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１ フェーズⅡ 

 

(1) 研究の概要 

東北大学大学院医学系研究科での研究は、北陵クリニックの閉院を受け、フェーズ

Ⅱとして、「上肢インテリジェントＦＥＳ治療法の開発」、「下肢インテリジェントＦ

ＥＳ治療法の開発」、「多用途ＴＥＳ治療法の開発」という３つの小テーマで取り組ま

れた。ヒト研究については、基本的に北陵クリニックで既に電極埋め込み手術が行わ

れた既存の患者を引き継ぐ形で行われた。新規に電極埋込み手術を行った患者はない

が、本研究事業開始前からＦＥＳを日常的に用いている患者に研究協力を要請し、滞

りなく研究を遂行することができた。以下、「上肢インテリジェントＦＥＳ治療法の開

発」について述べる。 

   2001 年度は、東北大学医学部附属病院講師の関敦仁が小テーマの責任者となり研究

を行った。2002 年度以降は、関講師が学外に転出したため、東北大学大学院医学系研

究科教授の市江雅芳がサブテーマのリーダーと小テーマの責任者を兼任する形で研究

を行った。研究テーマについては、小テーマである「上肢インテリジェントＦＥＳ治

療法の開発」を、 さらに①上肢ヒト研究、②筋機図研究、③ＭＲＩ画像評価研究に分

けて取り組んだ。 

   上肢ヒト研究では、ＦＥＳについては下肢ＦＥＳと共用の FES2001 システムを用い

て、頸髄損傷Ｃ６完全四肢麻痺、頸髄損傷Ｃ５完全四肢麻痺、脳卒中片麻痺の上肢動

作制御を行った。ＴＥＳについては、研究協力患者に自宅での電気刺激を続けていた

だき、大学病院外来にて経過を観察した。また、事業終了に伴い、埋込み電極の抜去

を希望する患者に対しては、抜去手術を行った。 

   筋機図研究は、ＦＥＳ制御中の筋収縮状態をモニターするための新しい手法として

取り組んだものである。従来、筋収縮状態を知る手法として筋電図があるが、ＦＥＳ

のように電気刺激を伴う場合には、刺激波形のアーチファクトが乗るため筋電図解析

を行うことは困難である。そこで、筋収縮時の機械的振動を捉える筋機図（筋音図）

11



 

が、電気刺激中のモニターとして有用であるという判断のもと、その可能性を探るた

め筋電図との比較解析を行った。 

   ＭＲＩ画像評価研究は、近年国際ＦＥＳ学会等で電気刺激による筋障害が報告され

ていることを受けたものである。長時間安全にＦＥＳ制御を行うため、無侵襲な筋の

評価法を開発する必要があり研究に着手した。筋疲労あるいは筋障害を引き起こす過

度な電気刺激を実験動物に与え、MRI 画像解析、病理組織標本解析、生化学的検査を

主体に研究を行った。 

 

(2) 研究の目標 

 現在ＦＥＳ制御用に唯一国内で市販されている電気刺激装置「FESMATE」は、静的

な刺激パターンに基づいて動作制御を行っている。そのため、動作中の四肢の位置や

動作速度などに応じたダイナミックな動作制御を行うことができない。そこで、本研

究では、下肢ＦＥＳと共用で開発した FES2001 システムを用いて、動的制御方法の開

発をヒト研究として行う。ＴＥＳについては、その有用性を実証するために臨床デー

タの蓄積を行う。 

   動的制御においては、ＦＥＳ制御中の筋収縮状態を的確に把握する必要があるため、

電気刺激中でも筋収縮を計測できる筋機図に着目し、その有用性を筋電図との比較に

おいて明らかにする。 

   動的制御時の筋に対する負荷は静的制御時以上と予測されるため、筋疲労および筋

障害の無侵襲な評価法が必要となる。そこで、生検やＸ線ＣＴとは異なり無侵襲な画

像検査法であるＭＲＩに着目し、MRI画像による筋疲労および障害の評価法を開発す
る。 

 

(3) 実施内容 

    ヒト研究のＦＥＳ制御には、本プロジェクトで開発した埋め込み電極用臨床用高機
能ＦＥＳシステム 2001 年度版(cFES2001)を使用した。課題は、Ｃ６完全四肢麻痺の筋

電比例制御による把持力動的制御、Ｃ５完全四肢麻痺の把持力動的制御の基礎研究、

脳卒中片麻痺の肩関節動的制御の３つである。ヒト研究のＴＥＳについては、大学

病院の外来において治療効果の評価を行った。また、電極抜去を希望する患者には、

電極抜去手術を行った。 
   筋機図については、健常被験者に膝関節の随意的伸展を行わせ、大腿直筋の筋電図

と筋機図を同時に計測した。データは、Fourier transform を用いて周波数解析し、
筋電図と筋機図の筋活動に対する周波数描出特性を評価および検討した。 

   ＭＲＩ画像評価研究では、ウサギ下腿三頭筋を持続的に電気刺激し、筋疲労あるい

は障害を生じさせた。この際、経時的にＭＲＩ画像を撮影し、鰓腫的には病理組織切

片を作成し、両者を比較検討した。また、筋障害の程度を把握するため、静脈血を採

取して血中ミオグロビン濃度を測定した。 

 

(4) 結果 

  ① 上肢ヒト研究 
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Ｃ６完全四肢麻痺の筋電比例制御による把持力動的制御は、51 歳女性に対して行

った。刺激部位は、手指屈筋群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転

筋群、手関節屈筋群、手関節伸筋群である。刺激電圧設定は反対側の三角筋と手関

節伸筋群より筋電を採取し、平滑積分処理を行い、係数をかけて電圧を決定した。

課題は、市販のコーヒー缶を把持する動作の再建を行った。リラックスした状態で、

缶を手掌面に置き、対側の肩外転・手関節背屈を行った。その結果、閾値と係数を

適切に決定することにより、十分な把持動作の再建を行うことができた。 

    Ｃ５完全四肢麻痺の把持力動的制御の基礎研究は、53 歳男性に対して行った。刺

激部位は、手指屈筋群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転筋群、手

関節屈筋群、手関節伸筋群である。課題動作は FDP、FPL、ECRB を刺激して FES 把持

動作を再建した上で、前腕中間位で固定した状態での ECRB 単独あるいは FDP 単独の

刺激電圧変化、刺激電圧一定での前腕回内・中間・回外位の変化を調べた。その結

果、ECRB への刺激電圧を連続的に増加させると、手関節角度は伸展-50 度から 0 度

に徐々に増加し、把持力も 1.5N から約５N に増加した。FDP への刺激電圧を増加さ

せると、手関節伸展角度は減少したが、把持力は増加した。刺激電圧一定での前腕

回内・中間・回外位の変化は、前腕回内、中間、回外の順で手関節伸展角度が約 10

度から 15 度増加したが、把持力は増加傾向はあるものの変化は小さかった。 

    脳卒中片麻痺の肩関節動的制御は、48 歳男性に対して行った。刺激部位は、三角

筋（前部線維、中部線維、後部線維）、大胸筋、上腕二頭筋、上腕三頭筋、手指屈筋

群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転筋群、手関節屈筋群、手関節

伸筋群である。刺激電圧は、手指に対しては把持動作再建用の刺激パターンを作成

し、肩と肘に対しては、パソコン上のコントローラプログラムにより動的に変化さ

せた。課題は机上のサインペンへのリーチ動作をパソコン上で動的に刺激値を変更

することで行った。その結果、複数の刺激値を動的に変更することによりリーチ動

作の再建を行うことができた。 

    ＴＥＳ対象の患者を大学病院外来で評価した結果、麻痺上肢全体の鈍痛やこわば

りが軽減され、随意性の残存している患者では関節可動域の改善も認められた。こ

れらの結果は、基本的に麻痺筋に対する電気刺激により拮抗筋に相反抑制が生じ、

痙性が減弱したことによるものと考えられた。 
    研究事業終了に伴い、電極抜去希望の患者に対しては、大学病院にて電極抜去手

術を行った。 

  ② 筋機図研究 
   膝関節随意的伸展の際の大腿四頭筋の筋活動を、筋電図と筋機図により測定し、

これらを Fourier transformを用いて周波数解析を行うことで、筋電図と筋機図の
筋活動に対する周波数応答特性を検討した。健常人ボランティア（男性７名）にお

いて、大腿直筋（RF）を被験筋として、膝関節伸展における最大随意収縮（MVC）
を測定し、MVC を基準に 20％･40％･50％･60％･70％･80％MVC の筋張力を一定
時間持続したときの表面筋電図と筋機図を導出した。測定は座位にて行い、測定肢

位は膝関節屈曲 90 度および 60 度で、股関節は 90 度屈曲、下腿は回旋０度の中間
位、足関節底背屈０度一定とした。EMG は筋の電気的活動そのものを捉えること
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は既知であるが、MMG は筋コンプライアンスの変化に伴う筋の固有振動周波数の
変化を捉えていることがわかった。筋長の変化やレートコーディングによる筋の急

激な収縮は、筋に大きなコンプライアンス変化を生じさせるものと考えられ、MMG
によって特に鋭敏に捕えられる可能性があると推測され、電気刺激中の筋収縮状態

を把握する手法として有用であると考えられる。 
    なお、Ｈ波反射に関する研究報告は、「多用途ＴＥＳ治療法の開発」の項で述べる。 
  ③ ＭＲＩ画像評価研究 

実験動物はウサギ（日本白色種）雄 7羽、対象筋は左側の下腿三頭筋とし、右側
の筋はコントロールとした。刺激パラメータは、パルス幅 0.2ms、周波数 100Hz
一定とし、刺激電圧は筋張力が飽和する最小電圧の 1.2倍とした。刺激パターンは
刺激サイクルと刺激期間との組み合わせとした。単位の刺激サイクルは 2分間の持
続刺激と 20秒間の休息とし、この 15回の刺激サイクルを単位の刺激期間とした。
本実験では第 1～第 5の刺激期間（1p.~5p.）を設け、第１と第 5刺激期間では等尺
性筋張力を測定した。１p.～ 4p.の終了時には、MRIの撮影を行った。刺激期間の
終了時には、血液と両下腿三頭筋の組織を採取し、血中ミオグロビン濃度の測定と

顕微鏡画像を観察した。 
対象の筋組織の信号強度は、T1強調画像で減少、T2強調画像で増加し、またヒ
ラメ筋と腓腹筋の筋腹間腔の幅は拡張する傾向を示した。しかし、コントロールに

は、それらの変化はほとんど認められなかった。経時におけるヒラメ筋と腓腹筋の

T2強調画像において、対象筋の信号強度はコントロールに比べ増加する傾向を示し
た。その変化の最大は両筋共に 2p.で生じた。T1強調画像における両者の信号強度
は低下する傾向を示した。刺激後のミオグロビン濃度は、刺激前に比べて 2.1～ 8.2
倍、平均で 3.4倍の増加を示した。腓腹筋の顕微鏡画像において、コントロールの
筋細胞（線維）は筋束全体に渡って密に配列していたが、対象筋の筋細胞には著し

い離開が観察できた。また、ヒラメ筋においても、腓腹筋に比べると幅は狭いが対

象筋には離開が認められた。それらの離開には毛細血管が伴っていた。これらの所

見は MRIの定性的、定量的な評価と良く一致していた。しかし、観察した全ての
顕微鏡画像において、筋細胞の破壊は認められなかった。 

 

２ フェーズⅢの取組み予定 

ＦＥＳ制御装置については、下肢インテリジェントＦＥＳ治療法の開発と一体となり、

上下肢に共通で使用でき、フィードバック制御等を取り入れた高機能ＦＥＳ装置の開発

を行う予定である。筋機図については、電気刺激中の筋収縮の様子を知る有益な手段で

あるため、臨床応用に向けた研究を継続する予定である。ＭＲＩによる筋疲労および筋

障害に関する研究は、研究員の大石が１０月に東北大学医学部保健学科の教授に就任す

ることになっており、今後も研究を継続する予定である。 

 

３ 研究の詳細 

  次頁以降に、先に述べた下記３つのテーマに関する詳細な研究報告を記載する。 

(1) 上肢ヒト研究報告「臨床用高機能 FES システムを使用した上肢機能再建」 
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(2) 筋機図研究報告「大腿四頭筋を用いた筋機図の周波数解析」 

(3) MRI 画像評価研究報告「長時間の電気刺激によるウサギ下腿三頭筋の疲労特性、   

  そのＭＲ画像による経時的変化の定性・定量化」 
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1 上肢ヒト研究報告「臨床用高機能 FES システムを使用した上肢機能再建」 

 

(1) Ｃ６完全四肢麻痺の筋電比例制御による把持力動的制御 

① 背景 

従来の FES は、健常者から筋電図を採取し、それを基にして刺激パターンを作成し

ている。この刺激パターンに基づき、メモリーアドレス上のデータを連続的に読み出

し刺激強度を変化させると、手を開く動作から握る動作へ連続的に把持の再建が行え

る。また、深指屈筋と指伸筋の刺激電圧を相補的に変化させることで、関節角度の制

御が可能な、擬似的比例制御をおこなうことができる。 

   一方、四肢麻痺は両上肢とも巧緻動作が困難なため、物理的スイッチの使用が制限

されている。また、物理スイッチの使用では、把持力再建時に微妙な力の制御命令を

出すことができない。そこで、本研究では、両上肢に電極埋め込み術を行っている完

全四肢麻痺を対象に、再建と反対側の上肢の刺激電極より筋電信号を採取し、比例制

御を試みた。 

② 対象 

   対象は、51 歳女性。平成 7 年に、交通事故で受傷。以後、頚髄損傷となる。平成 12

年に、当プロジェクトの研究協力者となり、北陵クリニックにて両上下肢に電極埋め

込み術を行う。以後、治療的電気刺激を継続している。 

 刺激部位は、手指屈筋群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転筋群、

手関節屈筋群、手関節伸筋群である。 

③ 方法 

刺激装置は、本プロジェクトで開発した埋め込み電極用臨床用高機能 FES システム

2001 年度版(cFES2001)を使用した。制御プログラムは、Microsoft Visual Basic

で作成している。 

刺激方法は、刺激波形は陰性矩形波。パルス幅、0.2msec、パルス周波数、20Hz 。

刺激電圧、０～－ 15V。刺激電圧設定は反対側の三角筋と手関節伸筋群より筋電を採取

し、平滑積分処理を行い、係数をかけて電圧を決定した。課題は、市販のコーヒー缶

を把持する動作の再建を行った。リラックスした状態で、缶を手掌面に置き、対側の

肩外転・手関節背屈を行った。 

④ 結果 

閾値と係数を適切に決定することにより、十分な把持動作の再建が行えた(図 1.1

と 1.2)。 

⑤ 考察 

筋電を用いた制御は、残存機能を有効活用し、ユーザーである障害者の意志伝達を

定量的に行える手段として有望であるが、筋電採取は適切な部位に測定電極を置く必

要があり、日常の使用には向いていない。本方法は、刺激電極を利用することで、新

たに筋電採取用電極を設置する必要がなく、簡便に行える利点がある。 

刺激電極は、その形状の特殊性から十分な筋電データが採取可能か疑問であったが、

本研究により、筋電採取と刺激の併用が可能であることが確認された。 
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(2) Ｃ５完全四肢麻痺の把持力動的制御の基礎研究  

① 背景  

C5 完全四肢麻痺は、第 5 頚髄レベルまで機能が残存している状態であり、三角筋、

上腕二頭筋の機能は残存しているが、それ以下の体幹、下肢の筋は全て麻痺している。

そのために、肩の外転、肘の屈曲、前腕の回外の随意運動は出来るが、手関節、手指

の随意運動は出来ない。手関節の固定、把持動作が行えないため、食事動作などが困

難となっている。この様な C5 完全四肢麻痺に対するリハビリの課題として自助具など

の代償手段の活用を勧めている。 

一方、従来のＦＥＳは、健常者から筋電図を採取し、それを基にして刺激パターン

を作成している。図 1.3 は、ワイヤー電極を用いて健常者の把持動作中の筋電図解析

したものである。 

図 1.4 は、筋電図を基にして刺激パターンを作成したものである。この刺激パター

ンに基づき、メモリーアドレスをグラフの左から連続的に読み出し刺激強度を変化す

ると、手を開く動作から握る動作へ連続的に把持の再建が行える。また、深指屈筋と

指伸筋の刺激電圧を相補的に変化させることで、関節角度の制御が可能な、擬似的比

例制御をおこなうことができる。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 

 

 

一方、これまでの臨床研究の中で、随意的な前腕回内、回外動作中に、把持力と手

関節角度の変動が見られる。図 1.5 は、C５・６四肢麻痺患者に対するＦＥＳ把持動作

再建中に、回内回外運動を随意的に行った時の手関節角度と把持力変化を示している。

上から順に、前腕回旋角度、上方向が回内、下方向が回外、手関節角度、上方向が伸

展、一番下が把持力を示している。 

回外から回内するに従い把持力の低下、手関節伸展角度の低下が分かる。日常生活

場面では回内位でモノを持ち続けることが多く、回内位では、把持力が著しく低下す

るために、刺激電圧の設定をあらかじめ高くしている。しかし、刺激電圧の設定を高

くすると、疲労しやすいことや、やわらかい物が持てないという問題点が生じる。 

図 1.3 
図 1.4 
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現在、臨床では NEC の FES-MATE を刺激装置として使用しているが、把持中の各筋へ

の刺激電圧を動的に変化できないため、改善は困難となっている。そこで、新規にＦ

ＥＳ装置を開発し、フィードバック制御を行う準備をした。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

本研究では、動的制御の基礎研究として C5 完全四肢麻痺に対する把持ＦＥＳ中に、

深指屈筋、短橈側手根伸筋への刺激電圧を変化させ、把持力と手関節角度への影響を

検討する。 

② 対象 

症例は、53 歳男性。現病歴は、平成 2 年に交通事故で頸髄損傷。以後、Ｃ5 完全四

肢麻痺となる。平成 4 年、両上下肢に経皮的電極埋め込み術を計 4 回施行し、以後、

現在まで両上下肢ＴＥＳと上肢ＦＥＳ再建を行っている。 

   刺激部位は、手指屈筋群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転筋群、

手関節屈筋群、手関節伸筋群である。また日常生活において、再建動作は、コップ握

り、かぎ握り、ワープロ握りを行っている。 

③ 方法 

刺激装置は、本プロジェクトで開発した埋め込み電極用臨床用高機能ＦＥＳシステ

ム 2001 年度版(cFES2001)を使用した。制御プログラムは、Microsoft Visual Basic

で作成している。 

刺激方法は、刺激波形は陰性矩形波。パルス幅、0.2msec、パルス周波数、20Hz 。

刺激電圧、０～－15V。刺激電圧設定は普段 FES 把持動作再建を行うために NEC の

FES-MATE で設定しているものを１００％として深指屈筋、FDP、長母指屈筋 FPL、短

橈側手根伸筋 ECRB の３筋のみを刺激した。 

図 1.6 は、計測の装置を示す。手関節角度は電気ゴニオメーターを前腕中央部と手

背間に貼付し 計測した。健常者の前腕回旋動作では、手関節角度の変化はなかった。

図 1.5 
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把持力は直径約 4ｃｍの塩ビパイプにピンチメーターを貼付しピンチメーターが中手

骨遠位端上に保持されるように固定して計測した。測定姿位は肘屈曲 90 度で前腕が垂

直位となるようにした。 

課題動作は FDP,FPL,ECRB の３筋のみ刺激して FES 把持動作を再建した上で 

イ 前腕中間位で固定した状態で 

   (イ) ECRB の刺激電圧のみ変化。 

   (ロ) FDP の刺激電圧のみ変化。 

ロ 刺激電圧一定で、前腕回内・中間・回外位に変化させた。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1.6 実験セットアップ 

 

④ 結果 

イ ECRB の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化 

    図 1.7 に ECRB の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化を示す。横軸が手

関節伸展角度、縦軸が把持力を表している。FDP への刺激電圧は１００％で一定の

まま、ECRB への刺激電圧を連続的に増加させた時に、手関節角度は、伸展-50 度か

ら 0 度に徐々に増加し、把持力も 1.5N から約５N に増加した。変化の割合はほぼ直

線的で手関節角度が約 10 度変化するにつれ把持力は平均 0.8N 増加していた。 

ロ FDP の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化 

直径約4ｃｍ 

塩ビパイプ 

ピンチメーター 

電気ゴニオ

FDP 

ECRB 

ＦＥＳ 
刺激装置

制御用 
ノートPC
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図 1.8 に FDP の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化を示す。横軸が手

関節伸展角度、縦軸が把持力を表している。グラフ上右下の緑色の点は、開始肢位

で刺激なしとした状態である。ECRB への刺激電圧は 100％で一定のまま、FDP への

刺激電圧が３０％、５０％、１００％、２００％と増加するに伴い、手関節伸展角

度は減少したが、把持力は増加した。また、刺激電圧が低い領域では手関節伸展角

度と把持力の変化が大きかったが、刺激電圧が高い領域では手関節伸展角度と把持

力の変化が少なかった。 

ハ 前腕肢位変化に伴う把持力と手関節角度の変化 

図 1.9 に前腕肢位変化に伴う把持力と手関節角度の変化を示す。横軸が手関節伸

展角度、縦軸が把持力を表している。いずれの刺激電圧の場合でも、手関節伸展角

度は前腕回内、中間、回外の順で約 10 度から 15 度の増加が認められたが、把持力

は増加傾向はあるが変化は小さかった。  

⑤ 考察 

イ ECRB と FDP の違いについて 

ECRB のみ刺激電圧を変化させたときは線形的変化を示し、FDP のみ刺激電圧を変

化させたときは非線形的変化を示すことが分かった。このことは、 

(イ) 把持力 ∝ FDP 筋張力 

(ロ) FDP 筋張力は、手関節角度に依存 

(ハ) 手関節角度は、FDP 筋張力と ECRB 筋張力に依存 

の３要因が考えられる。 

(イ)について、把持力は FDP の張力とモーメント・アームとの積で与えられる。

今回実験では左下の図のように把持し続けた状態で行なったので、手指の MP、PIP、

DIP 関節の運動が生じず、モーメント・アームの作用はない。把持力は FDP 筋張力

が直接作用していると考えられる。 

(ロ)について、図 1.10 より FDP は前腕内側から手関節を越えて、手指先端で終わ

る筋である。この筋の走行から、筋張力は手指と手関節の両方に作用する。また電

気刺激による FDP 筋張力が変化しなくても、手関節伸展により受動的に手指は屈曲

方向へむかう。しかし、把持し続けている状態では手指の関節運動が生じないため、

把持力の増加となる。FDP の筋張力は手関節角度に依存すると考えられる。 

(ハ)について、図 1.10 で ECRB は肘外側から始まり手関節を越えて、手指背面で

終わる筋であるから筋張力は手関節に作用する。(ロ)より FDP は手関節角度 I に関

係することから手関節角度は FDP 筋張力と ECRB 筋張力の両方に依存している。FDP

一定として刺激電圧を ECRB のみ変化させたとき、ECRB 筋張力の増加によって手関

節角度が増加し、それに伴い間接的に FDP 筋張力が増加し把持力の増加となった。

よって、線形的な変化となっているものと考えられる。一方、 ECRB 一定として刺

激電圧を FDP のみ変化させたときは FDP筋張力の増加によって筋張力は手関節への

作用として手関節伸展角度を減少させた。把持力への作用は筋張力からの直接的な

影響と手関節伸展角度を介した間接的な影響があり、非線形な変化を生じたと考え

られる。 

 フィードバック制御の可能性について多対多のフィードバック制御では逆行列方
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式が有効とされている上の式のように行列 B を設定し、GP は把持力、Awr は手関節

角度、FDP,ECRB はそれぞれの刺激電圧とする。式 1.2.1 は FDP,ECRB の刺激電圧を

与えたとき、把持力、手関節角度が決まることを表している。この逆行列 B-1 求め

ることが出来るならば、任意に把持力、手関節角度を決めると、必要な FDP,ECRB

の刺激電圧が決まる。この方法は把持力、手関節角度に応じて各筋の刺激電圧の調

節が行なえるので、フィードバック制御にとって有効な手段である。 

しかし、FES による運動制御は、把持力と手関節角度のように、非線形性を持つ

ものを対象としているため。逆行列 B-1 を求めることは困難と予想される。そこで、

人工ニューラルネットの利用も考えられる。 

 

 

式 1.2.1 

 

 

 

 

 

 

ロ 回内・回外時の ECRB の変化について 

ECR,FDP への刺激電圧が一定の状態であっても、前腕の肢位を変化させたときに

手関節伸展角度の変化が生じていた。手関節伸展角度の変化は ECRB の張力の変化に

よるものと考えられるが、ECRB への刺激電圧は一定のため電気刺激による張力の変

化は生じていない。 

図 1.11 で前腕回内・回外時に生じる解剖学的な変化を示す。前腕回内・回外で前

腕にある 2 つの骨のうち尺骨と呼ばれる骨は動かないが、一方、橈骨と呼ばれる骨

は動く。ECRB は肘外側から手指背面にかけて走行している筋であり、橈骨の動きに

伴い走行が変化する。また、筋張力は大きさと、方向をもったベクトル量である。

よって、大きさが同じであっても、方向が異なると、分解した成分の大きさは異な

る。回内から回外で尺骨に平行な成分ベクトルは増加している。ECRB では、尺骨に

平行な成分ベクトルが、手関節伸展に作用していると考えられ、そのために、回内

から回外で手関節伸展角度が増加したと考えられた。 

GP 
Awr =

GP
Awr= B-1B

FDP 
ECRB 

FDP
ECRB

逆行列方式
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図 1.7  ECRB の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1.8 FDP の刺激電圧変化に伴う把持力と手関節角度の変化 
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図 1.9 前腕肢位変化に伴う把持力と手関節角度の変化 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1.10 上は ECRB、下は FDP の解剖学的位置と作用を示す。 
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図 1.11 回内・回外時の ECRB の変化 
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(3) 脳卒中片麻痺の肩関節動的制御 

① 背景 

脳卒中片麻痺は、肩から手指にかけての障害のため、多くの場合、把持動作再建だ

けでは非実用的であり、肩と肘を制御するリーチ動作の再建が必要である。しかし、

肩関節はその複雑性と関係する筋の数の多さのため、未だ十分な制御は行えていない。 

バイオメカニクス学的には、近位部である肩関節により作用点である手指の位置の

方向を決定し、肘関節により作用点と体幹の間の相対的距離を決定している。例えば、

遠くの対象物を口元に近づける動作の場合は、対象物に手指を近づけるために、肩関

節で方向を決定し、肘関節の屈伸により距離の調節をして把持をする。その後、肘関

節の屈曲により体幹に近づけることで目的動作を完了する。片麻痺上肢の動作再建に

は、肩関節の動的制御が不可欠である。 

そこで、本研究では、電極埋め込み術を行っている脳卒中片麻痺を対象に、肩関節

のリーチ動作再建を試みた。 

② 対象 

   対象は、48 歳男性。平成 10 年に、脳出血を発症。以後、右片麻痺となる。平成 11

年に、当プロジェクトの研究協力者となり、北陵クリニックにて右上下肢に電極埋め

込み術を行う。以後、治療的電気刺激を継続している。 

   刺激部位は、三角筋（前部線維、中部線維、後部線維）、大胸筋、上腕二頭筋、上腕

三頭筋、手指屈筋群、手指伸筋群、母指屈筋群、母指伸筋群、母指外転筋群、手関節

屈筋群、手関節伸筋群である。 

③ 方法 

刺激装置は、本プロジェクトで開発した埋め込み電極用臨床用高機能 FES システム

2001 年度版(cFES2001)を使用した。制御プログラムは、Microsoft Visual Basic

で作成している。 

刺激方法は、刺激波形は陰性矩形波。パルス幅、0.2msec、パルス周波数、20Hz 。

刺激電圧、０～－15V。刺激電圧は、手指に対しては把持動作再建用の刺激パターンを

作成し、肩と肘に対しては、パソコン上のコントローラプログラムにより動的に変化

させた。 

課題は机上のサインペンへのリーチ動作をパソコン上で動的に刺激値を変更するこ

とで行った。 

④ 結果 

複数の刺激値を動的に変更することによりリーチ動作の再建が行えた(図 1.12～

1.15)。 

⑤ 考察 

正確な位置決定のためには、多対多フィードバック制御が必要と考えられる。今後

は、フィードバック制御の有用性の検証を行う予定である。 
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2 筋機図研究報告「大腿四頭筋を用いた筋機図の周波数解析」 

 
(1) はじめに 

筋活動を評価する手法として、臨床および研究においては、筋の電気的活動状態を測

定する筋電図（electoromyogram：EMG）が広く用いられ一般的である。これに対し、
近年、筋機図（mechanomyogram：MMG）と呼ばれる、筋線維の収縮時に発生する微
細振動を低周波として測定する手法が注目されるようになった。この微細振動は音およ

び振動として捉えられ測定されて来たため、acoustic myogram（AMG）･phonomyogram
（PMG）･sound myogram（SMG）･vibromyogram（VMG）など様々な名称で表現さ
れている。しかし欧米においては、近年、mechano myogram（MMG）の名称で統一さ
れつつある。本邦においては振動を音波すなわち筋音とし、その記録を筋音図と称して

きたが、筋はその活動に際し実際に音を発生しているわけではなく、ここでは mechano 
myogramを訳して筋機図と呼称する。MMGは筋活動により筋線維が収縮した際、側方
に拡大変形する結果発生する圧波であるとされ、筋の機械的な活動を反映する事が明ら

かにされている。１）２） 
これまでMMGを用いて最も多くの研究がなされ報告されている筋は上腕二頭筋であ
る３）－７）。大腿四頭筋を対象とした研究･報告も散見される８）－１３） が、これらの多くの

研究は関節角度を一定にして測定されており、関節角度変化の影響について考察してい

る文献は少ない１４）。また、Fourier transformや Wavelet transformを用いてこれを周
波数解析の上評価し、EMG と MMG の周波数描出特性の比較から筋活動を評価した報
告も少ない。 
本研究では膝関節の随意的伸展を行った際の大腿直筋（rectus femoris：RF）の筋活
動を、EMGおよび MMGを用いて測定し、Fourier transformを用いて周波数解析を行
うことで、EMGと MMGの筋活動に対する周波数描出特性を評価･検討することを目的
としている。 

 
(2) 対象および方法 

① 対象と実験手順 

被験者は骨、関節、神経に既往歴のない健康な成人ボランティア（男性７名）で、

年齢 23.4±0.2 歳、身長 167.5±7.2cm、体重 62.0±5.2kg［平均値±標準偏差］であ
った。実験に際しては、被験者全員に事前に十分な説明を行い同意を得た。被験筋は

RF とした。運動課題は等尺性膝関節伸展とし、等速性筋力測定器（KIN-COM，
Chattanooga，TN）を使用し測定した。測定肢位は、座位にて股関節屈曲 90度･膝関
節屈曲 90 度および 60 度･足関節底背屈０度とした。また、下腿の回旋を０度の中間
位一定とした。測定手順は、まず膝関節屈曲 90度および 60度それぞれにおける最大
随意収縮（maximum voluntaly contraction：MVC）を５秒間２回測定し、最も発揮
張力の大きかった試行をそれぞれの膝関節角度における MVC とした。次にそれぞれ
の膝関節角度における 20％･40％･50％･60％･70％･80％MVCを算出し、それぞれの
膝関節角度においてそれぞれの％MVC を５秒間２回測定した。この際それぞれの％
MVC レベルはモニターに表示し、被験者に視覚的にフィードバックさせた。測定の
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順番はランダム化した。また、筋疲労の影響を避けるため、各試行間に３分間の休息

をはさんだ。 
② ＥＭＧ 

EMG の導出は双極誘導とし、電極は銀－塩化銀製 Disposable 表面電極（11mm×
６mm，NF-50K，NEC メディカル，東京）を使用した。被験筋 RF に対する EMG
の電極位置は国際電気生理運動学会の定める方法（RF の場合は上前腸骨棘と膝蓋骨
上縁を結ぶ線の中点）にしたがって配置した１５）。電極間距離は４cmとし、不関電極
は膝蓋骨中央部に配置した。また、測定に際して外側広筋（vastus latelaris：VL）
および内側広筋（vastus medialis：VM）からの信号の混入による干渉を避けるため、
VL･VMに対しても同様に国際電気生理運動学会の定める位置（VL：上前腸骨棘と膝
蓋骨外側を結ぶ線の上前腸骨棘から 2／3の点，VM：上前腸骨棘と内側関節裂隙を結
ぶ線の上前腸骨棘から 80％の点）に電極を配置し、RFと VL･VM間にクロストーク
が生じていないことをモニターした。 
③ ＭＭＧ 

MMGの導出にはピエゾ素子センサー（Hewlett-Packard 21050A，周波数特性 0.02
～ 2000Hz，USA）を用いたトランスデューサを使用し、被験筋 RFに対する EMG電
極の中間に配置し、サージカルテープで固定した。 
④ 解析方法 

EMGは前置増幅器（DPA-10A，ダイヤメディカルシステム，東京）で 10倍に増幅
後、周波数特性が 5Hzから 3000Hzの増幅器（BIOTOP6R12，NEC三栄，東京）を
用いてさらに 200倍に増幅し、アナログデータレコーダ（RX-800，TEAC，東京）に
記録した。解析対象とする EMGは、各関節角度各％MVCの試行５秒間の前後１秒間
を除いた３秒間とした。アナログデータレコーダに記録した EMGは 12bitの A/D変
換ボード（AD12-16U(98)EH，Contec，大阪）を使用し、サンプリング周波数 1000Hz
で A/D変換しパーソナルコンピュータに取り込んだ。この場合、サンプリング定理に
より周波数解析可能な周波数の上限、すなわちナイキスト周波数は 500Hzとなる。そ
こで、これにさらに 10－ 500Hzバンドパスフィルタ処理１５）を行い、実測したノイズ
パターンにより Noise reduction後、Fourier transformおよび Wavelet transformに
より周波数成分解析した。また同時に積分筋電図（integrated EMG：IEMG）も求め
た。積分は、３秒間の区間切り出し、バンドパスフィルタ処理、Noise reduction を
済ませた EMG 波形に全波整流を行い絶対値化した後、０～ 3000msec の区間で積分
計算を行う方法によった。 

MMG は増幅器（ポリグラフ 360，NEC，東京）で 20 倍に増幅後、アナログデー
タレコーダ（RX-800，TEAC，東京）に記録した。解析対象とする MMG は、EMG
同様、各関節角度各％MVC の試行５秒間の前後１秒間を除いた３秒間とした。アナ
ログデータレコーダに記録したEMGは 12bitのA/D変換ボード（AD12-16U(98)EH，
Contec，大阪）を使用し、サンプリング周波数 1000Hzで A/D変換しパーソナルコン
ピュータに取り込んだ。この場合もナイキスト周波数は 500Hzである。これをさらに
２－ 250Hz バンドパスフィルタ処理し、実測したノイズパターンにより Noise 
reduction後、EMG同様、Fourier transformおよび Wavelet transformにより周波
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数成分解析した。また同様に積分筋機図（integrated MMG：IMMG）も求めた。積
分方法は EMGで行ったのと同様、３秒間の区間切り出し、バンドパスフィルタ処理、
Noise reduction を済ませた MMG 波形に全波整流を行い絶対値化した後、０～
3000msecの区間で積分計算を行う方法によった。 

EMG および MMG の解析には生体情報解析システム BIMUTASⅡ（キッセイコム
テック，松本）および数理計算ソフトウェア Mathematica（Walfram Research Inc.）
を、事後検定等の統計処理には SPSS（SPSS Inc.）を使用した。 
イ ＩＥＭＧ・ＩＭＭＧ  

得られた IEMGおよび IMMGは膝関節 90度屈曲位での RFの 50％MVCの値で
正規化（Normalized IEMG：NIEMG･Normalized IMMG：NIMMG）した。これ
は、これまでの MMGに関する研究･報告７）１２）－１４） で、70％および 80％MVC以
降で IMMG の積分値が減少する傾向が認められ、本実験の予備実験でもこの現象
が確認されたためである。 
ロ Fourier transform  

解析セグメント 1024点×２で周波数分解能 0.97Hzの一次元フーリエ解析を行っ
た。また、(i)式によりスペクトル振幅面積に対する平均周波数を求めた。 

            Hzmax                            Hzmax 

∫ Hz･N(Hz)dHz  /∫N(Hz)dHz  ――――――――――――  (i) 

         Hz0                             Hz0 

                  Hz:周波数(Hz)，N(Hz):各周波数における振幅 

平均周波数は周波数解析によって得られたスペクトルを構成する各周波数振幅の

重みづけを考慮した値で、スペクトラム全体を構成する周波数の相対的シフトを表

現する。 
 
(3) 結果 

① 膝関節角度の違いと％MVC に対する NIEMG と NIMMG の関係 

図 2.1 に膝関節屈曲 90 度および 60 度、20～ 80％MVC で膝関節伸展させた場合
の、％MVC 増加に伴う NIEMG の変化を示す。いずれの膝関節角度においても、
NIEMGは％MVCが増加するに従い増加した。また、膝関節屈曲 90度よりも膝関節
屈曲 60度における NIEMGの方が、20～ 80％MVCそれぞれの％MVCにおいて小さ
な値となった。 
図 2.2 に膝関節屈曲 90 度および 60 度、20～ 80％MVC で膝関節伸展させた場合
の、％MVC増加に伴う NIMMGの変化を示す。膝関節屈曲 90度の場合、20％MVC
～ 70％MVCまでは％MVCが増加するに従い NIMMGも増加した。しかし、80％MVC
においては NIMMGの減少が認められた。膝関節屈曲 60度においては、NIMMGは
20～ 80％MVC において、％MVC が増加するに従い NIMMG も増加した。また、膝
関節屈曲 90度よりも膝関節屈曲 60度における NIMMGの方が、20～ 80％MVCそれ
ぞれの％MVCにおいて小さな値となった。 
② Fourier transform 
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図 2.3、図 2.4 に膝関節屈曲 90度、20％MVC、50％MVC、80％MVCで膝関節伸
展させた時のEMGおよびMMG波形のフーリエ解析による Power Spectrumを示す。 
周波数分布は、EMG は約 200Hz 以下であったが、MMG は EMG よりもさらに低い
約 100Hz以下となった。 
図 2.5－ａ、ｂおよび図 2.6－ａ、ｂに、膝関節屈曲 90度および 60度それぞれの、

20～ 80％MVC で膝関節伸展させた場合の、EMG および MMG 波形のフーリエ解析
による Power Spectrum を示す。周波数分布の変化を見やすくするために縦軸の
Amplitudeを対数表示してある。 

EMGはいずれの膝関節屈曲角度においても、％MVCの増加に伴い、全ての周波数
帯域にわたり Amplitudeも増加した。 

MMG に関しては、膝関節屈曲 90 度における周波数成分の Amplitude は、20％～
70％MVCまでは増加、しかし、80％MVCでは減少した。 
図 2.6－ａからは、この 80％MVCにおける Amplitude減少は、特に、低い周波数
成分の Amplitude 減少によるもののように見える。さらに、20％MVC～ 80％MVC
に至るまでの Amplitude の変化傾向は、20％MVC、40％～ 60％MVC、70％および
80％MVCの３群に分類できるように見える。また、いずれの％MVCにおいても、高
周波数帯域にくらべて低周波数帯域の Amplitude変化は少ないものであった。 
膝関節屈曲 60度においては、膝関節屈曲 90度で認められた 80％MVCでの周波数
成分の Amplitude減少傾向は認められなかった。また、いずれの％MVCにおいても、
高周波数帯域にくらべて低周波数帯域の Amplitude変化は少ないものであった。 
図 2.7 に膝関節屈曲 90度および 60度における、20～ 80％MVCにおける EMG平
均周波数の変化を示す。EMG の平均周波数はいずれの膝関節角度においても、20～
80％MVC の間でほぼ一定であった。関節角度による平均周波数の違いは明らかで、
全ての％MVC において関節角度の違いによる平均周波数の有為差が認められ（p＜
0.01）、膝関節屈曲 90度の場合約 100Hz、膝関節屈曲 60度の場合約 80Hzだった。 
図 2.8 に膝関節屈曲 90度および 60度における、20～ 80％MVCにおける MMG平
均周波数の変化を示す。膝関節屈曲 90度の場合、20％MVCにおいて 12.5Hzから 80％
MVCにおいて 19Hzと、％MVCの増加に従い平均周波数も漸次増加した。膝関節 60
度の場合も、平均周波数は％MVCの増加に従い漸次増加傾向を示し、20％MVCにお
いては 12Hz から 80％MVC で 22Hz であった。さらに、20％～ 60％MVC において
は膝関節屈曲 90度の方が、70％～ 80％MVCにおいては膝関節屈曲 60度の方が高い
平均周波数となった。50％MVCおよび 70％MVCを除く％MVCにおいて、膝関節角
度の違いによる平均周波数の有為差（p＜0.05）が認められた。 

 
(4) 考察 

① 膝関節角度変化による NIEMG の比較 

関節角度変化による NIEMGの比較では、膝関節 90度屈曲位の方が 60度屈曲位に
比し、高値を示す傾向にあった。これはこれまでの報告、研究を支持する結果である。

Heckathoren１９）や Soderberg２０）らは、一定張力を保持する際、最も張力を発揮し
やすい角度では、筋活動が最小になると述べている。また、先行研究２１）－２３） から、
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膝関節 90 度屈曲位と 60 度屈曲位では、60 度屈曲位の方が張力を発揮しやすいとさ
れている。今回の実験では、膝関節 90度屈曲位より 60度屈曲位の方が、張力を発揮
するに至的な筋長に近かったと推測され、90度屈曲位よりも少ない筋活動で同等の筋
張力が得られ NIEMGが小さな値を示したと考えられる。 
② 膝関節角度変化による NIMMG の比較 

関節角度変化による NIMMG の比較では、膝関節 90 度屈曲位の 80％MVC におい
てNIMMGが減少し、膝関節 60度屈曲位では 20％MVCから 80％MVCに至るまで、％
MVCの増加に伴って漸次 NIMMGも増加した。これはこれまでの報告、研究７）１２）
１３）２５）を支持する結果である。 

Orizio２４）らは IMMG と％MVC の関係について、80％MVC 以上で積分値が減少
したと報告しており、その理由として、筋の発火頻度が高まるにつれて筋線維の収縮

が融合し、筋の幾何学的変形が追従しなかったため、および、筋の内圧が上昇してコ

ンプライアンスが減少したためと推察している。しかし、Stokes２５）らは IMMGと％
MVC の関係は直線関係になると述べている。この Orizio と Stokes の見解が異なっ
た理由は、対象とした筋が、上腕二頭筋と脊柱起立筋と異なったことや、実験中に測

定肢位、体位が一定に保たれ、関節角度を変化させなかったためであると考えられる。 
Ebersole１４）らは、膝関節角度を 25度、50度、75度として、大腿四頭筋の MMG
振幅を測定している。その結果、関節角度 25 度および 50 度では、％MVC の増加に
伴い MMG 振幅が増加し、関節角度 75 度では一定の傾向が認められなかった。そこ
で、％MVC と MMG 振幅の関係は下肢の屈曲角度によって変化するとし、その原因
はモーターユニットの発火頻度が異なるからと推測している。 
今回の実験において、膝関節 90 度屈曲位と 60 度屈曲位の 80％MVC での違いは、
大腿四頭筋の筋長が異なることが原因と考えられる。大井２６）らは、筋長の変化に伴

う張力の変動は actin filamentと myosin filamentの重なり合いの程度に依存してい
ると述べている。本実験においても、関節角度を変化させたことにより筋長が変化し、

actin filamentとmyosin filamentの重なり合いの程度が変化したためと考えられる。
ただし、より具体的に、関節角度変化により筋長がどの程度変化するかを論じるのは、

今後の検討が必要である。 
③ Fourier transform 

EMG と MMG を Fourier transform により周波数解析し比較すると、EMG は約
200Hz以下、MMGは EMGよりも低い約 100Hz以下の周波数分布となった。 

EMG の各周波数成分の Amplitude について、NIEMG の変化に認められたと同
様、％MVCの増加に伴って全ての周波数帯域において Amplitude が増加する変化を
認めた。 

EMGの平均周波数の変化に関しては、％MVCの変化に関わらず一定で、膝関節角
度 60 度の方が 90 度に比べ低い周波数であることを認め、膝関節角度 60 度の方が筋
活動、ことさら発火頻度が低いことが示されたものと考える。EMG が筋の電気的活
動をとらえるものであることを合わせると、このことは、先述の Heckathoren１９）や
Soderberg２０）らの報告を周波数領域で支持するものと考える。 

MMGの周波数成分の Amplitudeについては、NIMMGの変化に認められたのと同
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様、膝関節角度 90 度屈曲位において、80％MVC の周波数成分の Amplitude 低下が
認められた。 

MMGの平均周波数変化に関しては、％MVCの増加に伴って平均周波数も高い方に
シフトしていく変化を認めた。これらのことは、Orizio２４）らのように、筋を弾性体
と考え、筋の発火頻度が高まるにつれて筋線維の収縮が融合し、筋の幾何学的変形が

追従しなかったため、および、筋の内圧が上昇して筋コンプライアンスが減少し、筋

が変形し難くなったためと考えれば説明可能で、この考えを支持するものである。 
一般に、生体における筋は、線形粘弾性体として考えれば、物理学的に定義される

粘弾性体モデルが適応可能である。筋の粘弾性には、収縮要素、直列粘弾性要素、並

列粘弾性要素の 3つの要素が含まれると考える。収縮要素とは筋が外力によらず潜在
的機能により内部的に収縮し振動する要素である。直列粘弾性要素とは、筋を構成す

る高分子蛋白である actin filamentと myosin filamentそのものが有する粘弾性で、
変形に対して非可逆な性質を示す要素である。したがってこの性質には、一般的粘弾

性理論でいうマクスウェルのモデル（図 2.9）が適応可能である。並列粘弾性要素と

は、筋を構成するもののうち、クロスブリッヂや腱、筋鞘といったものが有する粘弾

性で、変形に対して可逆な性質を示す要素である。したがってこの性質には、一般的

粘弾性理論でいうフォークトのモデル（図 2.10）が適応可能である。 
筋収縮によって筋に生ずる歪みを、筋の正弦的振動として関数 y＝y0cosωt と考え
ると、応力は位相遅れを考慮してσ＝σ0cos(ωt＋δ)と記述できる。これを複素表示
すると振動は y＊＝y0exp(jωt)、応力をσ＊＝σ0expj (ωt＋δ)と表現できる。 
今それぞれのモデルに対して、筋が収縮した際の動的粘弾性を考える。一例として

フォークトモデルに対する計算結果を記述すると、コンプライアンス（以下 C＊とす
る）は歪みと応力の比、すなわち弾性率の逆数として定義され、y＊/σ＊で計算され、 

 C＊＝（１／G）（１／（１＋ω２τ２））－ j（（１／G）（ωτ／（１＋ω２τ２）） 
となる（τ：緩和時間）。また、この周波数特性は図 2.11 に示すようになる。マクス

ウェルモデルに対しても同様の結果が導かれ、この結果より筋の粘弾性モデルは、筋

コンプライアンスが小さいものつまり、硬いものほど速く振動（高周波数）し、筋コ

ンプライアンスが大きいものつまり、柔らかいものほど遅く振動（低周波数）するこ

とがわかる。 
    すなわち、本実験の筋機図による測定結果にみられる周波数変化は、筋コンプライ
アンスの変化によるものと説明できる。また、逆に、筋機図は筋収縮に伴う筋コンプ

ライアンスの変化を鋭敏にとらえる測定法であり、周波数解析との組み合わせによっ

て筋の物理的もしくは機械的収縮特性をより詳しく解析できるものと考える。 
このように考えると、20％～ 60％MVC において膝関節屈曲 90 度の方が、70％～

80％MVCにおいては膝関節屈曲 60度の方が高い平均周波数となったのも、膝関節屈
曲 60度の方が筋長が短く、大きな％MVCにおいて、コンプライアンスの減少がより
大きかったことによるものと考える。しかし、この理論においては、膝関節 90 度屈
曲に認められた、周波数の Amplitude 変化が 20％MVC、40％～ 60％MVC、70％お
よび 80％MVC の３群に分類されるように見える現象は説明できない。この原因は、
生体に含まれ、本実験で提案した粘弾性モデルに含まれない成分、具体的には血管や
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脂肪組織、皮膚等の粘弾性および音響インピーダンスにも起因するものと推定され、

今後の検討が必要である。また、生体における筋コンプライアンスの減少をより具体

的に説明するためには、筋活動によって筋内圧がどの程度変化するのかまでも論ずる

必要があり、実験系を含めて、今後の検討が必要である。 
 
(5) 結語 

   EMGと MMGの筋活動に対する周波数応答特性を検討した以上の検討から、EMGは
筋の電気的活動そのものを、MMG は筋コンプライアンスの変化に伴う筋の振動周波数
の変化をとらえていることがわかった。また、MMG が筋コンプライアンスの変化をと
らえられる測定法であるということは、収縮要素、直列粘弾性要素、並列粘弾性要素の

三要素から構成した、筋の粘弾性体モデルで合理的に説明可能であった。 
筋活動はリクルートメントとレートコーディングという２つの理論で説明される。少

なくとも MMGでは、周波数解析との組み合わせによって、これら２つの理論を、コン
プライアンスを媒介に、筋の物理的もしくは機械的収縮特性の裏側としてとらえること

ができ、臨床的にも、EMG とは異なる視点から筋活動をとらえ評価できるものと考え
る。 
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図 2.1 関節角度の違いによる NIEMG の変化 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 

図 2.2  関節角度の違いによる NIMMG の変化 
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図 2.3 ％MVC の違いによる EMG の Power spectrum 変化 

 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2.4 ％MVC の違いによる MMG の Power spectrum 変化 
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図 2.5-a 90 度における EMG の Power spectrum 変化 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2.5-b 60 度における EMG の Power spectrum 変化 
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図 2.6-a 90 度における MMG の Power spectrum 変化 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2.6-b 60 度における MMG の Power spectrum 変化 
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図 2.7 EMG の平均周波数の変化 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 

図 2.8 MMG の平均周波数の変化 
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図 2.9 直列粘弾性モデル（マクスウェルのモデル） 
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図 2.10 並列粘弾性モデル（フォークトのモデル） 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2.11 コンプライアンスと周波数の関係 
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３ MRI 画像評価研究報告「長時間の電気刺激によるウサギ下腿三頭筋の疲労

特性、その MR 画像による経時的変化の定性・定量化」 

 
(1) はじめに 

中枢性運動ニューロン障害によって麻痺した上下肢の運動機能を再建する有力な方法

として機能的電気刺激（functional electrical stimulation : ＦＥＳ）が注目され、近年
臨床的にも応用されている 1)。末梢神経を電気刺激して筋を収縮させる場合、motor unit
の recruitmentは生理学的順序とは逆に生じることが知られている（reversed 
recruitment）2),3),4)。すなわち、電気刺激では通常最後に参加する易疲労性の typeⅡ
muscle fiberが最初に収縮するため、容易に筋疲労が生じる。この問題は、ＦＥＳによ
る歩行動作再建において特に重要であり、筋疲労による転倒の危険を常に考慮しなけれ

ばならない。また、長時間の電気刺激では過度の疲労が蓄積し、筋組織に不可逆的な損

傷が生じる可能性もある。 
  Edwardsらは生体に対する電気刺激実験で、20Hzの低周波刺激では持続的に張力を
発揮するが筋疲労の回復に時間がかかり、80Hzでは急峻な張力減少を起すが筋疲労の
回復も迅速に起こることを示し、これを低周波疲労と高周波疲労として区別している 5)。

その後の研究で、低周波疲労は興奮―収縮連関の uncoupling がその一因であり、高周
波疲労は強い収縮によって細胞間間隙が狭小化し、そこに興奮膜に伴って流出した K+

が蓄積して細胞外 K+（Na+イオンの枯渇）が上昇した結果、筋興奮電位の伝達減損に起

因していることも示している 6)。 
筋疲労は、「必要とする張力を維持することができない状態」と定義される 7)。骨格筋

の疲労は中枢性と末梢性に分類できるが、ＦＥＳによって引き起こされる筋疲労は後者

である。筋疲労の評価は、一般的に筋張力と筋電図により行われている。生理学的手法

であるため、筋組織の変化、筋の形状・形態変化は反映されていない。そこで筋疲労を

筋組織の変化に対応させ、定性的、定量的な観察法が必要とされている。 
近年、Computed tomography(ＣＴ)や Magnetic resonance imaging(ＭＲＩ)装置は広
く普及し、臨床医学には欠かせない診断装置の一つとなっている。また、非侵襲的に筋

の形状や代謝情報が得られるということから、スポーツ科学の領域でも盛んに利用され

るようになった。ＦＥＳに関連した研究として、完全対麻痺患者の麻痺筋（大腿筋）に

治療的電気刺激（Therapeutic electrical stimulation : ＴＥＳ）を行い、筋の体積増加
をＣＴ画像を用いて評価した報告 8)などがある。運動や加齢に関した研究としては、通

常の筋力強化トレーニングの結果、筋線維の組成（速筋成分の増加）が変化し、それに

伴いＭＲＩの T１および T2値が長くなるという報告 9) ,10)、加齢によって腓腹筋、棘筋

の T2値が長くなるという報告 11),12)などがある。また、特殊な例として、電撃傷におけ

るＭＲＩ診断についての報告 13)もある。しかし、筋疲労の定性的、定量的評価法として、

ＭＲＩを用いた報告はない。 
本研究では、経時においてＭＲＩの撮影を行い、測定データの解析から筋組織の定性

化、定量化を試み、それらの方法が筋疲労の評価法として有意であるかを検討する。 
 
(2) 研究目的 
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  電気刺激による筋疲労の評価に関して、これまでは筋張力や筋電図といった生理学的

な手法が用いられてきたが、これらは比較的短い時間の現象を観察するものであり、ま

た計器や電極を接続しなければならないなどの制約もあって長時間、経時の筋疲労特性

を測定する方法としては有効ではない。生理学的手法以外の評価法として筋生検もある

が、筋を切除する侵襲的手法であるため、ＦＥＳにおける評価法としては適さない。 
  そこで、本研究では長時間の電気刺激による筋疲労特性を非侵襲的に採取する必要が

あり、測定様式としてＭＲＩに注目した。MRIは生理学的な方法とは違って筋組織の変
化、筋の形状・形態の変化といった視点から筋疲労が観察でき、それは筋疲労の新たな

評価法として利用できるものである。本研究ではＭＲＩを用いる上で必要な、長時間電

気刺激において経時的に MRIを撮影する方法とその画像データの解析法を考案して、
筋組織の変化を定性化、定量化しその方面から筋疲労を評価した。 
  ＭＲＩのデータを補足するため、刺激前後の筋張力および血中ミオグロビン濃度を測

定し筋疲労の生理学的な変化を、また刺激後にはコントロールおよび刺激側の下腿三頭

筋を採取し、顕微鏡画像の観測から筋疲労の病理学的な変化を観察した。ＭＲＩによる

定性的、定量的データが筋疲労を評価する方法として有意であるかについて、これらの

データを加えて調べた。 
 
(3) 方法 

① 概要 

本研究では動物実験を行うことを前提としている。したがって、人間の筋と実験動

物の筋の特性を考慮しなければならない。人間の筋では、typeⅠと typeⅡの筋線維が
常に混在している。実験動物では、ネコの筋のように、部位によって全て typeⅡとい
うこともある。ウサギのひらめ筋は 90％以上が typeⅠ線維、腓腹筋内側頭は 70～ 80%
が typeⅡ線維という報告 14),15)があり、ウサギの下腿三頭筋を用いれば両者を同時に

観察することができるため、本研究に用いることとした。 
   本実験に際しては、東北大学動物実験委員会に動物実験計画審査願いを提出し審査

を受けた。委員会判定として、本実験計画に対する意見はなく計画の承認を得た。実

験は計画書の記載に基づき実行した。 
１回の実験において、複数の項目を一連の時間経過の中で行った。最初に実験の全

体像を述べる。まずウサギの脛骨神経に手術的に電極を埋込み固定する。次に電気刺

激により下腿三頭筋を収縮させ足関節底屈運動を引き起こし、これを長時間繰り返し、

下腿三頭筋の筋疲労を生じさせる。この際、一定の時間経過毎にＭＲＩを撮影、また

特定の時間経過で筋張力の測定、血中ミオグロビン濃度（血液は刺激前後だけ）の測

定を行う。実験の最後には下腿三頭筋の組織を採取、HE染色を行い、病理学的な評
価を行う。 
  以下に、実験方法の詳細を述べる。実験は全麻酔下で行った。麻酔の前処置には、

ケタラール 50（塩酸ケタミン注射液 500mg / 10ml筋注）を体重 1kg当たり 20mgの
分量で筋注した。全身麻酔は生理食塩水 500mlに対してネンブタール（ ペントバル
ビタールナトリウム 50mg / 1ml静注用）を 5ml溶解した麻酔液を用意し、耳介静脈
から１秒当たり 1/60 mlの割合で点滴した。まずは、刺激に先立ちコントロール用と
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して耳介静脈から血液を採取、そして両下腿のＭＲＩを撮影した。 
ＭＲＩの撮影後は左大腿側部を剃毛、切開し脛骨神経に電極を埋め込んだ。これ以

降は刺激実験となるが、刺激は第 1～第 5刺激期間の 5つに分けて行った。第 1と第
5刺激期間では、筋張力の変化を調べるため等尺性の筋張力を測定した。第 1～第 4
刺激期間の各終了時には、T1および T2強調画像のＭＲＩを撮影した。第 4刺激期間
では、ガドリニューム造影のＭＲＩの撮影を追加した。第 2～第 4刺激期間の刺激は、
ＭＲＩの撮影室内で行った。 
続いて静脈血を採取した後、筋疲労の回復を確認するため第 5刺激期間では再び筋
張力の測定を行った。全ての刺激期間が完了した後、ウサギには過剰麻酔による安楽

死を施し、両下腿三頭筋を切除してホルマリン溶液で固定した。筋疲労の評価はＭＲ

Ｉの視覚的観察による定性的方法と MRIの信号強度を解析した定量的方法としたが、
それを補足するため血中ミオグロビン濃度および顕微鏡画像の観察所見を加えた。 
② 対象および電極の埋込み 

実験は、日本白色種系ウサギ、雄 7羽（体重 2～ 2.5kg）を用いて行った。対象筋は
typeⅠ線維主体のヒラメ筋と typeⅡ線維主体の腓腹筋の 2筋とした。各期間の刺激開
始時には麻酔効果を上げるため、ケタラール 10（塩酸ケタミン注射液 200mg / 20ml
静注用）を 1ml分量、追加投与した。 
電極埋込みのための切開部位は大転子と大腿骨外側顆間として、皮下にキシロカイ

ン（ キシロカイン 20ml、1%）を投与後、皮膚を切開した。さらに、横行する血管の
切断に注意し、大腿二頭筋と半膜腰筋間の筋膜を切開、両者間を展開して坐骨神経を

露出した。これから分岐する脛骨神経を選択し、そこに 3cm間隔で正負 2つのワイヤ
電極（直径 1mm）をカフ状にして緩く巻き付けた。 
電極からの 2本の電線は、皮膚を貫通して数 cmの長さで体表に導出し、その両端
にはバネ式のクリップを取り付けた。皮膚との接触部は縫合糸で固定し、外力が電極

に伝わらないようにした。数 vの弱い強度の刺激パルスを加えて足関節底屈運動を確
認した後、総腓骨神経は切断した。最後に、筋の乾燥を避けるため切開部位は縫合し

た。 
③ 下腿の固定 

電気刺激、張力測定、MRIの撮影など全ての実験において、両下腿は固定具に装着
した。固定具材には、65～ 75℃のお湯で形成できるプラスチックシート（スプリント
マテリアル、厚さ 2mm：Rolyan、USA）を用いた。 
固定具の形状は、両下腿を揃えた状態で膝窩の下部から足底までを包むようにし、

脛骨前面は装着を容易にするため開放した。また、両下腿が接触しないように、両者

間には同材の分離板を配置した。下腿の挿入後、脛骨前面には短冊状に切った同材を

貼り付けた。さらに、堅牢な固定を行うため、固定具全体には紙製の粘着テープを巻

きつけた。 
④ 電気刺激 

   電気刺激には振幅変調方式による負性矩形パルス定電圧刺激装置（SEM-4101：
Nihon Kohden、東京）を用いた。刺激条件は、パルス幅 0.2ms、刺激周波数 100Hz
とし、刺激強度は張力が飽和する電圧の 1.2倍に設定した（最大値上刺激）。刺激法は
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2分刺激― 20秒休息（単位刺激サイクル）の繰り返しとし、この 15回の刺激サイク
ルを単位刺激期間とした。実験は第 1～第 5刺激期間（1p.～ 5p.）において行ったが、
筋疲労の評価は 1p.～ 4p.とした。1p. と 5p.では、筋疲労回復特性を確認するため等
尺性筋張力測定を行った。 
１p.の終了後、ウサギは直ちに張力測定台から外し、両下腿をコイルに整位してＭ
ＲＩ撮影した。その後、2p.～ 4p.での刺激は MR室内で行った。刺激時とＭＲＩの撮
影は同一姿勢、同一位置で行った。１つの刺激期間が終了する毎に、刺激を中断しＭ

ＲＩを撮影した。 
  
(4) 実験課題 

① 筋張力の測定 

筋張力の測定は刺激時間中における筋疲労回復特性を調べるためであり、1p.と 5p.
とで行った。測定システムは、電気刺激装置、張力測定台、張力計（CPUゲージ 2kg・
G、9500series：AIKOH ENG）、アナロクデータレコーダー（RX8000：TEAC）、そ
してアナログドットレコーダー（Omniace：NEC）で構成した。データーレコーダー
の入力には張力計を、出力にはドットレコーダーを接続し、データの記録と同時に筋

張力を観察した。 
張力測定には、専用に製作した測定台を用いた。測定姿勢は対象筋が上になる側臥

位とし、その股関節と膝関節は 90°屈曲、足関節は底屈 0°とした。足底部（足関節
から 3cm遠位の中足骨下）は張力計の動作方向に対して直交するようにした。両者間
の距離は 5cm、その接続には直径 0.72mm、伸縮の少ないステンレス製細線を用いた。
整位後、固定具と張力台の間には金属ピンを打ち込み、両下腿を間接的に固定した。

さらに、股関節の運動および体動を防止するため、臀部、腹部、そして肩部にはおよ

そ 2cm幅のマジックバンドを巻きつけた。 
② 長時間の電気刺激における MRI の撮影 

 ＭＲ撮影装置は、オープンタイプガントリー 0.2T 2-pole永久磁石型（Signa  
Profile：GE Yokogawa Medical System）であり、コイルは手関節用（リストコ
イル 2T）を用いた。撮影は、一定の室温（23～ 25℃）条件下で行った。画像のプリ
ントにはドライプリンター（FM-DP-3543：富士メディカル）を用いた。MRIの撮影
は T1および T2強調画像とし、刺激前に１回、1p.～ 4p.後にそれぞれ１回、そして造
影（非イオン性 MRI用造影剤、オムニスキャン（ガドジアミド水和物）、0.2mg/体重
1kg）で１回とし、合計で６回行った。 

   撮影に際しては、水パック（人体首用氷嚢、水温 23℃）を固定具の周囲に巻きつけ
た。姿勢は対象筋を上とした側臥位とし、水パックと供にコイル内に挿入した。その

際、電極と電線は完全にコイルの外に位置するようにした。さらに、撮影中の体動を

防止するため、固定具とコイルとの空隙には緩衝材を詰め込み、また体部には張力測

定時と同様に、3箇所にマジックバンドを巻き付けた。各刺激期間の開始時には、麻
酔効果を上げるためケタラール 10を 1ml分量、三方活栓から注入した。 

1p.での撮影後、撮影テーブルは直ちに主磁場から引き出すが、コイルの位置や姿勢
はそのままの状態として、2p.の刺激を開始した。刺激装置は銅板製の磁気シールドケ
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ースに格納し、テーブル側方の床の上に配置した。主磁場の中心とコイルおよび刺激

装置間の距離はそれぞれおよそ 1.2m、2.5mとし、コイルと刺激装置間の距離はおよ
そ 1.5mとした。室内で刺激を行うに際しては、刺激装置への磁場の影響と、刺激装
置とウサギの搬入による主磁場への影響との 2点についてあらかじめ検討した。前者
では室内の磁場強度特性、後者では主磁場の変動を測定した。 

   撮影のシーケンスは T1強調画像ではスピンエコー（SE）法、T2強調画像ではフ
ァストスピンエコー(FSE)法を採用した。両者の位置決めには矢状断画像を用い、ス
ライス面の角度とスライス位置とを決定した。スライス面は脛骨に直角とし、スライ

ス位置は脛骨内側顆下 14mmを始点として、それから遠位方向に 5スライスの横断画
像を撮影した。その他の条件はスライス厚 6mm、スライス間隔 7mm、FOV24cm、
NEX3とした。また、T1および T2強調画像における TRと TE（TR/TE）は、前者
は 300/20、後者は 3000/76とした。 
③ 血清ミオグロビン濃度および筋の組織学的変化 

   血液は刺激前と刺激後 120分との 2回を、各 1mlづつ耳介静脈から採取した。直ち
に遠心分離し、血清を抽出後、凍結保存した。全ての刺激過程の後、ウサギは過剰麻

酔によって安楽死を施し、コントロールおよび対象筋の組織片を採取してホルマリン

溶液で固定した。病理標本の染色はヘマトキシリンエオジン（HE）法とした。 
毛細血管などの損傷を調べるために、刺激前後では血液を採取し血中ミオグロビン

濃度の変化を測定した 16)。細胞の破壊や浮腫を確認するため、病理標本では筋細胞、

筋内膜、筋束、筋周膜、筋組織の形状や形態の変化を観測した。それらの結果は、MRI
による定性および定量的評価法を補足するために用いた。 

 
(5) データ評価と統計解析法 

① 定性的評価 

定性的評価は、CRTとフィルムとで行った。T1および T2強調画像のウインド幅（W）
とウインドレベル（L）は両者供に刺激前を基準とし、W/L（600/300）とした。1p.
～ 4p.の MRIにおいては、W（600）を一定とし、Lを前者は 5づつ下げ、後者は 5
づつ上げて表示した。このような操作により、筋組織の信号強度に諧調が生じるよう

にした。経時における筋組織の信号強度の変化、筋組織の信号強度のばらつき度合い、

下腿三頭筋の形状・形態の変化、筋腹間腔の幅の拡張などを観測し、筋疲労を定性的

に評価した。 
② 定量的評価 

イ T1 および T2 強調画像の信号強度とその補正 

  定量化は、T1および T2強調画像の信号強度を用いて行った。信号強度の測定部位
は、両下腿のヒラメ筋と腓腹筋、そして水パックの 3点とした。測定位置は、ヒラメ
筋では中央部、腓腹筋では内側頭、水パックでは両下腿中央部の上面とし、それぞれ

の位置に 5mm2の円形の関心領域（ROI）を設けて、標準偏差が最も低い部位（10以
下）を選択して測定した。 
しかし、各画像の信号強度はそれぞれ独立した値であるため、各 ROIの信号強度は
その画像における水パックの信号強度を 100%として正規化し、信号強度の統一化を
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図った。さらに、両下腿の左右差の補正、また 1p.～ 4p.におけるコントロールの信号
強度を一定にするための補正とを行った。前者では、刺激前の左右の信号強度の差を

1p.～ 4p.の全データに加減算し、後者では 1p.のコントロールの信号強度を基準として、
2p.～ 4p.のコントロールの信号強度からその差分率を求めて補正係数とし、これを 2p.
～ 4p.のコントロールと対象筋の全信号強度に乗算した。 
ロ 経時変化の表示法 

   T1および T2強調画像において、経時におけるヒラメ筋と腓腹筋の信号強度の変化
は 7羽の平均値から求め、それらは 2つの方法で表示した。1つは、ヒラメ筋と腓腹
筋のコントロールおよび対象筋との信号強度を一対の棒グラフで表示し、もう１つは

ヒラメ筋と腓腹筋のコントロールに対する対象筋の信号強度差を折れ線グラフで表示

した。 
ハ 統計解析 

   市販統計解析パケージの StatView version 5 (SAS Inc.)を用いて統計解析した。7
羽のウサギ（ヒラメ筋と腓腹筋）の刺激前、1p.～ 4p.におけるコントロールおよび対
象筋の信号強度の変化は、Student’s t – testと Willcoxson signed-ranks testによっ
て解析し、ｐ＜0.05で統計的有意とした。また、Pre.～ 4p.におけるヒラメ筋と腓腹
筋のコントロールに対する対象筋の信号強度の差は、Post – hoc test (Tukey - 
Kramer)で解析し、ｐ＜0.05で統計的有意とした。 

 
(6) 各チューニングおよび水パックの温度変化と T1、T2 信号強度 

   ＭＲＩの撮影では、撮影用のテーブルを出し入れするたびに送受信コイルと被写体

とのインピーダンスの整合、すなわちチューニングを行っている 17),18)。したがって、

同一被写体であっても、刺激前、1p.～ 4p.におけるＭＲＩの信号強度は独立した値と
なっている。そのため、信号強度による経時の比較には、信号強度の統一化が必要と

なる。本実験では、特定した水の値で正規化することで信号強度の統一化を図った。 
ここでは、その正当性を証明するためＭＲ用ファントームを用いて、信号強度の変

動を測定した。撮影条件はウサギの場合と同様とし、チューニングの間隔は 10分、
それを 5回行った。 

   ＭＲＩの信号強度は、被写体の温度によって変化する。ROIの信号強度は、水パッ
クの信号強度を１00%として正規化しているので、その温度管理は重要である。ファ
ントームには、20ml入りの蒸留水パックを用い、温度の変化範囲は 18~40℃に設定
し、T1および T2強調画像における温度と信号強度の特性を測定した。この結果は、
信号強度の温度補正係数として利用した。 

 
(7) 結果 

① 筋張力の変化 

   1p.における筋張力は、第１刺激サイクルの最大値を 100%として正規化すると、第
2、第 5、第 10、第 15刺激サイクルの最大値は、およそ 70%、63%、47%、34%に指
数関数的な減少を示した。 

1刺激サイクルの張力を最大張力を 100％として時間経過の張力を正規化すると、
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30秒後にはおよそ 23%に減衰した。しかし、2分後においても、およそ 7％の張力を
示した。5p.における筋張力は、その第 1刺激サイクルの最大値を 100％として正規化
すると、第 2サイクルの最大値はおよそ 42%、第 5～第 15刺激サイクルでは 16％を
示した。 

 
② 長時間の電気刺激と MR 画像の経時変化 

イ 定性的変化 

    図 3.1・ a～ f、図 3.2・ a～ eには、経時における下腿 3頭筋の T1および T2強調
画像を示す。図 3.1、3.2 において図 aは刺激前のＭＲＩ、図 b～ eは 1p.～ 4p.にお
けるＭＲＩ、図 f.は造影のＭＲＩである。各 MRIにおいて上位の筋は対象側、下位
の筋はコントロール側を示す。 

    刺激前の T1強調画像において、筋は低信号強度、骨髄の脂肪層は高信号強度、
T2強調画像においては前者に加え皮下や筋腹間の一部が高信号強度を示した。また、
水は T1強調画像では低信号強度、T2強調画像では著明な高信号強度を示した。刺
激前において、ヒラメ筋と腓腹筋内の強度分布の標準偏差は 10以下と小さく、粒
状性の良い画像を示したが、1p.～ 4p.では 10以上となり粒状性は粗くなった。また、
T1強調画像の信号強度は、段階的に低下し、T2強調画像では上昇した。 
図 3.1、3.2・ aでは、後脛骨筋とヒラメ筋の筋腹間腔のコントラストは高く両者
の境界を明瞭にしていた。ヒラメ筋と腓腹筋の境界は、T1強調画像では識別できる
が、T2強調画像ではほとんど識別できなかった。図 3.1・ｂ～ eにおいて、対象筋
の筋組織の信号強度は順に低下する傾向を示した。また、対象側の後脛骨筋とヒラ

メ筋、ヒラメ筋と腓腹筋の筋腹間腔の幅は拡張すると共に各筋の形状も大きく変化

した。それは、2p.、3p.でより顕著であった。一方、コントロールでは信号強度、
形状や形態にはほとんど変化がなかった。図 3.1・ fにおいて、対象筋は著明な信号
強度の増加を示した。 
図 3.2・ｂ～ eにおいて、1p.でヒラメ筋、腓腹筋の信号強度は増加し、2p.～４ p.
ではさらに増加した。とくに、それは腓腹筋内側頭周辺で顕著であったが、筋腹間

腔や筋形状の変化はほとんど描写していなかった。 
ロ 定量的変化 

    T2強調画像におけるヒラメ筋と腓腹筋の経時における信号強度の変化を図 3.3・
a、bに、T1強調画像におけるそれらを図 3.4・ a、bに示す。データは 7羽の平均
値、１対の棒グラフの左側はコントロール、右側は対象筋とした。縦軸は ROIの相
対的信号強度、横軸は経過時間であり、刺激前を Pre.、刺激期間を 1p.~4p.、造影
を Gdとした。 

    図 3.3・ a、b において、ヒラメ筋と腓腹筋の信号強度は 1p.、2p.で大きく増加し、
3p.、4p.でその増加は下降したが、しかし全刺激期間で増加する傾向を示した。ヒ
ラメ筋における 1p.～ 4p.での増加率は 12%、27%、23％、20%、腓腹筋は 25%、38%、
24％、17％を示した。図 3.3・ a、b において、対象筋の信号強度の変化に統計的
な有意差があるのかを、Student’s t – testと Willcoxson signed-ranks test とを用
いて検定した（p<0.05）。刺激前、1p.～ 4p.におけるｐ値は 0.463、0.028～ 0.018
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となり、刺激前に有意差はなかったが、1p.～ 4p.では有意水準 5%で有意差が認めら
れた。 

    図 3.4・ a、bにおいて、ヒラメ筋と腓腹筋の信号強度は 2p.（3.7％、3.7％）で
最大の減少となり、また各刺激期間で減少する傾向を示した。造影では逆に増加す

る傾向を示した。しかし、2群の差の検定では Pre.から 1p.、2p.、1p.-2p.だけに有
意差が認められた。 

    経時におけるヒラメ筋、腓腹筋のコントロールに対する対象筋の信号強度の差を、

図 3.5、3.6 の折れ線グラフに示す。ただし、T2強調画像を図 3.5、T１強調画像を
図 3.6 に示す。データは 7羽の平均値であり、縦軸は信号強度の差（％）、横軸は
経過期間を示す。 
図 3.5 において、ヒラメ筋、腓腹筋共に、1p.～ 2p.の間では増加率の上昇を、2p.
～ 4p.でその下降を示した。1p.～ 4p.における差は、ヒラメ筋で 2.7%、6.3%、5.3％、
4.7%、腓腹筋で 6.3%、9.6%、6.2％、4.3％を示した。 
図 3.5 において、各刺激期間の間における信号強度の変化の統計的有意差を、Post 

– hoc test (Tukey - Kramer)を用いて検定したが、腓腹筋では Pre.-1p.、Pre.-2p.、
1p.-2p.、2p.-3pに有意水準 5%で有意差が認められた（p<0.05）。 
図 3.6 において、信号強度の差は負となる傾向があり、ヒラメ筋、腓腹筋供に 2p.
で最大（3.7％、3.7%）の減少となり、造影では逆に増加する傾向を示した。しか
し、Pre.-1p.、2p、1p.-2p.間以外には有意差が認められなかった。 

③ 血清ミオグロビン濃度、筋の病理学的変化 

 ミオグロビン濃度の測定結果（5羽）において、刺激前と刺激後では 2.5～ 8倍、平
均では 3.4倍の変化を示した。刺激によるミオグロビン濃度の変化は、有意水準 5％
で有意差が認められた(p<0.05)。 

   ヒラメ筋および腓腹筋の病理標本を刺激前と刺激後で比較すると、刺激前では筋束

内の筋細胞は一様な配列となり筋細胞間は密に結合していたが、刺激後では、筋細胞

間には著しい離開が観察された。離開の一端に毛細血管の存在が確認することができ

た。しかし、刺激後のヒラメ筋、腓腹筋の筋細胞には、極端な変形や破壊は観察され

なかった。 
 
(8) 考察 

   本研究で使用した電気刺激のパラメータは、パルス幅 0.2ms、周波数 100Hz、電圧
は最大値上刺激電圧（20～ 22V）である。電気刺激で惹起する筋収縮は、刺激波のパ
ルス幅、周波数、そして電圧の各刺激パラメータで変化する。上下肢の経皮的埋め込

み電極式ＦＥＳで用いられているパラメータは、パルス幅 0.2ms、周波数 20Hz、電
圧は最大-15V程度である 19)。しかし、ウサギの場合には筋線維の typeⅠと typeⅡの
比率が人間とは異なり、刺激周波数 20Hzでは単収縮の加重、融合による強縮を引き
起こすことはできない 20)。ヒトの筋に対する電気刺激では、刺激周波数が高いほど初

期発生張力は高くなるが、急速な疲労現象を生じ、張力は急峻に減衰する 21),22),23)。

渡辺らは、ウサギの筋を用いて 20~200Hzの範囲で刺激周波数―張力測定を行ってい
る 24),25)。この際の刺激時間は 10秒程度の短時間ではあったが、50Hzでは疲労を生
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じず 100Hzで確認している。 
本実験における刺激条件は確実に筋疲労が生じること、筋線維に損傷を与えない可

逆的なものであること、ＦＥＳの作業時間に適応することなどを基本としたが、ヒト

や動物に対して長時間に渡り電気刺激をし、その経時における筋疲労特性を観察した

という実験例は過去になく、したがって本研究の刺激パターンは電気刺激における先

行の研究を参考にし、また試行実験を繰り返すことで決定した。これによって、刺激

周波数は 100Hz、1刺激サイクルは 2分刺激― 20秒休息、1刺激期間はその 15刺激
サイクルとし、全刺激期間は 1p.～ 5p.に設定した。その結果として、1p.では筋の疲労
現象である筋張力の減衰を、5p.ではその回復を確認することができた。また、経時の
ＭＲＩによって段階的に筋組織が変化していく様子を示し、この結果から本刺激パタ

ーンはウサギの筋疲労回復特性を観察する上で適正な条件であることを明かにしてい

た。 
本実験では、長時間に渡る電気刺激の期間中に 1p.～ 4p.の間隔でＭＲＩの撮影を行
っているが、その撮影時間と、刺激から撮影および撮影から刺激への切り換えに要す

る時間は疲労筋にとっては回復の期間となっている。したがって、この生理的な回復

を極力少なくして、しかも同一にするためには、撮影時間とそれらの切り換え時間の

短縮化および一定化を図らなければならない。撮影時間に関しては後で述べるが、切

り換え時間の短縮化は移動や整位に要する時間の省略と省力によって達成できると考

え、刺激操作をＭＲ室内で行うことにした。その結果は、従来のおよそ 10～ 15分か
ら、1分以内に短縮でき、同時にほぼ一定にすることができた。それでも疲労筋には
生理的な回復を伴なうであろうが、しかし経時のＭＲＩが等間隔で撮影されているこ

とは、筋疲労回復特性の繰り返し精度に信頼性をもたらすことができたと考えている。 
ＭＲ室内での刺激を実行するに際しては、主磁場の磁界による刺激装置への影響や刺

激装置とウサギの存在による主磁場への影響を確認しなければならない。そこで主磁

場の変動と磁気シールドケース内の磁場強度を測定することで、それらの問題を解決

することにした。室内の磁場測定は、ハンディーガウスメータ（GM－ 301：EMIC）
を用いて行った。刺激位置および磁気シールドケース内の磁場強度は、それぞれ 2.0
ｍT、0.15mTであり、磁気シールドケース内においては主磁場の 1万分の 7.5を示し
ていた。食品医薬局（FDA）の勧告によると、MRI管理区域外は 0.5ｍT以下である
ことが推奨されていている。つまり、ペースメーカーが 0.5ｍTで影響を受けるため、
それ以下が磁気シールドの目安となっているが、測定の結果はその 1/3以下であり、
磁場による装置に対する影響はほとんど無視してよいことを示していた。 
磁気シールドケースやウサギの持込によって主磁場が乱されるのではないかという疑

問については、ＭＲ装置に附属している主磁場のモニター機能を用いてその変動を計

測した。これは、1Hの磁気回転比を 42.6MHzとして周波数に換算して表示している。
本ＭＲ装置の磁場強度は 0.2Tであり、ラーモア周波数は 8.52MHzとなる。測定の結
果、その変動は１Hzであり、それは安定時の主磁場の磁場強度に対しておよそ 100
万分の 1の変動であることを示していた。したがって、両者の結果からＭＲ室内での
刺激操作は実行可能であることが証明できた。また、刺激電極の位置とコイル中心間

との距離はおよそ 5cmと比較的近距離であるため、導線の配置には十分に気をつけア
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ーチファクトの発生を防止した。また、刺激によって下腿の位置が大きく変位するこ

とで、各期間におけるスライス位置にずれを生じさせることがあり、この防止のため

下腿は堅牢に固定した。 
パルスシーケンスは短時間撮影を目的として、T1では SE法、T2では FSE法を採
用し、合計の撮影時間をおよそ 8分に短縮できた。しかし、腓腹筋内側頭のように脂
肪組織に近いところでは、ケミカルシフトによるアーチファクトが生じ、信号強度の

測定を不可能にした例もあり、脂肪抑制機能（ファットサプレッション：FATSAT）
を取り入れることも必要であった 26),27)。これに関して、本装置には FATSATが装備
されていないが、代用として STIR機能がありその適用も有効であると考えている。
また、サブトラクション機能を用いて（刺激前をマスク像、刺激後をライブ像として）

水分だけの抽出を試みたが、両者の体位の変化を修正することができず、今回は実用

までに至らなかった。しかし、これは体位の固定をより完全にすることで可能となる

はずであり、水分含有量を計測する手段として有効であると考える。 
本研究の筋疲労の定量化はヒラメ筋、腓腹筋、そして水パック上に 5mm2の ROI
を設けて、その T1および T2強調画像における信号強度を測定し、水パックの信号強
度を１00%として正規化したものである。ROIの信号強度は、筋組織の器質的変化や
小さな血管陰影などの存在によって大きく変動する。したがって、測定に際しては、

目的部位の周辺を探索し標準偏差の最も小さい位置を数点選択しデータとした。萩野

らは、成人健常男性において、電気刺激後と随意運動後の T2の輝度値（信号強度）
を測定し、両者による大腿各筋の輝度値の比を算出している 28)。この電気刺激の時間

は、10秒刺激と 10秒休息の組み合わせを 20分間行っている。しかし、基準となる
水は用いていないので、真の比較になっているかは疑問とする。しかし、その輝度値

の変化は、細胞内外の水分量の増加であるとしているのは本研究での考えと同じであ

る。 
同一ウサギであっても刺激前の左右下腿には組織や形状に差があり、それらは T1
および T2強調画像の信号強度に反映していた。経時の信号強度の変化は時系列のグ
ラフで表示したが、それらには左右差の補正とコントロールの信号強度を等しくする

ための補正を行っている。したがって、時系列の棒グラフでは刺激前のコントロール

と対象筋の信号強度は等しくなり、また 1p.～ 4p.におけるコントロールの信号強度も
等しく表示することができ、この操作による定量法は筋疲労を評価する方法として有

意であると考える。コントロールと対象筋の信号強度差は、刺激前をゼロとして各刺

激期間間を折れ線グラフで表示したが、時間経過における信号強度の変化が平易に観

察でき、棒グラフ同様に筋疲労を評価する方法として有意であると考える。 
1p.、すなわち刺激時間 30分（トータル 5分の休息）では、全例において T1強調
画像での信号強度は低下し、T2強調画像での信号強度は増加した。したがって、ＭＲ
Ｉの特性からするとその変化は水分量の増加を示すものであり、運動によって筋組織

の水分含有量がが増加し、それがＭＲＩの信号強度に反映したものと考えることがで

きる。Dixおよび Shieldsは、刺激によって筋線維を取り囲んでいる毛細血管が拡張
（自律神経、運動による酸性代謝物による）し、血清の中から液体（自由水、水和水）

が毛細血管を浸透して筋組織の細胞間（筋内膜）に漏れでるためとしている 29),30)。本
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研究における結果は、それらに一致するものであると考えることができる。筋内膜で

発生した水分は筋周膜に集まり、さらには筋腹間腔に蓄積し、その結果、筋形状や形

態の変化、筋腹間腔の幅の拡張をもたらしたものと考える。 
ＭＲにおける生体の緩和時間（T1、T2の値）は、物理化学的特性に起因する各組
織に固有のものである。これに最も大きく影響を与えているのは自由水の量であるが、

実際に組織中に存在する水は自由水だけではない。組織中の水は高分子の影響を受け

ていない自由水と受けている水和水に大別できる。後者はさらに高分子と結合してい

る結合水とそうでない構造水に分類できる。また、出血についても急性期、亜急性期、

慢性期では、同じ血液であっても T1、T2値が変化する。特に亜急性期のメトヘモグ
ロビンでは T1を短くし、慢性期のヘモジデリン（本研究には関与しない）はその逆
となる。したがって、1p.~4p.における信号強度の変化は単に水分の量とするのではな
く、これらを総合して分析すること必要となる。したがって、3p.～ 4p.で T2強調画
像の信号強度の増加率が低下するのは水分の枯渇だけでは説明できず、結合水の増加

も考慮しなければならない 31)。 
ヒラメ筋と腓腹筋では筋線維の組織的性質が異なり、ウサギの場合、前者は typeⅠ
線維が多く、後者は typeⅡ線維が多い。T2強調画像において、1p.、2p.での信号強
度とその増加率はヒラメ筋よりも腓腹筋の方がより大きく、また逆に 2p.から 3p.間に
おいて腓腹筋が急激な増加率の低下を、ヒラメ筋において緩やかな低下を示すのは、

typeⅠ線維と typeⅡ線維の相違を明かにするものと考えることができる。したがって、
この定量的評価では筋張力などで示す生理学的な現象も解析できるのかもしれない。

10分程度の運動休息があっても、筋組織には大きな変化が現われないことを予備実験
で確認した。したがって、MRIの撮影時間によって筋組織の変化が衰退するすること
は少なく、筋組織の変化は生理的変化の機序とは異なっていることを示していた。 
血中ミオグロビンの含有量が増加したのは毛細血管の損傷によるものであろうが、

その生理学的解明は T1、T2値の変化に関わる重要なことであり、それは今後の検討
課題とした。顕微鏡画像において、対象筋の筋組織には顕著な離開が観察され、しか

もその一端には毛細血管が存在していた。一方、コントロールにも離開が見られるこ

ともあるが、そこには毛細血管が確認されずアーチファクトによるものと判断できる。

したがって、対象筋の離開は毛細血管からの水分滲出によって生じていることは明か

であり、その結果は筋組織に浮腫を起こし、それがＭＲＩの信号強度に反映されたも

のと考えることができる。血中ミオグロビン濃度の変化、顕微鏡画像による病理学的

所見はＭＲＩの定性的、定量的評価法を十分に補足し、これは今後においても重要な

実験項目であることを示していた。 
 
(9) 結語 

   本研究では、長時間に渡る電気刺激による筋の組織変化を経時的にＭＲＩで撮影す

る方法とその画像データの解析法を考案し、筋の変化を観察した。ＭＲＩは筋組織の

変化、筋の形状・形態の変化を非侵襲的に捉えることができた。経時的な筋の変化の

定性的、定量的な表示は、筋疲労を評価する方法として有意であることを明らかにし

た。 
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図 3.1 経時における下腿三頭筋の T1強調画像 
a. 刺激前  ｂ.～ e. 第 1～第 4刺激期間（1p.～ 4p.）、f. 造影画像(Gd) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
図 3.2 経時における下腿三頭筋の T2強調画像 
a. 刺激前  ｂ.～ e. 第 1～第 4刺激期間（1p.～ 4p.）、 
 

a.

c. d.

b.

e.

b. c.

d.

a.

e. f.
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図 3.3 刺激期間における T2強調画像の信号強度の変化 
a. ヒラメ筋     b. 腓腹筋 
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図 3.4 刺激期間における T1強調画像の信号強度の変化 
a. ヒラメ筋   b.腓腹筋 
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図 3.5 刺激期間における T2強調画像の信号強度の差(%) 
▲：ヒラメ筋  ●：腓腹筋 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
図 3.6 刺激期間における T1強調画像の信号強度の差(%) 
▲：ヒラメ筋  ●：腓腹筋 
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