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第 1 章 

 

序論 

 

1. 1 研究の背景 

 
 近年、外界の情報を直接、脳や神経を刺激することで伝え、感覚機能を喪失し

た患者に対し、人工的に感覚を再生させる研究開発が国内外で行われている [1]。

Brain Machine Interface (BMI)、Brain Computer Interface (BCI)、Direct Neural Interface 

(DNI) は、脳の活動を非侵襲的または侵襲的に記録し、その記録した信号を処理

することで機器を制御する、もしくは外界からの信号を脳で処理できる形式に

符号化して脳に情報を送る技術である。現在、BMI や DNI の技術の一部は人工

内耳などで実現されている [2]。人工内耳の成功により、喪失した感覚受容器の

機能をデバイスで代行し、残存する感覚神経を電気刺激することにより、喪失し

た感覚を再生できることが示された。しかしながら、近年における目覚しい医療

技術の発展にもかかわらず、失われた視覚を回復させる有効な治療法はいまだ

なく、人工内耳と同様の原理を応用した視覚再生の研究開発が盛んに行われい

る [3]。 

世界中で推定 2 億 5300 万人の視覚障害者が存在し、2 億 1700 万人が中程度か

ら重度の視覚障害を有し、約 3600 万人が失明者である [4]。世界的な中程度以
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上の視覚障害の主要原因は、未矯正の屈折異常（53 %）、未手術の白内障（25 %）、

加齢黄斑変性（4 %）、緑内障（2 %）、糖尿病性網膜症（1 %）である [4]。 

このような疾患の多くは手術や投薬による治療法が確立されており、全世界

の視覚障害の 80 ％以上が予防または治癒可能である [4]。過去 25 年間、国際的

に様々な取り組みがされており、多くの国で視覚障害の予防と治療は大きく進

歩し、オンコセルカ症およびトラコーマなどの感染症の有病率は、過去 25 年間

で大幅に減少した [4]。社会経済的発展、公衆衛生活動、眼治療の技術向上など

により、世界の視覚障害者数は 1990 年代以降減少したが、中程度以上の視覚障

害者または失明者の 81 ％が 50 歳以上であり、人口増加と高齢化による、視覚

障害者数の増加は今後も続くと考えられている [4]。失明者は 2020 年には 3850

万人、2050 年までに 1 億 1500 万人に増加すると推定される [4]。 

日本における視覚障害の原因と割合を表 1. 1 に示す [5]。日本においては視覚

障害の原因として挙げられる疾患は加齢に伴うものが多い。 

 

表 1. 1 日本の視覚障害の原因順位と割合（2007 ~ 2010 年） 

（文献 [5] より引用） 

順位 原因疾患 割合（％） 

1 

2 

3 

4 

5 

6 

7 

8 

9 

10 

緑内障 

糖尿病網膜症 

網膜色素変性 

加齢黄斑変性 

脈絡網膜萎縮 

視神経萎縮 

白内障 

角膜疾患 

脳卒中 

強度近視 

21.0 

15.6 

12.0 

9.5 

8.4 

5.4 

4.8 

3.5 

2.8 

2.5 

 

 

眼疾患の多くが治療可能であるが、萎縮型加齢黄斑変性、網膜色素変性につい

ては、医学的に有効な治療法が未だ確立されていない [6]。加齢黄斑変性は、加

齢に伴い網膜の中心部分である黄斑に障害が生じる疾患であり、視野の中心部

がゆがんで見える、視野中心が暗くなる・欠ける、色が分からなくなる、視力が

低下するなどの症状を呈する [7]。網膜色素変性は、時間をかけて視細胞が変性

する遺伝性の疾患であり、夜盲（暗いところでものが見えにくい）、視野狭窄、

視力低下などの症状を呈する [8]。これらの疾患は重篤化すると失明に至る。 
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高齢化社会の進展により、加齢に起因する疾患の増加による社会負担増が予

想され、視覚障害に対する治療法の確立や補助装置の開発が望まれている。視覚

障害者の生活補助装置としては、視覚情報を聴覚や触覚など残存する他の感覚

に置き換える感覚代行装置が古くから実用されている [9]。音声読書器や点字デ

ィスプレー、色彩音声案内装置、広義には視覚障害者ナビゲーションシステムな

どが視覚代行装置にあたり、視覚障害者の生活の質（Quality of life: QOL）の向

上に役立っている [9]。しかしながら、日常生活のあらゆる場面でこのような設

備・装置の利用はできず、健常者と同様の日常生活を行うことは困難である。そ

のため、直接視覚を再生する新たな治療技術の開発が望まれている。このような

背景から、医工学の技術を用いて視覚を再生する人工視覚システムの研究開発

が進められている [3, 10]。人工視覚システムとは、後天盲の患者に残存する視

覚神経系を電気刺激し視覚情報を伝達する装置である [11]。 

失明者の網膜や大脳皮質などの視覚神経系を刺激するとフォスフェンと呼ば

れる光覚が得られることを 1755 年に Le Roy らが報告している [12]。その後、

Tassiker（1954 年）が電気刺激による視覚再生の特許を出願している [13]。1960

年代から 1970 年代にかけて Brindley [14]や Dobelle ら [15] によって大脳刺激に

よる視覚再生の研究が行われ、電光掲示板様の視覚情報の提示に成功した。

Dobelle らによる視覚再生の実証は人工視覚研究の門戸を開くことになる。 

1980 年代から 1990 年代にかけて、Santos らによって、視細胞の機能の大部分

が失われた網膜色素変性や加齢黄斑変性の患者にも視細胞以外の網膜神経組織

の機能が残存することが示される [16]。Humayun らによって加齢黄斑変性およ

び網膜色素変性患者の網膜を電気刺激することにより光覚が得られることが示

されると [17]、加齢黄斑変性および網膜色素変性の治療を目的とした網膜刺激

型人工視覚の研究が盛んに行われるようになる。日本においては、2001 年より

国家プロジェクトとして人工視覚システムの開発が進められた。その中で脈絡

膜上経網膜刺激方式（sprachoroidal-transretinal stimulation: STS）が考案され、現

在実用化に向けた研究開発、評価が進められている [18, 19]。 

人工視覚システムの実用化に際しては、in vivo, in vitro における非臨床試験、

臨床試験を行う必要がある。動物を用いた非臨床試験のコストは非常に高く、動

物実験の倫理問題もある。動物実験に関する問題は人工視覚システムの開発の

みならず、新規医療機器開発において社会的課題である。 
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1. 2 目的 

 
 新規医療機器開発では、動物実験による、有効性・安全性の評価が必要である。

しかしながら、動物実験の実施にはコスト、および倫理的な課題がある。そのた

め、最小限の動物実験数でより多くの知見が得られることが望まれる。本研究で

は、長期の動物実験をより安全・確実に行うための方法を検討し、加えて動物実

験を介さない評価法の検討を行う。 

人工視覚システムの実用化に際しては、電気刺激によって電気的閃光（フォス

フェン）が得られ、長期間に及ぶ慢性的な刺激が安全であるかの検証が必要であ

る。電気刺激により光覚が得られるかの検証は、実験動物を用いた電気刺激誘発

電位（Electrical evoked potential: EEP）測定で評価できる [11, 20]。EEP とは電気

刺激を与えたときに得られる神経活動電位である。一般的に、実験動物における

誘発電位の記録には頭蓋骨に埋め込まれた先端が鋭利な金属ネジが使用される 

[21]。しかしながら、短期間の記録には有用だが、脳組織を傷つけ長期間の記録

は難しい [21]。また、実験動物の麻酔には、キシラジンやジエチルバルビタール

酸などの注射麻酔が用いられるが、麻酔深度の制御が難しく、そのため再現性の

良い誘発電位を得ることが難しい [22, 23]。長期間に及ぶ誘発電位によるシステ

ムの耐久性や電気刺激の安全性評価には、長期記録が可能な記録電極と麻酔深

度の制御が容易な麻酔法が必要である。本研究は、人工視覚システムの実用化に

向けて必要最小限の動物実験数でより多くの知見が得られるよう、長期に及ぶ

誘発電位記録が可能な埋植記録電極の開発、および吸入麻酔による誘発電位の

長期記録系を利用した人工視覚システムの安全性評価系の開発を目的とする。

また、刺激電極の in vivo の電気化学的特性を評価し、動物実験によらない安全

指標の確立の検討を行った。 
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1. 3 本論文の構成 

 
 以下に本論文の構成を示す。 

第 2 章では、人工視覚システムの原理・方式について説明する。また、人工

視覚システムの安全性評価について述べる。 

第 3 章と第 4 章にて、人工視覚システムの安全性評価のための誘発電位記録

電極と安全な麻酔法について解説する。 

第 3 章では、人工視覚システムの安全性評価を行うために開発した記録電極

について説明する。記録電極の作成方法と誘発電位の長期間記録結果を示す。

また、記録電極の経時的な電極特性の変化を電気化学的に評価し、視覚誘発電

位と電極特性の変化の関係性について言及する。 

第 4 章では、誘発電位測定を繰り返し行う際の安全な麻酔法について検討す

る。イソフルラン麻酔下とセボフルラン麻酔下での視覚誘発電位を比較した結

果を示す。 

第 5 章では、刺激電極の電極界面に刺激電流が与える影響について、電気化

学的に評価した結果を述べる。 

最後に第 6 章において、本研究の成果と今後の展望について述べる。 
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第 2 章 

 

人工視覚システム 

 

2. 1 原理 

 
角膜から入った光は、硝子体を通過し網膜の最外層にあたる網膜色素上皮に

まで達する。視細胞には感光性細胞膜があり、そこには光が当たることにより分

子構造が変化する受容タンパク質が存在する [24]。光が受容タンパク質に当た

ると神経伝達物質が放出され、双極細胞を興奮させる。双極細胞の興奮は網膜神

経節細胞に伝達される（図 2. 1）。光の強さは神経パルスの発火頻度に変換され、

外側膝状体を経由し一次視覚野に伝達される（図 2. 2）。 

視細胞の機能が喪失する疾患に罹患した患者においても、双極細胞や網膜神

経節細胞が残存すれば電気刺激により光覚に類似した電気的閃光を誘発できる。

網膜色素変性や加齢黄斑変性は、視細胞が喪失し失明に至る疾患である。これら

の疾患では、視細胞が喪失していても大脳へ神経信号を伝達する双極細胞や網

膜神経節細胞が残存している [16]。人工視覚システムはカメラで取得した外界

の画像情報に対応する電気刺激を、残存する双極細胞や網膜神経節細胞に与え

ることで喪失した視細胞の機能を人工物で代替する装置である。 

自覚的に知覚されるフォスフェンを、他覚的に評価するには大脳誘発電位と
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して記録される EEP で評価できる。網膜への電気刺激は双極細胞や網膜神経節

細胞を興奮させ [25]、その興奮が大脳皮質に伝わると誘発電位として記録でき

る。 

 

 

 

 

図 2. 1 眼の構造 

（文献 [26] より引用） 

 

 

図 2. 2 視覚神経系 

視神経

視交叉

外側膝状体

一次視覚野
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2. 2 方式 

 
 人工視覚システムは、外界情報をカメラで撮像し、体内に埋植された刺激電

極により、視覚神経系を電気刺激することで視覚を再生する装置である。視覚

神経系のどの部位を刺激するかにより、網膜上刺激方式、網膜下刺激方式、脈

絡膜上経網膜刺激方式、視神経刺激方式、視覚野刺激方式などに大別できる

[26]（図 2. 3～2. 5）。開発されている諸方式の優劣をまとめたものを表 2. 1 に示

す。 

 

 

 

図 2. 3 人工視覚システムの刺激方式 

（文献 [26] より引用） 
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図 2. 4 網膜刺激方式の種類 

（文献 [26] より引用） 

 

 

図 2. 5 脈絡膜上経網膜刺激方式の人工視覚システムの概要図 

（文献 [27] より引用） 
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表 2. 1  人工視覚システムの各刺激方式の長所・短所 

刺激型 長所 短所 

網膜下刺激方式 

（網膜下から刺激） 

・眼球運動に対応（撮像素

子が網膜にあるため） 

・電極刺激部位と光覚認識

の位置関係（レチノトピ

ー）の問題少ない 

・刺激閾値低い 

・対象疾患が網膜色素変

性・加齢黄斑変性に限定 

・電極構造が複雑 

・他方式に比べ網膜剥離

を起こしやすい 

網膜上刺激方式 

（双極 or神経節細胞 

を刺激） 

・電極構造が簡単 

・比較的大きな電極が使用

可能 

・レチノトピーの問題少な

い 

 

・対象疾患が網膜色素変

性・加齢黄斑変性に限定 

・刺激電極の固定が困難 

・手術が比較的難しい 

・眼球運動による情報と

撮像素子からの画像情

報が不一致 

脈絡膜上－経網膜 

刺激方式 

（網膜を非接触刺

激） 

・電極を直接網膜に埋め込

まないため、手術が容易 

・網膜上・下刺激方式より

侵襲度が低い 

・安定な固定が可能 

・広視野への刺激が可能 

・レチノトピーの問題少な

い 

・対象疾患が網膜色素変

性・加齢黄斑変性に限定 

・刺激電流が大きい 

・眼球運動による情報と

撮像素子からの画像情

報が不一致 

視神経刺激方式 

（視神経を刺激） 

・構造が簡単（カフ電極） 

・電極固定が容易 

・全視野刺激が可能 

・レチノトピーの問題あ

り 

・眼球運動による情報と

撮像素子からの画像情

報が不一致 

視覚野刺激方式 

（大脳皮質の視覚野

を刺激） 

・視覚神経系が機能してい

なくても良いため、失明

の原因となるおおよその

疾患へ適用が可能 

・レチノトピーの問題少な

い 

・刺激電極の設置困難（視

覚野が脳の溝の中の為） 

・固定困難 

・眼球運動による情報と

撮像素子からの画像情

報が不一致 
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視覚野刺激方式や視神経刺激方式は、網膜神経節細胞や双極細胞が残存して

いなくとも電気刺激による視覚機能の回復が可能であり、適応疾患の範囲は広

い。しかしながら、視覚野刺激方式や視神経刺激方式は、脳や神経系への埋植手

術が必要なため難易度は高く、侵襲度も高い。視覚野刺激方式の研究開発は、

Dobelle らの研究 [15] 以降途絶えていたが、現在の技術水準を利用したシステ

ムの研究開発が進められている [28]。視神経刺激型の研究開発は過去にベルギ

ーで行われ [29]、現在は日本 [30]、中国 [31]で行われている。 

網膜刺激方式は、埋植した電極アレイにより残存する網膜細胞を刺激して、光

覚を知覚させる方式である [32]。網膜刺激方式は手術も比較的容易であり、ア

レイ上の電極位置とフォスフェンの知覚位置との対応（レチノトピー）の問題が

ない。米国 Second sight 社の ArgusⅡ [33] は、網膜上刺激方式を採用しており、

米国 FDA より医療機器認証、欧州の CE マークを取得している。独国 Retina 

Implant AG 社の Alpha-IMS [34] は網膜下刺激方式を採用しており、CE マークを

取得している。そして日本 [32]、オーストラリア [35]、韓国 [36]では、脈絡膜

上経網膜刺激方式の研究開発が精力的に進められている。 
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2. 3 安全性評価 

 
 新規開発の医療デバイスは、非臨床試験（in vitro, in vivo）、臨床試験（治験）

を経て、実用化される。これらの試験では、生体への安全性およびデバイスの耐

久性が評価される。 

米国 Food and Drug Administration（FDA）の人工視覚システム開発のガイドラ

イン（Investigational Device Exemption Guidance for Retinal Prostheses）では、非臨

床試験として、以下の項目の評価が挙げられている [37]。 

 

a. Materials and Biocompatibility： 

素材の生体適合性の評価、細菌の内毒素（エンドトキシン）の評価 

体内で外因性発熱物質として働く物質（パイロジェン）の評価 

溶出物の評価 

b. Animal Tests： 

急性試験：24 時間の通電試験、試験前後の組織評価 

長期試験：6 ヶ月以上のデバイスの埋植、試験前後の組織評価 

c. Electrode Stimulation Tests 

  想定する刺激を行った時の電荷注入能力評価 

  最大の電荷注入能力 

d. Durability Tests 

  体内・体外装置の性能の耐久性の評価、装置寿命の推測 

  耐水性の評価、腐食可能性の評価、溶接・ボンド接合の評価 など 

e. Electronics 

  無線通信の安全性の評価、眼球運動の評価、バッテリーの評価 

Electro Magnetic Interference (EMI) などに対する安全性の評価 

f. Software 

  フェイルセーフ機構、リセット、フィードバック等 

g. Visible and Electromagnetic Radiation, and Magnetic Resonance Imaging (MRI) 

compatibility 

  可視光・赤外線に対する評価、電磁適合性の評価、MRI 適合性の評価 

h. Sterilization and Packaging 

  滅菌やパッケージの評価 
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日本では、厚生労働省の神経機能修飾装置に関する評価指標が制定されてい

る。この指針の中で非臨床試験としての動物を用いた in vivo 評価は以下の項目

が挙げられている [38]。 

 

『In vivo 評価（ISO 14708-1, -3、ISO 10993-1 等）  

  動物試験においては、植込み装置、関連部品及び電極の神経組織に対

する影響を評価することが望ましい。 

・試験プロトコルと目的・動物種、系統、使用動物数も含めた試験計

画・刺激レベルとレート・刺激効果確認試験・植込み対象部位の組織

評価・植込み前後での神経機能評価・試験データ解析方法 

 

当該装置による刺激が装置と直接接触する局所の脳神経系に与える影響

を検討するため、装置を動作させた状態で以下の動物試験を行うこと。 

①短期試験 

・４８時間以上にわたる電極テストを行うこと。 

・テスト後には組織評価を行うこと。また、傷害を与えうる最小の刺激

を明らかにするため、最小単位の動物数で種々の条件下での急性試験

を行い、傷害を与える条件を明らかにするとともに刺激を受けた部位

の組織評価を行う。 

②長期試験 

・植込み型装置の場合、装置を動物の神経組織に対して６か月は植え込

み、取り出し後には植込み対象部位に加えて周辺組織の組織評価も行

うこと。また装置が腐食や絶縁の悪化によって故障しないかどうかも

評価すること。 

 

＜人工視覚特有の留意事項＞ 

・網膜電図（Electroretinogram: ERG）、視覚誘発電位（Visual evoked 

potential: VEP）、又は、電気誘発電位（Electrical evoked potential: EEP）

のような視覚誘導反応試験の結果を示すことが望ましい 

・有効性の指標として、動物での行動試験や大脳皮質での細胞興奮等か

ら、視力・2 点弁別の視角推測値を示すこと等が望ましい。 

・特に装置の埋植部又は接触部を含む、眼球及び網膜の組織検討結果

（長期は 6 か月以上が望ましい。）』（文献 [38] より引用） 
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人工視覚システムの開発において、残存する視覚神経路に加える電気刺激の

in vivo や in vitro での安全性評価が必須である。電気刺激は埋植された金属電極

により行われるが、刺激電流を通電した際、電極電位が水の電位窓を超えると電

気分解が生じる。電気分解は、局所的な pH変化や塩素ガス発生による化学熱傷

といった生体組織への傷害を引き起こし、刺激電極自体の溶出といった耐久性

に対する問題も生じさせる [39]。 

in vivo 評価では、生体へ埋植されたシステムの長期に渡る機能保持の評価と

刺激電極の耐久性の評価を行われる。FDA や厚生労働省の指針では、in vivo の

長期試験において、実験系の構築の難しさから視覚誘発反応の測定、中長期の慢

性通電は必須ではないが [37, 38]、通電を行いながらの中長期埋植試験はより厳

密な安全試験、デバイスの動作確認に寄与する。 

EEP の評価により、刺激電極直上の網膜神経節細胞以降の視覚伝導路や大脳

一次視覚野に障害がなく、電気刺激によるフォスフェンが得られることを動物

実験により客観的に検証できる。しかしながら、誘発電位は、麻酔の深度、記録

電極の電極特性による影響を受ける。したがって、人工視覚システム安全性評価

のための誘発電位測定には、誘発電位に影響を与えない麻酔法や記録電極が必

要である。本研究では EEP による人工視覚安全性評価のために、外的因子（麻

酔法や記録電極）による影響を受けないロバストな大脳誘発電位記録系の確立

を目的とする。 

また、刺激電流による電極表面特性変化を知ることは、電気刺激の生体への影

響および電極耐久性評価に役立つ。in vivo, in vitro での電極特性を理解し、動物

実験による安全性評価と対比させることにより、動物実験を用いない安全性指

標の確立が期待できる。本研究では家兎に人工視覚システム用に開発した刺激

電極を埋植し慢性通電による電気化学的な電極界面特性への影響を検討する。 
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第 3 章 

 

人工視覚システム安全性評価の

ための誘発電位記録電極の開発 

 

 

3. 1 緒言 

 
人工視覚システムの実用化においては、電気刺激によるフォスフェンが長期

間に渡り安全に得られるかの検証が必要である。in vivo 評価において、誘発電位

は脳への視覚情報伝達の客観的な指標となる。しかしながら、FDA のガイドラ

インでは視覚誘発電位（Visual evoked potential: VEP）、EEP などの視覚誘発反応

試験は可能ならば行うこととされており、長期実験系の構築の難しさのためこ

のような誘発反応試験は必須とされていない [37]。VEP とはフラッシュ光によ

る視覚刺激を全視野に与えたときに大脳皮質視覚野で記録できる神経活動電位

である。家兎に対しフラッシュ光による全視野刺激を行うと、20～30 ms の潜時

に明瞭な第一陰性波（N1）が確認できる [40]。VEP により、網膜機能、視覚伝
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導路、大脳一次視覚野の機能保持を確認できる。大脳皮質における誘発反応は、

光刺激だけでなく、電気刺激によっても得ることができる。EEP 計測における電

気刺激は、刺激電極直上の網膜神経節細胞を刺激し、網膜神経節細胞から大脳皮

質視覚野までの視覚伝導路の障害等が評価できる。EEP や VEP などの誘発電位

を長期に渡り評価することで、デバイスの耐久性、生体への安全性が確認できる。 

EEP の長期評価により、電気刺激による生体への影響やデバイスの劣化を評

価できるが、誘発電位は麻酔法や記録電極などの外的因子による影響を受ける。

そのため、長期間の EEP 測定による電気刺激による生体への影響を評価するに

は、外的要因に影響を受けないロバストな記録系の確立が必要となる。 

動物を用いた誘発電位計測実験では、記録電極として金属ネジ電極が一般的

に用いられている [40]。しかしながら、鋭利な電極先端により脳組織への損傷

を起こし長期間の誘発電位記録には適さない [41, 42, 43, 44]。よって、長期間の

誘発電位記録には、脳組織に機械的負荷を与えない電極が必要である。 

本研究では、長期間埋植下においても電極界面特性が変化しない記録電極を

開発し、6 ヶ月以上に渡る長期間誘発電位評価による人工視覚システムの安全性

評価系の開発を目的とする。 

EEP は刺激電極の電極特性や電気刺激による神経組織の性状変化にも影響を

受ける可能性がある。記録系が与える影響のみを評価するため、記録電極特性が

誘発電位に与える影響の評価は、EEP ではなく、VEP を用いた。また、電気化

学インピーダンス計測（Electrochemical impedance spectrogram: EIS）により、記

録電極と生体界面、周辺組織の電気化学的特性を評価した。 

 

全ての動物実験はニデック社の施設で行い、ニデック社の動物実験委員会の

承認を受けて行った。動物実験の全てのプロセスは、Association for Research in 

Vision and Ophthalmology (ARVO) の定める  statement for the use of animals in 

ophthalmic and vision research, and institutional guidelines for the care and use of 

laboratory animals を遵守して行った。 
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3. 2 記録電極の作成 

 
 本研究では、Platinum (Pt) ball-tip screw electrode、Platinum/iridium (Pt/Ir) ball-

tip planar multi-electrode array (MEA) の 2 種類の電極を開発した [45]。 

 

3. 2. 1 Platinum (Pt) ball-tip screw electrode 

 

 白金製の球状の電極を、ポリメチルメタクリレート（polymethyl methacrylate: 

PMMA）やポリテトラフルオロエチレン（polytetrafluoroethylene: PTFE）製のプ

ラスチックネジの先端に接合した Pt ball-tip screw electrode を製作した（図 3. 1）。

電極全体の長さは、17.5 mm、幅は 2.6 mm であり、直径 0.7 mm の白金球電極は

円滑な表面を有す（図 3. 2）。電極本体をネジ構造としたのは、インサートナッ

トを介して埋植深さの調整を可能とするためである。電極埋植は VEP 計測を行

いながら行う。VEP の波形が明瞭かつ第一陰性波の振幅が最大になる電極位置

で電極を固定する。Pt ball-tip screw electrode の製作手順を以下に示す。まず、

PMMA（PTFE）丸棒材から旋盤で 15 mm の M2.6 雄ネジ加工する。次に対面寸

法 4 mm の六角頭部分をサイドカッターで加工し、突っ切バイトにて切断する。

M2.6 雌ネジのついた治具に六角頭部分が完全に接触するように締結し、φ0.3 

mm ロングドリルにて貫通穴加工（4 個）する。 

白金球電極は、炎量を調整したミニトーチ（NT-PRO, Nippon Tansan Gas）の火

炎中で、白金線（0.2 mm diameter; 351265, Nilaco）を溶融させて作成する。溶融

した白金線先端の白金は自然に球状になり、定期的に冷却水につけながら大き

くしていく。DIGIMATIC CALIPER （CD-20CPX, Mitutoyo）で白金球の直径を計

測し、直径 0.7 mm になるまで大きくしていく。このように作成された電極表面

は非常に円滑で、生体内における安定した電極特性に寄与する。先端に白金球電

極がついた白金線（図 3. 3）をプラスチックネジの穴に挿入し、白金球とプラス

チックネジの接触部、およびネジ頭から出る白金線とプラスチックネジの上部

を瞬間接着剤で固定し、漏出した接着剤をエタノールで拭う。 
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図 3. 1  Platinum (Pt) ball-tip screw electrode 

    (a) 構造図 

    (b) 側面図 

    (c) 下からの図 

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 2  白金球電極の Scanning electron microscope (SEM) 写真 

（文献 [45] より引用） 

 

 

 

図 3. 3  白金球電極の構造 

 

 

3. 2. 2 Platinum/iridium (Pt/Ir) ball-tip planar 

multi-electrode array (MEA) 

 

 Pt/Ir ball-tip planar MEA は、シリコーンシート上に白金イリジウム球電極が 3

×3 の二次元格子状に配置されている電極である（図 3. 4）。シリコーンシート

の大きさは、約 8.3 mm×約 12 mm であり、白金イリジウム球電極の直径は約 0.7 

250 µm
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mm である。Pt/Ir ball-tip planar MEA の製作手順を以下に示す（図 3. 5）。白金球

電極は、炎量を調整したミニトーチ（NT-PRO, Nippon Tansan Gas）の火炎中で、

白金イリジウム線（9 twist lines ϕ 0.2 mm; 967223, Nilaco）を溶融させて作成する。

溶融した白金イリジウムは自然に球状になり、定期的に冷却水につけながら大

きくしていく。DIGIMATIC CALIPER （CD-20CPX, Mitutoyo）で白金球の直径を

計測し、直径 0.7 mm になるまで大きくしていく。厚さ 0.1 mm のシリコーンシ

ート（0.1 t, Unique Medical）に、アクリル板の穴をガイドにし針で穿孔して電極

配置用の穴を開ける。白金イリジウム球電極の導線部をシリコーンシートの穴

に通し、シートに沿って白金イリジウム線を湾曲させる。白金イリジウム線を、

あらかじめ無水アルコール（321-D0025, Wako）に浸漬し膨張させておいたシリ

コーンチューブ（外径 2 mm、内径 1 mm; 986902, Asone）に通し束ねる。厚さ

0.1mm シリコーンシート上に厚さ 0.2 mm のシリコーンシート（0.2 t, Unique 

Medical）を重ね、シリコーン接着剤（KE-41-T, Sinetsu Kagaku）にて接着する。

最後に、シリコーンチューブで覆った白金イリジウム線の先端にコネクタ

（HR25-9TR-12P, Hirose）を装着する。Pt/Ir ball-tip planar MEA の電極表面は Pt 

ball-tip screw electrode と同様、円滑表面であり、硬膜外留置における電極特性の

長期安定に寄与する。 

 

 

 

図 3. 4  Platinum/iridium (Pt/Ir) ball-tip planar multi-electrode array (MEA) 

の光学顕微鏡写真 

（文献 [45] より引用） 

3 mm
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図 3. 5  Platinum/iridium (Pt/Ir) ball-tip planar multi-electrode array (MEA) 

の製作方法 

（文献 [45] より引用） 
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3. 3 電極の埋植 

 
4 匹のダッチ種の家兎に、金属ネジ電極、開発した Pt ball-tip screw electrode、

Pt/Ir ball-tip planar MEA を記録電極として埋植した。Pt ball-tip screw electrode は

2 匹の家兎に埋植し（以降 rabbit 1, rabbit 2 とする）、金属ネジ電極、Pt/Ir ball-tip 

planar MEA をそれぞれ 1 匹の家兎に埋植した（以降 Pt/Ir ball-tip planar MEA を

埋植した家兎を rabbit 3 とする）。 

金属ネジ電極と Pt ball-tip screw electrode の埋め込みは、ラムダ縫合から前方 

6 mm、側方 6 mm の位置とした（図 3. 6）。Pt ball-tip screw electrode は記録電極

埋植位置に立てたインサートナット（Ensat 302000025.500, kkv）を介して挿入し

た。Pt ball-tip screw electrode の埋植の深さは光刺激を与えながら調整し、VEP 波

形の第一陰性波（N1）の大きさが最も大きくなる深さでセメント（UNIFAST 

TRAD, GC）により固定した。最後に電極の周りを頭皮の切開創を縫合糸で縫合

した。記録電極の埋植の深さが浅いと計測される波形が正負反転する [40]。 

Pt/Ir ball-tip planar MEA は、右頭蓋下に埋植した。右頭蓋を電動のこぎりで開

頭後、Pt/Ir ball-tip planar MEA を留置し、骨片を被せた後セメントで接着した。 

基準電極（M2.5 ステンレスネジ）はラムダ縫合から正中 14 mm 前方に埋植し

た。 

 

図 3. 6 記録電極埋植位置 

（文献 [45] より引用） 
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3. 4 誘発電位・EIS 測定 

 

3. 4. 1 視覚誘発電位の測定 

 

実験開始前、水のみを与え 2 時間絶食を行った。照明を消灯した後、暗幕で覆

ったリカバリーボックス内に入れ、壁掛式麻酔器（NS-3000, Acoma）から酸素を

流量 4 l/min で流しながら、15 分間暗順応させた。 

 暗順応後、流入酸素にイソフルラン（Forane, AbbVie）を加え、リカバリーボ

ックス内のガス濃度を生体情報モニター（BP-608EV,COLIN）により監視しなが

ら、麻酔導入を行った。リカバリーボックス内のガス濃度が 2.4 %に達した後、

リカバリーボックスを揺らし家兎の麻酔状態を確認した。覚醒反応がみられず、

深麻酔状態を確認した後、酸素流量を 1 l/min に落とし、ガスマスクを装着し麻

酔器に接続した。 

刺激眼（左眼）は、トロピカミド（Mydrin-P, Santen）により散瞳させ、塩酸オ

キシブプロカイン（oxybuprocaine hydrochloride; Benoxil, Santen）で局所麻酔を行

った。角膜の白濁防止のためヒドロキシエチルセルロース（SCOPISOL, Senju）

を滴下した後、開瞼器を装着した。非刺激眼（右眼）はヒドロキシエチルセルロ

ースを滴下した後、ガーゼで遮光した。 

麻酔深度は生体情報モニターで測定される呼気終末イソフルラン濃度で調整

し、実験期間中 2.4 %で一定に維持した。家兎を耳介に接続した耳朶用銀皿クリ

ップ電極を介し接地し、光刺激装置（SLS-3100, Nihon Kohden）の発光部を左眼

前 30 cm におきフラッシュ刺激を行った。測定はバイオアンプ（ML135, 

ADInstrument）、生体シグナル記録解析システム（PowerLab/8SP, ADInstrument）

を用い行った。VEP 実験系を図 3. 7 に計測条件を表 3. 1 に示す。測定時には照

度計にて部屋の照度を計測し、照度に変化が無いことを確認し実験を行った（0.2

～0.3 lx）。 

48 週に渡り、VEP を計測し、VEP 波形、N1の潜時・振幅の経時変化を観察し

た。N1の振幅は peak-to-trough 法 [46]を用い算出した。 
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図 3. 7 VEP 計測系 

 

 

表 3. 1  VEP 計測条件 

 

光刺激条件 

 

エネルギー         20 J（設定値）※ 

デュレーション       60 ms 

繰り返し周期        3 s 

 

記録条件 

高域遮断周波数       100 Hz   

低域遮断周波数       1 Hz   

加算平均回数        32 回 

麻酔濃度 イソフルラン呼気ガス濃度  2.4 ％ 

※ 光刺激のエネルギー（強度）に関して、輝度計を用いた実測値を 
図 3. 8 に示す。 
time-integrated luminance 3.74 cd·s/cm2,  
peak luminance 29.5 cd/cm2,  
half-value width with respect to the peak luminance 75 ms 
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Flash 
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図 3. 8 20 J 設定の光刺激装置で発光させた際の実測輝度 

（文献 [45] より引用） 

 

 

3. 4. 2 電気刺激誘発電位の測定 

 

 記録電極埋植 48 週後に EEP 測定を行った。刺激電極は、強膜ポケットに挿入

された直径 200 μm の金製の電極を用いた。EEP の測定にはバイオアンプ（MEG-

6116, Nihon Kohden）および生体シグナル記録解析システム（EplyzerII, Kissei 

Comtec）を用いた。EEP の計測系を図 3. 9 に、計測条件を表 3. 2 に示す。 
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図 3. 9 EEP 計測系 

 

 

表 3. 2  EEP 計測条件 

 

電気刺激条件 

 

刺激方式          cathodic first biphasic 

刺激電流          500 μA 

デュレーション       500 μs 

 

記録条件 

 

高域遮断周波数       1 kHz   

低域遮断周波数       1.5 Hz   

加算平均回数        1000 回 

麻酔濃度 イソフルラン呼気ガス濃度  2.4 ％ 
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3. 4. 3 電気化学インピーダンスの測定 

 

 電気化学測定装置（AutoLab PGSTAT32, Metrohm）を用い 3 電極法にて、開発

した電極の交流インピーダンス法による電気化学インピーダンススペクトログ

ラムを計測した。開発した記録電極をポテンショスタットの作用極端子に、基準

電極を対向極端子に、耳介に接続した銀皿電極を参照電極とし参照極端子に接

続した。計測は定電圧 1 mVrmsの条件で行い、掃引周波数範囲は 1～1000 Hz で

行った（図 3. 10）。交流インピーダンス法では、周波数応答解析器（frequency 

response analyzer: FRA）を用い、電極に微弱電圧を印加した際の応答電流を調べ

る。広い周波数域の正弦波交流信号に対する電極の応答から電極反応機構を解

析する方法であり、電極反応のパノラマ的知見が得られる [47]。FRA から出力

された制御信号をもとに、ポテンシオスタットから出力される正弦波電位を作

用極に印加し、その際の電流応答を測定する（図 3. 11）。FRA は電位と電圧の交

流成分を周波数領域のデータに変換し、その比をとることで各周波数のインピ

ーダンスを算出する [48]。印加する正弦波信号の周波数を自動的に掃引するこ

とにより、インピーダンススペクトルを得ることができる [48]。 

3 電極法では、作用極（Working electrode: WE）、参照極（Counter electrode: CE）、

対向極（Reference electrode: RE）の 3 種類の電極から構成され、電位制御は作用

極と参照極との間で行い、電流は作用極と対向極との間に流す（図 3. 11）。 

 

 

 

 

図 3. 10  EIS 測定系 

ＷＥＣＥ ＲＥ

Potentiostat with FRA Working electrode : WE

Counter electrode: CE

Reference electrode: RE

Recording

electrode

Body earth  
Indifference

electrode
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図 3. 11  電気化学インピーダンス測定システム 

 

 

3. 4. 4 誘発電位および EIS 測定結果 

 

1) 誘発電位測定結果 

  計測された VEP 波形の典型例を図 3. 12 に示す。Pt ball-tip screw electrode は

rabbit 1、Pt/Ir ball-tip planar MEA はアレイ上の 1 電極分の結果である。金属ネジ

電極では、電極埋植後から 2 週ほどしか N1振幅が一定ではなく、5 週以降で N1

潜時が延長した。Pt ball-tip screw electrode と Pt/Ir ball-tip planar MEA では、明瞭

な VEP 波形が 48 週に渡り観察できた。電極埋植後 6 週以降、Pt ball-tip screw 

electrode、Pt/Ir ball-tip planar MEA において、N1潜時は約 28 ms から 23 ms へ経

時的な短縮が観察された（時間との相関分析結果; rabbit 1: r = −0.85, p < 0.01, t = 

4.26, rabbit 2: r = −0.82, p < 0.01, t = 3.7; rabbit 3: r = −0.92, p < 0.01, t = 6.24)。N1振

幅は Pt ball-tip screw electrode で約 700 µV、Pt/Ir ball-tip planar MEA で約 600 µV

で 48 週の間、ほぼ一定であった（時間との相関分析結果; rabbit 1: correlation 

coefficient r = 0.01, p > 0.05, t = 0.02; rabbit 2: r = −0.26, p > 0.05, t = 0.54; rabbit 3: r 

= 0.28, p > 0.05, t = 0.57）（図 3. 13, 14）。 

電極埋植 48 週間後に行った EEP 測定では、Pt ball-tip screw electrode と Pt/Ir 

ball-tip planar MEA で明瞭な EEP 波形の記録が行えた（図 3. 15）。EEP と VEP 波

形を比較すると、潜時は EEP の方が短く、振幅は VEP の方が大きい（図 3. 15）。 
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図 3. 12 VEP 波形の経時変化の典型例（文献 [45] より引用） 

(a) 典型的な VEP 波形 

(b) 金属ネジ電極 

(c) Platinum (Pt) ball-tip screw electrode (rabbit 1) 

(d) Platinum/iridium (Pt/Ir) ball-tip planar multi- 

     electrode array (MEA) 

 

 

 

 

 

 

 

 (a) (b) (c) (d)

0 0

0

0

0

0

0

0

0

0

0

0

0

0

0

flash

flash

flash flash

latency

amplitude

200 µV

25 ms

200 µV 200 µV

25 ms

25 ms 25 ms

50 µV

1 week

3 week

5 week

8 week

2 week

4 week

8 week

24 week

48 week

2 week

4 week

8 week

24 week

48 week

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



30 

 

 

図 3. 13  Platinum ball-tip screw electrode における VEP の第一陰性波の潜時

と振幅の経時変化（rabbit 1） 

（文献 [45] より引用） 

 

 

 

図 3. 14  Platinum/iridium ball-tip planar multi-electrode array における VEP

の第一陰性波の潜時と振幅の経時変化 

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 15 電極埋植 48 週後に記録した VEP 波形と EEP 波形（rabbit 1, 3） 

（文献 [45] より引用） 
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2) 電気化学インピーダンス測定結果 

 Pt ball-tip screw electrode と Pt/Ir ball-tip planar MEA の EIS 計測結果を図 3. 16, 

17 に示す。Pt ball-tip screw electrode 内の白金球電極インピーダンスは 4 極とも

周波数 1 Hz で約 150 kΩ、周波数 1 kHz で約 1 kΩ であった（図 3. 16）。また、

Pt/Ir ball-tip planar MEA 内の白金イリジウム電極のインピーダンスは 9 極とも

周波数 1 Hz で約 700 kΩ、周波数 1 kHz で約 10 kΩ であった（図 3. 17）。全ての

電極界面が容量性の性質を持つことが分かる（図 3. 16, 17）。電極埋植 6 週以

降、1, 12.7, 112.9, 1000 Hz におけるインピーダンスは一定した値であった（図

3. 18）。 

 

(a) 

 

 

 

図 3. 16 電極インピーダンス計測結果（Pt ball-tip screw electrode, rabbit 1）

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 16 電極インピーダンス計測結果（Pt ball-tip screw electrode, rabbit 1）

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 16 電極インピーダンス計測結果（Pt ball-tip screw electrode, rabbit 1）

（文献 [45] より引用） 

(a) Pt ball-tip screw electrode 内の白金球電極の位置（下からの図） 

(b) 白金球電極 No. 1 

(c) 白金球電極 No. 2 

(d) 白金球電極 No. 3 

(e) 白金球電極 No. 4 
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(a) 

 

 

 

 

図 3. 17 電極インピーダンス計測結果（Pt/Ir ball-tip planar MEA, rabbit 3）

（文献 [45] より引用） 

次頁へ続く 

 

3

2

1

6

5

4

9

8

7

10
0

10
1

10
2

10
3

10
3

10
4

10
5

10
6

 

 

 

P
h
as

e 
  
θ
  

 [
 

]

Frequency  f   [Hz]

θ

            (b) Pt/Ir ball electrode No. 1

0

30

60

90

 

E
le

ct
ri

ca
l 

im
p
ed

an
ce

  
Z

  
[ 
Ω

 ]

Z



36 

 

 

 

 

図 3. 17 電極インピーダンス計測結果（Pt/Ir ball-tip planar MEA, rabbit 3）

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 17 電極インピーダンス計測結果（Pt/Ir ball-tip planar MEA, rabbit 3）

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 17 電極インピーダンス計測結果（Pt/Ir ball-tip planar MEA, rabbit 3）

（文献 [45] より引用） 
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図 3. 17 電極インピーダンス計測結果（Pt/Ir ball-tip planar MEA, rabbit 3）

（文献 [45] より引用） 

(a) Pt/Ir ball-tip planar MEA 内の  (e) 白金イリジウム球電極 No. 4 

白金イリジウム球電極の位置  (f) 白金イリジウム球電極 No. 5 

（下からの図）   (g) 白金イリジウム球電極 No. 6 

(b) 白金イリジウム球電極 No. 1  (h) 白金イリジウム球電極 No. 7 

(c) 白金イリジウム球電極 No. 2  (i) 白金イリジウム球電極 No. 8 

(d) 白金イリジウム球電極 No. 3  (j) 白金イリジウム球電極 No. 9 

10
0

10
1

10
2

10
3

10
3

10
4

10
5

10
6

 

 

 

P
h

as
e 

  
θ
  

 [
 

]

Frequency  f   [Hz]

θ

            (i) Pt/Ir ball electrode No. 8

0

30

60

90

 

E
le

ct
ri

ca
l 

im
p

ed
an

ce
  

Z
  

[ 
Ω

 ]

Z

10
0

10
1

10
2

10
3

10
3

10
4

10
5

10
6

 

 

 

P
h
as

e 
  
θ
  

 [
 

]

Frequency  f   [Hz]

θ

            (j) Pt/Ir ball electrode No. 9

0

30

60

90

 

E
le

ct
ri

ca
l 

im
p
ed

an
ce

  
Z

  
[ 
Ω

 ]

Z



40 

 

 

 

図 3. 18 電極インピーダンスの経時変化（rabbit 1, 3） 

（文献 [45] より引用） 
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3. 4. 5 誘発電位・EIS 測定に関する考察 

 
 記録電極埋植後 2～4 週は全ての電極で、4 週以降の N1振幅の大きさに比べ小

さく記録された。Pt ball-tip screw electrode と Pt/Ir ball-tip planar MEA では、記録

電極埋植後 6 週以降、N1振幅が一定であった。一方、金属ネジ電極では、N1振

幅が経時的に一定ではなく、長期に渡る誘発電位の安定な記録はできなかった。

金属ネジ電極の先端による脳組織の傷害が原因と考えられる。 

 Pt ball-tip screw electrode、Pt/Ir ball-tip planar MEA では、N1潜時が経時的に短

くなっていったが、VEP 波形のみからは、その原因は特定できない。この N1潜

時の短縮の原因については 3. 5 章で述べる。 

VEP 計測に用いたフラッシュ刺激では、視細胞が光を神経信号に変換し、双

極細胞、水平細胞、アマクリン細胞による網膜内の神経ネットワークの一次処理

を経て大脳に伝達される。一方、電気刺激は網膜神経節細胞を直接刺激し、大脳

に伝達される。そのため EEP の潜時は VEP の潜時に比べ短い（図 3. 15）。また

フラッシュ刺激は全視野刺激であるのに対し、電気刺激は刺激電極直上の網膜

神経節細胞のみが刺激されるため、EEP の振幅は VEP の振幅に比べ小さくなる

（図 3. 15）。また、EEP では網膜上の刺激電極と大脳皮質での記録電極の位置の

関係によって振幅が変わる。 

Pt ball-tip screw electrode、Pt/Ir ball-tip planar MEA ともに、電極インピーダンス

は、高周波数ほど低く、容量性の界面特性を持つことが分かる（図 3. 16, 17）。 

Pt ball-tip screw electrode 内の白金球電極インピーダンスは 4 極とも周波数 1 

Hz で約 150 kΩ、周波数 1 kHz で約 1 kΩ であり、Pt ball-tip screw electrode 内の白

金球電極 4 極のインピーダンススペクトルはほぼ同じであった（図 3. 16）。Pt/Ir 

ball-tip planar MEA 内の白金イリジウム電極のインピーダンスは 9 極とも周波数

1 Hz で約 700 kΩ、周波数 1 kHz で約 10 kΩ であり、Pt/Ir ball-tip planar MEA 内の

白金イリジウム電極 9 極のインピーダンススペクトルもほぼ同じであった（図

3. 17）。これらの結果は Pt ball-tip screw electrode、Pt/Ir ball-tip planar MEA 内での

各電極界面状態はほぼ同じであることを示している。しかしながら、インピーダ

ンスの値は Pt ball-tip screw electrode、Pt/Ir ball-tip planar MEA で異なった。イン

ピーダンスは、電極の大きさや電極周辺環境の電解質組成に影響を受ける。両電

極に用いた白金電極の径は同じであるため、Pt ball-tip screw electrode と Pt/Ir ball-

tip planar MEA のインピーダンスの違いは電解質組成や組織抵抗などの電極周辺

環境の違いによるものと考える。 

48 週間にわたり振幅の一定の VEP が計測でき、その間の電極インピーダンス
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は一定であった。また、48 週後の EEP 記録も成功した。したがって開発した電

極は、長期間の安定した EEP 測定を可能にする電極である。 

Pt ball-tip screw electrode のプラスチック部が実験中に破損するケースがあっ

た。冗長に長い電極は、衝撃が加わり破損する恐れがある。より短いネジ長さ、

電極カバー、強度のあるプラスチックネジ素材の使用などにより破損を防ぐこ

とができると考える。実際の Pt ball-tip screw electrode の埋込深さから、電極の長

さは 12 mm が適当であると考える。 

記録電極としては、金属ネジ電極、多孔の電極がこれまでに報告されている

[41, 49, 50]。金属ネジ電極は、鋭利な先端で電極周辺の組織を傷つける。多孔電

極は、その実表面積が高性能な電極特性を実現するが、長期埋込を行うと孔の部

分にタンパク質が詰まり電極性能が劣化する [49, 50]。本研究で開発した記録電

極は、表面が円滑で脳組織に対する機械的負荷がない電極である。そのため、電

極周辺組織の傷害が少なく、表面のタンパク質付着も少ない。これらの要因によ

り、開発した記録電極による長期の誘発電位記録が実現できたと考える。 

記録電極は頭蓋に固定したインサートナットを介して硬膜上に固定されてい

る。記録電極を脳に直接固定するのは困難であり、侵襲度も高い。誘発電位は硬

膜上で記録可能である。そのため、本研究における記録電極は頭蓋に固定し、硬

膜上に留置した。 

生体用電極は、不分極電極、分極電極に区分される。不分極電極は、電極界面

での電荷の授受が可逆反応として行われるため、電極電位が安定している [51]。

例として銀塩化銀電極があげられ、電位の基準を定める参照電極に用いられる。

分極電極は可逆反応がなく、電解質溶液中で電位が安定せず、外部からの電流に

よって電極電位は大きく変化する [51]。分極電極は電極界面での反応がない、

即ち、埋植による溶出がない。そのため、埋植用記録電極としては分極電極が用

いられる [52]。また、生体へ埋植する金属材料は、生体適合性（界面的適合性、

力学的適合性など）、生体安全性（非毒性、非発癌性など）、耐腐食性などの性質

が求められる [53]。加えて記録電極の金属材料の性質は、分極電位が安定して

いること、電気化学的に誘発されるノイズが低いこと（電極面積が小さいと定常

的な不規則雑音も大きくなる）、長期の生体内安定性が優れていること、電極界

面のインピーダンスが小さいことが要求される [54, 55]。生体への埋植電極材料

として、白金、白金イリジウム、チタン、ステンレス、金などが挙げられる [56]。

この中では白金や白金イリジウム、チタンが耐食性と生体適合性に特に優れて

いる [57]。分極電位の安定性 [58]、加工のしやすさも考慮し、本研究では白金、

白金イリジウムを記録電極材料として採用した。生体埋植記録電極材料として

白金の使用報告例は多い [58, 59, 60]。  
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3. 5 記録電極の電極界面特性と誘発

電位の関連性 

 
誘発電位波形は、刺激条件の違い、刺激による生体反応、記録電極特性、麻酔

深度、記録電極の周辺環境によって影響される [21]。そのため、長期間の EEP

測定により電気刺激が生体へ与える影響を検証するためには外的要因の影響を

受けないロバストな記録系の確立が必要となる。 

開発した記録電極を用いた VEP 計測において、経時的な N1 潜時の短縮が観

察された。この現象が記録電極自体の要因によるものなのか把握することが必

要である。よって、記録電極界面や周辺組織の電気化学的特性の変化が誘発電位

波形に及ぼす影響について、記録電極の電極界面の等価回路解析、VEP 波形の

エミュレーションを組み合わせて検討した。 

EIS 法は電極インピーダンスのスペクトル解析から電極と溶液界面の間の電

気化学的な挙動を知る方法であり、その周波数応答は、ボードプロットあるいは

コール－コールプロットで表現される [61]。ボードプロットは各周波数におけ

るインピーダンスと位相を周波数の対数に対して描いたものであり、コール－

コールプロットは周波数の変化に伴う複素インピーダンスベクトルの軌跡を複

素面上に描写したものである [62]。これらのプロットは電極界面で起こる電気

化学的な反応の振舞いを表す。しかしながら、これらのプロットから直接的に電

極や界面の電気化学的特性を言い表すのは難しく、得られた周波数特性からそ

の特性を表す最小限の要素に単純化する等価回路解析が電極特性の解釈に有用

な解析法である。 

電極性能の指標として 1 kHz の正弦波電圧に対する電気化学インピーダンス

が特に使用されるが [63]、この周波数におけるインピーダンスは電極界面の電

気二重層容量が主たる成分となる [59]。しかしながら、実際の電極界面におけ

る電気化学的な挙動は、拡散や直接的な電荷移動も含まれるため複雑である。電

極界面の特性を等価回路にて表す場合、電気二重層容量以外の回路素子も考慮

に入れる必要がある [64]。このような電極特性の等価回路解析は in vitro や in 

vivo において多数の報告がある [65, 66, 67]。 

記録電極、周辺組織の電気化学的特性と誘発電位の関連性を把握することに

より、観察された誘発電位の潜時の短縮の要因が推測できる。大脳皮質電位の等

価回路を用いたエミュレーション解析は、脳波・脳磁図の順・逆問題としてよく

研究されている [68, 69]。このような等価回路を用いたエミュレーションは実測
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の電位波形の形や大きさと同等のシミュレーションができると報告されている 

[70]。 

 

 

 

3. 5. 1 等価回路解析 

 

1) 等価回路および解析周波数の検討 [71] 

電気化学反応は、電極／溶液界面での電荷移動過程と溶液内での物質移動過

程（拡散）からなる。一般に物質移動速度は電荷移動速度と比較して遅く、イン

ピーダンススペクトルでは、高周波域で電荷移動抵抗と電気二重層容量に起因

する特性が、低周波域で拡散に起因する特性が現れる [72]。電極界面特性の等

価回路解析において、複雑な拡散項や表面状態を模擬したいくつかの回路が提

案されている [73]。複雑な等価回路を用いれば、どんなに複雑なインピーダン

ス特性にも数学的には合致するが、電気化学的な挙動に対する各素子の持つ物

理的、化学的意味合いの理解は難しくなる。 

視覚誘発電位による生理学的な評価には最も明瞭に観察される N1が指標とし

てよく用いられる [40]。VEP の N1を構成する周波数域を調べることにより、電

極界面を模擬する等価回路に考慮すべき要素を判断できる。開発した記録電極

の電気化学的特性の等価回路解析に必要な回路構成要素の検討を行った。 

 

 

VEP の周波数解析 

 データ分析ソフトウェア（Origin, Light Stone）を用い、VEP 波形をウェーブレ

ット変換し、N1 ピークの構成周波数を検討した。ウェーブレット解析は時間領

域情報を残しつつ、広周波数領域の特性を求めることが可能な解析法である 

[74]。VEP の N1ピークの潜時におけるパワースペクトルを高周波側から 99.9％

を含む範囲を VEP の N1 を構成する周波数帯域と定義した。波形全体をフーリ

エ変換し、前述の範囲外のスペクトルを除去したものを逆フーリエ変換し、低周

波数域を除去した VEP 波形と元の VEP 波形の比較を行った。 

 

 

 



45 

 

Randles の等価回路 

 等価回路解析は、Pt ball-tip screw electrode の 32 週の EIS 測定結果を使用し電

気化学解析ソフトウェア（NOVA, Metrohm）を用いて行った。電極／電解液界面

を表す等価回路として、図 3. 19 の Randles の回路を用いた [75]。溶液抵抗

（Solution resistance: Rsol）は、バルク抵抗を表す [75]。電荷移動抵抗（Charge 

transfer resistance: Rct）は、電極表面での電荷移動のしやすさを表す [59]。一定位

相要素（Constant phase element: CPE）は、界面の電気二重層容量を近似する非線

形要素である。この非線形性は表面荒さや陽イオン（タンパク質）の吸着などに

起因する [76]。CPE のインピーダンス（ZCPE）は、式（3. 1）で表される。n は

非線形性を表す指数で、n =1 のとき完全なキャパシタ、n = 0 のとき完全な抵抗

を表す [59]。ω は角周波数で、Y0は ω = 1 rad/s のときのアドミタンスである。 

 

𝑍CPE =
1

𝑌0(j𝜔)𝑛
     (3. 1) 

 

 

図 3. 19 Randles の等価回路 

（文献 [71] より引用） 

 

 

VEP の周波数解析の結果 

電極埋込後 6 週後の VEP を図 3. 20 (a) に示す。VEP の N1ピークの振幅は 445 

µV、潜時は 26.5 ms であった。この波形をウェーブレット変換したものを図 3. 

21 に示す。N1潜時 26.5 ms におけるパワースペクトルを図 3. 22 (a) に示す。N1

潜時 26.5 ms におけるパワースペクトルが最大となる周波数は 37 Hz であった。

VEPのN1構成周波数域を高周波側から積分したパワーが全パワーの 99.9％を含

む周波数帯から求めたところ、5～1000 Hz であった [図 3. 22 (b)]。図 3.20 (a) の

波形からフーリエ解析で 5 Hz 未満の低周波数域を除去した波形を図 3. 20 (b) に

示す。N1ピークの振幅は元の波形が 445 μV、5 Hz 以下の周波数を除去した波形

の値も 445 μV であった。この VEP 波形を得たときの、EIS の測定結果から得た

律速変化点の周波数は約 3 Hz であった（図 3. 23）。 

R sol

R ct

Z CPE
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(a) 典型的な VEP 波形 

  

 

 

 

(b) 5 Hz 以下の周波数を除去した VEP 波形 

 

図 3. 20  周波数解析に用いた VEP 波形 

（文献 [71] より引用） 
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図 3. 21  典型的な VEP 波形 [図 3. 15 (a)] をウェーブレット変換した 

パワースペクトル（文献 [71] より引用） 
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(a) N1潜時におけるパワースペクトル 

 

 

 

(b) N1潜時におけるパワースペクトル積分積算値 

 

図 3. 22  VEP の N1潜時におけるパワースペクトル 

（文献 [71] より引用） 
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(a) コール－コールプロット 

 

 
(b) ボードプロット 

 

図 3. 23  記録電極の電気化学インピーダンス測定結果 

（文献 [71] より引用） 
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VEP の周波数解析の考察 

結果より、VEP の N1を構成する周波数域は 5～1000 Hz であり、律速変化点

の周波数は 3 Hz より大きく、それ以下の周波数成分は N1 ピークにはほとんど

含まれないことが確認できた。したがって、記録電極の長期間の等価回路解析を

行う際は、拡散律速は考慮する必要がなく、図 3. 19 の回路のような拡散を考慮

しない比較的単純な回路で記録電極の界面特性を解釈できる。言い換えれば、記

録電極界面の電気化学的特性は図 3. 19 の Randles の等価回路で表現でき、エミ

ュレーションで考慮すべき周波数帯域は VEPの N1構成周波数域である 5～1000 

Hz の範囲で行えば良い。 

 

 

2) 記録電極界面の等価回路解析結果 

 図 3. 24～3. 27 に等価回路解析結果を示す。溶液抵抗は 4～32 週の間で約 1300 

Ω から 1750 Ω まで大きくなり、経時的に上昇した。（rabbit 1: correlation coefficient 

r = 0.68, p < 0.05, t = 2.63; rabbit 2: r = 0.65, p < 0.05, t = 2.43）（図 3. 24）。 

 電荷移動抵抗の値は、電極埋植 6 週後以降は無限大となり（図 3. 25）、CPE の

アドミタンスはおよそ 500 nS、n は 0.85 の一定の値で経時的な変化は見られな

かった（図 3. 26, 27）。  



51 

 

 

図 3. 24 溶液抵抗の経時変化 

（文献 [77] より引用） 

 

 

 

図 3. 25 電荷移動抵抗の経時変化 

（文献 [77] より引用） 

-8 0 8 16 24 32

0

1x10
3

2x10
3



 

Weeks after implantation  T  (weeks)

S
o
lu

ti
o
n

 r
es

is
ta

n
ce

  
R

 so
l  
(
) 

in vitro

 

-8 0 8 16 24 32
10

4

10
8

10
12

Weeks after implantation  T  (weeks)

C
h

ar
g

e 
tr

an
sf

er
 r

es
is

ta
n

ce
 R

 ct
  
(

)

in vitro

 



52 

 

 

図 3. 26 一定位相要素のアドミタンスの経時変化 

（文献 [77] より引用） 

 

 

図 3. 27 一定位相要素のべき乗数 nの経時変化 

（文献 [77] より引用） 
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3. 5. 2 VEP 波形の N1のエミュレーション 

 

 記録電極界面の等価回路解析では、溶液抵抗は経時的に上昇し、電荷移動抵抗

と電気二重層容量の近似である一定位相要素は経時的に変化しなかった。 

VEP 波形の長期記録において、N1振幅は経時的に一定であったが、N1潜時は

時間経過とともに短縮が見られた。この現象が記録電極自体の要因によるもの

なのか把握するため、N1潜時の経時的な短縮と記録電極界面の関係性を VEP 波

形の N1をエミュレーションにより検証を行った。 

 

 

1) 方法 

回路シミュレーションソフト（LTspice, LINEAR TECHNOLOGY）を用い、VEP

波形のエミュレーションを行った。使用したモデル回路を図 3. 28 に示す。生体

組織は細胞とその間を満たす細胞外液から構成され、さらに細胞は細胞内液と

細胞膜から構成されている。電気的には、細胞内液・細胞外液は抵抗成分、細胞

膜は容量成分からなる。約 10 kHz までの周波数帯域では、細胞外液抵抗、細胞

膜容量を考慮すればよく、生体組織は抵抗とキャパシタンスの並列回路で模擬

される [69]。脳組織は等価回路では細胞外液抵抗 Rtissue（1480 Ω）と細胞膜容量

Ctissue （2.99×10-7 F）の並列回路で表すことができる [69]。電極界面の等価回路

は図 3. 19 の Randles の等価回路で表し、CPE のべき乗数 n が 1 に近かったた

め、モデルの単純化のため電気二重層容量は純粋なキャパシタに置き換えた回

路を用いた。バイオアンプ（ML135, AD Instrument）の入力インピーダンスはそ

の仕様から RBioamp（200 MΩ）と CBioamp（200 pF）の並列回路で表した。神経応

答を表す電流双極子電流は、式（3. 2）で表される [78]。 

 

𝐼(𝑡) =
1

√2𝜋𝜎
exp [

−(𝑡−𝑡𝑐)
2

2𝜎2
]      (3. 2) 

 

tcはニューロンの活性化の開始時間を表し、第一陰性波の潜時に相当する。σ は

活性の持続時間を表し、今回のエミュレーションでは第一陰性波の持続時間に

相当する。tcおよび σ は rabbit 1 の記録電極埋植後 8 週後の VEP 波形から算出し

た値を用いた。したがって、エミュレーションにおける入力電流は式（3. 3）の

よう表される。 
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𝐼(𝑡) = −4.34 × 10−7 × exp [
−(𝑡−0.265)2

10−5
]       (3. 3) 

 

図 3. 28 の等価回路の各素子のエミュレーションに用いた値を表 3. 3 に示す。

電荷移動抵抗、電気二重層容量は、エミュレーションに使用する VEP 波形と同

じ時点である電極埋め込み 8 週後の同じ家兎の値を使用した。溶液抵抗は電極

埋め込み後 8 週後の値（1415 Ω）、32 週間での最大値（1757 Ω）、極めて大き

な値（10 MΩ）を用いた。溶液抵抗以外の素子の値は固定にし、溶液抵抗のみを

変化させ、大脳皮質での応答が、記録電極の界面およびバイオアンプの入力イン

ピーダンスによりどのように歪んで VEP として計測されるかを調べた。 

 

 

 

 

図 3. 28  VEP、記録電極界面、バイオアンプを表すモデル等価回路 

（文献 [77] より引用） 

 

 

 

 

 

 

 

Rsol

Cdl

Rct

RtissueCtissue RbioampCbioamp

Electrode interface
component

Tissue
component

Bioamplifier 
input

component

Current
Source

IVin Vout



55 

 

表 3. 3 誘発電位波形のエミュレーションに用いた各構成要素の値 

（文献 [77] より引用） 

Parameter 
 

Description Simulation Value 

Rtissue 

Ctissue  
Rsol (8 weeks; 

 maximum; 
 extremely high value) 

Rct 

Cdl (approximated CPE*) 

Rbioamp 

Cbioamp 
 

Tissue resistance 

Tissue capacitance 
 
Solution resistance (8 weeks; 

 maximum in 32 weeks; 
  extremely high value) 

Charge transfer resistance 

Double-layer capacitance 

Input resistance of bioamplifier 

Input capacitance of bioamplifier 

1480 Ω 

299 nF 
 

1415 Ω; 
1757 Ω; 
10 MΩ 

1.1 TΩ 

217 nF 

200 MΩ 

200 pF 

* CPE: constant phase element 

 

 

2) エミュレーション結果 

 VEP の N1波形の、異なる溶液抵抗の値によるエミュレーション結果を図 3. 29

～3. 31 に示す。溶液抵抗が電極埋植 8 週後では、記録電極に入力される電圧と

バイオアンプに入力される（output voltage）の N1潜時・振幅の差はなかった（図

3. 29）。溶液抵抗が 32 週間での実測最大値（1757 Ω）でも両者の間に差は見ら

れなかった（図 3. 30）。溶液抵抗が 10 MΩ の時、N1潜時の延長及び N1振幅の低

下が見られた（図 3. 31）。 
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図 3. 29 VEP 波形の N1のエミュレーション結果（Rsol: 1415 Ω） 

（文献 [77] より引用） 

 

 

図 3. 30  VEP 波形の N1のエミュレーション結果（Rsol: 1757 Ω） 

（文献 [77] より引用） 
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図 3. 31  VEP 波形の N1のエミュレーション結果（Rsol: 10 MΩ） 

（文献 [77] より引用） 
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3. 5. 3  VEP 波形の N1エミュレーションの 

考察 

 

記録電極は生体にとって異物であり、生体に記録電極が埋植されると記録電

極の周辺で異物反応が起こる。生体内に異物が侵入すると補体系が活性化され、

アナフィラトキシンが生成される。アナフィラトキシンは肥満細胞の脱顆粒を

促し、異物の周辺に炎症を引き起こす。異物の表面には貪食細胞が集積し、線維

組織が形成され異物を生体から隔離する。これをカプセル化という。この時、異

物表面にはマクロファージおよびこれが合一した異物巨細胞が見られる。マク

ロファージなどは単球系細胞であり、これらの細胞が TGF-β を産生し、線維芽

細胞によるコラーゲンの産生を促す。このような異物に対する免疫反応は、異物

の侵入後 2 ~ 4 週続き、埋植したデバイスの寿命に影響する [79]。 

溶液抵抗の上昇は、電極周辺の結合組織に由来し、電極埋植直後 4 週間まで

に見られる溶液抵抗の急峻な上昇は、異物に対する炎症反応や電極埋植術後の

創傷治癒が要因であると考えられる。さらに長期的な埋植は、脳組織に圧力や摩

擦などの機械的ストレスを持続的に与える。この持続的な機械的ストレスは電

極周辺に形成される線維やコラーゲンなどの肉芽組織をさらに肥厚させ、経時

的な溶液抵抗の上昇を引き起こす [59]。 

埋植手術直後、電極周辺は血液や浸潤液で満たされ、電荷移動抵抗は電解液に

対する場合と同様に有限の値を示すが、治癒に伴いそれらが引くと電荷移動抵

抗は急峻に上昇する。CPE のアドミタンスはリカバリー期間後一定であり、記

録電極界面でのタンパク質の吸着の増加はないと考えられる。また、式（3. 1）

の CPE の n はほぼ１に近く、CPE の大きさはほぼ電気二重層容量の静電容量の

大きさとみなせる。 

エミュレーションの結果より、電極埋植後 32週間における溶液抵抗の上昇は、

誘発電位の潜時や大きさには影響しないことが確認できた。溶液抵抗を極端に

大きくしたときの VEP 波形のエミュレーションでは、N1潜時は延長し、N1振幅

は低下した。金属ネジ電極のような脳組織に損傷が大きい記録電極の埋め込み

は、極端な溶液抵抗の上昇を招く [41, 45]。金属ネジ電極による経時記録は短期

間しか実現できなかったが、その際に観察された N1潜時の延長（図 3. 12）はエ

ミュレーションの結果とよく一致する。したがって開発した長期記録用電極に

よる経時記録で見られた潜時の短縮は、記録電極界面の特性の変化が要因では

ないと考える。時間経過に伴う潜時の短縮の原因については、報告はない。潜時
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に影響を及ぼす要因として、3 つの要因を推測する。1 つ目の要因として、神経

細胞の信号伝達をサポートするグリア細胞による潜時への影響が挙げられる。

脳へ電極を埋植した際、電極周辺にはグリア細胞が集結すると報告がある [80]。

脳組織が損傷したとき、グリア細胞の一種であるアストロサイトが刺激をうけ、

Ca2+シグナルの放出により神経細胞保護作用を誘引し、創傷治癒を行う [81]。ア

ストロサイト内の Ca2+がシナプス機能調節に関与しているとの報告もある [81]。

創傷治癒の過程で、アストロサイトの働きにより神経保護機構が機能し、シナプ

スの伝達速度が上昇したと考える。これにより、電極埋め込み後より徐々に反応

が良くなり、潜時が短くなった可能性がある。2 つ目の要因として、シグナル源

への距離の短縮が挙げられる。電極の長期埋植によって機械的圧力負荷がかか

り、シグナル源への距離が短縮した可能性が考えられる。シグナル源への距離の

短縮は、潜時の短縮をもたらす [82]。また、3 つ目の要因として、麻酔の影響が

挙げられる 。麻酔深度は誘発脳波へも影響を及ぼす [83]。本研究では、呼気ガ

ス濃度で濃度を規定していたが、繰り返し麻酔への馴化によって、麻酔薬への感

受性が段々と弱くなった可能性もある。Bispectral Index のような脳波解析による

麻酔中の意識レベルモニターにより、麻酔深度を計測することが可能である。 
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3. 6 まとめ 

 
 開発した記録電極を用い、長期間の VEP 記録を行った。N1振幅が一定の VEP

が 48 週間に渡り記録でき、48 週後の EEP 記録も可能であった。N1振幅は経時

的な短縮が見られた。 

 1, 12.7, 112.9, 1000 Hz における電極インピーダンスも期間中一定であった。溶

液抵抗、電荷移動抵抗、一定位相要素で構成される Randles 回路（図 3. 19）を用

いた等価回路解析では、電極界面の電気化学的特性を表す電荷移動抵抗および

一定位相要素が期間中一定であり、電極周辺組織のバルク抵抗を表す溶液抵抗

のみ経時的に上昇した。 

N1振幅は経時的な短縮の原因を明らかにするため、脳組織、生体／電極界面、

バイオアンプの入力インピーダンスを総合したモデル等価回路による VEP 波形

のエミュレーションを行った。溶液抵抗が 48 週間のうちに見せる上昇の範囲で

は、VEP の N1潜時は変化しないことが確認できた。溶液抵抗が極端に大きい場

合のエミュレーションでは、N1 潜時は延長し振幅は低下した。これはネジ電極

などを用いた計測結果と一致するが（図 3. 12）[41, 45]、開発した記録電極によ

る結果とは矛盾する。したがって、観察された N1潜時の短縮は記録電極自体の

電気化学的特性変化が要因でないと考えられる。 

開発した誘発電位記録電極は、界面の電気的特性が長期間変化せず、長期間の

誘発電位測定においても、その電極特性が誘発電位に影響を与えないロバスト

な誘発電位測定を可能とする。 

 本研究で開発した記録電極を用いることで、長期間の誘発電位測定において

も記録電極の特性変化によって測定継続不能となることは避けられ、動物実験

を最小限に抑えることができると考える。 
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第 4 章 

 

人工視覚システム安全性評価の

ための安全安定な麻酔法の検討 

 

 

4. 1 緒言 

 
 動物を用いた人工視覚システムの安全性評価では、VEP や EEP などの誘発電

位の計測が有用である。VEP とは全視野にフラッシュ光刺激を与えたときに大

脳皮質視覚野で記録できる神経活動電位である。VEP によって、網膜機能、視

覚伝導路、大脳一次視覚野の機能保持を確認できる。EEP とは網膜に電気刺激を

与えた際に大脳皮質視覚野で記録できる神経活動電位である。EEP によって、網

膜神経節細胞から大脳皮質視覚野までの視覚伝導路の障害等を評価できる。EEP

や VEP などの誘発電位を長期に渡り評価することで、デバイスの耐久性、生体

への安全性などが確認できる。しかしながら、誘発電位は麻酔法や記録電極の特

性変化などの外的因子による影響を受ける。そのため、長期間の誘発電位測定を
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用いて電気刺激による生体への影響を評価するには、外的要因に影響を受けな

いロバストな記録系の確立が必要である。 

記録電極として表面が円滑な白金球を用いた Pt ball-tip screw electrode, Pt/Ir 

ball-tip planar MEA電極を開発し、48週に渡る視覚誘発電位記録に成功した [45]。 

家兎を用いた実験における全身麻酔法として、注射麻酔法、吸入麻酔法が挙げ

られる（表 4. 1）。家兎は大きな耳を持ち耳静脈の確保が容易なことから、注射

麻酔では一般的に静脈内投与が行われる。従来、注射麻酔としてケタミン/キシ

ラジン、ペントバルビタール、フェンタニール/フルアニゾン、フェンタニール/

メデトミジン、チオペンタール、プロポフォール等が用いられてきた [84]。しか

しながら、家兎における注射麻酔は、他の動物に比べて、同じ薬剤でも個体によ

って投与量が著しく異なり麻酔深度の制御が難しく、再現性の良い誘発電位を

得ることが難しい [22, 23]。注射麻酔の中でもペントバルビタールは、家兎の無

呼吸を助長し麻酔死を引き起こすことがあるので、現在、推奨されていない。吸

入麻酔として、イソフルラン、セボフルラン、ハロタンが挙げられる。吸入麻酔

であるイソフルランは、麻酔濃度の調整が可能であり、再現性の良い誘発電位を

得ることができる [45]。現在、動物実験で、吸入麻酔としてよく使用されるイソ

フルランは、悪性高熱や呼吸抑制の副作用があり、繰り返し麻酔により、最悪死

亡することがある [85, 86]。動物実験の基本理念 3R の原則1 [87] を考慮すると、

長期試験の途中での動物の死亡は、試験の中止や延長をもたらす上、動物の使用

数を増加させることにもつながるため、より安全な麻酔法がのぞまれる。セボフ

ルラン麻酔は、血液／ガスの分配係数も低いため麻酔剤の移行が速く、麻酔の導

入・覚醒も迅速に行うことがより安全な麻酔である [88, 89, 90]。家兎における

セボフルラン麻酔での VEP や EEP 測定の報告はなく、家兎の視覚誘発電位によ

る人工視覚システムの長期安全性評価でセボフルラン麻酔が実現できるか検証

する必要があった。よって、より安全なセボフルラン麻酔が家兎を用いた視覚誘

発電位評価においてイソフルラン麻酔の代替と成り得るか、セボフルラン麻酔

下での VEP とイソフルラン麻酔下での VEP を比較検討した。 

 

 

 

                                                     

1 イギリスの科学者 W.M.S. Russell と R. L. Burch が 1959 年に著書「人道的動物

実験の原則」The principles of humane experimental technique で提唱した 3R の原

則、Replacement：できる限り動物を供する方法に代わり得るものを利用するこ

と、Reduction：できる限りその利用に供される動物の数を少なくすること、

Refinement：できる限り動物に苦痛を与えないこと 
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表 4. 1  家兎における全身麻酔 [91, 92, 93]  

麻酔法 麻酔薬 備考 

注射麻酔 解離性麻酔薬 

（塩酸ケタミン） 

 

 

高容量で外科手術が行える程度

の十分な鎮痛・不動化が可能。 

単独では筋弛緩が得られないた

めキシラジンと併用する。 

バルビツレート 

（ペントバルビタール 

 チオペンタール） 

 

睡眠作用が強力で循環器系・呼吸

器系の抑制が強い。鎮痛作用や筋

弛緩作用はない。 

30–90分の浅中程度の外科麻酔が

得られる。単独投与で過剰投与に

なり、死に至ることがある。 

ウレタン 

 

 

 

 

 

 

長時間に渡る深麻酔が得られる。 

心血管系と呼吸器系の抑制は最

小である。 

従来は上記理由により良く使用

されていたが、人に対する発癌性

があるため、現在、使用は推奨さ

れていない。 

麻薬性鎮痛薬 

（フェンタニール） 

 

ジアゼパムやミダゾラムと一緒

に使用する。 

30分程度の外科麻酔が得られる。 

吸入麻酔 イソフルラン 中枢神経抑制薬。 

筋弛緩得られる。 

心筋抑制小さい。 

臭いがあり、刺激性がある。 

悪性高熱、呼吸抑制の副作用あ

り。 

ハロタン 中枢神経抑制薬。鎮痛効果なし。 

心筋抑制あり。 

低体温・呼吸抑制の副作用あり。 

セボフルラン 中枢神経抑制薬。 

導入・覚醒時間短い。 

臭いが強烈ではなく刺激性ない。 
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4. 2 方法 

 

4. 2. 1 記録電極埋植 

 

 記録電極を 3 匹の日本白色兎に埋植した（以降、rabbit A, rabbit B, rabbit C と

する）。記録電極は、ポリイミドネジ（長さ 12.0 mm）の先端に白金球（径 1.5 mm）

を接合した Pt ball-tip screw electrode を使用した（図 4.1）[45]。図 4.1 (b) に示す

インサートナット（Ensat 302000025.500, kkv）をラムダ縫合の前方 9 mm、右側

方 6 mm に留置した後（図 4. 2）、VEP を記録しながら記録電極の埋植深さを調

整し、VEP の N1振幅が最大になった位置で記録電極を固定した [45]。基準電極 

(AM2-8, Unique Medical) はラムダ縫合から前方 16 mm の正中に埋植した（図 4. 

2）。2 週間のリカバリー期間をおいた後、VEP を測定した。同一個体に対し、イ

ソフルラン麻酔下、セボフルラン麻酔下による VEP, EEP 測定を行った。同一個

体での実験において、使用した記録電極・基準電極は同一のものである。 

  

全ての動物実験はニデック社の施設で行い、ニデック社の動物実験委員会の

承認を受けて行った。動物実験の全てのプロセスは、Association for Research in 

Vision and Ophthalmology (ARVO) の定める  statement for the use of animals in 

ophthalmic and vision research, and institutional guidelines for the care and use of 

laboratory animals を遵守して行った。 
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(a)  記録電極        (b) 記録電極とインサートナット 

図 4. 1 実験に用いたポリイミド製の Pt ball-tip screw electrode 

（文献 [94] より引用） 
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図 4. 2 電極の埋植位置 

 

  

基準電極

16 mm

9 mm

6
 m

m

記録電極

ラムダ縫合
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4. 2. 2 VEP 測定 

 

実験開始前 2 時間より、水のみを与え絶食を行った。実験室の電気を消灯し、

家兎を暗幕で覆ったリカバリーボックスに入れ、壁掛式麻酔器（NS-3000, Acoma）

から酸素を流量 4 l/min で流しながら、15 分間暗順応させた。 

 暗順応後、リカバリーボックスへイソフルランまたはセボフルランを流し、麻

酔導入した。庫内のガス濃度は生体情報モニター（BP-608EV, COLIN）により監

視した。イソフルランのガス濃度が 2.4 %、またはセボフルランのガス濃度

が 3.8 %に達した後、リカバリーボックスを揺らし家兎が深麻酔状態であること

を確認の後、麻酔用のマスクを装着しイソフルラン 2.4 %またはセボフルラン

3.8 %、酸素流量 1 l/min で麻酔した。 

刺激眼（左眼）は、トロピカミド（Mydrin-P, Santen）で散瞳し、塩酸オキシブ

プロカイン（oxybuprocaine hydrochloride; Benoxil, Santen）で局所麻酔を施した後、

角膜の白濁防止のためヒドロキシエチルセルロース（SCOPISOL, Senju）を滴下

し、開瞼器で開眼させた。非刺激眼（右眼）はヒドロキシエチルセルロースを滴

下した後、ガーゼで遮光した。 

マスク麻酔下での呼気終末麻酔ガス濃度をイソフルラン麻酔 : 2.4 %, 

2.0 %, 1.5 %, セボフルラン麻酔: 4.0 %, 3.8 %, 3.0 % に達してから 5 分以上

維持した後、VEP 計測を行った。イソフルランとセボフルラン麻酔下での

VEP 測定は連続する 2 日間で行った。バイオアンプ（AD-611J, Nihon Kohden）

と生体シグナル記録解析システム（EplyzerⅡ, Kissei Comtec）を使用して誘発電

位を計測し、光刺激は、LED 発光装置（LS-100, メイヨー）、Ganzfeld 刺激

型コンタクトレンズ LED（LS-100, メイヨー）で行った。刺激条件は、発光

輝度 100 cd/m2 発光時間 30 ms（ISCEV 基準 3 cd・s/m2に準拠 [95]）、繰り

返し周波数を 1 Hz とした。照度計にて部屋の照度を計測し毎回測定時照度に

変化が無いことを確認し実験を行った（0.2～0.3 lx）。VEPの測定系を図 4. 3に、

測定条件を表 4. 2 に示す。 
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図 4. 3 VEP 測定系 

 

 

 

表 4. 2  VEP 測定条件 

 

光刺激条件 

 

発光輝度         100 cd·s/m2 

発光時間          30 ms 

Ganzfeld 刺激型コンタクトレンズ 

 

記録条件 

 

高域遮断周波数       100 Hz   

低域遮断周波数       1.5 Hz   

加算平均回数        32 回 

麻酔濃度 イソフルラン呼気ガス濃度 2.4 %、2.0 %、1.5 % 

セボフルラン呼気ガス濃度 4.0 %、3.8 %、3.0 % 

 

  

Reference

electrode 

Bioamplifier

－

＋

０

Body earth  

Recording

electrode

LED visual stimulator
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4. 2. 3 EEP 測定 

 

 EEP 測定にはバイオアンプ（MEG-6116, AD-611J, Nihon Kohden）、生体シ

グナル記録解析システム (EplyzerII, Kissei Comtec) を用いた。EEP 計測は、

マスク麻酔下で呼気終末麻酔ガス濃度がイソフルラン麻酔 2.4 % またはセ

ボフルラン麻酔 3.8 % に達してから 15 分以上維持した後に行った。EEP の

計測系を図 4. 4 に、計測条件を表 4. 3 に示す。刺激電極は、直径 2 mm の白

金球電極を用いた（図 4. 5）。結膜輪部にナイロン糸をかけ、眼球を上転さ

せた状態で電気刺激を行った。マニピュレータ（MMN-2, NARISHIGE）で刺

激電極位置を走査し、EEP が一番大きく記録される位置にポリエステル縫

合糸で印をつけ、刺激の際のガイドとした（図 4. 5）。刺激電流は刺激電極

と家兎上腕部に刺入した 25 G の注射針との間に流した。イソフルランとセ

ボフルラン麻酔での EEP 測定は連続した 2 日間で行った。 
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図 4. 4 EEP 計測系 

 

 

 

 

表 4. 3  EEP 計測条件 

 

電気刺激条件 

 

刺激方式          cathodic first biphasic 

刺激電流          1200 μA 

デュレーション       1 ms 

 

記録条件 

 

高域遮断周波数       1 kHz   

低域遮断周波数       1.5 Hz   

加算平均回数        1000 回 

麻酔濃度 イソフルラン呼気ガス濃度  2.4 ％ 

セボフルラン呼気ガス濃度  3.8 ％ 

 

 

 

Reference

electrode 
Bioamplifier

－

＋

０

Body earth  

Recording

electrode

Stimulator
＋

－
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図 4. 5 EEP の測定方法 

（⇨：刺激電極、△：刺激場所ガイドのためのポリエステル縫合糸） 

（文献 [94] より引用） 

 

 

4. 2. 4 最小肺胞内濃度 

 

1 気圧下において、吸入麻酔薬により半数の動物（50 %）を不動化させる

のに必要な肺胞内における吸入麻酔薬の濃度を最小肺胞内濃度（Minimum 

alveolar concentration: MAC）という。イソフルラン麻酔での家兎（ニュージ

ーランド白兎）では、2.05 ± 0.18 % / 1 MAC であり [96]、本研究で使用した

麻酔濃度を MAC で表すと、呼気終末イソフルラン濃度、1.5 %, 2.0 %, 2.4 %

に対してそれぞれ、0.75 MAC, 1 MAC, 1.2 MAC となる。セボフルラン麻酔

での家兎（ニュージーランド白兎）では、3.70 ± 0.16 % / 1 MAC であり [97]、

本研究で使用した麻酔濃度を MAC で表すと、呼気終末セボフルラン濃度、

3.0 %, 3.8 %, 4.0 %に対してそれぞれ 0.79 MAC, 1 MAC, 1.05 MAC となる。 
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4. 2. 5 VEP 波形解析 

 

VEP 波形、N1 潜時、N1 振幅（peak-to-trough 法 [46] を用いて計測）を統計

解析により評価した。対応のある t 検定（Paired t-test）により、イソフルラ

ンとセボフルラン麻酔 1 MAC における N1 潜時、N1 振幅に有意差があるか

評価した。イソフルラン麻酔下またはセボフルラン麻酔下の VEP において、

麻酔濃度の違いによって、N1 潜時、N1 振幅に有意差があるか、繰り返しの

ある一元配置分散分析（repeated measures analyses of variance: rANOVA）を

行った。統計解析は、統計解析ソフト（JMP pro13, SAS）を用いた。 
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4. 3 結果 

 

 VEP の計測結果を図 4. 6 に示す。VEP 波形は明瞭な N1、それに続く小さな波

で構成される。明瞭な N1はイソフルラン麻酔、セボフルラン麻酔、どちらの麻

酔下でも観察できた。N1 以降の波は個体や麻酔の種類により異なり、一様では

なかった。 

1 MAC での N1潜時においては、イソフルランとセボフルラン麻酔間に有意差

はなかった（t = 0.97, p = 0.435）（表 4. 4）。しかしながら、1 MAC におけるセボ

フルラン麻酔下での N1 振幅においては、イソフルラン麻酔下での N1 振幅より

有意に大きかった（t = 5.18, p = 0 .0353）（表 4. 4）。 

 

 

表 4. 4 1 MAC における VEP の N1の計測結果（文献 [94] より引用） 

Anesthesia N1 latency (ms) NS N1 amplitude (μV) * 

Isoflurane 

Sevoflurane 

29.3 ± 2.1 

30.4 ± 0.9 

239.6  ± 89.4 

298.9  ± 93.1 

n = 3. Values are mean  ± standard deviation (SD). 

* = significant (p < 0.05), NS = not significant (p > 0.05, paired t-test) 
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  (a) イソフルラン                   (b) セボフルラン 

 

図 4. 6 1 MAC におけるイソフルラン・セボフルラン麻酔下の VEP 波形 

（文献 [94] より引用） 

 

  

0

0

0

rabbit A

rabbit B

rabbit C

▲

▲

▲

50 ms

100 μV +

-

▲

rabbit A

rabbit B

rabbit C

▲

▲

100 μV

0

0

0

50 ms

+

-



75 

 

麻酔濃度の違いによる波形の変化の例を図 4. 7 に示す。イソフルラン麻酔、

セボフルラン麻酔において、異なる麻酔濃度でも明瞭な N1が観察できた。 

イソフルラン麻酔下の VEP の N1 潜時においては、異なる麻酔濃度間で有意

差は見られず（F = 0.29, p = 0.7558）[図 4. 8 (a)]、セボフルラン麻酔下の VEP の 

N1潜時においても、同様に有意差は見られなかった（F = 1.57, p = 0.2823）[図 4. 

8 (b)]。N1振幅についても、イソフルラン麻酔下（F = 0.21, p = 0.8183）[図 4. 8 

(c)]、セボフルラン麻酔下（F = 0.30, p = 0.7548）[図 4. 8 (d)]、いずれにおいても

有意差は見られなかった。 

また、イソフルラン麻酔下、セボフルラン麻酔下の両方の条件で EEP の記録

も可能であった（図 4. 9）。 
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  (a) イソフルラン                   (b) セボフルラン 

 

図 4. 7 異なる麻酔濃度における VEP 波形の比較（rabbit A） 

（文献 [94] より引用） 
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(a) イソフルラン麻酔下での N1潜時 

 

(b) セボフルラン麻酔下での N1潜時 

 

図 4. 8 異なる麻酔濃度における VEP の N1潜時・振幅の比較 

（文献 [94] より引用）次頁に続く 
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(c) イソフルラン麻酔下での N1振幅 

 

(d) セボフルラン麻酔下での N1振幅 

 

 

図 4. 8 異なる麻酔濃度における VEP の N1潜時・振幅の比較 

（文献 [94] より引用） 
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図 4. 9 麻酔の違いによる EEP 波形の比較（rabbit C） 

（文献 [94] より引用） 
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4. 4 考察 

 

 イソフルラン、セボフルランの両麻酔において、いずれの麻酔濃度においても

明瞭な N1が確認できた。N1は大脳皮質の layer Ⅳからの初期応答である [98]。

N1以降の波は layer Ⅳ以降の反応と考えられており、大脳皮質内の複雑な反応の

結果であり、バリエーションが大きい [99]。個体差や麻酔条件等も影響すると

考えられ、誘発電位を安全性評価に利用するには N1以降の波形は信頼性にかけ

る。 

VEP 測定を行うことにより、光信号が視細胞から、双極細胞、水平細胞、アマ

クリン細胞、網膜神経節細胞を経て大脳に伝達がされることが評価できる。EEP

測定では、電気刺激が網膜神経節細胞から大脳に伝達されることが評価できる。

VEP 計測に用いるフラッシュ光刺激は全視野刺激であるため、VEP 測定では刺

激位置と記録位置の一対一の対応（レチノトピー）は大きな問題にならない。一

方、EEP では網膜刺激位置と大脳皮質記録位置の一対一の対応があるために、刺

激電極の位置のわずかなズレも EEP の振幅に影響すると考えられる。今回の実

験では、セボフルラン麻酔下における EEP 記録の可否を調べることが目的であ

ったために、刺激電極は固定せずに糸による目印を刺激位置とした。EEP 測定に

おいて、予めつけた目印を刺激位置として電気刺激したが、両麻酔下での刺激位

置は完全に一致しない。本実験におけるイソフルラン麻酔下、セボフルラン麻酔

下での EEP の振幅の差は、刺激位置のズレが原因と考える。長期的に繰り返し

EEP 測定をする場合は、刺激電極を埋植し刺激電極位置を固定した状態で長期

計測する必要がある。 

セボフルラン麻酔におけるラットの VEP 測定では、麻酔深度の上昇とともに

潜時が延長することが報告されているが [100]、本研究では、イソフルラン、セ

ボフルラン両麻酔下での N1潜時や N1 振幅は異なる麻酔濃度間でも有意差は見

られなかった。大脳への麻酔効果が動物種により異なる可能性が考えられる。 

1 MAC の同一麻酔濃度において、N1潜時はセボフルラン、イソフルランの間

で有意差はなく、N1 振幅は、セボフルラン麻酔下の VEP のほうが有意に大きか

った。イソフルランとセボフルランの神経系に与える効果（作用機序）が、麻酔

薬により異なることが要因として考えられる。吸入麻酔薬の作用機序は中脳網

様体や大脳皮質などの上行性網様体賦活系の抑制が考えられているが詳細は明

らかになっていない。N1 振幅がイソフルラン麻酔下とセボフルラン麻酔下にお

いて異なることから、同一の長期試験内では、同一の麻酔薬を用いる必要がある。 
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イソフルランは特有の臭い、刺激性がある。一方、セボフルランは強烈な臭い

がなく刺激性もない [91]。そのため、麻酔導入においても、セボフルラン麻酔は

イソフルラン麻酔より家兎の苦痛を軽減することができる。 

動物実験における深麻酔は、通常 1.2～1.5 MAC で管理される。セボフルラン

麻酔では 1.05 MAC を超えると呼吸数低下が見られるが、イソフルラン麻酔では

1.2 MAC でも呼吸数低下は見られない。最小肺胞内濃度 1 MAC は 1 気圧下にお

ける、半数の動物を不動化させるのに必要な肺胞内における吸入麻酔薬濃度で

ある。MAC 値は視覚神経系や大脳一次視覚野への麻酔の効果を表す指標ではな

く、1 MAC 以外の濃度は 1 MAC のガス濃度を基準にした一次関数で決められる

ため、1 MAC 以外の麻酔効果は麻酔薬によって異なる。 

家兎を用いた視覚誘発反応による人工視覚システムの安全評価において、セ

ボフルラン麻酔はイソフルラン麻酔の代替と成り得ることが確認できた。セボ

フルランの繰り返し麻酔による死亡例は報告されておらず [101, 102]、セボフル

ランは人工視覚システム安全性評価における繰り返し麻酔でも安全に使用でき

る。 

セボフルラン麻酔を用いて長期の動物実験を行うことで、麻酔の副作用によ

る動物の死亡や試験の中断を防ぐことができ、実験動物数も最小限に留めるこ

とができる。 

また、VEP 測定は眼科治療薬開発での非臨床試験でも行われており、セボフ

ルランを用いた安全なVEPや EEPなどの視覚誘発反応試験は人工視覚システム

安全性評価のみならず、眼科系薬剤の開発などにも役立つと考える。 
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4. 5 まとめ 

 
本研究では、家兎を用いた視覚誘発反応による人工視覚システムの安全評価

において、セボフルラン麻酔がイソフルラン麻酔の代替となるか、セボフルラ

ン・イソフルラン麻酔下の VEP を比較することにより検証した。セボフルラン

麻酔下においても明瞭な VEP が観察でき、N1 潜時は両麻酔間で有意差はなく、

N1 振幅はセボフルラン麻酔下のほうがイソフルラン麻酔下よりも有意に大きか

った。 

人工視覚システムの安全性評価において誘発電位の長期記録を行う際、セボ

フルランはイソフルランの代替に成り得るが、誘発電位の振幅の大きさはイソ

フルラン・セボフルランで異なるため、同一の安全評価試験内では、同じ麻酔薬

を用いる必要がある。 

誘発電位の長期記録において、セボフルラン吸入麻酔を使用することにより

安全な繰り返し麻酔が行える。開発した記録電極とセボフルラン麻酔を用いる

ことにより、外的因子の影響をうけないロバストな誘発電位による安全性評価

系が確立できた。 

セボフルラン麻酔を用いて長期の動物実験を行うことで、麻酔の副作用によ

る動物の死亡や試験の中断を防ぐことができる。VEP 測定は眼科治療薬での非

臨床試験でも行われており、セボフルランを用いた安全な VEP や EEP などの視

覚誘発反応試験は人工視覚システム安全性評価のみならず、眼科系薬剤の開発

などにも役立つと考える。 
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第 5 章 

 

刺激電極の慢性通電下における

電気化学的特性解析 

 

5. 1 緒言 

 
 新規医療機器の開発には非臨床試験が必須である。非臨床試験には in vivo 評

価、in vitro 評価がある。in vivo 評価（動物実験）には、経済的・時間的なコスト

がかかる。また動物実験は、動物愛護の倫理問題がある。これら倫理およびコス

トに関する問題は、動物実験全般における課題である。 

 現在、加齢黄斑変性や網膜色素変性の失明患者を対象とした人工視覚システ

ムの開発を行っている。人工視覚システムは、残存する視覚神経経路を電気刺激

し、視覚の再生を行う装置である [11]。人工視覚システムの開発においても、非

臨床試験が必要である。刺激電流を通電した際、電極電位が水の電位窓を超える

と電気分解を生じる。電気分解は、局所的な pH変化や塩素ガス発生による化学

熱傷といった生体組織への傷害だけでなく、電極自体の溶出といった耐久性に

関する問題も生じさせる [39]。そのため、人工視覚システムの開発には、in vivo
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や in vitro での電流刺激に対する安全性の確認が必要である。米国 FDA のガイ

ドラインでは実験動物を用いた安全性、耐久性評価において、24 時間の短期埋

植試験については実際に電気刺激を加えた評価が必要としているが、実験系の

構築の難しさから中長期試験での通電は必須でないとしている [37]。しかしな

がら、通電を行いながらの中長期埋植試験はより厳密な安全性・耐久性の確認に

寄与する。 

 人工視覚システムの安全性評価において、刺激電流による刺激電極界面の電

気化学的特性の理解は、電気刺激の生体への影響の理解および電極耐久性の評

価に役立つ。電極の界面の電気化学的特性を評価する方法として、EIS などが挙

げられる [59]。in vivo, in vitro での刺激電極の電気化学的特性を理解し、動物実

験による安全性評価と対比させることにより、動物実験を用いない人工視覚シ

ステムの安全性指標の確立が期待できる。 

本研究では、家兎に人工視覚システム用に開発した刺激電極を埋植し慢性的

な刺激電流の通電が電極界面に与える影響について電気化学的な検討を行う。 
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5. 2 方法 

 

5. 2. 1 刺激電極アレイおよび電極の埋植 

 

刺激電極アレイ 

 開発中の人工視覚システムの刺激電極アレイは白金製の弾丸形状刺激電極が

厚さ 30 μm のパリレン基板上に 49 極配置され、白金イリジウム製の導線により

マルチプレクサに接続される [103]。白金製の刺激電極の直径は 0.5 mm、高さは

0.3 mm である。試験用に製作した刺激電極アレイは実際に使用される 2 個の白

金電極の周りにパリレンで作成されたダミー電極で囲まれた構造をし（図 5. 1）、

2 極のうちの 1 極に刺激電流パルスを通電し（Active 電極）、もう一方は通電は

行わず EIS 測定のみに使用した（Inactive 電極）。 

 

 

図 5. 1  刺激電極の構造（左：刺激電極アレイ、右：白金製弾丸刺激電極） 

（文献 [104] より引用） 

  

Active
electrode

Inactive
electrode

Dummy
electrode

1.0 mm
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対向電極 

EIS 測定の対向電極は直径 0.4 mm の白金線 100 mm をコイル状に巻いたもの

を使用した（図 5. 2）。 

 

 

図 5. 2  EIS 測定用の対向電極 

 

電極埋植 

刺激電極埋植手術（左眼）は、吸引麻酔による全身麻酔下で実施した。下方の

結膜を輪部切開し、下直筋を筋付着部より切断した。さらに後極部の牽引筋を切

除して後極部強膜を露出した。角膜輪部より 9～11 mm 付近から 5×5 mm の強

膜ポケットを作成し、刺激電極を挿入した。次に上鼻側の結膜を輪部切開し、網

様体扁平部付近の強膜を露出して、25 G 針で強膜に穴をあけた。その穴に直径

0.5 mm、長さ 3 mm の白金棒からなる硝子体電極を挿入し、電極基板を強膜に縫

着した。刺激電極および硝子体電極のリード線は眼球赤道部に沿って縫着し、外

眼角付近より眼窩外へとリード線を通した。リード線は側頭部の皮下を経由し

頭頂部まで配線した。刺激電極アレイの埋植位置を図 5. 3 に示す。 

電極インピーダンス測定時に使用する対向電極は右側の側頭部皮下に埋植し

た。 

 

Fig. 4 Image of a counter electrode 

for EIS measurement 
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図 5. 3 刺激電極の埋植位置 

（文献 [104] より引用） 

 

 

全ての動物実験はニデック社の施設で行い、ニデック社の動物実験委員会の

承認を受けて行った。動物実験の全てのプロセスは、Association for Research in 

Vision and Ophthalmology (ARVO) の定める  statement for the use of animals in 

ophthalmic and vision research, and institutional guidelines for the care and use of 

laboratory animals を遵守して行った。 

 

 

 

5. 2. 2 電気刺激 

 
 電極埋植術後 2 週間の回復期間の後、埋植された刺激電極は外部の刺激電極

装置と接続された。慢性通電評価システムを図 5. 4 に示す。家兎のゲージの天

井にはスリップリングを設置しており、家兎が回転等の運動をしても刺激電極

と刺激装置の接続が保たれる構造になっている。刺激条件を表 5. 1 に示す。 

 

Sclera

Retina

Choroid
Stimulation

electrode
array

Sclera pocket
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図 5. 4 慢性通電評価システム 

（文献 [105] より引用） 

 

 

表 5. 1  電気刺激条件 （文献 [104] より引用） 

 

電気刺激条件 

 

刺激方式          cathodic first biphasic 

電流            1500 μA 

デュレーション       0.5 ms 

インターパルス       0.05 ms 

繰り返し周波数       50 Hz 

刺激時間          8 時間/日 

通電期間          1 ヶ月 
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5. 2. 3 EIS 測定 

 
電極反応の非定常測定では、電極に電位信号を印加し定常からずらし、その緩

和過程における応答を解析することで素過程に関する情報を得ることができる。

正弦波入力と応答を比べることで電極反応の伝導関数を求める方法を電気化学

的インピーダンス分光法（EIS）という。EIS 法は電極インピーダンスのスペク

トル解析から電極と溶液界面の間の電気化学的な挙動を知る方法である。その

周波数応答は、コール－コールプロットあるいはボードプロットで表現される 

[61]。コール－コールプロットは周波数の変化に伴う複素インピーダンスペクト

ルの軌跡を複素面上に描写したものであり、全体の形が直感的に分かりやすい。

ボードプロットは各周波数におけるインピーダンスと位相を周波数の対数に対

して描いたものであり、インピーダンスの周波数依存性を説明するのに役立つ 

[62]。 

EIS の計測系を図 5. 5 に示す。周波数特性解析装置（FRA）付きのポテンシォ

スタット（Autolab PGSTAT12, Metrohm）を用い、2 電極法で電極インピーダンス

を計測した。作用極端子を刺激電極に、対極端子を対向電極に接続し、作用極と

対極間のインピーダンスを計測した。印加電圧は 20 mVrms 一定とし、掃引周波

数範囲は 10 Hz～10 kHz で行った。10 Hz, 100 Hz, 1 kHz, 10 kHz におけるインピ

ーダンスの経時変化を記録した。無通電期間および通電期間におけるインピー

ダンスが Active 電極/Inactive 電極間で有意に異なるかを、対応のある t 検定を用

いて統計解析を行った。有意水準は 0.05 とした。 

 

 

 

図 5. 5 EIS 計測系  

ＷＥＣＥ ＲＥ

Potentiostat with FRA Working electrode : WE

Counter electrode: CE

Reference electrode: RE

Stimulation

electrode

Counter

electrode
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5. 2. 4 等価回路解析 

 
等価回路とは電気化学反応系を電気回路に置き換えて表したモデルである。

等価回路解析によって電極界面の電気化学的特性を理解することができる。そ

のため、等価回路解析は EIS の解釈に役立つ。電気化学反応は、電極／溶液界面

での電荷移動過程と溶液内での物質移動過程（拡散）からなる。一般に物質移動

速度は電荷移動速度と比較して遅く、インピーダンススペクトルでは、高周波域

で電荷移動抵抗と電気二重層容量に起因する特性が、低周波域で拡散に起因す

る特性が現れる [72]。電極界面特性の等価回路解析において、複雑な拡散項や

表面状態を模擬したいくつかの回路が提案されている [73]。複雑な等価回路を

用いれば、どんなに複雑なインピーダンス特性にも数学的には合致するが、電気

化学的な挙動と各素子の持つ物理的、化学的意味合いの理解は難しくなる。 

生体に埋植された電極と生体組織の異相界面を模擬した図を図 5. 6 (a), (b) に

示す。電極界面の等価回路は、図 5. 6 (c) に示す Randles の等価回路が良く用い

られる。 

 

     (a)                            (b) 

 

          (c) 

 

図 5. 6 金属電極界面と等価回路の関係 

(a) 生体埋植の金属電極 (b) 電極/生体組織界面 (c)  Randles の等価回路 

 

電極生体組織

界面金属
電極

生体

R sol

R ct

Z CPE
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異相界面には、各相の内部電位の差から界面電位差が生じる。界面には電気二

重層が存在するため大きな電気容量を持つ [48]。この界面電気容量を電気二重

層容量という。図 5. 6 (c) に示す Randles の等価回路では、一定位相要素（CPE）

により、界面の電気二重層容量を近似している。CPE は非線形要素であり、この

非線形性は表面荒さや陽イオン（タンパク質）の吸着などに起因する [76]。CPE

のインピーダンス（ZCPE）は、式（5. 1）で表される。n は非線形性を表す指数で、

n =1 のとき完全なキャパシタ、n = 0 のとき完全な抵抗と等価である [59]。ω は

角周波数で、Yは ω = 1 rad/s のときのアドミタンスである。 

 

𝑍CPE =
1

𝑌(j𝜔)𝑛
     (5. 1) 

 

EIS 測定で電極に微弱電位を印加した際、電極・生体界面において、電極電位に

依存して電気二重層容量に界面電位差が生じ、それが電荷移動の駆動力となる 

[48]。界面電位差と電流の比を電荷移動抵抗（Rct）といい、電極表面での電荷移

動のしやすさを表す [59]。溶液抵抗（Rsol）は、生体組織におけるバルク抵抗を

表す [75]。 

EIS の結果に対し、電気化学解析ソフトウェア（NOVA, Metrohm）を用い Randles

の等価回路 [図 5. 6 (c)] による等価回路解析を行った。無通電期間および通電期

間における等価回路パラメータ（Rsol, Rct, CPE）が Active 電極/Inactive 電極間で

有意に異なるかを、対応のある t 検定を用いて統計解析を行った。有意水準は 

0.05 とした。 

 

 

 

5. 2. 5 組織標本観察 

 
 通電・埋植による電極近傍の強膜組織の変化を、組織標本を作製し観察した。

1 ヶ月の電気刺激終了後に摘出した眼球をパラフィン包埋後に 50 μm 間隔で薄

切し、ヘマトキシリン－エオジン染色を行った。 
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5. 3 結果 

 
EIS 計測結果および等価回路シミュレーション結果を図 5. 7 に示す。シミュレ

ーション結果はよく実測値に一致していることがわかる。コール－コールプロ

ットにおいて、Active 電極では真円に近い円弧状の軌跡を示し、Inactive 電極で

は直線状の軌跡を示した。 

周波数 10 Hz, 100 Hz, 1 kHz, 10 kHz におけるインピーダンスの経時変化を図 5. 

8 に、無通電期間・通電期間で通電の有無によるインピーダンスの差を統計解析

した結果を表 5. 2 に示す。無通電期間では、周波数 10 Hz, 100 Hz, 1 kHz, 10 kHz

において、両電極に有意差はなかった。通電期間では、周波数 100 Hz, 1 kHz, 10 

kHz において Active 電極のインピーダンスが Inactive 電極のインピーダンスに

比べ、有意に低かった。10 Hz では両電極間に有意差は見られなかった。電極の

インピーダンスは 10 Hz で 105Ω程度、100 Hz で 104Ω程度、1 kHz で 103Ω程度、

10 kHz で 103Ω程度であった（図 5. 8）。 

Rsol, Rct, CPE（Y, n）の経時変化を図 5. 9 に、無通電期間・通電期間で通電の有

無による Rsol, Rct, CPE（Y, n）の差を統計解析した結果を表 5. 3 に示す。無通電

期間は両電極間に有意差はなかったが、通電期間は CPE の Y、n で両電極間に有

意差が見られた。通電終了後の組織観察では、両電極ともに電極周辺に結合組織

が見られた（図 5. 10）。 
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(a)  Active 電極（コール－コールプロット） 

 

(b)  Active 電極（ボードプロット） 

 

図 5. 7 通電期間の電気化学インピーダンス測定結果（文献 [104] より引用） 
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(c)  Inactive 電極（コール－コールプロット） 

 

 

(d)  Inactive 電極（ボードプロット） 

  

 

図 5. 7 通電期間の電気化学インピーダンス測定結果（文献 [104] より引用） 
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(a) 10 Hz 

 

(b) 100 Hz 

 

図 5. 8  インピーダンスの経時変化 
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(c) 1 kHz 

 

(d) 10 kHz 

 

図 5. 8  インピーダンスの経時変化 
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(e) Active electrode 

 

(f) Inactive electrode 

 

図 5. 8  インピーダンスの経時変化 
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表 5. 2  通電の有無に対するインピーダンスの対応のある t検定の結果 

Frequency Before stimulation 

(Active/Inactive) 

During stimulation 

(Active/Inactive) 

 t value p value t value p value 

10 Hz 

100 Hz 

1 kHz 

10 kHz 

0.394 

1.105 

1.121 

0.598 

0.720 NS 

0.346 NS 

0.344 NS 

0.592 NS 

1.165 

18.68 

24.98 

15.01 

0.254 NS 

< 0.0001 ** 

< 0.0001 ** 

< 0.0001 ** 

* * = highly significant (p < 0.01), NS = not significant (p > 0.05, paired t-test) 
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(a)  溶液抵抗 

 

 

(b)  電荷移動抵抗 

 

 

図 5. 9  通電期間の等価回路要素の経時変化（文献 [104] より引用） 

次頁に続く 

0 10 20 30
102

103

104

 Active electrode
 Inactive electrodeS

o
lu

ti
o
n 

re
si

st
an

c
e 

 R
 s

o
l 
[Ω

]

Time from begining of stimulation t [day]

0 10 20 30
105

108

1011

1014

 Active electrode
 Inactive electrode

C
ha

rg
e 

tr
an

sf
e
r 

re
si

st
an

c
e 

 R
 c

t 
[Ω

]

Time from begining of stimulation t [day]



100 

 

 

(c)  一定位相要素のアドミタンス 

 

 

(d)  一定位相要素のべき乗数 

 

                    

図 5. 9  通電期間の等価回路要素の経時変化（文献 [104] より引用） 
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表 5. 3  通電の有無に対する等価回路要素の対応のある t検定の結果 

 （文献[104]より引用） 

 Before stimulation 

(Active/Inactive) 

During stimulation 

(Active/Inactive) 

 t value p value t value p value 

Rsol 

Rct 

Y of CPE 

n of CPE 

0.551 

0.256 

0.993 

0.739 

0.660 NS 

0.822 NS 

0.425 NS 

0.537 NS 

0.792 

1.000 

7.05 

19.7 

0.463 NS 

0.363 NS 

 0.0009 ** 

< 0.0001 ** 

* * = highly significant (p < 0.01), NS = not significant (p > 0.05, paired t-test)  
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(a)  Active 電極 

 

(b)  Inactive 電極 

 

図 5. 10  電極埋植周辺組織の組織標本の比較 

（文献 [104] より引用） 
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5. 4 考察 

 
生体内に埋植された刺激電極は、人体にとって異物である。電極埋植に伴い、

刺激電極の周辺では異物反応が起こる [53]。埋植された電極が血液と接触する

と、電極表面上に血小板系・凝固系・補体系によって急性反応である血液凝固反

応が生じる [56]。創傷部位（刺激電極周囲）からヒスタミンやアナフィラトキシ

ンなどの化学伝達物質が放出され、白血球が創傷部に集結し、亜急性反応である

炎症反応が開始される。マクロファージや単球は細胞の死滅片などを貪食する 

[106]。炎症反応が落ち着くと創傷の修復反応が始まり、未分化の間葉細胞が血

管の新生と同時に線維芽細胞に分化していく [56]。線維芽細胞はコラーゲンや

糖蛋白質などを産生する。細胞外へ分泌されたコラーゲンと糖蛋白質等が結合

して線維を形成し肉芽組織となる。コラーゲン線維による架橋によって創傷部

の強度が増大していく。数週後に蛋白質の産生は活発になる。また、電極表面へ

の細胞の接着は、細胞外マトリックスが重要な役割を果たす。電極表面に細胞外

マトリックスが吸着し、細胞膜に存在する蛋白質であるインテグリンが結合し

て接着斑を形成し、細胞骨格に連結する [56]。このように刺激電極埋植数週間

の間に様々な反応が起こる。電極埋植部位周辺には線維芽細胞が集まり、刺激電

極には線維芽細胞が産生した蛋白質が吸着する。また、蛋白質は荷電体であるた

め吸着の際の分子構造の変化は金属材料表面の静電引力に依存する。吸着の静

電引力の強さは、金属の比誘電率によって決まる。本実験では、刺激電極埋植 2

週間後から電気刺激を開始した。よって電気刺激を開始した時点で、刺激電極に

は蛋白質が吸着していたと考えられる。また、刺激電極を埋植した強膜は主にコ

ラーゲン線維と弾性線維で構成されるために、刺激電極はより蛋白質が吸着し

やすいと考える。 

周波数 10 Hz, 100 Hz, 1 kHz, 10 kHzにおけるインピーダンスは無通電期間では、

両電極に有意差はなかった。これは Active 電極と Inactive 電極の界面特性に違

いがないことを示す。通電期間では、100 Hz, 1 kHz, 10 kHz において Active 電極

のインピーダンスが Inactive 電極のインピーダンスに比べ、有意に低かった。通

電によるインピーダンスの低下は人工内耳の研究でも報告がある [107]。電気刺

激開始日（day 0）では、Inactive 電極も一過性にインピーダンスが低下したが、

その原因は不明である。 

電気刺激を行う前は、Rsol, Rct, CPE の Y, n は Active 電極、Inactive 電極間に有

意差は見られず、試験に使用した電極の特性は両条件間で違いはなかった。電気

刺激を行うと、CPE のアドミタンス Y は Inactive 電極で有意に大きく [図 5. 9 
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(c)]、n の値は有意に小さかった [図 5. 9 (d)]。これらの結果より、通電していな

い電極では、コラーゲンなどの蛋白質が電極表面に吸着しているが [108]、刺激

電流の通電により吸着タンパクが脱離すると考えられる。 

電極埋植後 3 週間程まで Rsol の経時的に上昇し（Active 電極: 1840～2300 Ω, 

Inactive 電極: 1230～3000 Ω）、その後はほぼ一定であった（Active 電極: 約 2800 

Ω, Inactive 電極: 約 3000 Ω）[図 5. 9 (a)]。通電終了後の組織観察では、両電極と

もに線維芽細胞等で形成される結合組織が電極周辺に見られ（図 5. 10）、Rsolの

上昇は電極の被包化によるものと考えられる [59]。 

人工視覚システムの刺激電極はフェムト秒レーザー加工の多孔の刺激電極も

開発されている [109]。フェムト秒レーザー加工の多孔刺激電極も表面円滑な刺

激電極同様に生体にとって異物のため、埋植により、表面への蛋白質の付着が生

じる。孔の大きさは直径約 10 μm、深さ 100 μm であり [109]、蛋白質に比べ明

らかに大きいため、孔内部にも蛋白質の吸着がおこると考える。どちらの刺激電

極も材質は白金であるため、表面への蛋白質の吸着度合いは同じであるが、孔内

部の面積も含めた電極の表面積は、フェムト秒レーザー加工の多孔刺激電極の

方が広いため、蛋白質の吸着量も多いと推測する。フェムト秒レーザー加工の多

孔刺激電極は孔径が大きいため、蛋白質のみならず結合組織や細胞自体も孔内

部に入り込む。これらはフェムト秒レーザー加工の多孔刺激電極界面の電気化

学的特性へ影響を及ぼすと考えられる。 

 本実験で、in vivo における慢性通電下の電極界面の電気化学的特性変化を知

ることができた。今後、in vivo における EIS、組織観察、電荷注入能力、生理学

的な評価などと in vitro における EIS、組織観察、電荷注入能力の評価などを対

比することにより、動物実験を介さない安全性評価指標の確立ができれば、刺激

電極の開発の際に動物実験を減らすことができる。これらは、人工視覚システム

の開発だけでなく、刺激電極を用いた神経インターフェース開発全般において

大いに役立つと考える。 
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5. 5 まとめ 

 
本研究では、白金製の弾丸形状刺激電極の慢性的な刺激電流の通電による電

極界面の電気化学的特性への影響について検討した。通電・無通電の刺激電極に

対し、インピーダンスの経時変化を記録し、EIS の結果を Randles の等価回路に

て解析した。 

刺激電極は生体にとって異物である。刺激電極を生体に埋植することで刺激

電極周辺には異物反応が生じ、埋植後数週間で刺激電極は線維芽細胞に包まれ

る。刺激電極表面には線維芽細胞により産生されるコラーゲン等の蛋白質が吸

着する。 

EIS の結果より、通電中、100 Hz, 1 kHz, 10 kHz におけるインピーダンスは

Active 電極の方が Inactive 電極に比べ、有意に低かった。CPE において、通電中、

Active, Inactive 電極間に有意差が見られたことから、刺激電流によって電極表面

に吸着した蛋白質が脱離すると考えられる。さらに長期の刺激電流の通電によ

る刺激電極特性や界面性状の変化の把握に、電極の電気化学特性評価が有用で

あることが確認できた。 

 今後、in vivo における EIS、組織観察、電荷注入能力、生理学的な評価などと

in vitro における EIS、組織観察、電荷注入能力の評価などを対比することによ

り、動物実験を介さない安全性評価指標ができれば、刺激電極を用いた神経イン

ターフェース開発全般に役立つと考えられる。 
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第 6 章 

 

結論 

 

6. 1 本研究の成果 

 
 新規医療機器開発には動物実験が必須である。しかしながら、動物実験には経

済的、倫理的な課題がある。そのため、最小限の動物実験数でより多くの知見や

成果が得られることが望まれる。本研究では、長期の動物実験をより安全・確実

に行うための方法を検討し、加えて動物実験を介さない評価法の検討を行った。 

人工視覚システムの実用化においては、電気刺激によるフォスフェンが長期

間に渡り安全に得られるかの確認が必要である。動物実験においては、電気刺激

により光覚が得られるているかの確認は、EEP により評価できる。EEP により、

視覚伝導路や大脳皮質などの障害といった電気刺激による生体への影響を評価

でき、人工視覚システムの安全性が検証できる。しかしながら、埋植電極による

大脳誘発電位は、麻酔法や記録電極といった外的因子による影響を受ける。その

ため、長期間の安全性を EEP 測定にて評価する場合、電気刺激による生体への

影響を検討するには外的要因による影響を受けないロバストな記録系の確立が

必要となる。 
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本研究では、人工視覚システムの安全性評価のための視覚誘発電位測定にお

けるロバストな記録系の確立を目的とし、記録電極の開発および麻酔法の検討

を行った。 

動物を用いた大脳誘発電位計測では、記録電極として金属ネジ電極が一般的

に用いられる [40]。しかしながら、鋭利な電極先端が脳組織の損傷をきたし、長

期間の誘発電位記録は困難である [41–44]。長期間の誘発電位記録のための埋植

電極には、脳組織に機械的負荷を与えないことが求められる。そこで、表面が円

滑で周辺組織を傷つけにくい白金球の電極を開発した。開発した記録電極を用

い、長期間の VEP の記録を行った結果、N1振幅が 48 週間に渡り一定の VEP 記

録を実現し、48 週後の EEP 記録も可能であった。電極インピーダンスおよび、

等価回路解析による電極界面特性も一定であり、電気化学的にも安定した特性

が確認できた。大脳に埋植する記録電極は BMI や BCI の領域においても使用さ

れ [110–112]、本研究にて開発した記録電極は、人工視覚システムの安全性評価

のみならず、BMI や BCI の領域にも応用できるものと考える。 

実験動物の麻酔には、キシラジンやジエチルバルビタール酸などの注射麻酔

が一般に用いられるが、麻酔深度の制御が難しいため、再現性の良い誘発電位を

得ることができない [22, 23]。誘発電位の長期間記録による電気刺激の安全性評

価には、麻酔深度の制御が容易な麻酔法が必要である。イソフルラン吸入麻酔は、

麻酔濃度の調整が容易であり、再現性の良い誘発電位が取得できる [45]。しか

しながらイソフルランは、悪性高熱や呼吸抑制といった副作用があり、繰り返し

麻酔による死亡も報告されている [85, 86]。そのため、長期試験ではより安全な

麻酔法が求められる。セボフルランはイソフルラン比べると、血液／ガスの分配

係数も低く麻酔剤の移行が速く、麻酔の導入・覚醒も迅速に行うことができるよ

り安全な麻酔薬である [88–90]。より安全なセボフルラン麻酔が人工視覚システ

ムの視覚誘発電位による安全性評価においてイソフルラン麻酔の代替と成り得

るか、両麻酔下での VEP を比較した。その結果、誘発電位の長期記録において、

セボフルラン吸入麻酔の使用で安全に繰り返し麻酔が実施でき、セボフルラン

はイソフルランの代替に成り得ることが確認できた。誘発電位の振幅の大きさ

はイソフルラン麻酔下とセボフルラン麻酔下で異なるため、長期試験を行う際

は、同一の試験期間中は同じ麻酔薬を用いる必要がある。開発した記録電極とセ

ボフルラン麻酔を用いることにより、より安全かつ確実な人工視覚システムの

長期安全性評価系を確立した。 

家兎は眼球の大きさが人間と同程度のため、人工視覚システムの研究だけで

なく、眼の研究や医薬品の開発にもよく用いられる [40]。VEP は視覚神経系か

ら脳までの視覚伝導路の評価ができるため、神経保護薬などの眼用薬の評価（網

膜神経節細胞や視神経の機能的評価）[40] や視覚情報を利用する BMI 領域の長
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期間評価等においても用いられている [55, 112]。セボフルラン麻酔下の視覚誘

発電位による評価は、人工視覚システムの安全性評価だけでなく、眼や BMI の

研究開発においても役立つ。 

本研究で開発検討したロバストな長期試験評価系を用いることで、BMI 研究

での長期の動物実験評価をより有効的に行える。使用動物数も最小限にでき、倫

理面、経済面も配慮した上で、多くの知見の取得・評価が可能である。 

人工視覚システムの安全性評価では、電気刺激が刺激電極の性能や耐久性へ

与える影響を把握することが最も重要である。本研究では、電気刺激が刺激電極

界面特性へ及ぼす影響について電気化学的側面から検討した。1 ヶ月の慢性通電

を行い、通電した電極と無通電の電極の電極界面の電気化学的特性を解析し、刺

激電流によって電極界面の蛋白質が脱離することが確認できた [104]。このよう

な刺激電極の in vivo, in vitro における慢性刺激下における電気化学的な電極特性

と組織学的、生理学的評価などを対比させることにより、動物実験によらない安

全性の指標の確立が期待できる。 
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6. 2 今後の展望 

 
 開発した記録電極、および麻酔深度が安全に制御できるセボフルラン麻酔を

用いることで、人工視覚システムの長期安全性評価のための視覚誘発電位記録

系が確立できた [45, 77]。 

 現時点では、FDA や厚生労働省の指針において、誘発電位の長期測定評価系

の構築の難しさから、誘発電位の長期記録は必須とされていない。開発した記録

電極、安全なセボフルラン麻酔を用いれば、外的因子に影響を受けないロバスト

な長期の誘発電位測定も可能となる。長期の誘発電位の測定は、より厳密な安全

性評価ができるため、可能ならば行うべきである。本研究にて開発した記録電極、

安全なセボフルラン麻酔を組み合わせた誘発電位評価系は、人工視覚システム

の安全性評価のみならず、眼科薬等の眼の研究、また BMI や BCI の領域にも応

用できその波及効果は大きい。 

 刺激電極に関して、本研究では慢性通電した電極と無通電の電極での電極界

面の電気化学的特性の比較を行った [104]。刺激電極の安全性を電気化学的な指

標のみから判断できるようにするためには、さらに 6 ヶ月以上の刺激期間にお

ける生理学的評価および組織学的な評価と対比させる必要がある。また、電気化

学的な指標としては電極インピーダンスの他、電荷注入能力やサイクリックボ

ルタンメトリーなどの結果との対比も有用と考える。刺激電極の生体内での性

能や安全性が in vitro での電気化学的な指標から予測できれば、人工視覚システ

ムだけでなく神経インターフェースを使用する全ての機器の刺激電極開発に大

きく寄与し、サイバネティクス技術を利用した医療機器開発が更に進むことが

期待される。 

 現在開発を進めている人工視覚システムは、網膜刺激型が主流であり、加齢黄

斑変性や網膜色素変性を対象疾患としている。加齢に伴う眼疾患は、米国では白

内障、糖尿病性網膜症、緑内障、加齢黄斑変性の順であり、日本では緑内障、糖

尿病性網膜症、網膜色素変性、加齢黄斑変性の順である。今後、患者数が多い緑

内障や糖尿病性網膜症への適応を視野に入れた大脳刺激型の人工視覚システム

の開発も進められると考える [28]。 

 電気刺激による人工視覚システムは、患者の QOL向上に寄与するが、電極数

の関係から、現在、解像度の面で健常者並みの視力は得られていない。そのため、

刺激電極の高性能化や刺激電極の小型化などの研究が進められているが、電気

刺激では電極の微細化において物理的限界がある。このような問題を解決する

ために今後は、遺伝子操作・化学物質導入による神経組織の光応答機能の付加 
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[113]、超音波刺激 [114]、化学刺激 [115]など、電気刺激によらないアプローチ

による新たな人工視覚システムの研究も発展すると考える。これらの新しい刺

激原理による人工視覚システムの開発を評価する際も in vivo実験は欠かせない。

in vivo 実験における各種刺激による神経応答の確認には誘発電位による評価が

最も重要であり、今回開発した実験系が役立つと考える。 
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ないよう細心の注意を払って行いました。本研究は実験動物の犠牲により成り

立っており、科学技術・医療技術の発展のために犠牲になりました兎たちの冥福

を心よりお祈りさせていただきます。 

このほかにも多方面における多くの方々に暖かいご指導ご協力頂きました。

ここに全ての皆様へ謹んで感謝の意を表します。 


