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はじめに

バイオセンサは生体由来の分子認識機構をセンサ素子
として利用し，被検知物質とセンサ素子との反応を物理
信号へ変換することによって被検知物質を検出する化学
センサの一種である．我々の身近なところでは，診療所
などで使われるインフルエンザ簡易検査キット，妊娠検
査薬，糖尿病の患者さん向けの自己採血型の血糖センサ
などに利用されている．特に血糖センサは，血液中のグ
ルコース濃度の定量を行うセンサであり，1967年に

らによって原理が確立されて以来 1)，もっと
も研究開発が行われているバイオセンサである．グル
コースセンサはセンサ素子にグルコースオキシダーゼ
（GOx）を用い，GOxによるグルコースの酸化と酸素の
還元反応の結果，系中の酸素濃度が減少し，その減少分
をクラーク電極で検出しグルコース濃度を定量する．現
在では，グルコースの酸化によって生じた電子を効率的
に受け取るメディエータ分子の導入，血中の還元剤の影
響を抑制させる電気化学計測系の工夫などの改良が加え
られ，指先を紙で切ってしまった時にでる血液量
（ L）程度で正確に血中のグルコース濃度が計測で
きる 2)．
一方，私たちの体を構成する細胞は細胞外からの多種

多様な微弱な化学シグナル（ホルモン分子，神経伝達物
質など）や物理シグナル（膜電位，せん断応力，細胞－
細胞接触など）を受容し，適切な生理応答（増殖，遊走，
分化，アポトーシスなど）を示す．このような生理応答
の高感度な検出が実現されれば，細胞自身を素子とした
細胞ベースのバイオセンサが構築できる．たとえば水質
指標の一つである生物学的酸素要求量（BOD）を計測
するバイオセンサがある．BODは対象水溶液中に含ま
れる有機物が好気性微生物によって分解される間に消費
される酸素量を示し，この値が大きいほど水中に多くの
有機物が含まれ水質が悪いと判断される．酸素電極の表
面に酵母を担持させた膜を配置させ，膜中の酵母が水溶
液中の有機物を代謝する際に消費される酸素量を酸素電
極で測定することによりBODが迅速に求められる 3)．
哺乳細胞を用いた例としては， での心臓毒性

試験 がある．hERG（human Ether-a-go-go 
Related   Gene）は心筋活動電位の再分極を担うカリウ
ムイオンチャネル（ ）遺伝子であり，このチャ
ネルの異常が心臓疾患の一つであるQT延長症候群の
原因であることが知られている 4)．このチャネルを
HEK（ ）細胞やCHO（Chinese 

）細胞などに発現させ，薬物候補化合物を
添加した際にhERGチャネルの電気生理機能を計測する
ことにより，試験化合物の心臓への毒性の評価がなされ
ている 5)．
細胞の生理的な応答の多くは細胞膜にあるタンパク質

（イオンチャネル，トランスポーター，ATPaseなど）を
用いた細胞内外でのイオン（Ca2+，Na+，K+，Cl-）の
輸送を伴う．このような細胞の微弱な電気活動は古来よ
り電気生理学的手法によって計測されてきた．そこで本
稿では電気生理の基礎の基礎に触れながら，我々がこれ
まで開発してきた細胞ベース電気生理バイオセンサの研
究例について紹介する．

細胞電気生理計測の基礎 6)

膜電位の発生　　古くから生体内の細胞が電気的に興
奮することが知られており，この興奮現象が中枢神経系
における情報伝達，心臓や平滑筋の興奮収縮，骨格筋の
運動神経による随意運動など，種々の器官の重要な機能
を担っている．細胞の電気的な興奮現象は細胞内外での
イオン組成の差に起因している．表1に神経細胞の興奮
現象に寄与する重要なイオン種の細胞内外での濃度を示
した．細胞外液はNa+が多く，K+が少なく細胞内では
その逆である．このようなイオン種の非平衡な状態を維
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表1．神経細胞内外のイオン濃度

イオン種 細胞外濃度
［mM］

細胞内濃度
［mM］

平衡電位
［mM］

K+ 5 100 80

Na+ 150 15 62

Ca2+ 2 123

Cl- 150 13 65
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持させるために，細胞はエネルギー源であるアデノシン
三リン酸（ATP）を消費して膜タンパク質の一つである
Na+，K+-ATPaseを用いてNa+を細胞外に排出させ，K+

を細胞内に取り込んでいる．そのため細胞は細胞膜を介
して多くのエネルギーが蓄えられた状態であり，刺激に
よってこのイオン組成のバランスが崩れると膜電位が大
きく変化する．この膜電位の変化が隣接する細胞への刺
激となり，シグナルが遠くの細胞まで伝播する．
ここで細胞内外のK+に着目して考える．細胞外に

5 mM，細胞内に100 mMのK+が存在するため，この
濃度勾配にしたがってK+は細胞内から細胞外へ拡散し
ようとする．それと同時にK+が細胞外へ移動した分，
細胞外が細胞内に対して陽性を帯びてくる．その結果，
静電的な斥力によってK+を細胞内に留めようとする力
が作用する．このように二つの勾配（濃度，電位）に
起因した力をイオンは受け，その結果イオンはポテン
シャルを有する．これは電気化学ポテンシャル（electroc

）と呼ばれ，細胞内外の電気化学
ポテンシャルの差が，細胞膜が有するエネルギーとなる．
その差は式（1）のように記述される．
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(K+)：K+の細胞内外の電気化学ポテンシャル差，R：気体定
数，T：絶対温度， ：イオン価，F：ファラデー定数，E：
電位，添え字 i：細胞内，添え字 o：細胞外．

この式の第1項は細胞膜内外の電位差にしたがって細
胞内から細胞外へ移動しようとするポテンシャルであり
第2項はK+が細胞内から細胞外へ濃度差にしたがって
移動しようとするポテンシャルである．この電気化学ポ
テンシャル差が正の場合，K+は細胞内から細胞外へ移
動し，負の場合細胞外から細胞内へ移動する．電気化学
ポテンシャル差が0の場合，濃度勾配による力と電位勾
配による力が釣り合い，細胞内外のイオンの出入りはな
くなる．この状態を電気化学平衡（electrochemical 
equilibrium）といい  = 0である．この状態を式（1）
に導入すると式（3）が誘導される．この式はネルンス
トの式と呼ばれ1種類のイオン透過性の膜を隔てた1種
類のイオンが形成する平衡電位を与える．表1に平衡電
位も記載した．式（3）に細胞内外のイオン濃度を代入
すれば平衡電位（細胞膜に関して言えば，膜電位）が算
出される．
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この膜電位の意味について考えるためにK+のみを透
過するイオンチャネルを有する細胞を仮定する．この場
合，先ほどの計算より膜電位が細胞外に対して細胞内が
80 mV低い状態（ 80 mV）に保持される．この状態で
人為的に膜電位を 40 mVに保持した場合，40 mV分の
力が細胞内から外側に作用し外向きの電流が生じる．そ
の後人為的な電位の保持を開放させると膜電位は
80 mVに戻り安定する．
パッチクランプ法　　細胞の膜内外の電位差や電流を

計測するためには，細胞内へ計測用の電極を1本ないし
2本挿入する必要がある．電極挿入による細胞への致死
的なダメージを回避するために電気生理学の黎明期
（1940年代）ではイカ巨大神経繊維（直径400～800 m）
など巨大細胞が用いられてきた．その後，微小電極作製
技術の普及，電流増幅装置の改良などによって単一微小
細胞さらには単一（あるいは複数個）のイオンチャネル
分子の活動をイオン電流として記録する方法が確立され
た．この方法はパッチクランプ法と呼ばれ，1976年に
NeherとSakmannによって開発された 7)．パッチクラン
プ法によって細胞や分子レベルでの生理学研究に大きな
インパクトを与えその業績からNeherとSakmannは
1991年にノーベル賞を受賞した．
パッチクランプ法は，細胞に先鋭化（直径1 m程度）

させたガラスキャピラリ電極を高抵抗（ギガオーム以上）
で細胞膜に密着させ（cell-attached   mode），その先端開
口部の微小膜領域（パッチ膜）に含まれるイオンチャネ
ルを通るイオン電流を計測する方法である．この電流計
測から得られるデータとして，パッチ膜中に含まれてい
たイオンチャネルのコンダクタンス（イオンの通りや
すさ），チャネルの開確率などを求めることができる．
パッチクランプ法はcell-attachedの状態から，パッチ膜
の破断（whole-cell   mode），パッチ膜の剥離（inside-out 
mode），パッチ膜の破断の後の剥離（outside-out mode）
などさまざまな測定モードが提唱されてきた．次節と関
連が深いwhole-cell modeについてのみ紹介する（図1）8)．

Whole-cell   modeはパッチクランプ法のcell-attached
の状態から，ガラスキャピラリ内を陰圧にし，パッチ膜
を破断させ，細胞内とガラスキャピラリ内の電解液を同
質にさせる．図1Aにwhole cell modeでのパッチクラン
プ計測システムの概念図を示す．パッチクランプアンプ
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は高感度な電流－電圧変換装置（I-Vコンバータ）であ
り，細胞から生じる極微量な電流（ピコアンペア～ナノ
アンペア）を電圧に変換する．この電圧信号がアナログ
-デジタル（A/D）変換されコンピュータに記録される．
パッチクランプアンプの特徴は，I-Vコンバータにオペ
アンプを用いることにより，電圧固定と電流計測を1本
の電極で行える点にある．その結果，単一細胞という極
微小なターゲットの電気計測が実現されるようになっ
た．Whole-cell modeの場合，ガラスキャピラリ内液の
組成を調製することにより，実験の目的に応じた，細胞
内液組成の変更が可能である．また，whole-cell状態の
細胞をバイオセンサの素子として使用することにより，
この細胞に対して膜電位変化を惹起させる化合物の検出
がなされてきた．たとえば網膜双極細胞をwhole-cell 
modeでガラスキャピラリ上に保持させ，この状態のま
ま網膜水平細胞へ近接させ，水平細胞から放出される

（GABA）が検出されて
いる 9)．

GPCRへのリガンド結合を検出する細胞ベース 
電気生理センサ 10)

Gタンパク質結合型受容体（GPCR）は，神経伝達物
質やホルモンなどの化学物質，タンパク質，光などさま
ざまなシグナルの受容を担う．また，GPCRは薬剤ター
ゲットとしても注目され，現在上市されている薬剤の約
25％がGPCRを標的にした薬剤である．そのため
GPCRの機能を調整する分子（リガンド）を迅速・簡便
に検出する技術の開発が望まれている．GPCRリガンド
の検出は，GPCRの活性化によって生じたシグナル分子
（cAMP，Ca2+）の，生化学的な手法（ELISA，レポーター
アッセイ）による検出で実現されているが，煩雑な溶液
操作や結果の取得まで時間を要するという課題がある．
そこで我々はGPCRに対するリガンドを電気生理的に
迅速に検出可能なセンサ細胞の開発に着手した（図2A）．

今回は，GPCRの中でもGタンパク質のサブファミリー
の一つであるG ,sタンパク質と共役するアドレナリンや
ドーパミン受容体の一部や嗅覚受容体に適応可能なセン
サ細胞の開発を目的とし， 1アドレナリン受容体
（ 1AR）を用いた． 1ARは心筋細胞に強く発現し，心
不全治療薬の重要なターゲットである．
キメラGタンパク質の開発　　Gタンパク質シグナル

を電気生理的に検出するためにはGPCRの活性化を適
当なイオンチャネルにつなげる必要があった．G ,sと共
役するGPCRでは，G ,sを経由してアデニル酸シクラー
ゼが活性化され細胞内のcAMP濃度が増加する（図
2B）．一方，Gタンパク質連動型内向き整流性K+チャ
ネル（Kir3）はG ,iと呼ばれるGタンパク質と共役する
GPCRによって活性化される（図2C）．そこでG ,iの一
部をG ,olf（G ,sのサブファミリーの一つ）に置換させた
キメラGタンパク質の開発に着手した．図3にG タン
パク質の2次元モデル図を示した 11)．G タンパク質は
GTPase domainとhelical domainの二つの機能ドメイン
から構成され，特に 3– 5ループ， 4– 6ループ，およ
びC末端領域が受容体の選択性を決定する領域であると
考えられている．G ,sと共役するGPCRによってK+チャ
ネルを開口させるために，G ,iのこれらの領域をG ,olfに
置換させた13種類のキメラGタンパク質を作製した．
変異型K+チャネル　　Kir 3は ～ まで

の4つのサブタイプがあり，それぞれ異なるサブタイプ
とヘテロ多量体を形成し，イオンチャネルを形成する．

らは の137番目のフェニルアラニン

図2．（A）細胞ベース電気生理センサの原理の模式図，（B）G ,s
と共役するGPCRが活性化する代表的なシグナル伝達経路の
模式図．（C）G ,iと共役するGPCRが活性化する代表的なシ
グナル伝達経路の模式図．

図1．（A）Whole-cell modeパッチクランプ計測システムの概
念図，（B）whole-cell mode状態の細胞の光学顕微鏡写真．
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をセリンへ変更した （F137S）変異体が，ホモ四
量体を構成しイオンチャネルを形成することを示した 12)．
本開発では，センサ細胞を構成させるタンパク質の種類
を減らす目的で， （F137S）変異体を用いた．

Whole-cell mode計測の実際　　Whole-cell modeの
場合，電極内液で細胞内液が置換されるため細胞内液に
近い電極内液を用いた．各溶液の組成を表2にまとめた．
ガラス電極はガラス管をレーザープラーにより先端径が
約1 mになるよう先鋭化させ，パッチ内液で充填した
後にAg/AgCl電極を挿入した．一方，顕微鏡下の潅流
チャンバは別のAg/AgCl電極を介して接地させ，潅流
チャンバとガラス電極間の電位差をパッチクランプアン
プ（ ）により制御した．
単一細胞にガラス電極を接触させcell-attached状態した
後，whole-cell modeにした．この時の細胞の静止膜電
位は 10 mV程度の値を示し，K+チャネルのみを発現
させた細胞の静止膜電位は 60 mV～ 30 mVであった．

K+チャネルの評価　　K+チャネルの電位依存性を確
認するために，細胞外液をhigh-K溶液に置換し細胞内外

のK+の濃度勾配を解消させた（静止膜電位0～+2 mV）．
この状態で細胞内の電位を細胞外に対して 100 mV～
+50 mVの範囲で変化させ，その際に細胞膜を通過する
K+を電流の変化量として計測した（図4）．K+チャネル
を活性化させない状態では 100 mVを印加した際に，

程度の電流（細胞外から細胞内に電流が流れ込
む方向を通常“ ”で表記する）が観測され，+50 mV
ではほとんど電流は観測されなかった（図4B）．細胞内
液にGタンパク質の活性化剤である
5’-O （GTP S）を加えた際，
100 mVで 2 nA以上の大きな電流値が観測された（図

4C）．GTP Sによって細胞が有する内在のG ,iタンパク
質が活性化されK+チャネルが開口したためである．K+

チャネルのON/OFF比が4以上あり，K+チャネルを用
いたバイオセンサでは大きなS/Nが取得できると期待さ
れた（図4D）．
キメラGタンパク質のスクリーニング　　次に

1AR，Gタンパク質，K+チャネルを発現させた細胞の
計測を行った．膜電位を0 mVから 50 mVにステップ
させた際に流れた電流値を計測した．図5にパッチクラ
ンプの測定結果を示す．Gタンパク質にG ,iを用いた場
合，パルス波を印加した直後に 程度の電流値
が計測され，代表的な アドレナリン受容体のアゴニス
トであるイソプロテレノール（ISO）を30 nM添加した
場合，電流値は約 へ変化した（図5A）．G ,olfで
もG ,iタンパク質と同様の変化しかみられなかった（図
5B）．G ,iの場合，K+チャネルを活性化することができ

表2．Whole-cell mode計測時に用いた溶液の組成

溶液名

細胞外液 140 mM NaCl, 5 mM KCl, 2 mM CaCl2, 1 mM MgCl2, 

Osmo: 290–300 mOsm/kg

highK溶液 2 2, 

Osmo: 290–300 mOsm/kg

内液 2, 1 mM CaCl2, 10 mM EGTA, 

Osmo: 290–300 mOsm/kg

図3．G ,iタンパク質の2次元モデル図（参考文献11，Figure 
3の一部を改変した）．円柱が -へリックス，ブロック矢印が
-シートを示す．矢印の領域からC末端側をG ,olfタンパク質
へ置換させた． 図4．K+チャネルを発現させたHEK293T細胞のwhole-cell 

modeでの計測結果．（A）細胞に印加した電圧ステップの模式
図，（B）内液にGTP Sを含まないときの電圧を変化させた時
の電流値の変化．（C）GTP SでK+チャネルを活性化させたと
きの電流値変化．（D）内液にGTP Sがある場合（○）とない
場合（●）のK+チャネルの I-V応答．



生物工学　第92巻360

るが， 1ARと結合することができず，またG ,olfは
1ARと結合することはできるが．K+チャネルを活性化
させることができない．そのため ISOで刺激した後も電
流変化量は小さかった．ついで13種類のキメラGタン
パク質を導入して ISO添加前後での電流変化量を比較し
た．キメラGi/olf94（G ,iのC末端から94番目のアミノ酸
までをG ,olfに置換したもの）がもっとも大きなS/Nを
示した．ISOに対する濃度応答曲線を計測した結果，
EC50が と非常に高感度に ISOを検出することが
できることが明らかとなった（図5C）．また，ISOと同
じく 1ARのアゴニストであるドブタミンやドーパミ
ン，アンタゴニストである の検出
も可能であった．
以上の結果より，独自のキメラGタンパク質を採用す

ることによりGPCRの一種である 1ARのリガンドを高
感度，高S/Nで測定可能なセンサ細胞の作製に成功した．
本細胞はキメラGタンパク質とイオンチャネルを利用し
た検出方式であるため， 1AR以外のG ,s結合型の
GPCRに原理的には適用可能である．一方で，検出方法
にパッチクランプ法を用いているため，データが実験者
の手技に依存しスループットが非常に悪いという課題が
ある．著者も多数のキメラGタンパク質のパッチクラン
プ法での評価に難儀した記憶がある．
しかしながら，現在創薬向けに 社，

社，Nan]i[on   Technologies社，
Fluxion   Biosciences社などからオートパッチクランプ

システムが販売されている．オートパッチクランプはマ
ニュアルパッチクランプのガラスキャピラリの代わり
に，平板基板やマイクロ流路内に配置させた貫通孔を用
いて単一細胞を捕捉させ数百メガ～ギガシールを形成さ
せる．細胞を各社専用の容器に分散させることによって
ほぼ全自動でパッチクランプ計測が達成され，マニュア
ルパッチと比較して飛躍的なスループットの向上が期待
される．

おわりに

電気生理学の基本的な事項について概説し，その応用
として細胞ベース電気生理バイオセンサの開発について
紹介した．GPCRは創薬ターゲットとしてだけではなく，
味覚や嗅覚といったヒトの化学受容も司る重要な受容体
である．実際に人工的に作製した細胞膜にこれらの受容
体を組み込み低分子化合物の検出を行う研究がなされつ
つある 13–15)．このように電気生理的なセンシング技術を
拡張することにより味や匂いといったこれまで定性的で
あったヒトの感覚の定量的な評価が期待できる．
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図5． 1AR，キメラGタンパク質，K+チャネルを発現させた
細胞の で刺激したときの電流変化．0 mVから
50 mVへ電位をステップさせたときの電流値を計測した．G
タンパク質に（A）G ,iもしくは（B）G ,olfタンパク質を用いた．
（C）Gi/olf94，G ,olf，G ,iそれぞれを導入したHEK293T細胞の

の濃度応答曲線．


