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緒緒  言言  

 
体外での臓器構築の実現を目指す組織工学分野において、生体内で細胞が形成する精緻な立体構造やそれに由来する

機能を再現するため、微細加工技術を用いたさまざまな形状の足場素材が製作され、細胞培養に用いられてきた。従来、

足場素材が持つ数十μm以上の構造、すなわち単一細胞よりも大きなスケールの表面形状は、細胞にとって平面と認識

され、その形態や性質に大きな影響を与えることが無いと見做されてきた。しかしながら、2010 年代半ばから、これ

まで細胞の挙動に影響を与えることがないと考えられてきた曲率半径数百μm のわずかな曲面状構造が、細胞や組織

の運動［1］、変形［2］、成長［3］、表現型［4］といった様々な挙動や性質に決定的な影響を与えることが報告されて

きた。このような報告は、細胞よりもはるかに大きなスケールの曲面が持つわずかな曲率が、細胞の運命を決定し得る

物理的な入力であることを示しており，近年大きな注目を集めている。 
曲率に依存した様々な細胞の挙動を説明するため、細胞には張力を用いて接着面のわずかな曲率を認識する仕組みが

備わっているものと予想されているが、現時点でこの考えは仮説の域を出ない。この仮説を検証するためには、曲面上

で組織が発する力を定量的に評価し、細胞が曲面状で示す挙動との相関を精査する必要がある。細胞や組織が発する 

張力を定量的に評価するため、Traction Force Microscopy［5］や、Muscular Thin Film 法［6］といった実験手法が

開発されてきたが、これらの計測原理は曲面上に存在する細胞に適用する際に様々な技術的困難を伴うため、これまで

曲面上に存在する細胞の張力を計測することはできなかった。本研究は、細胞が持つ形状認識機構を解明するための 

基盤技術として、凹凸曲面上で組織が発する力を評価する新規計測技術を開発することを目的とする。 
 

方方  法法  

 
11．．曲曲面面上上ででのの組組織織張張力力計計測測のの原原理理  
曲面上で細胞が示す特異な変形挙動［2］を解析するため、我々の研究グループはこれまで、空気圧を用いて培養面

の曲率を操作可能なマイクロ細胞培養デバイスを開発した［7］。本研究は、マイクロ細胞培養デバイスに改良を施すこ

とで、培養面のわずかな曲率の変化から、曲面上に存在する細胞が発する力の大きさを計測する新しい計測原理を着想

した。本研究で用いるマイクロ細胞培養デバイスは、上部の細胞培養槽（リザーバー）と下部の空気槽（空圧制御チャ

ンバー）が、シリコーンゴム薄膜で隔てられた構造を持つ（図 1a）。シリコーンゴム薄膜上で細胞を培養し、同時に   

空気槽の圧力を制御することで、曲率半径数mm－１の範囲で培養面の曲率を操作することが可能である。 
培養組織が存在しない状態でシリコーンゴム薄膜内外の圧力差をΔPair 一定に保つと、シリコーンゴム薄膜の形状は

以下の釣り合いの式が成り立つように維持される。ここで、Pmembraneは変形したシリコーンゴム薄膜が元の形状に戻ろ

うとするために発生する復元圧力である。 
ΔPair = Pmembrane     （1） 

一方で、内外の圧力差がΔPair に保たれた曲面状のシリコーンゴム曲面の上に培養組織が安定的に存在しているとき、

細胞が培養面に及ぼす圧力 Padhesion とシリコーンゴム薄膜内外の圧力差ΔPair、シリコーンゴム薄膜が発する復元圧力

P’membraneの間には、以下の釣り合いの式が成り立つ（図1b）。 

上原記念生命科学財団研究報告集, 35 (2021)

1



 

ΔPair = Padhesion + P’membrane    （2） 
すなわち、培養組織が存在する状態と存在しない状態で、シリコーンゴムが発する復元圧力を測定し、その差分を評価

することで、曲面上で培養組織が培養面に及ぼす力（圧力）の大きさを計測することが可能になる。以上の計測原理を

実現するために、シリコーンゴム薄膜を持つマイクロ細胞培養デバイスと、デバイス内部の空気槽と外気圧の差圧を 

数日間にわたって制御・維持することが可能な空圧制御装置の製作に取り組んだ。 

図1．曲面上に存在する組織の張力評価の原理 
a） シリコーンゴム薄膜を含むマイクロ細胞培養デバイスの構造。 
b） マイクロ曲面を構成するシリコーンゴム薄膜内外での圧力の釣り合い。 

  
22．．実実験験装装置置のの製製作作 
フォトリソグラフィを用いてスリット、空気槽（空圧制御チャンバー）の鋳型を製作し、そのポリジメチルシロキサ

ンを流し込んで固化させることで、それぞれの層を構成する部品（図2a）を製作した。次に、これらの部品とシリコー

ンゴム薄膜、カバーガラスを、プラズマ処理を施した後に接合することで、マイクロ細胞培養デバイスを製作した。  

シリコーンゴム薄膜は、この後の蛍光観察のためにスルホローダミン水溶液で染色した。 
次に、マイクロ細胞培養デバイス内部の空気槽の圧力を制御する空圧制御装置を製作した（図2b）。本空圧制御装置

は、コンプレッサと真空ポンプを圧力源とし、それぞれが発生する正圧と負圧をデバイス内部へ導く。圧力源は電空  

レギュレータを介してデバイスに接続されており、電空レギュレータは信号制御部からの入力信号に応じて、デバイス

内部の空気槽の圧力を適切な値に調節する。信号制御部は Arduino と DA コンバータからなり、Arduino のプログラ

ム上で設定した電圧信号を電空レギュレータに送る。 
以上の装置を組み合わせることで、長期間にわたって細胞培養面の曲率を一定に維持することができる実験系を製作

した。組織接着圧を評価するに先立ち、製作したデバイス内部へ印加する空気圧を変えながら、変形したシリコーン  

ゴム薄膜の形状を共焦点レーザー顕微鏡で観察することで、培養面の変形特性を評価した。 

図2．曲面上に存在する組織の張力評価の原理 
a） マイクロ細胞培養デバイスを構成する各部品の構造。 
b） デバイス内外の圧力を制御するための空圧制御装置の構成。 

2



 

33．．組組織織接接着着圧圧のの計計測測 
組織接着圧を計測するにあたり、細胞培養面にフィブロネクチンをコートした二つのマイクロ細胞培養デバイスを準

備し、空圧制御装置に接続した。空圧制御装置は、接続された二つのデバイスに対し、同時に同量の空気圧を印加する。

接続した一方のデバイスのリザーバー部へ、モデル細胞であるヒト大動脈血管平滑筋細胞（HASMC）を 7.5×10４ 
cells/cm２の密度で播種した。次に、二つのデバイス内部の空気槽内の空気圧を、外気圧に対して正もしくは負に調節す

ることで、培養面を 1.3〜1.4 mm－１程度の曲率を持つ凸面もしくは凹面に変形し、24時間培養を継続した。HASMC
は、観察のためにCell Tracker GreenTMを用いて蛍光染色した。この間、細胞を播種していないデバイスには培地のみ

を入れ、その他の条件は細胞を培養したデバイスと同様に維持した。培養時間が経過した後、二つのデバイスの培養面

の断面形状を、共焦点レーザー顕微鏡を用いて観察し、その曲率を評価した。培養面の曲率から、薄膜の変形特性を  

参照することで、それぞれのデバイスの培養面が発している復元圧力を求め、その差分から、組織が曲面状の培養面に

及ぼす圧力の大きさを評価した。 
 

結結  果果  

  

11．．シシリリココーーンンゴゴムム薄薄膜膜のの変変形形特特性性のの評評価価  
製作したマイクロ細胞培養デバイスの空気槽に、空圧制御装置を用いて正負に渡る空気圧を印加し、変形したシリ 

コーンゴム薄膜の曲率を評価した。シリコーンゴム薄膜の変形特性は、同様の拘束条件下における弾性膜の理想的な 

変形特性［8］をもとに、以下の式をフィッティングした。 
ΔP  = A κ３ + B κ     （3） 

負圧を導入したデバイスの培養面の変形特性は‐1 mm－１以下の曲率において、正圧を導入したデバイスの変形特性

は 0.5 mm－１以上の曲率において、理論式との良好な一致を示した（図 3a、b）。曲率の絶対値が 1 mm－１よりも小さ

い範囲では、変形した薄膜の曲率を顕微鏡画像から正確に読み取ることができなかったため、理論式とのずれが生じた

ものと考えられる。この結果から、本実験系は、凹面において－1〜－1.6 mm－１、凸面において 0.5～1.4 mm－１の   

範囲で、空気圧操作によって正確に曲率を制御できることを確認した。 
 

  
図3．シリコーンゴム薄膜の変形特性 

a） 負圧を導入した際の印加圧力-曲率応答特性 （N＝2、n＝16）。 
b） 正圧を導入した際の印加圧力-曲率応答特性 （N＝3、n＝24）。 

  
22．．組組織織接接着着圧圧のの計計測測  
マイクロ細胞培養デバイスの内部でHASMCを培養したところ、HASMC は凹面、凸面どちらの上でもシリコーン

ゴム薄膜表面に良好に接着し、シート状の組織を形成した（図4 a、b）。それぞれのデバイスが持つ8箇所の培養用曲

面の曲率を評価し、その中央値をまとめたものが図4cである。組織の存在によって、凹面では培養面の曲率が低下し、

凸面では培養面の曲率が増加していることが確認された。これらの曲率から、シリコーンゴム薄膜の変形特性（図 3）
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をもとに、組織が曲面に及ぼす圧力の大きさを、凹面では 19 hPa、凸面上で 34 hPa と算出することができた。単一 

細胞が曲面に沿って発する力の大きさγを、ヤング－ラプラスの式 
γ = ΔP / κ      （4） 

を用いて概算したところ、その大きさを凹面上で3.1μN、凸面上で6.4μNと求めることができた。この値は、先行研

究によって報告された、平面上で単一の HASMC が発する張力の大きさ（4～12μN 程度）［9］と比較しても妥当な 

スケールの数値である。 
 

  
 

図4．曲面上で培養された組織と培養面の曲率 
a） マイクロ細胞培養デバイスの凹面上で培養されたHASMCとシリコーンゴム

薄膜の様子（上段：平面図、下段：断面図；スケールバー：100μm）。 
b） マイクロ細胞培養デバイスの凸面上で培養されたHASMCとシリコーンゴム

薄膜の様子（上段：平面図、下段：断面図；スケールバー：100μm）。 
c） 培養面の曲率。 

 
考考  察察  

 

本実験を通じて算出された、曲面上で発する細胞張力の大きさは、先行研究と比較しても妥当なスケールであること

から、本計測手法は培養組織が曲面上で発する張力の大きさを評価することができたと考えられる。従来の細胞張力計

測手法［5，6］は、技術的な制約から、平面上に存在する細胞のみに適用可能なものであったが、本研究は空気圧操作

を用いる新しい原理を通じて、曲面上に存在する細胞が発する力の大きさを初めて計測することができた。今後、シリ

コーンゴム薄膜の厚みを細かく調節し、空圧制御装置の対応圧力を広げることで、幅広い範囲の曲率を持つ曲面上で、

細胞が発する力の大きさを評価することが可能になると期待される。 
また、本研究では、凸面上で凹面上よりも大きな組織接着圧が算出された。間葉系幹細胞（MSC）が凸面上で示す 

特異的な骨分化現象を報告した他グループによる先行研究では、凸面上で存在する MSC が核内に多くの中間径繊維

Lamin A を持つことが報告されている［4］。この結果は、凸面上に存在する細胞が、凹面上に存在する細胞よりも、 

細胞核に対して細胞張力に由来するより強い圧縮力を加えていることを示唆している。凸面上で凹面上よりも大きな 

細胞張力が認められた本研究の計測結果は、この既報と符合するものである。曲率に依存して細胞が張力を変化させる

仕組みは未だに明らかになっていないが、今後本手法を用いて曲率を変えた様々な曲面上で組織が発する力の大きさを

計測し、細胞の張力発生に関わるシグナル経路の活性化レベルとの相関を精査することで、細胞の曲面検知および応答

において細胞張力が発する役割が明らかになると期待される。 
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