行った．Au 表

面上にはパリレンが蒸着されにくいため [87]，単分子自己組織化膜(Self-Assembled Monolayer, SAM)を

成膜することで Au の表面状態を改良した．SAM の成膜には容積 2 l のチャンバに 1-ドデカンチオール

(1-dodecanethiol)溶液 0.1 ml とデバイスを入れ，1 時間経過後，取り出した．こうすることで，Au 表面

が有機性になり，パリレンとの密着性が向上する．Fig. 3.14(c)にパリレンを蒸着したセンサビームの写

真を示す． 

触針段差系(Dektak 150，アルバック)を用いて，表面に蒸着されたパリレン膜の厚みを計測した．Fig. 

3.15 に測定時に使用したデバイスの表面写真と厚みの測定時にスキャニングしたラインを示す．Au と

Si で 2 か所の厚みを計測して平均を出した結果，Au の表面に蒸着されたパリレンの厚みは 0.95 μm ，

Si の表面には 1.04 μm であった．次に，導電性金属としてパリレンの表面にタングステンを 3~5 nm 程

度コーティングし，側面に蒸着されたパリレン膜を SEM で観察した．Fig. 3.16(a)にデバイス層側から

見た SEM 写真を示す．SEM 写真から確認した側面に形成されているパリレン膜の厚みは 0.5 μm であ

った．側面の厚みが表面の半分しかないのは，この部分が貫通していないくぼみであるため，入り込

むモノマーガスの量が表面に比べて少ないためと考えられる． 
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Fig. 3.16(b)は 37 °C の液体培地に入れてから 24 時間後のパリレン膜の写真である．液体培地から取

り出し，洗浄と導電性金属コーティングを行ったものである．パリレン膜はシリコンから剥がれてお

らず，その厚みも液体培地に浸ける前と同じであることを SEM から確認した．  

 

3.4. 本章のまとめ 

 

本章では，シリコン基板上で細胞を培養したときの細胞の伸展を観察し，そこから特徴を抽出した．

トラクション力を定量的に計測するために，細胞を培養するパッド部分と力を感知するピエゾ抵抗層

をトラクション力センサの異なる位置に形成した．細胞のサイズは 10～20 μm であり，ギャップが 10 

μm 以下であれば，キャップの中に落ちることなく伸展する．MEMS プロセスを考慮し，センサパッド

のサイズは 15 μm×125 μm，パッド間のギャップは 4 μm と設計した．100 μm×150 μm の穴を開けたカ

バーチップをセンサチップ上に乗せることで，力センサのビーム上で細胞が伸展することを防ぐ．細

胞のトラクション力は 9 kPa 以上であると予想し，力センサの分解能が 10 nN となるように設計した．

力センサは 37°C の液体の中に入れるため，光と温度による応答を補償する必要がある．補償センサを

力センサの隣に配置し，ブリッジ回路に組み込むことで補償を行うようにした．力センサと補償セン

サがアレイ化されたセンサチップのサイズは 5 mm×7 mm×0.3 mm とした．  
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第4章 センサの基礎特性 
 

 

 

 

 

 

4.1. はじめに 

  

本章では，試作した力センサの基礎特性の評価を行う．まず，絶縁体で覆った力センサを純水，水

道水，液体培地などに入れ，液体によるセンサの応答を評価する．また，力センサの信号に影響を与

える要素として，液体培地を 37 °C に加温する時に使用するホットプレートからの電気ノイズ，液体の

温度変化，液体培地中の浮遊物質，配線の材料の酸化・還元反応などを挙げられる．本章ではそれぞ

れの場合の抵抗変化率を計測し，センサへの影響について調べる．  

次に，絶縁体で覆ったカンチレバーに力が加わったときの抵抗変化率を基に x 軸方向と z 軸方向の力

と抵抗変化率を結ぶ特性行列を求める． 

以上の実験から，トラクション力センサを用いた力計測が有用であることを示す． 

 

4.2. 液体中での計測 

 

4.2.1. 液体によるセンサの反応 

実験で使用する液体培地は多くのイオンを含有している．本研究で使用した液体培地(Eagle’s 

Minimum Essential, ATCC)中には塩化カルシウム，塩化ナトリウム，硫酸マグネシウム等が水に溶けて

イオンになるため，液体培地は電解質となる．そのため，センサチップの配線を絶縁する必要がある． 

また，生きた細胞を計測するために，液体培地はホットプレートにより 37 °C に加温される．しかし，

力センサの配線があるため，センサを固定しているディッシュを完全に密閉することはできず，上下

の温度差によって生じセンサに影響する．また，液体中の温度差が対流を生み，センサに影響するこ

とが考えられる． 

本節では，厚さ 5 μm のピエゾ抵抗型カンチレバーを液体培地中に入れたときに，液体培地による影

響と液体の温度差及びこれによって生じる液体の対流等による影響を評価する． 
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Fig. 4.1 センサに外部から刺激を与えない場合，ホットプレート上での(a)空気中での応答，(b)液体

培地，(c)純水，(d)水道水に入れた時の 10 秒間のセンサ応答． 

  

 

 

 

Fig. 4.2 液体培地の中で計測したセンサ応答のフーリエ変換による周波数特性 (i) フーリエ変換を

行う前のセンサ応答 (ii) 50 Hz の時に相当するパワースペクトルの周波数は 2 Hz 以下の領域である 
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まず，空気中，純水，水道水，液体培地の底で計測したセンサ応答について述べる．液体の種類に

よるセンサへの影響を調べるために，同じセンサを用いて液体を順次に変えた時の信号を計測した．

パリレン C を 1 μm 蒸着したセンサを直径 30 mm のディッシュに固定した．その後，37 °C のホットプ

レート上で，センサの応答を計測する．液体を置換する際にはセンサが乾燥しないように数回にかけ

て置換を行い，温度変化が安定するまで，10~30 分経過後に測定を行った．液体の量が少ないときは蒸

発によるセンサの応答が激しかったため，ディッシュ中の液体量が 5 ml 以上になるように液体を入れ

た．ディッシュの上にカバーガラスをかぶせることで，液体の蒸発を防いだ．さらに，温度補償セン

サをブリッジ回路に組むことで，温度による影響を除去した． 

Fig. 4.1 に空気中及び各液体の中での 10 秒間のセンサの応答を示す．計測回路のアンプの増幅率 G

は 1000 である．最初に空気中から計測を始めた．まず，センサを基板に固定し，空気中でセンサの応

答を測定したところ，安定した応答が得られた(Fig. 4.1(a))．次に，ディッシュに液体培地で注ぎ，ホ

ットプレートで 37 °C に加温してから測定を行った結果，センサの応答が不安定となった(Fig. 4.1(b))．

これは，培地が電解質であるため，電流が漏れてしまい，センサの信号に影響されたと考えられる．

このときのノイズレベルは，センサに 200 nN の力を加えた時の抵抗値変化に相当する．次に，センサ

を洗い流し，37 °C の純水中で計測を行うと，安定したセンサの応答が得られた(Fig. 4.1(c))．最後に，

Fig. 4.1(d)に水道水に置換したときのセンサの応答を示す．水道水中のセンサ応答は純水のときに比べ，

得られた信号は不安定であった．よって，センサは空気中，純水のように非電解質中でセンサの応答

を測定したときは，安定した信号が得られたが，水道水と液体培地のような電解質の中ではセンサの

応答が不安定であった． 

液体培地中で計測したセンサ反応の周波数特性を解析するために，フーリエ変換を行った．Fig. 4.2

の（i）にセンサ応答を（ii）にこの応答をフーリエ解析した結果を示す．元となるデータは 20 秒間計

測したものである．Fig. 4.2（ii）のグラフは 0~60 Hz までの領域と 0~10 Hz までの領域を拡大した結果

を表示した．50 Hz のときにピークが確認できるが，このピークは計測アンプ回路の電源の周波数であ

る．50 Hz のパワースペクトルに相当するかそれ以上大きいパワースペクトルは 1 Hz 以下で確認され

た．定常状態に近い 1 Hz 以下の区間は細胞の力の周波数領域であるため，測定データから液体培地中

のセンサ反応をノイズとして除去することは難しい．よって，S/N 比の向上するためにロックインアン

プを用いることを考えられる．  

空気中で計測したセンサの応答と純水中での応答を比較し，これらの実験から，液体の対流による

影響は無視できると考えられる．液体培地中で計測した場合，最初は応答が安定しているが，約 1~2

時間後には力刺激を与えていないのにも関わらず，大きなピークが不規則に表れる．水道水でも同じ

現象が確認された．液体培地と水道水の中でセンサの信号を不安定にする原因として 2 つのことが考

えられる．一つ目に，液体の中に入っている不純物がカンチレバーセンサと物理的に接触することで

ある．二つ目は絶縁膜が破壊され，電圧をかけると電極付近で電気反応が起きることである．そこで，

液体培地中で十分に絶縁を保つことができるように，原因を調べ，対策を行う． 
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Fig. 4.3 パリレンの厚さと液体培地中でのセンサ応答． 

(a) 1 μm，(b) 1.5 μm，(c) 2.0 μm，(d) 2.5 μm  

 

 

4.2.2. パリレン Cの厚さとセンサの反応 

前節で述べたように，液体培地は電解質である．そのため，力センサの電極が完全に絶縁され，数

時間液体培地の中で耐えられることが要求される．本節では，蒸着されたパリレン膜の厚みによるセ

ンサ応答の安定性を調べる必要がある．パリレンダイマーの量を 0.5 g から 2.0 g まで変えることで，

厚み 1.0~2.5 μm までのパリレン C をそれぞれセンサに蒸着し，液体培地中での各センサの反応を計測

した．絶縁膜の厚みを変えたことによるセンサ応答の変化を調べるために，液体培地の中にセンサを

入れてから 1 日以上放置し，センサの安定性を評価した．液体培地の温度はホットプレートを用いて

37 °C に維持した． 

Fig. 4.3 にパリレン膜の厚みが(a)は 1 μm，(b)は 1.5 μm，(c)は 2.0 μm，(d)は 2.5 μm の時に液体培地の

中で計測した 30 秒間のセンサの応答を示す．(a)，(b)の時はセンサの応答が不安定であったが，パリレ

ン膜の厚みが 2.0 μm 以上の(c)，(d)の時は安定であった．Fig. 4.4 にセンサにパリレン膜を蒸着してか

ら時間が経過した時に 37 °C の液体培地の中で計測したセンサの応答を示す．(a)はパリレン膜の厚み

が 2.0 μm の時のセンサ応答であり，(b)は 14 時間後の応答である．(c)はパリレン膜の厚みが 2.5 μm の

時のセンサ応答であり，(d)は 24 時間後のセンサ応答である．時間が経過してもセンサの応答が安定で

あることが確認できた．この実験から絶縁膜が厚くなるとセンサの応答が安定であることがわかった．

そのため，液体培地中でのセンサの不安定な応答は，培地の浮遊物質が物理的にセンサに触れるとき

に生じた応答ではなく，絶縁の問題であるため生じたと考えられる．  
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Fig. 4.4 時間の経過によるセンサ応答． 

(a)パリレン膜の厚みが 2 μm の時のセンサ応答，(b) 14 時間後のセンサ応答(パリレン膜の厚み:2 

μm)，(c)パリレン膜の厚みが 2.5 μmの時のセンサ応答，(d) 24 時間後のセンサ応答(パリレン膜の厚

み:2.5 μm)  

 

 

Table 4.1 蒸着時のパリレン C のダイマー量と側面の厚み 

パリレンのダイマー量 [g] 0.5 1 1.5 

側面の蒸着厚み [μm] 0.5 1.3 2 

 

 

 

Fig. 4.5 パリレンのダイマー量とパリレン膜厚みの様子 (a)1.0 g を蒸着した時，(b)1.5 g を蒸着した

時 
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Table 4.1 にパリレン C のダイマー量による側面の厚みを示す．膜の厚みは SEM 写真から算出した．

Fig. 4.5 にパリレン膜の厚み 1.5 μm と 2.0 μm で蒸着した時のセンサの様子を示す．センサビームのギ

ャップは 4 μmであり，パリレン膜の厚みが 2 μmの以上の時はビームがパリレンでくっついてしまう．

また，パリレン膜を厚く蒸着すると力センサの感度が低下する問題がある．  

 

4.2.3. アルミ電極の酸化反応 

液体培地中でセンサ応答を計測したパリレン膜が 1 μmの時はアルミ電極の周りに白い沈殿物が確認

された．その状態で，時間が経過すると抵抗が測定できないほど高くなり，配線として機能できなく

なった．この白い沈殿物の原因は配線材料として使用しているアルミワイヤが液体培地の中で溶けて

いる可能性がある．具体的には式(4.1)のようにアルミ電極が酸化し，白い沈殿物は水酸化アルミウム

である可能性がある． 

  

  
Al → Al

3+ 
+ 3e

- 

Al
3+ 

+ 3H2O → Al(OH)
3↓ 

+ 3H
+
 

(4.1) 

 

この問題を防ぐための対策として，アルミワイヤの部分を別に絶縁することと電気回路に交流電圧

をかけることが考えられる．交流電圧を回路にかけると，アルミ電極の周りで酸化・還元反応が同時

に起き，配線が溶け出す影響を減らすことができる．アルミワイヤの部分を覆うためには，粘度が高

い材料を用いる必要がある．粘度が低いと毛細血管現象により，電極間の穴に沿って流れてしまい，

カンチレバーが絶縁材料に埋もれてしまうためである．本研究では，細胞に毒性がなく，粘度が高い

材料として蜜蝋を用いてアルミ電極の周りを覆う一方，電気回路に交流電圧を流して抵抗変化率の測

定を行う． 

 

4.3. 実験セットアップの構築 

4.3.1. 実験セットアップ 

本研究ではシリコン基板上の細胞を観察するため，正立顕微鏡(BX51WI，オリンパス)を用いた．顕

微鏡は暗室中に設置し，全ての実験は暗室の中で行った．観察に使用したレンズは液浸レンズである

ため，液体培地中に入れることができる．光源はハロゲンランプである．液体培地が入ったディッシ

ュはホットプレート上に置くことで，液体培地を 37 °C に加温・維持する．ディッシュから 15 cm 程度

離れた場所に，ブリッジ回路を設置し，ブリッジ回路の出力をロックインアンプ(東陽テクニカ)に差動

入力し，センサ応答をオシロスコープで記録する． 

パリレンを蒸着したセンサはまず，直径が 35 mm のディッシュに両面テープを用いて固定した．接

着剤の毒性が細胞に影響を与える恐れがあるので，フレキシブル基板の直下に両面テープを貼り，蜜

蝋を用いて基板周りを覆うことで接着剤による影響を防いだ． 
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Fig. 4.6 (a) 細胞トラクション力計測のセットアップ，(b) ディッシュに固定されたセンサチップと

フレキシブル基板 

 

 

Fig. 4.6 に実験セットアップの写真とディッシュに固定した基板の写真を示す．実験までの前処理の

流れは付録に示す．ディッシュに基板を固定した後は，カバーチップをセンサチップ上に乗せる．こ

のときにカバーチップに擦れて，パリレンが剥がれるので，その部分には電流が流れないようにセン

サチップ上の配線を配置した． 

 

4.3.2. ホットプレートによるセンサの反応 

液体培地を 37 °C に加温するには，ホットプレートを使用する．電源電圧を用いて制御するホットプ

レートを使用したため，ホットプレートからのノイズがピエゾ抵抗値の計測に影響を与える．力セン

サのひずみによるピエゾ抵抗値の変化ではなく，周辺装置の電波が電気回路に乗ってしまうのである．

本研究では，3 種類のホットプレートを試した．Fig. 4.7 の(a)に A タイプ（デルタ T カルチャーディッ

シュ(04200415C)，Bioptechs Inc）のホットプレートと力センサの応答を示す．ディッシュに電極が付

いているタイプである．細胞培養のディッシュ中にセンサを固定し，純水を注いた．このホットプレ

ートを用いて 37 °C に加温した後，計測を行った．計測には Fig. 2.5 で示したブリッジ回路及び計測ア

ンプ，オシロスコープ(DL1640，YOKOGAWA)を用いた．計測アンプに供給した電圧は 1 V である．計 
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Fig. 4.7 (a)Ａタイプのホットプレート(Delta T dish 04200415C，Bioptechs Inc)と 

アルミ箔を用いてノイズ対策を行った写真，(b)10 秒間のセンサの応答，(c)0.1 秒間のセンサの応答． 

  

 

測アンプは AD623 を用い，G は 1000 に調整した．Fig. 4.7(b)に 10 秒間のセンサ応答を，Fig. 4.7(c)に 0.1

秒間のセンサ応答を示す．センサ応答は 50 Hz の信号であり，ホットプレートによるノイズであるこ

とがわかる．応答の振幅は 4.0×10
-4 

[-]程度であり，力で換算すると約 100 nN に相当するものである．

ディッシュに電極が付いているため，センサ部と距離が近くノイズレベルが大きい可能性がある．Fig. 

4.8 に違う種類のホットプレートとそれぞれの力センサの応答を示す．Fig. 4.8 (a)の B タイプは天板が

金属となっているホットプレート(HT-1350, 日本パルス技術研究所)である．Fig. 4.8(b)の C タイプは硬

質ガラスを加工した．発熱体のホットプレート(TP-NLS，東海ヒット)である．パリレンで覆ったセン

サをディッシュに固定し，純水を入れた．純水は 37 °C に加温し，温度が安定してから信号の計測を行

った．B，C タイプのホットプレートの実験でも A タイプの実験時と同様にホットプレートとセンサの 
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Fig. 4.8 (a) B タイプ(HT-1350, 日本パルス技術研究所)のホットプレートと力センサの出力，(b) C

タイプ(HT-1350, 日本パルス技術研究所)のホットプレートと力センサの出力 

 

 

間にアルミホイルをおき，接地した．B タイプのホットプレート上で計測したセンサ応答の振幅は

3.0×10
-4 

[-]程度であり，B タイプのホットプレート上で計測したセンサ応答の振幅は 2.0×10
-4 

[-]程度で

あった．Fig. 4.8 (a)と(b)にホットプレートによる力センサの応答を示す．横軸は時間，縦軸はセンサの 
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Fig. 4.9 (a)ブリッジ回路とロックインアンプ(周波数 1 kHz，時定数 10 ms)，(b)その時のセンサの

応答 

 

電圧変化を表示している．3 種類のホットプレートの中で，C タイプのガラス基板上のホットプレート

を使用したときに一番よくノイズが除去された．また，空気中より液体の中で計測したときの方がノ

イズの影響はもっと大きかった．細胞の力は数分以上かけてゆっくり変化すると考えられるので，周

波数を特定することは困難である．また，長時間力センサの応答を計測する必要があるが，計測装置

に保存できる容量が限定されているため，長時間計測すると計測装置の時間分解能が落ちてしまう． 

このため，計測後にノイズの周波数のみをフィルタリングすることができない．ソフトウェア，電

気回路によるフィルタリングの方法以外に，S/N 比を高めるためにはロックインアンプを用いる方法

が挙げられる． 

 

4.3.3. ロックインアンプ 

これまでの実験から，液体培地の中で細胞の力を計測するためには，S/N 比を高めること，力感度を

考慮し，蒸着膜の厚さを 1.5 μm 以下にすること，液体培地の中でのセンサ応答が安定であることが要

求される．この要件を満足するために，本研究では微弱信号の計測に非常に優れているロックインア

ンプを使用した．Fig. 4.9 はロックインアンプを含めた計測回路と液体培地の中でのセンサ応答を示す．

参照信号の周波数を測定信号と近い周波数領域である 100 mHz にしたときは，直流を用いた計測回路

の応答と同様に信号が不安定であった．そこで，ロックインアンプに用いる参照信号の周波数を 1 kHz，  
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時定数は 10 ms と設定し，信号を安定化した．C タイプのホットプレートを用いた時に，直流電圧によ

ってセンサの抵抗値変化を計測した時は，10 nN の刺激に対する S/N 比は 0.08 (1.6×10
-5

/2×10
-4

)であっ

たが，それに比べ，ロックインアンプを使用した時の S/N 比は 1 (1.6×10
-5

/1.6×10
-5

)となり，10 倍以上

改善された． 

4.4. 力センサの評価 

  

4.4.1. 力と抵抗変化率の関係 

 

本節では試作したトラクション力のキャリブレーションを行うため，センサに力を加え，それに対

する応答を計測する．応答から力と抵抗値変化の関係式を求める．この関係式を用いてセンサの応答

からトラクション力を算出することができる．実験セットアップを Fig. 4.10 に示す．振動などが影響 

 

Fig. 4.10 センサに加えた力と抵抗値変化の関係を求めるためのセットアップ 

 

 

 

Fig. 4.11 力センサのキャリブレーションに用いた参照用センサ 
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Fig. 4.12 x 軸及び z 軸の力とトラクション力センサの抵抗変化率の関係 

 

 

を与えるため，防振台にキャリブレーションのセットアップを設置する．カンチレバーに加える力は

ロードセルでは直接，測定できないため，参照用カンチレバーを利用した．Fig. 4.11 に参照用カンチレ

バーの写真を示す．参照用カンチレバーの長さは 2.0 mm，幅は 150 μm である． 

まず，参照用カンチレバーの特性を求めるため，ロードセル(LVS-5GA，KYOWA)を用いて力に対す

る参照用カンチレバーの感度を計測した．ピエゾステージ(NC3000，株式会社ナノコントロール)にロ

ードセルを取り付け，向かい側にカンチレバーを固定する．固定する際は基板にネジ穴を開け，ネジ

で固定した．ピエゾコントローラはファンクションジェネレータを用いた電圧入力から x，y 軸方向に

は 20 μm，z 軸方向には 15 μm まで動かすことができる．また，ピエゾコントローラには変位センサが

内蔵されているため，実際に動いた変位を出力することが可能である．ピエゾステージは粗動および

微動ネジを用いて参照用カンチレバーに近づける．CCD カメラで確認しながら，参照用カンチレバー

にロードセルが近づけ，ファンクションジェネレータで 300 mHz の三角波をピエゾコントローラに入

力することでピエゾステージを駆動する．ピエゾコントローラの出力をオシロで確認しながら，オフ

セットと電圧を調整する．ロードセルをキャリブレーションするため，ロードセルのバネに小ネジを

置き，アンプ(動ひずみ測定器，KYOWA)の出力応答を計測した．小ネジの重さを秤で計測し，そこか

らロードセルに加わった力とセンサ応答の関係を求めた．ロードセルの出力と参照用カンチレバーの

応答から力と抵抗変化率を，ピエゾステージの変位出力とロードセルからバネ定数を，それぞれ求め

ることができる．参照用カンチレバーのバネ定数は 2.0 N/m であった．実験から求めた参照用カンチレ 
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バーの出力と力の関係は 42 μN/V であった． 

その後，参照用カンチレバーを用いてトラクション力センサのキャリブレーションを行う．上記 

で述べた方法と同様に，ロードセルの代わりに参照用のカンチレバーをピエゾステージ側に取り付け，

向かい側にはトラクション力センサをネジで固定し，キャリブレーションを行う．キャリブレーショ

ンの時に使用したトラクション力センサはパリレン C を 1.0 μm 蒸着したものである．また，参照用の

カンチレバーはブリッジ回路と増幅アンプ(AD623)の計測回路を用いた．トラクション力センサの評価

においては細胞実験に使うのと同じロックインアンプを用いて，計測を行った．Fig. 4.12 にトラクシ

ョン力センサのキャリブレーション結果を示す．グラフから力と抵抗変化率は線形であり，10nN の分

解能を持って力検出することが可能である．x 軸方向の力に対しては R1と R2の抵抗変化方向が逆とな

っている．これはひずみの引張と圧縮との違いに起因するものであり，理論と傾向が一致している．z

軸に関しては R1と R2の抵抗変化方向が同様である．実験から求めた抵抗変化率は第 3 章で求めた理論

値とオーダが一致しているため，妥当であるといえる．実験値の方が理論値より x 軸方向は 3~6 倍高

くなり，z 軸方向では 1/2 と低くなった．また，z 方向では R1と R2の変化値がほぼ同等であるが，x 方

向では R1の抵抗値変化が R2の変化値より大きかった．これはプロセスのときにパターニングずれによ

って，ビームの幅が左右のビームで異なることが原因であると考えられる．また，z 軸に関しては，SOI

ウェハにドーパンド溶液をスピンコートする際に，穴付近では溶液がはじかれてしまうため，ピエゾ

抵抗層のドープ濃度が表面と異なる可能性がある． 

求めたトラクション力センサに加わった力と抵抗変化率が線形であるため，特性行列を定義するこ

とができる．式(4.2)と式(4.3)のように，抵抗変化率と力の特性行列の逆行列を求めることで，力センサ

の出力から力センサに加えられた力を検出することができる． 

本研究のキャリブレーションから求めった特性行列を式(4.4)に，特性行列の逆行例を式(4.5)に示す．

特性行列の各要素の単位は nN である．また，本実験から求めたバネ定数は x 軸方向が 0.08 N/m，z 軸

方向が 0.03 N/m であった．第 3 章で求めたシミュレーション値と比較すると x 軸方向は約 1/4，z 軸方

向は 1/2 となっている．これはセンサビーム幅がプロセスで設計値より大きく減少しているためである

と考えられる． 

光ヘテロダインを用いて，センサの共振周波数を求めた結果，x 軸方向は 4.5 kHz，z 軸方向は 3.25 kHz

であった． 

 (
∆𝑅1/𝑅1

∆𝑅2/𝑅2
) = 𝐴 ∙ (

𝐹𝑥

𝐹𝑧
) (4.2) 

 (
𝐹𝑥

𝐹𝑧
) = 𝐴−1 ∙ (

∆𝑅1/𝑅1

∆𝑅2/𝑅2
) (4.3) 

 (
∆𝑅1/𝑅1

∆𝑅2/𝑅2
) = (

−7.4 −1.6
4.7 −2.2

) × 10−6 (
𝐹𝑥

𝐹𝑧
) (4.4) 

 (
𝐹𝑥

𝐹𝑧
) = (

−0.9 0.7
−2.0 −3.1

) × 105 (
∆𝑅1/𝑅1

∆𝑅2/𝑅2
) (4.5) 
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Fig. 4.13 トラクション力センサの温度補償の対処によるのセンサ応答，(a)顕微鏡の光 Off，ホット

プレート On，(b)顕微鏡の光 Off，ホットプレート On，補償あり, (c)顕微鏡の光 On，ホットプレ

ート On，(d)顕微鏡の光 On，ホットプレート On，補償あり 

 

 

 

Fig. 4.14 (a)顕微鏡の光 Off，ホットプレート On の時の液体培地の温度，(b)顕微鏡の光 On，ホッ

トプレート On の時の液体培地の温度 

 

 

 

4.4.2. 液体培地の温度に対するセンサ反応 

4.3.1 節に示した実験環境で，液体培地に温度変化を与える要因としてはホットプレートからの熱と

空気中へと逃げる熱，顕微鏡の液浸レンズにより奪われる熱等が挙げられる．顕微鏡のレンズを液体

培地の中に入れた時の培地の温度を温度計(TSU-7225，株式会社チノー)で計測すると，入れる前に比 
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Fig. 4.15  外乱による抵抗変化率を x 軸及び z 軸方向の力に換算した時 

 

 

べ，36 °C から 34 °C に低下していた．本研究では，こういった温度に対する補償として，2.2.5 節で示

したように，力センサと補償のセンサの光と温度に関する抵抗変化がお互いに相殺するようにブリッ

ジ回路を組んでいる． 

Fig. 4.13 に補償センサをブリッジ回路に組み込んでいない場合と補償センサをブリッジ回路に組み

込んだ場合の，温度変化に対するトラクション力センサの応答を示す．実験の時は 37°C に設定された

ホットプレート上にセンサを置き，溶液は液体培地を用いた．いずれも液体培地の温度が安定した後

で測定した応答である．まず，Fig. 4.13(a)は顕微鏡の光源であるハロゲンランプが付いてない状態で，

補償センサを組み込んでいない場合の力センサの抵抗変化率を示す．大きな温度変化が生じない限り，

補償をしなくてもセンサの応答は変化しなかった．Fig. 4.13(b)は同様にハロゲンランプが付いてない状
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態で，補償対処をした力センサの抵抗変化率を示す．Fig. 4.13(a)と同様，センサの応答に変化はなかっ

た．Fig. 4.13(c)はハロゲンランプを付けた状態で，センサのみの応答を計測した結果を示す．この結果

が示すように，光を入射することで，抵抗変化率が減少していることが確認された．今回のトラクシ

ョン力センサに使用したピエゾ抵抗は温度が上昇すると，抵抗値も上昇する．しかし，Fig. 4.13(c)の結

果ではセンサ応答はピエゾ抵抗が減少する傾向を示したため，この応答はレンズを液体培地の中に入

れた際に，液体培地の熱をレンズに奪われ，液体培地の温度が低下した影響であると考えられる． 

Fig. 4.13(d)にハロゲンランプを付けた状態で，補償センサを回路に一緒に取り組んだセンサの応答を

示す．補償センサも力センサと同様に温度変化に対して抵抗値が変化するため，お互いの抵抗変化が

相殺され，応答が安定している． 

Fig. 4.14 にハロゲンランプによる落射照明を行った場合と行わない場合の液体培地の計測温度を示

す．ハロゲンランプをつけることによる，温度の大きな変化は見られなかった．しかし，どちらも 37 °C

より低かった．これはディッシュの蓋がオープンしたままであるため，空気中へと熱が逃げてしまう

ためだと考えられる． 

Fig. 4.15に温度によるトラクション力センサの二つの抵抗変化率を x軸及び z軸方向の力に換算した

グラフを示す．4.4.1 節で求めた R1と R2の変化率に特性行列の逆行列を掛け算することで力を求めた．

実験は補償対処を行った力センサを液体培地に入れ，ホットプレートによる加温と顕微鏡の落射照明

を行った状態で 50 分間計測した．Fig. 4.15 には計測されたセンサ信号を，10 分間ずつ区切った 5 つの

グラフとして表示した．緑色は z 軸方向へ換算した力を示す．x 軸方向では，最大 10 nN 程度変化して

いる．z 方向の力に換算したときは最大 20 nN 程度の力となることが確認された．細胞の力を計測する

際には，この程度のノイズが含まれることを考慮して，データを解析する必要がある． 

 

4.5. 本章のまとめ 

  

 本章では試作した力センサを用いて，実験環境においてのセンサの応答について述べた．ホットプ

レートからの電気ノイズや，空気中，純水，水道水，液体培地中で計測した際に生じるセンサの反応

を計測した．絶縁膜として用いたパリレン厚みと液体の中でのセンサ応答の関係について調べた．計

測結果より，センサの要求仕様を満足させながら絶縁できる実験環境を構築した．  
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第5章 トラクション力の計測 

 

 

 

 

 

 

 

5.1. はじめに 

  

本章では第 3 章で試作したトラクション力センサのパッド上に細胞を培養し，細胞が発生した力の

計測について記す．はじめに，実験前の処理として細胞培養のためのセンサ洗浄手順について述べる．

その後，センサ上に細胞を培養したときの様子を観察し，計測された細胞のトラクション力を評価・

考察する． 

  

5.2. センサ洗浄 

 

細胞をセンサ上に培養するためにはまず，センサをきれいにする必要がある．4.3.1 節に示したよう

に，両面テープを用いて細胞用のディッシュに固定し，蜜蝋で覆った．Fig. 5.1 に細胞をセンサチップ 

 

 

Fig. 5.1 センサチップ上に細胞を培養する前の処理 
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Fig. 5.2 (a) カバーチップを通してみたセンサパッドアレイの写真，(b) 細胞の播種後，カバーチッ

プを外した後の写真 

 

  

上に培養する前のプロセスを示す．センサチップ上にカバーチップを乗せ，カバーチップも小量の蜜

蝋で基板に固定した．カバーチップをセンサチップの穴に差し込むだけでは液体を入れる際にカバー

チップが浮かんでしまうためである．Fig. 5.2(a) にカバーチップを通して見えるセンサパッドアレイの

写真を示す．この穴を通して細胞はセンサパッド上のみに接着する． 

まず，センサを固定したディッシュにクリーンベンチの中で UV 灯を 5 分程度当てることで殺菌を

行う．空気を抜くため，表面張力が小さい 99%のエタノールからディッシュに入れ，70%のエタノー

ルに置換していく．エタノールを用いた洗浄後は Fibronectin のコーティングを行うために，5 ml のデ

スペットを用い 70%エタノールを数回かけて PBS(Phosphate buffered saline)溶液に置換する．この時に

センサが乾燥すると液体の表面張力によって隣の壁面にくっついてしまうので，溶液をすべて吸い取

らず，センサを濡らした状態で溶液の置換を行うように注意する．PBS 溶液に置換した後，さらに

EBSS(Earle's Balanced Salt Solution)溶液へ置換を行う．これによって，残存しているエタノールを取り

除く．その後，ディッシュに 15 μl のフィブロネクチンを添加し，常温で 1 時間待つことでセンサ表面

の Fibronectin コーティングを行う．コーティングが終わるとセンサ上に細胞を播種する．細胞がセン

サ上に沈み，接着するまで，1 時間待つ．その後，顕微鏡で確認して細胞がセンサ上に接着できたこと

を顕微鏡で確認し，ピンセットを用いてカバーチップをセンサチップから外す．Fig. 5.2(b) にカバーチ

ップを外してからセンサチップの表面の写真を示す．カバーチップの直下には細胞が接着してないこ

とが確認された．  

実験の液体培地は CO2の影響を受けない Leibovitz’s L-15 Medium (HEPES 25mM, pH7.4)を使用した．  
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Fig. 5.3 a) センサパッド上で細胞の成長の様子，b) a)から 30 分後の写真，c) 60 分後の写真，d) 90

分後の写真 

 

 

細胞を継代するときに使用する EMEM (Eagle's minimal essential medium)は CO2の影響を受けるため，

顕微鏡の直下に長時間使用する時には CO2に依存しない液体培地を使用する必要がある．L-15 培地の

調整方法としては粉状の HEPES を純水に溶かし，1 M の HEPES 溶液を作る．その後，オートクレー

ブを用いて 1M の HEPES 溶液を滅菌し，水酸化ナトリウムを用いて pH 7.4 に調整した．製造した 1 M

の HEPES pH7.4 溶液を最終濃度が 20~25 mM になるように，L-15 培地(Leibovitz’s L-15Medium)に加え

た．その後，EMEM 培地のときと同様に FBS(Fetal bovine serum)10%と AntiBiotic1%を添加した．溶け

残った HEPES がセンサに触れることを防ぐため，調整した液体培地は最後に孔径が 0.45 μm(Corning 

430768 Filter System)のフィルタを通して使用した． 

力センサパッド上に細胞が接着していたら，液体培地を 5 ml のピペットを用い，数回かけて新しい

培地に置換した．基板上に接着してない細胞が培地の中で浮遊しているため，溶液を交換する必要が

あったためである． 

細胞の観察には微分干渉顕微鏡を用い，細胞を確認した．微分干渉顕微鏡はコントラストを強調し

て物体を観察することができるため，厚みのある物体であれば，透明な細胞であっても境界を強調し

て観察できる．この方法は細胞染色を行わないため，細胞を生きたまま長時間観察することができる．

CCD カメラ(DP80, オリンパス)を用いて，撮影を行った． 

Fig. 5.3 にセンサパッド上で細胞が成長する様子を示す．8 個の細胞がセンサパッド上にあった．そ  
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Fig. 5.4 二つのセンサパッドにかけて伸展した細胞(BAOSMCs) 

 

 

Table 5.1 センサパッドに接着している細胞幅とギャップ 

Number Gap [μm] L1 [μm] L2 [μm] |L1-L2|[μm] Cell total area [μm
2
] 

1 4 19.5 20.8 1.3 419 

2 4 30 28.3 1.7 472 

3 4 26.6 20.6 6.0 475 

4 4 23.8 17.4 6.4 523 

5 4 19.9 23.3 3.4 685 

6 5 36.2 36.5 0.3 832 

7 5 57.9 46.4 11.5 1967 

 

のうち 3 つはパッド間にまたがっていた．Fig. 5.3 の a) は観察を始めたときの写真である．Fig. 5.3 の

b)，c)，d)は 30 分，60 分，90 分後の細胞の様子である．30 分までは細胞が急速に成長しているため，

時間の経過とともに，センサパッドのギャップが狭くなっていくことが確認された．60 分後から 90

分後までは細胞の成長速度は遅いが，2 つのセンサパッド間の間隔から，お互いに引っ張り続けている

ことが確認された．細胞がセンサパッドアレイ上に接着し，引っ張っていることが目視でも確認され

たため，センサを用いてトラクション力を十分に計測できると考えられる． 

 

5.3. パッド間のギャップと細胞の接着 

 

本節ではパッド間のキャップが細胞の接着に与える影響について調べた．Fig. 5.4 にセンサパッド上

に接着している平滑筋細胞 (BAOSMCs, Cell Applications) の様子を示す．Table 5.2 に CCD カメラの画

像から計測したギャップ，センサパッドに接着している細胞の幅 L1と L2，L1と L2の差，パッド間にか

かって伸展している細胞の全面積を示す．細胞の境界の長さは画像処理ソフトウェア ImageJ を用いて

マウスで細胞の境界をクリックすることで取得した． CCD カメラの画像ではパリレン膜の観察が難し 
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Fig. 5.5 (a) フレームと力センサ上に接着している細胞(BAOSMCs)の様子，Scale bar : 15 μm，(b) 細

胞の境界と重心の動き 

 

 

いが，SEM 画像から確認した結果からパリレン膜がギャップの両側面に 0.5 μm 程度蒸着されているこ

とを確認している．このため，実際のギャップは Table 5.3 のギャップより 1 μm を引いた分となる．ま

た，測定した細胞の幅から求めた割合 L1/L2は 1.1±0.2 であった．細胞は最大 2000 μm
2まで二つのパッ

ド上で伸びることができ，細胞が成長していることが確認されたため，パッド間のギャップは細胞の

伸展に大きく影響を与えないと言える． 

 

5.4. 細胞のトラクション力の計測 

 

 力センサ上に平滑筋細胞を培養し，2 台のロックインアンプを用いて，力センサの R1と R2の抵抗値

変化を計測した．センサ上に培養した細胞は BAOSMCs (CAB35405, Cell Applications)である．Fig. 5.5

にセンサ上に培養した細胞の様子を示す．細胞のトラクション力を計測するために，カンチレバーの

形状をした力センサとセンサの右側（写真の上側）に細胞の足場となるためのフレームがある．力セ 
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Fig. 5.6 フレームと力センサに細胞が接着している時の面積，外周と基板に接着している細胞の幅

の定義 

 

 

ンサとフレームの x 軸方向のバネ定数はそれぞれ 0.2 N/m，300 N/m であり，フレームは力センサに比

べ十分硬い．力センサの z 軸のバネ定数は 0.08 N/m である．フレームと力センサ間のギャップはパリ

レンの厚みを含めて 3 μm 程度である．Fig. 5.5(a) に計測を始めてから，1 分毎の細胞の様子を写真上

に白線で示した．ギャップ上ではフレーム上で細胞の境界と力センサ上の細胞の境界をつなげた．播

種直後の細胞は，球の形をしているため，細胞の長手方向と短手方向の長さの対称の比が 1 に近い．

しかし，実験写真の細胞は長さが約 52 μm，幅が約 20 μm であり，その比率は 2.6 であったため，フレ

ームと力センサ上に播種した細胞が接着，成長していると考えられる．Fig. 5.5 の(b)は画像ソフト

ImageJ を使い，細胞の境界線から求めた重心を示した．薄い水色から濃い青色まで 8 分間の時間の経

過による細胞の様子を示した．灰色はフレームと力センサの境界線である．Fig. 5.5 の図から細胞が移

動しているのではなく，5 μm 以内の範囲で動いていることがわかった． 

Fig. 5.6 にフレームと力センサ上に細胞が接着している時の面積，外周と長さの定義を示す．SAは細

胞全体の面積，S1 はフレーム側に接着している部分の面積，S2 は力センサ（力センサ）側に接着して

いる部分の面積，PAは細胞全体の外周，P1はフレーム側に接着している部分の外周，P2は力センサ側

に接着している部分の外周，L1 はフレーム側に接着している細胞の幅，L2 は力センサ側に接着してい

る細胞の幅である．フレームと力センサの間にある細胞の面積は SAには含まれているが，S1と S2には

含まれていない．Fig. 5.7 に時間による(a)細胞の長さ（PA，P1，P2，L1，L2），(b)面積（SA，S1，S2），(c) 

x 軸方向の力，(d) z 軸方向の力を示す．最初の 2 分間で細胞の外周と面積が急激に増加した．力に関し

て，x 軸方向に力が増加するときは力センサがフレームに近づく方向に力が働いて，減少するときは力

センサがフレームから遠くなる方向である．また，z 軸に関しては増加すると力センサが浮き上がる方

向であり，減少すると力センサが下に押される方向で働くことである．細胞の面積については力セン

サ上よりフレーム上に接着している面積がもっと大きい．細胞はフレームと力センサの両方に接着し  
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Fig. 5.7 Fig. 5.5 の細胞の(a)長さ，(b)面積，(c) x 軸方向の力変化，(d) z 軸方向の力変化 

 

 

ている．8 分間で細胞の面積は 257 μm
2から 345μm

2まで 88 μm
2増加した．特に最初から 2 分までは 257 

μm
2から 398 μm

2まで面積が 139 μm
2増加している．力に関しては x 軸方向にはほとんど力が発生しな

かった．z 軸に関しては 1 分から 2 分までのセンサを押し続ける力が発生し，最大約 500 nN 程度まで

力が発生した．細胞が広がっていく際に，力センサが下方向に動いているが，これは力センサがフレ

ームより約 2～3 μm 程度高い位置にあるため，細胞がセンサを引っ張っていると考えている．また，2

分から 4分まではほぼ力変動がない．4分から 7分までは力センサが浮き上がる方向で力が働いている．  
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Fig. 5.8 (a) フレームと力センサ上に接着している細胞(BAOSMCs)の様子，Scale bar : 15 μm， 

(b) 細胞の境界と重心の動き 

 

  

x 軸より z 軸のバネ定数が小さいことと，プロセスの都合により力センサの高さがフレームの位置より

約 2～3 μm 高いため，力センサが引っ張られ，z 軸の方に力が発生したと考えられる．従って，x 軸方

向には力が増加しない，一方，z 軸方向に力が発生してあり，細胞の面積が増加するときにトラクショ

ン力が増加したと考えられる．この時，最初の 2 分間でのデータから，単位面積当たりの力を算出す

ると 3.6 nN/μm
2となる． 

Fig. 5.8 に続けて計測した結果を示す．Fig. 5.5 の実験から 5 分程度の時間が経過した．(a)に細胞の

境界線をなぞった 10 分間の写真と(b)には時間による細胞の動きを色で表示した図を示す．10 分間の

間，細胞の重心の位置は左下の方向に約 1.6 μm 以内の範囲で動いた．  

Fig. 5.9 に Fig. 5.8 の写真を基に解析した時間に対する(a)細胞の長さ（PA，P1，P2，L1，L2），(b)面積  
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Fig. 5.9 Fig. 5.8 の細胞の(a) 長さ，(b) 面積と重心の位置，(c) x 軸方向の力変化，(d) z 軸方向の力

変化 
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Fig. 5.10 Fig. 5.8 のグラフでの 3 分目と 5 分目の細胞の境界線と重心の位置  

 

 

Fig. 5.11 (a) フレームと力センサ上に接着している細胞(BAOSMCs)の様子，Scale bar : 15 μm，(b) 

細胞の境界と重心の動き 
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Fig. 5.12 Fig. 5.11 の細胞の(a)長さ，(b) 面積と重心の位置，(c) x 軸方向の力変化，(d) z 軸方向の力

変化 

 

（SA，S1，S2）と重心，(c) x 軸方向の力，(d) z 軸方向の力を示す．(b)のグラフで細胞の面積は実線で， 

x 軸方向に細胞の重心が移動した距離は点線で表示した．細胞の重心は細胞の厚さが一定であると仮定

し，細胞の境界線から求めたものである．力センサは x 軸方向の力のみを計測するため，重心の x 軸

方向の移動量を求めた．また，細胞がフレーム側に動いた時を(+)，力センサ側に動いた時を(-)と定義 
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Fig. 5.13  (a) フレームと力センサ上に接着している細胞(BAOSMCs)の様子，Scale bar : 15 μm，(b) 

細胞の境界と重心の動き 

 

した． 

細胞の外周とフレームと力センサに接着している細胞の幅は大きく変化は見られなかった．細胞の

面積は 200 μm
2以内で変動した．細胞の面積は 2 分から 4 分まで 806 μm

2から 866 μm
2まで増加し，4

分から 5 分目では 866 μm
2から 857 μm

2と 9 μm
2減少した．全体的には最初に細胞の面積が 874 μm

2か

ら 10 分後の面積 817 μm
2まで，57 μm

2減少した．フレーム上に接着している細胞の面積が力センサ上

に接着している面積より 5 倍以上大きく，フレーム側に接着している細胞の面積と力センサ側に接着

している面積の差分は 10 分間で 35 μm
2減少している．一方，細胞の重心の位置は 10 分後に約 2 μm

程度力センサ側に移動している．これは，細胞が減少している際に，フレーム側に接着している細胞

の面積の減少分がセンサ側の面積の減少分より大きかったため，重心の位置がセンサ側に移動したと

考えらえる． 
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Fig. 5.14 Fig. 5.13 の細胞の(a)細胞の長さ，(b) 面積と重心の位置，(c) x 軸方向の力変化，(d) z 軸方向

の力変化 

 

力に関しては x 軸方向に 2 分から 4 分まで 400 nN の力が増加している．4 分から 5 分には 200 nN 程

度減少した．z 軸方向に関しては観測された力の大きさがノイズと同程度であった．発生した力を細胞

の増加・減少面積で割ると単位面積当たり増加・減少した力はそれぞれ 6.6 nN/μm
2と 22 nN/μm

2であ

り，面積が減少する時の力がもっと強かった． 
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Fig. 5.15 (a)単細胞全体の外周と力の関係，(b)フレームに接着している部分の外周と力の関係， 

(c)力センサに接着している部分の外周と力の関係 

 

 

Fig. 5.10 に Fig. 5.8 の 3 分から 5 分までの細胞の境界線と重心を示す．この間に細胞の重心は右下へ

約 2.5 μm 移動した．そこで，細胞は x 軸方向に-1.6 μm 程度動いている．x 軸と z 軸の合力は 4.5 分の

ところで一番強く，そのときの力は約 500 nN 程度であった． 

これまでの結果から，細胞の面積が減少した場合，面積増加時と逆方向の力が働くことを確認した．

この原因は細胞の面積が減少すると，基板に結合している接着斑が分解されるため，トラクション力

も弱くなるためであると考えられる． 

引き続けて 10 分間計測を行った結果を Fig. 5.11 に示す．(a)は細胞の境界線をなぞった 10 分間の写

真，(b)は時間による細胞の動きを色で表示した図を示す．Fig. 5.11 の写真をもとに解析し，Fig. 5.12

に (a)細胞の長さ（PA，P1，P2，L1，L2），(b)面積（SA，S1，S2）と重心位置が x 軸方向へ移動した距離，

(c) x 軸方向の力，(d) z 軸方向の力を示す． 

Fig. 5.12 で細胞の面積は 10 分間で 818 μm
2
 から 865 μm

2まで 47 μm
2増加した．細胞の移動について

は 10 分間で，細胞の重心がフレーム側に 1 μm 程度移動した．細胞が一番速い時は速度が 2 μm/min で  
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Fig. 5.16 (a)フレームに接着している部分の細胞の幅と力の関係，(b)力センサに接着している部分

の細胞の幅と力の関係 

 

 

あったが，それ以外の時間では 1 μm 前後重心が動いた．x 軸の力は 1 分から 3.5 分まで約 500 nN 増加

している．この間細胞の面積は 26 μm
2増加した．単位面積当たりのトラクション力は 19 nN/μm

2であ

る．z 軸の力に関しては大きな変化は見られなかった．細胞の重心の移動距離と力のグラフのピークが

一致していない理由として，細胞全体の幅が左上から右下まで約 74 μm であるため，重心が 1 μm 動

いていることは比較的小さい値である．そのため，もっと長い時間で計測を行う必要がある． 

引き続けて，30 分間連続して細胞の移動，変形を計測した結果を Fig. 5.13 に示す．Fig. 5.14 に前述

と同様に(a)細胞の長さ（PA，P1，P2，L1，L2），(b)面積（SA，S1，S2）と重心位置が x 軸方向へ移動し

た距離，(c) x軸方向の力，(d) z軸方向の力を示す．30分間の計測では細胞の面積が 832 μm
2から 1114 μm

2

まで細胞の面積が 282 μm
2程度大きくなることを確認することができた．細胞が大きく広がるときに比

較的フレキシブルな力センサより固定されたフレームの方に伸びていくことが確認された．一番早く

動いたときは 1.8 μm/min であり，30 分後細胞の重心位置は 1.4 μm 程度フレーム側へ移動した．細胞は

硬い基板を好むため，フレーム側に伸びて行くと考えられる．力に関しては x 軸方向では 30 分間増加

する傾向を示している．特に 12 分から 30 分まで x 軸の力の増加は約 1 μN である．その間の細胞の面

積変化は 942 μm
2から 1114 μm

2までとなり，172 μm
2増加した．発生した単位面積あたりのトラクショ

ン力は 7 nN/μm
2である．z 軸に関しては最初から 12 分まで約 300 nN 減少し，18 分まで 100 nN 増加し，

18 分から 20 分まで 200 nN 減少，その後，30 分まで徐々に増加している． 

これまでの結果をまとめると，細胞の面積が増加するときに細胞はトラクション力を発生している．

Fig. 5.7 では細胞の面積が 400~500 μm
2であり，細胞は力センサとフレームの長手方向に体の伸ばし，x  
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Fig. 5.17 (a)単細胞全体の面積と力の関係，(b)フレームに接着している部分の面積と力の関係， 

(c)力センサに接着している部分の面積と力の関係 

 

 

軸にはほとんど力が発生しなかった．一方，z 軸方向に力が増加した．これは高い位置にある力センサ

がフレームを側に引っ張られ，その際に z 軸方向では力センサが下方向に動いたためと考えられる．

以降の計測では z 軸方向に力がほとんど発生せず，x 軸のみ力が計測された．カンチレバーと固定され

たフレームがある場合，Fig. 5.5 の結果では 1 つの細胞のうち，フレーム上での細胞の部分面積は 136 

μm
2，力センサ上での細胞の部分面積は 52 μm

2 であった．フレーム上と力センサ上の部分面積の比が

2.7 である．一方，約 1 時間後の Fig. 5.13 ではフレーム上が 864 μm
2，力センサ上が 164 μm

2であり，

面積比は 5.3 に増大した．よって，細胞はカンチレバー形状の力センサよりも固定されたフレーム側へ

より多く伸展したといえる．この結果から，細胞は固定された基板を好み，フレーム側により伸びて

いくと考えられる．また，細胞の面積の増減と力の発生方向が一致した．細胞の計測時間を 30 分間に

したときには力の増加を明確に確認することができた． 

Fig. 5.14 のデータを用いて，Fig. 5.15 の(a)に単細胞全体の外周と力の関係，(b)にフレームに接着し  
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Fig. 5.18 (a)単細胞全体の面積と外周の関係，(b)フレームに接着している部分の面積と外周の関係， 

(c)力センサに接着している部分の面積と外周の関係 

 

 

ている部分の外周と力の関係，(c)に力センサに接着している部分の外周と力の関係を示す．縦軸は細

胞の外周が 205 μm から 264 μm までの力の変化量である．単細胞の外周と力が線形関係であることを

示唆する．また，フレーム側に接着している細胞の外周と力の関係においても，線形関係であること

が示されている．(c)については(a)と(b)に比べ，細胞が接着している面積が小さいため，外周が大きく

増加していなかった．この時の単位長さ当たりの力は(a)では 16 nN/μm，(b)では 17 nN/μm であった． 

Fig. 5.16 の(a)にフレームに接着している部分の細胞の幅と力の関係，(b)に力センサに接着している

部分の細胞の幅と力の関係を示す．固定フレームと力センサに接着している細胞の幅と力のグラフか

らは特に大きい関連性は見られなかった．  

Fig. 5.17 の(a)に単細胞全体の面積と力の関係，(b)にフレームに接着している部分の面積と力の関係，

(c)に力センサに接着している部分の面積と力の関係を示す．縦軸は細胞の面積が 831 μm
2から 1113 μm

2

までの力の変化量である．面積についても(a)と(b)のグラフでは線形関係であることを示唆する．単位

面積当たりに発生した力は(a)では 4 nN/μm
2，(b)では 3 nN/μm

2であった．トラクション力が長さだけで 



 第 5 章 トラクション力の計測 

MEMS 多軸センサを用いた細胞のトラクション力計測                                     71 

  

Fig. 5.19  (a) 二つの力センサ形状上で細胞(BAOSMCs)を培養した時の写真 Scale bar :15μm 

(b)細胞の境界線と重心 

 

 

なく，面積に関しても線形関係を示した． 

Fig. 5.18 の(a)に単細胞全体の面積と外周の関係，(b)にフレームに接着している部分の面積と外周の

関係，(c)に力センサに接着している部分の面積と外周の関係を示す．長さと面積が線形関係を示して

いる理由は，細胞が等方的に変形する場合には，その面積は周の長さの 2 乗に比例すると考えられる．

しかし，今回の計測では細胞の面積の変化量が小さく，またフレームに沿って特定の方向に細胞が変

形したため，面積と周りの長さとの関係が線形になったと考えられる．これが，計測されたトラクシ

ョン力が面積と周の双方に対して線形な関係を示した理由であると考えられる．  

Fig. 5.19 から Fig. 5.26 までは複数細胞を計測したものである．細胞の種類は BAOSMCs である．2

つのカンチレバーを並べて配置した．上はピエゾ抵抗を持たないフレームであり，ピエゾ抵抗を有す

る下側の構造を用いてトラクション力を計測した．2 つ並んでいる上に 3 つの細胞がセンサの間にまた 
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Fig. 5.20  センサ上で細胞(BAOSMCs)を培養した時に(a)それぞれ細胞の面積と(b)場所上の細胞の面

積，その時に発生した(c)x 軸方向の力，(d)z 軸方向の力 
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Fig. 5.21 (a) 二つの力センサ形状上で細胞(BAOSMCs)を培養した時の写真 Scale bar :15μm，(b) 細

胞の境界線と重心 

 

 

がって存在する．細胞の足場となる力センサの x 軸方向のバネ定数は 0.08 N/m である．z 軸方向のバ

ネ定数は 0.03 N/m である．計測は写真の下の方にある力センサを用いて行った．Fig. 5.19 の(a)に 50

分間で 10 分刻みの細胞の写真を示す．(b)には 3 つの細胞の境界線を表示した．右の 2 つの細胞は細胞

の重心が力センサアレイの中にあり，真ん中の細胞の面積変化が一番大きかった．Fig. 5.20 に(a)3 つの

細胞の面積，(b)力センサ上で細胞が占める面積，フレーム上で細胞が占める面積及びその総和を示す． 

(c)にその時の x 軸方向の力と(d)に z 軸の力について示す．細胞 1 の面積は 559 μm
2から 481 μm

2
 まで

78 μm
2減少した．細胞 2 の面積は 916 μm

2から 568 μm
2まで 348 μm

2程度減少した．細胞 3 の面積は 324 

μm
2から 218 μm

2まで 106 μm
2減少し，細胞 2 が最も減少した．センサ上での細胞の面積は 587 μm

2か

ら 346 μm
2まで 241 μm

2程度減少し，フレーム上での細胞の面積は 920 μm
2から 640 μm

2まで 280 μm
2

減少した．x 軸方向の力は 50 分間で約 100 nN 減少している．また，z 軸に関しては約 300 nN 程度減少 
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Fig. 5.22 センサ上で細胞(BAOSMCs)を培養した時に(a)それぞれ細胞の面積，(b)場所上の細胞の面

積，(c)x 軸方向の力，(d)z 軸方向の力 

 

している．力の方向は x 軸に関しては足場となるカンチレバー（フレーム）と力センサが遠くなる方

向に動いた．z 軸に関しては力センサが下方向に働いた．そのため，細胞のトラクション力は面積が小

さくなるときに x 軸で力が減少していることは基板と結合している接着面積が小さくなり，基板を引

っ張っている力が弱くなったためであると考えられる．また，この際，z 軸は力センサが押される方向

に力を発生している．z 軸方向に力が発生した原因として，z 軸方向に引っ張っていた力が弱くなった

ため，持ち上がっていた力センサが相対的に沈んだことが考えられる．引き続き同じ細胞の力を同じ 
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Fig. 5.23 (a)力センサの形状をした力センサと両方に固定されたフレーム上で細胞(BAOSMCs)を培

養した時の写真 Scale bar :15μm，(b)細胞の境界線と重心 

 

 

センサで計測した結果を Fig. 5.21 に示す．Fig. 5.22 に(a)3 つの細胞の面積と(b)力センサ上に細胞が占

める面積，フレーム上に細胞が占める面積及びその総和，その時の(c)x 軸方向の力と(d)z 軸の力を示す．

Fig. 5.22 より大きな面積変化は見られなかったが，徐々に面積が減少している．細胞 1の面積は 443 μm
2

から 436 μm
2まで 7 μm

2減少した．細胞 2 の面積は 464 μm
2から 308 μm

2まで 156 μm
2程度減少した．

細胞 3 の面積は 263 μm
2から 237 μm

2まで 26 μm
2減少した．センサ上での細胞の面積は 243 μm

2から

200 μm
2まで 43μm

2程度減少し，フレーム上は 677 μm
2から 615 μm

2まで 62 μm
2程度減少した．x 軸の

力は 0分から 10分の間に 20 nN程度減少し，30分から 40分の間時の面積の変化は 341 μm
2から 317 μm

2

へ 24 μm
2程度減少した．30 分から 40 分の間も 20 nN 程度減少している．z 軸の力に関しては 27 分か

ら 35 分まで約 100 nN 減少した． 

Fig. 5.23 に力計測用の力センサと両側にフレームがあるときに細胞を培養した 40 分間の写真と細胞

の境界線と重心を表示した絵について示す．力センサとフレーム上で 3 つの細胞がある．3 つの細胞の

うち，細胞 1 は力センサと上側のフレームにまたがっている．細胞 2 は両側にまたがっているが，20

分以降は力センサの下側からは退縮し，上側の方に移動している．細胞 3 は力センサと力センサの下

側のフレームにまたがっている．最初の写真と 40 分の写真を比べると，細胞 1 と 2 は固定されている

フレーム上に伸展している．細胞 3 は力センサとフレームの長手方向へ伸展した．最初の角度から細  
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Fig. 5.24 センサ上で細胞(BAOSMCs)を培養した時に細胞の(a)場所による面積，(b)その間に発生した

x 軸，(c) z 軸方向の力  
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Fig. 5.25 (a)力センサの形状をした力センサと両方に固定されたフレーム上で細胞(BAOSMCs)を培

養した時の写真 Scale bar :15μm，細胞の境界線と重心 

 

 

 

胞の形が変わっていない．この実験から，細胞は力センサより固定されているフレーム上へより伸び

ることと，隣に細胞がいる場合にお互い離れる方向へ行く傾向があった．Fig. 5.24 に力センサと上下

の固定フレーム上での 3 つの細胞の面積の総合と力の変化について示す．力センサ上での細胞の面積

は最初の 880 μm
2から 40 分後，1093 μm

2となり，213 μm
2増加した．下側のフレーム上での細胞の面

積は 210 μm
2から 243 μm

2となり 33 μm
2増加した．上側のフレーム上では細胞の面積が 51 μm

2から 449 

μm
2まで 398 μm

2増加し，一番大きな変化がみられた．力に関しては 40 分間で x 軸方向へ約 200 nN 発

生した．z 軸に関してはほとんど力を発生していなかった．細胞がある程度伸展すると，細胞の面積が

増加する際に垂直方向には力が発生していなかった． 

Fig. 5.25 に続けて 50 分間計測した細胞の写真と境界線，重心の位置を示す．細胞 1 は大きさが小さ

くなっているが，細胞 2 と 3 は右上の方向へ移動している．Fig. 5.26 には 3 つの細胞の面積と x 軸と z

軸の力に関して示す．細胞の面積は力センサ上での細胞の面積は最初の 1073 μm
2から 50 分後，773 μm

2

となり，304 μm
2減少した．下側のフレーム上での細胞の面積は 436 μm

2から 425 μm
2となり 11 μm

2減

少した．上側のフレーム上では細胞の面積が 207 μm
2から 159 μm

2まで 48 μm
2減少し，全ての基板上

で細胞は減少した．面積がもっとも減少した部分は力センサ上の領域である． 
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Fig. 5.26 センサ上で細胞(BAOSMCs)を培養した時に細胞の(a)場所による面積，(b)その間に発生した

x 軸，(c) z 軸方向の力  

 

 

力に関しては x 軸方向には力が 300 nN 程度発生し，z 軸方向には 18 分以降から 180 nN 程度発生し

た．力が発生している方向について，x 軸は上側のフレームに近くなる方向であり，z 軸は力センサが

下に押される方向であった．細胞の面積が小さくなる場合，水平方向のトラクション力は弱くなるこ

とを Fig. 5.20 から確認した．しかし，Fig. 5.25 では Fig. 5.19 と違い，細胞の重心が上側のフレームへ
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移動していることが分かる．そのため，力センサが上側に引っ張られる方向であると考えられる．z 軸

に関しては，この計測系では力センサがフレームより 2~3 μm 程度上にあるため，細胞の移動につれ， 

x 軸方向に力センサが引っ張られるときに，z 軸方向にも引っ張られた可能性がある． 

 

5.5. 本章のまとめ 

  

本章では，試作した MEMS 多軸力センサ上に細胞を培養し，トラクション力の計測を行った．細胞

をセンサパッド上にのみ培養するために，カバーチップを別途製作し，カバーチップを外したときは

カバーチップの直下には細胞がないことを確認した．また，センサパッド上での細胞の成長を観察し，

細胞が伸展することを確認した． 

x 軸のバネ定数が 0.2 N/m および 0.08 N/m の力センサと，固定されたフレームがある場合，Fig. 5.5

の結果では 1 つの細胞のうちフレーム上にある部分の面積は 136 μm
2，力センサ上にある部分の面積は

52 μm
2であった．フレーム上と力センサ上の部分面積の比は約 2.7 である．しかし，約 1 時間後には，

フレーム上が 864 μm
2，力センサ上が 164 μm

2となり，面積比が 5.3 に増大した．よって，細胞は力セ

ンサよりも固定されたフレーム側へより多く伸展したといえる．細胞の面積変化と移動距離について

は 10 分間の計測では明確に変化せず，30 分以上の計測では画像から移動を確認することができた． 

また，単細胞のトラクション力を計測し，面積の増減による力の増減について調べた結果，細胞の

面積が増加するとトラクション力も増加する傾向が得られた．細胞が収縮するときは力が減少したが，

基板と結合していた接着斑が少なくなったため，トラクション力が減少したと考えられる．単位面積

あたりに発生した単細胞のトラクション力は 3.6～22 nN/μm
2であった． 

従来研究でも面積の増加によってトラクション力が増加する傾向がみられ，ヤング率が 10 Pa のゲル

上で単位面積当たりに発生したトラクション力は約 0.4 nN/μm
2である [47]．また，バネ定数が 80 nN/m

の PDMS ピラーをアレイした基板上で単位面積当たりに発生したトラクション力は約 12 nN/μm
2であ

り [9]，本研究での計測結果とオーダが一致している．しかし，これらの従来研究では異なる細胞を用

いており，また，z 軸方向には動かない．一方，本研究のセンサは x 軸と z 軸方向に変形するため，水

平方向のバネ定数から基板の硬さに対する力を比較することは困難である． 

カンチレバー上に複数細胞がある場合，カンチレバーとフレーム上での面積をそれぞれ求めた結果，

面積が増えた方向へ細胞のトラクション力が増加した．例えば，Fig. 5.24 の結果が示すように，下側

のフレーム上で，3 つの細胞の面積の増加分は 33 μm
2であったが，上側のフレーム上での細胞の面積

の増加分は 398 μm
2であった．そのとき，トラクション力は上側のフレームの方へ約 200 nN 上昇した．

ただし，カンチレバーと固定フレーム間に細胞があるときの z 軸方向の力に関しては，カンチレバー

が固定フレームより 2~3 μm 高いため，トラクション力が発生していると考えられる．  

次に，2 つのカンチレバー上に細胞が並び，その内，1 つのカンチレバーを力センサとしてトラクシ

ョン力の計測を行った．細胞が小さくなるときに x 軸方向と z 軸方向でトラクション力が減少された．

このとき，2 つのカンチレバーの z 軸の位置は同様であったため，z 軸方向に発生した力は細胞の面積

が減少することによるトラクション力の減少であると考えられる．この計測から，細胞は水平方向に
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も垂直方向にもトラクション力を発生することが示唆された． 
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第6章 結論 
 

 

 

 

 

 

6.1. 結論 

 

 本研究は，細胞のトラクション力を計測するために，MEMS 多軸センサを液体培地の中に入れ，細

胞をセンサ上に培養することで，直接かつリアルタイムで細胞のトラクション力を計測する手法を提

案し，センサの有用性を示した． 

細胞のトラクション力を計測するため，本研究ではピエゾ抵抗効果を用いた．ピエゾ抵抗はひずみ

に対する感度が高いため，顕微鏡では観測できない硬い基板上で発生する力が計測できる． 

生きた細胞の力を直接，リアルタイムで計測できる環境を構築するためには，液体培地を加温して

37°C に維持する必要がある．液体培地は電解質なので，電気計測の際に力センサ自体が絶縁されてい

る必要がある．しかし，提案するトラクション力センサでは，加わった力によって発生するひずみを

計測しているため，絶縁膜を厚くすると力感度が低下してしまう．こういった事情は細胞の力を電気

的に計測する上で，障害となる．本研究ではこれらの課題を解決し，ピエゾ抵抗型力センサを用いる

ことで，基板の変形が観測し難い，硬い基板上での細胞のトラクション力の計測を可能とした．  

 実験対象として，本研究では基板に接着して細胞運動を行う平滑筋細胞(Bovine aortic smooth muscle 

cells)を用いた．力センサは細胞を培養するセンサのパッド部分とピエゾ抵抗層を形成したビーム部分

に分かれる．センサのビーム部分はサイドドープを行うことにより，x 軸および z 軸方向のひずみに応

じたピエゾ抵抗を検出できるようにし，細胞のトラクション力を 2 軸方向で計測する．センサパッド

のサイズは幅が 15 μm，長さが 125 μm である．センサパッド間のギャップは 3 μm と設計した．これ

は，直径 20 μm の細胞がセンサパッドと固定フレーム上にまたがって接着できるようにするためであ

る．力センサの計測領域が数百 nN～数 μN，分解能が 10 nN となるように設計した． 

力センサは MEMS プロセスによって試作した．試作したセンサの力に関する感度は x 軸方向では R1

が-7.4×10
-6 

nN
-1と R2が 4.7×10

-6
 nN

-1となり，z 軸方向では R1が-1.6×10
-6

 nN
-1と R2が-2.2×10

-6 
nN

-1

となった．計測環境において，ピエゾ抵抗層に対する光や温度の影響やホットプレートの電源ノイズ

等に対して，補償センサやロックインアンプを使用することによって，S/N 比を向上させた．センサの

絶縁膜としては，絶縁性とバリア性が高く，化学的にも安定しているパリレンを用いた．パリレン膜
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はセンサの表面に 1 μm，側面に 0.5 μm の厚みで蒸着されていることを確認した．センサはポリイミド

製のフレキシブル配線にワイヤボンディングし，培養ディッシュに固定した．蜜蝋は細胞に害を与え

ない材料であり，配線に用いたアルミニウムが液体培地中に溶け出すことを防ぐために使用した．細

胞の足場に近い環境を再現するために，細胞外マトリックスの一種であるフィブロネクチンでセンサ

の表面をコーティングした．まず，液体の中でセンサの応答を調べるために，純水，水道水，液体培

地のそれぞれの液体の中で計測を行った．その結果，37 °C の液体培地の中でも細胞がない時は安定し

た信号が計測されることを確認した．液体培地のみを 37 °C に加温した状態でセンサの応答を検出し，

センサ上に細胞がある場合とない場合の信号を比べることで細胞の力を計測した． 

単細胞のトラクション力計測を行った結果，数百 nN のトラクション力が計測された．実験で使用し

た力センサの x 軸方向のバネ定数は 0.2 N/m であった．細胞の面積とトラクション力との関係を解析し

た結果，細胞の接着面積が増加する時はトラクション力も増加し，細胞の接着面積が減少する時はト

ラクション力も減少することを確認した．単位面積あたりのトラクション力は 3.6～22 nN/μm
2であっ

た．力センサの z 軸方向のバネ定数は 0.08 N/m であり，z 軸方向の力はほとんど変化しなかった． 

複数の細胞が接着している場合も，細胞が接着している場所の面積をそれぞれ求めた結果，面積が

増加するときにトラクション力が増大した．また，z 軸方向の力に対して，細胞の接着面積が減少した

時に約 100 nN の力が変化した．この結果から，細胞の面積の変化がトラクション力の垂直方向にも影

響を与える可能性があると考えられる． 

これらの計測した結果から，本研究で提案した手法を用いて細胞のトラクション力が計測されてい

ることが確認された． 

 

6.2. 今後の展望 

 

本論文で実現した，MEMS 多軸トラクション力センサはピエゾ抵抗型力センサを用い，硬い基板上

で細胞が発生するトラクション力の電気的計測を行った．製作したセンサは数十 nN から数十 μN まで

のトラクション力を計測できるものであるが，力センサの厚さなどの設計値を変えることで，数 pN ま

での力を計測することも可能である．また，数 kHz までの時間分解能で計測することが可能である．

従って，細胞が力を発生する際の様子，細胞仮足の生成から運動までの様子，アクチン繊維上でミオ

シンが動くときの様子など，シミュレーションや画像解析の組み合わせでは取得できなかった情報が

得られると考えられる．  

 

試薬を用いた細胞の移動方向を制御 

細胞の移動を誘導する試薬を使用し，移動方向を制御することで，移動する際に発生する力と運動

方向の関係が分かると考えられる． 

 

基板の硬さやギャップの制御 

基板の硬さのような力学環境は細胞に一種のシグナルとして作用し，細胞自身の機能発現に深く関
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わっている．基板の硬さやギャップの幅により，細胞が移動方向や形態，行動を決定する際の力を計

測することで，移動方向を決定する際の力学機構が分かると考えられる． 

  

細胞組織の力計測 

 細胞間に働く力の変化が、隣接する細胞にどのような影響を及ぼすかを調べることができる．レー

ザー光などで細胞にダメージを与えると、細胞群の応力バランスが崩れる．細胞群はこの応力バラン

スを回復するために，損傷した部分へと移動し，治癒させると考えられている． 

本研究のトラクション力計測をこういった実験へ応用することによって，損傷の治癒課程で細胞群

の内部応力がどのような機械的シグナルになっているかを調べることができる．細胞の機能を誘導す

る因子として，従来は化学的シグナルを中心に研究されてきたが，近年，トラクション力などの機械

的シグナルも重要な役割を果たすものとして注目されている．生きた細胞が発生するトラクション力

を定量的に計測することは，細胞の成長・移動・分化といったメカニズムの解明につながると考えら

れる． 
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付録 
 

 

 

 

 ピエゾ抵抗型カンチレバーの製作プロセス 付録A

本研究で製作したピエゾ抵抗型トラクション力センサの製作プロセスの詳細を記す． 

 

Table A.0.1 ピエゾ抵抗型カンチレバーを用いたトラクション力センサの製作プロセス 

 

a. 最初に SOI ウェハの酸化膜をきれいに除去する． 

b. フォトリソグラフィでメインベークしたウェハは露光する前に十分に冷やす． 

c. 側面ドープを行うため，SOI ウェハのデバイス層に穴を掘る．後にこの穴の側面をドープする． 
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d. 自然酸化膜除去後はすぐにドーパンドを塗布する．穴の中にドーパンドの液体が十分入り込むよ

うにデバイスシリコンの表面にドーパンド溶液を落としてから 2 分間待ち，スピンコーティング

を行う． 

e. フォトレジストとデバイス層に形成された自然酸化膜の密着が弱く，細長いセンサのパターニン

グが難しかったため，レジスト塗布の前に OAP 溶液を塗布することで HMDS 処理を行った． 
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a. ハンドリングシリコン層のエッチングを行う前にピラニアを用い，表面をきれいに洗浄した． 

b. ハンドリングシリコン層のエッチングのときにボックス層である SiO2 層が割れてしまい，シリ

コンオイルとエッチングガスの反応でセンサが汚れるので，表面を AZP4620 でコーティングす

る． 
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A.1  ピエゾ抵抗層を形成するためのドープレシピ 

本研究では，P 型 SOI 基板(Device Si/Box/Handle Si layer: 5/2/300 μm)の Device Si 層の表面及び側面に

ピエゾ抵抗層を形成するため n 型不純物塗布拡散剤 P-59230(OCD，東京応化)を用いて，ドーピングを

行った．以下にその熱拡散のレシピを示す [84]． 

 

Fig. A.1 Rapid thermal diffusion における温度プロファイル 

 

 

Table A.0.2 Temperature Profile Program Parameters 

Step Number Temperature 

[degrees] 

Time [min:sec] PID Number 

1 88 1:18 1 

2 88 1:00 1 

3 135 0:54 1 

4 135 2:00 1 

5 171 0:36 1 

6 171 1:00 1 

7 389 4:00 1 

8 389 5:00 1 

9 935 0:20 2 

10 935 0:40 2 
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Table A.0.3 PID 制御 

PID Number P [%] I [S] D [s] 

1 6.2 13 1 

2 6.8 6 1 

 

 

A.2 製作に使用した Deep-RIE のレシピ 

 本研究ではDeep-RIE装置を用いてDevice Si及びHandle Si layerのエッチングを行った．Table A.0.4，

Table A.0.5，Table A.0.6にそのプロセスレシピを示す．図は FAT dddとUJ_Decsレシピを使用したとき，

それぞれの側面写真を示す．深堀エッチングによるスキャロッピングを抑えるため，本研究では Device 

Si 層をエッチングする時に UJ_Decs を使用した．Handle Si 層は厚さが 300μm であるため，エッチレー

トが早い FAT を使用し，最後の仕上げに FAT_weak を使用した．  

 

 

 

Fig. A.0.2 プロセスレシピ FATddd と UJ_Decs 使用後の Si 層のスキャロッピング 
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Table A.0.4 レシピ名: UJ_Decs 

 Etching Passivation 

Gas SF6 C4F8 

Gas flow rate [sccm] 250 180 

Process time [sec] 10 5 

Platen LF [W] 40 0 

Platen HF [W] 0 0 

Coil RF [W] 2000 2000 

Pressure [Pa: 10 3.5 

 

 

Table A.0.5 レシピ名: FAT 

 Etching Passivation 

Gas SF6 C4F8 

Gas flow rate [sccm] 420 180 

Process time [sec]  13 5 

Platen LF [W] 40 0 

Platen HF [W] 0 0 

Coil RF [W] 2000 2000 

Pressure [Pa: 10 3.5 

 

 

Table A.0.6 レシピ名: FAT_Weak 

 Etching Passivation 

Gas SF6 C4F8 

Gas flow rate [sccm] 420 180 

Process time [sec]  13 5 

Platen LF [W] 40 0 

Platen HF [W] 0 0 

Coil RF [W] 1500 1500 

Pressure [Pa: 10 3.5 
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 マスクデザイン 付録B

 

 

 

Fig. C.3 (a) トラクション力センサチップのマスクパターン (b) センサ部分の拡大図  

(b) サイドドープ穴とビームの拡大図 
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 本研究で使用したフレキシブル基板のデザイン 付録C

本研究で使用したフレキシブル配線を Fig.C.4 に示す．作業中にワイヤボンディングが切れることを

防ぐため，補強板を厚く設計した．製作および加工は株式会社井雅に依頼した． 

 

 

Fig. C.5 18 端子のフレキシブル配線の設計 
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 細胞培養の前処理 付録D

 

Fig. 0.6 18 端子のフレキシブル配線の設計 
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 本研究で使用した装置・薬品リスト 付録E

 

E.1 装置 

Table E.1 本研究で使用した装置・危機 

装置 メーカー 型番 

マスク描画   

電子線描画装置 ADVANTEST Corporation F5112+VD01 

現像装置 EV Group EBF101D 

アッシング装置 SAMCO FA1 

エッチング装置 FAIRCHILD APT1140 

MEMS プロセス   

ダイシングソー 東京精密 A-WD-10A 

スピンコータ MIKASA 1H-d’ 

小型拡散炉 ULVAC-ROCO SSA-P610CP 

真空蒸着装置 アルバック EX-400-T10 

マスクアライナ ユニオン光学 PEM-800 

マスクアライナ 2 Karl Suss MA6 Mask Aligner 

ICP-RIE Sumitomo Precision Products MUC-21 HR 

ワイヤボンダ 超音波工業 USW-5Z60K 

ホットプレート   

パリレン 日本パリレン PDS-2010 

触針段差系 アルバック Dektak 150 

ヒートペン ハープ WAX PEN No. 9100D 

撮像   

デジタル一眼レフカメラ CANON EOS Kiss 

マイクロスコープ KEYENCE VHX-500 

走査型電子顕微鏡 HITACHI S-4700 

落射蛍光顕微鏡 Olympus BX51WI 

カンチレバー基礎特性計測   

スコープコーダ YOKOGAWA DL850 

直流安定電源 KENWOOD PW18-1.3AT 

多軸コントローラ 株式会社ナノコントロール NC3301-C 

ファンクション ジェネレータ Hewlett Packard 33120A 

ロックインアンプ 東陽テクニカ 7270 型 
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ロードセル KYOWA LVS-5GA 

動ひずみ測定器 KYOWA DPM-913B 

光ヘテロダイン 

微小振動測定装置 

NEOARK CORP. MLD-221D 

バイオ関連   

インキュベータ 三洋 MCO-5AC (UV) 

バイオクリーンベンチ PANASONIC MCV-B91F-PJ 

オートクレーブ 株式会社トミー精工 BS-245 

卓上遠心機 KUBOTA 2420 

ウォーターバス Fisher Scientific Isotemp 210 

サーモンプレート TOKAI HIT TP-NLS 

ピペットマン エムエス機器 P-100 

培養倒立顕微鏡 ニコン TS100 

高精度温度計 株式会社チノー MC3000 

 

E.2 薬品 

Table. E. 2 本研究で使用した薬品 

薬品名 メーカー 

OFPR-800LB 23cp 東京応化工業 

OFPR-800LB 100cp 東京応化工業 

ZPN1150-90 日本ゼオン 

NMD-3 (TMAH 2.38%) 東京応化工業 

OCD (P-59230) 東京応化工業 

OAP 東京応化工業 

アセトン (CH3COCH3, 99.5%) 和光純薬工業 

2-プロパノール (CH3CH(OH)CH3, 99.7%) 和光純薬工業 

エタノール(CH3CH2OH, 99.5%) 和光純薬工業 

フッ化水素酸 (HF, 46%) 和光純薬工業 

リン酸 (P3PO4) 和光純薬工業 

過酸化水素 (H2O2) 和光純薬工業 

シリコーンオイル HIVAC F-5 信越シリコーン 

感光基板現像罪 (DP-50) サンハヤト 

塩化鉄第 2 H-200A サン隼人 

瞬間接着剤 (アロンアルファ) 東亜合成 

1-dodecanethiol 和光純薬工業 



 付録 

MEMS 多軸センサを用いた細胞のトラクション力計測                                     95 

蜜蝋 - 

カナダバルサム 和光純薬工業 

E.3 細胞に関連した薬品 

薬品名 型番 メーカー 

Phosphate buffered saline (PBS) Lot RNBC6510 SIGMA 

Earle's Balanced Salt Solution (EBSS) 14155-063 Gibco 

Bovine Smooth Muscle Cell Basal Medium Cat No. B310-450 Cell application, INC. 

Fetal Bovine Serum (FBS) 16000-036 Invitrogen 

Antibiotic-Antimycotic (100X) 15240-096 Invitrogen 

Human Plasma Fibronectin Purified Protein Lot. 2186322 MILLPORE 

Trypsin-EDTA solution (10×) T4174 SIGMA 

Leibovitz's L-15 Medium 21083-027 Invitrogen 

4-(2-hydroxyethyl)-1-piperazineethanesulfonic 

acid (HEPES) 

GB70 (株)同仁化学研究所 

塩酸 (HCL) 080-01066 (株)和光純薬工業 

水酸化ナトリウム (NaOH) 192-02175 (株)和光純薬工業 

 

E.4 本研究で使用した基板・金属 

基板・金属名 型番 メーカー 用途 

SOI 基板 G6P-020-01 Soitec Asia 差圧センサチップの製作 

EB 描画マスク ST-TLR6-TQZ-5009(5T)EBR9 

HS31 

凸版印刷 差圧センサパターンのフォトリ

ソグラフィ 

Cr - 田中貴金属 真空蒸着用ターゲット 

Au 板 純度 99.999% 田中貴金属 真空蒸着用ターゲット 

Al ワイヤ 純度99.99%，φ=30 μm  田中貴金属 ワイヤボンディング 
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