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１ フェーズⅡ 
 

本テーマは、全てフェーズⅡで行った。 

  以下の 6 つ小テーマの研究開発を行った。 

(1) 超音波エコー法による電気刺激時の筋張力の推定 

(2) 埋め込み電極用 高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(cFES2001)の開発 

(3) 表面電極用 高機能臨床用 FES システム 2002 年度版(cFES2002)の開発 

(4) 表面電極用 高機能臨床用 FES システム 2003 年度版(cFES2003)の開発 

(5) 臨床応用 立位保持 FES 

(6) 臨床応用 歩行 FES 

 

また、フェーズⅠにおいては、各障害ごとに必要とされる臨床仕様をまとめ、臨床プ

ロトコール 2000 年度版として作成した。これに基づき、２から６までの研究開発は進

められている。 

FES システムは、研究段階では工学研究者の都合により刺激システムに独自設計が入

るため、統一した規格ができずらい。一方、臨床応用段階ではユーザーである障害者の 

希望が優先されるため、ほとんどの場合、工学研究者独自の設計した試作機では拒否さ

れている。そこで、既存の臨床用 FES システムをベースとして、工学研究者へのスムー

ズな技術移転（テクノロジー・トランスファー）が行われることを目指して、臨床用 FES

システムの規格化を進めることにした。 

臨床用 FES システムの規格化は工学研究者の医学領域への参入を促すことを主たる目

的とし、大学の工学研究者は当然として、電気刺激装置の知識が乏しい一般のアマチュ

ア工学研究者、特にコンピュータプログラムに興味のある小学生レベルも視野に入れ、

簡単な構造になるように配慮した。 

臨床用 FES システムは、プログラム可能な CPU を複数持ち、機能分担をすることで、

プログラム開発者の開発負荷を減らし、オブジェクト指向の設計から、各モジュールを
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複数の開発者が同時に変更可能になるようにしている。このような階層化（モジュール

化）された機構を「FES-BRAIN」と命名し、設計の中心に置いている。 

埋め込み電極用の高機能臨床用 FES システム 2001 年度版に先立ち、同程度のシステム

試作を 2000 年度に行ったが、試作を依頼したメーカーの力量が全く及ばず、臨床応用

に至っていない。このため、高機能臨床用 FES システムの報告は、2001 年度版より行う

こととした。 

 

 

臨床プロトコールの例（臨床プロトコール 2000 年版より抜粋） 

 

1.2. 完全対麻痺の歩行Ｆ Ｅ Ｓ  

 

1.2.1. 障害の特徴と一般リハビリテーションの限界 

体幹の制御が障害部位によって異なり、高位麻痺ほど制御困難になる。デッ

ドバンドが下肢筋群に生じることが少ない。 

一般リハビリテーションでは、患者が希望した場合、長下肢装具を用いた歩行

を行っているが、実用性に乏しい。日常生活の多くは、車椅子による移動を

行っている。 

 

1.2.2. 残存機能 

上肢機能と体幹機能の一部。 

 

1.2.3. 再建運動の種類 

起立・着席FESを含んだ歩行FES 

 

1.2.4. 再建運動により得られる患者の利得 

歩行時間の延長。 

歩行速度の向上。歩容の安定性。 

両上肢を歩行時に自由にできる。 

長期的には、歩行訓練による治療的効果として筋萎縮・骨萎縮の改善。 

１ ）臨床評価基準 

（１ ） 歩行持続時間 

（２ ） 歩行速度 

（３ ） 歩容の安定性 

（４ ） 歩行時の上肢の負担軽減 

（５ ） 筋量 

（６ ） 骨塩 
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１. 超音波エコー法による電気刺激時の筋張力の推定 

（1）研究の概要 
臨床応用のアルゴリズムの中心となる動的制御モデル構築に必要な、筋収縮を直接

観察する超音波エコー計測システムを構築し、計測可能性を検討し、有効である確証

を得た。筋腱複合体を超音波エコーを用いて直接観察することでの粘弾性測定が可能

である。従来は、随意収縮時のみの測定が行われているだけであった。電気刺激時の

筋張力測定と超音波エコーによる腱移動距離の測定を同時に行い、十分な相関性が認

められたことから、機能的電気刺激時の筋張力推定法として超音波エコー法が有用な

ことが示唆された。 

 

研究背景 

  本研究では、電気刺激により誘発された筋力の超音波エコーを用いた推定方法の可能

性について検討する。 

① 超音波診断法 

   超音波には、速度、波長、強さ、吸収、散乱、反射の性質があり、これらの性質を

用い、診断用の機器として幅広く利用されている。超音波が異なる密度の媒体面で一

部は反射し、一部は透過するという性質である。その超音波の反射波をとらえ、それ

を記録し、診断に利用しようとする方法が反射法（エコー法）である。 

② 筋肉の解剖・生理 

   筋は２つの骨の間にあって、結合組織繊維束でできる腱 tendon となって骨に付く。

腱は一般に索状であるが、広く膜状ないし板状となっている場合には腱膜

aponeurosis と呼ぶ。筋の典型的な形状は紡錘形であるが、羽状・板状・輪状・三角

形・方形などのいろいろの形状の筋もある。羽状筋 pennate muscle は筋の中央に縦走

する腱があり、両側から腱に向かって斜走する筋線維が集まって、羽状を呈する筋で

ある。紡錘状筋に比べると多数の筋線維をもつので、強力な運動ができる。しかし筋

の繊維は斜走するので、その収縮による筋としての運動の距離は比較的に小さい。し

たがって、羽状筋は収縮は小さくても、強力な運動を要するのに適する筋である。 

   本研究の対象である前脛骨筋は下腿の前面にある伸筋群のうちで、もっとも内側に

位置し、もっとも強力な羽状筋である。脛骨の外側面と下腿骨間膜とから起こり、脛

骨前縁の外側に沿って下行し、腱は足背の内側に達し、第１中足骨底・内側楔状骨の

足底面に付く。主として足関節で足の背屈と内反とを行い、歩行時には前方に出す足

を背屈してつま先をあげ、指が地面にすらないようにする。 

   筋肉の張力と負荷は互いに反対方向に作用する力で、もし筋肉の収縮力が負荷を上

まわらなければ、その物体を持ち上げることはできない。筋肉を収縮させてある物体

を持ち上げようとするとき、筋肉の張力は０からだんだん高まってゆくが、張力が物

体の重さ（負荷）より小さいうちは、力は物体に加わっているが物体は動かない。し

たがって、その間、筋肉に力は発生しているが筋肉の長さは変わらない。このような

筋肉の収縮を等尺性収縮という。 

   身体運動は骨格筋の収縮により成り立つが、筋の発揮した張力が関節を介して動作

を生み出すまでの過程には数多くの構造的因子が介在する。筋線維が筋束を形成し、
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腱や靱帯に力を伝え、関節のモーメントを引き起こし関節の動きを生じさせることを

考えると、筋線維収縮により発揮された機能特性は、筋―腱複合体（Muscle tendon 

complex,MTC）を形成する組織の特性や筋線維（筋束）と腱との付着角度（筋線維角度、

pennation angle）、腱や靱帯の弾性特性、関節のあそびや骨の回転などにより影響さ

れた結果として身体外部に伝達される。 

③ 超音波エコー法を用いた筋収縮の先行研究 

   関節が屈曲したり伸展する場合にはその関節を構成する筋―腱複合体（MTC）の長さ

も変化するであろうことは予想される。B モード超音波断層撮影法を用いることによ

り、ヒト体肢における深部腱盤、筋束、筋膜などからの超音波エコーが確認されるこ

とが報告されている（福永ら、１９９７年）。足関節を特別に負荷をかけないで背屈し

たときの超音波断層画像から、足関節が背屈するに伴い、筋束と腱盤との交点が膝関

節方向へ移動する様子がわかる。この時、皮下脂肪下にある浅部腱は移動が認められ

ないことから、交点の移動は MTC 長が短縮していることを意味すると考えられる。ま

た、無負荷で比較的ゆっくりとした動きの場合には腱の長さ変化と関節角度変化との

間には位相差は見られず、腱の伸長はほとんど観察されていない。この様な動作の場

合には関節角度変化あたりの MTC 長の変化はモーメントアームを意味することになる。

超音波エコーより腱移動距離を測定し算出したモーメントアームの値は MRI 法で求め

た値によく一致した。従って、ヒト生体での関節まわりのモーメントアーム計測の簡

単な方法として、超音波法が提案される。 

   関節の角度を一定にして筋が張力を発揮する場合には（等尺性収縮）、筋線維の動態

に腱の弾性特性が大きく影響する。足関節を固定した状態で前脛骨筋を収縮させたと

きの超音波画像では、「等尺性収縮」により、筋束と腱盤との交点が膝関節方向に移動

する様子が観察される。従って、「等尺性」筋力の増加に伴う交点の膝関節方向への移

動は、張力により腱が引き延ばされた量（伸張量）を意味するものと思われる。関節

が固定されている場合 MTC の長さは一定であるのでこの状態で筋が収縮する場合、見

かけ上は「等尺性」収縮をしていることになる。これまでは、この状態での筋力測定

は「等尺性」筋力、あるいは「静的」筋力として呼ばれてきた。しかし、力の発揮水

準が変化する場合には腱の伸張量が変化し、従って筋線維の長さの変化が見られる事

を考慮しなければならない。 

 

（2）研究の目標 

    超音波エコーを用いて等尺性足関節背屈運動時の筋線維長と筋張力を計測し、随意

筋収縮時と電気刺激収縮時を比較することで、電気刺激時の超音波エコーを用いた筋

力推定方法の可能性を検討する。 

 

(3) 実施内容 

   ３３歳の健常男性より、等尺性足関節背屈運動時の筋収縮状態を超音波エコーにて測

定した。 

① 対象 

    対象は、３３歳の健常男性で、身長１７６ｃｍ、体重８０ｋｇ。測定姿勢は、椅子
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上に安静坐位とし、股関節 90°屈曲、膝関節 40°屈曲、足関節０°に固定した。 

② 測定機器と測定方法 

    図１に装置レイアウトを示す。 

     デジタル超音波エコー装置（SA-8800MT MEDISON 社製）を用いて、筋収縮状態を測

定した。プローブは、６０mm リニアプローブを使用し、被験者の下腿前面、膝蓋骨

下端１２㎝の部位が画像の中心となるように設置し、専用ベルトで固定した。この

部位を決定するに当たり、前脛骨筋の筋束と腱盤の交点がよく見え、かつ、目的の

交点の動きが画面内でおさまるように調節した。なお、プローブ設置部分の剃毛を

十分に行い、またプローブと人体の間に測定用のゲルを塗り、画像が鮮明になるよ

うにした。画像は、必要なときに静止（フリーズ操作）し、前脛骨筋の筋束と腱盤

の交点の位置と角度を計測し、ビデオプリントした。 

    図２に、随意収縮２０％ＭＶＣ時の超音波エコー像を示す。静止画像上で超音波エ

コー装置の距離計測プログラムを用いて、筋束と鍵盤を同定し、それを指定した。同

プログラムにより画像の左端から交点までの距離と鍵盤と筋束のなす角度が自動的

に計算されるので、この値を用いた。 

    表面電気刺激装置（日本光電製）を用いて、連続パルス波により、総腓骨神経を刺

激し、前脛骨筋の筋収縮を誘発した。表面電極は、60mm ｘ 90mm の導電ゴムとゲル

を張り合わせたものを使用し、陰性矩形波（パルス幅 0.2msec、パルス周波数２０Ｈ

ｚ）を用いた。刺激強度は、パルス振幅変調方式を用いて、筋張力測定装置からのモ

ニター出力をみながら調整した。 

    筋張力測定装置（KINCOM）により、等尺性足関節背屈運動の足関節トルクを測定し

た。この装置は、リアルタイムに足関節トルクが画面モニターに出力される。 

③ 運動課題 

    筋張力測定装置のモニターで足関節トルクを視覚フィードバックし、５段階の随意

筋収縮と３段階の電気刺激収縮をそれぞれ３回行った。 

    まず、等尺性足関節背屈運動の最大随意筋収縮（ＭＶＣ）を測定した。これに基づ

き、筋収縮強度を、その２０、４０、６０、８０％にあたる２０％ＭＶＣ強度、４０％

ＭＶＣ、６０％ＭＶＣ、８０％ＭＶＣのそれぞれの強度を設定した。そして、課題運

動前に、視覚フィードバックにより十分に再現性よくそれぞれの強度で随意収縮が行

えるように練習をした。また、それぞれの筋収縮強度になるような電気刺激強度を設

定した。 

    筋収縮は、２秒以上行い、その中で関節トルクが安定し、かつ設定筋収縮強度の時

に画面を静止して、測定を行った。各試行間には、筋疲労の可能性を考えて、１分以

上の休憩時間をおいた。 

④ 統計処理 

  ４段階の随意収縮時と３段階の電気刺激収縮時と筋収縮強度０％時を比較し、筋束

と腱盤との交わる点の移動距離を計算した。そして、それぞれの強度の３試行平均

を算出した。また、筋線維角度の３試行平均を算出した。 
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（４） 結果 
    表１に、各条件下での筋束と腱盤の交点の移動距離を示す。随意収縮における、２

０％、４０％、６０％、８０％ＭＶＣ時の交点移動平均は、それぞれ 1.27、1.73、

2.19、2.70 ㎝であった。また、電気刺激収縮における、２０％、４０％、６０％Ｍ

ＶＣ時の交点移動平均は、それぞれ 1.11、1.64、2.08 ㎝であった。 

  図３に等尺性足関節背屈運動を随意収縮と電気刺激の条件下で足関節背屈トルク

と筋束と腱盤の交点の移動距離（３試行平均）の関係のグラフを示す。足関節背屈ト

ルクの増加に伴い、交点の移動距離の増加が見られた。 

    表２に、各条件下での筋線維角度を示す。０％MVC 時の角度平均は 11.54°であっ

た。随意収縮における、２０％、４０％、６０％、８０％ＭＶＣ時の角度平均は、そ

れぞれ 13.75°、15.37°、17.22°、19.13°であった。また、電気刺激収縮におけ

る、２０％、４０％、６０％ＭＶＣ時の角度平均は、それぞれ 13.00°、13.33°、

15.16°であった。 

    図４に等尺性足関節背屈運動を随意収縮と電気刺激の条件下で足関節背屈トルク

と筋線維角度（３試行平均）の関係のグラフを示す。足関節トルクの増加に伴い、筋

線維角度の増加が見られた。 

    伊藤ら（１９９８年）は健常者９名の前脛骨筋に対して足関節２０°底屈位に固定

した状態で等尺性随意足関節背屈運動を０～１００％MVC 強度で行い超音波エコー

を用いて筋束長、腱移動距離、筋線維角度を測定し、おのおのに一定の相関があるこ

とを報告している。また、０～１００％MVC に伴い腱移動距離は１５±２㎜増加し、

筋線維角度は１０±１°から１２±１°に増加したことも報告している。 

   本研究の随意筋収縮では、０～８０％MVC に伴い腱移動距離は２７㎜増加し、筋線

維角度は１１．５４°から１９．１３°に増加した。伊藤らの報告結果に比べると腱

移動距離、筋線維角度は共に数値が大きく出ているが、本研究では対象は１名であっ

たため、個人差が強く出たものと考える。足関節トルクの増加に伴い腱移動距離、筋

線維角度が増大するのは同じで、グラフは右上がりを示した。よって、妥当な結果が

得られたと考える。 

   本研究の電気刺激による誘発筋収縮では、０～６０％MVC に伴い腱移動距離は２０．

６㎜増加した。この腱移動距離の変化は随意筋収縮時とほぼ同じであった。また、腱

移動距離の変化は先行研究より、発揮関節トルクと強い関係があることが報告されて

いる。これより、電気刺激により発揮する関節トルクを、腱移動距離を測定すること

を通じて推測することが可能と考えられる。 

    一方、電気刺激による誘発筋収縮では、０～６０％MVC に伴い筋線維角度は１１．

５４°から１５．１６°に増加し、随意筋収縮と電気刺激による誘発筋収縮の筋線維

角度のグラフから両者の間に違いがあるように見えた。また、羽状筋モデルから筋線

維角度は筋線維の発揮された収縮力により受動的に決定されるので、随意筋収縮と電

気刺激による誘発筋収縮の間には筋線維単位の収縮様式に若干の違いがあることが

推測された。 

    以上より、随意筋収縮と電気刺激による誘発筋収縮では、関節トルクと腱移動距離

の関係は同じであるが、筋全体の発揮張力を生み出す筋肉の収縮様式は異なることが
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考えられた。また、超音波エコーを用いて、電気刺激による誘発筋収縮の腱移動距離

から発揮関節トルクを推定する方法は、電圧の強さや個人差など、まだ検討すべき点

はあるが、その可能性が示唆された。 

    ところで、筋力低下に対する神経・筋系の生理学的検査法に筋電図法がある。筋電

図法は、骨格筋の活動電位を知ることにより、筋の異常あるいはその筋を支配してい

る脊髄前角細胞および末梢神経などの異常を調べるもので、筋系の疾患である筋緊張

性ジストロフィー症、先天性筋緊張症、多発性筋炎、皮膚筋炎などや、神経系の疾患

である筋萎縮性側索硬化症などの検査に利用される。さらに、誘導筋電図法は検査す

る筋を支配している末梢神経を皮膚の上から電気的に刺激し、それによって誘発され

る筋活動電位を指標とするもので、末梢運動神経伝達速度の測定や、重症筋無力症の

診断に利用される。筋電図法は筋力低下の原因を検査するものであるが、筋力低下そ

のものを評価できない。また、微少な筋収縮力を測定する方法は限られている。さら

に、神経疾患の初期において神経原性筋萎縮が見られることが知られている。これら

の萎縮を評価する方法として、超音波エコーを用いて誘発筋力を推定する方法は、筋

張力計では計測困難な部位や状況での筋の収縮力評価法、麻痺肢の筋の収縮力評価法

として期待できると考える。 

 

本研究の一部を、第 22 回バイオメカニズム学術講演会で口頭発表した。 
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表１ 各条件下での筋束と腱盤の交点の移動距離 

  随意収縮 電気刺激収縮    

force 移動距離 移動距離       

(%MVC) (cm)       (cm)       

  １回目 ２回目 ３回目 平均 １回目 ２回目 ３回目 平均 

20 1.18 1.17 1.46 1.27 1.33 1.07 0.93 1.11 

40 1.65 1.72 1.81 1.73 1.55 1.79 1.59 1.64 

60 2.2 2.15 2.23 2.19 2.11 1.99 2.09 2.06 

80 2.87 2.59 2.63 2.70    

 

表２ 各条件下での筋線維角度 

  随意収縮 電気刺激収縮     

force 筋線維角度 筋線維角度       

(%MVC) (°)       (°)       

  １回目 ２回目 ３回目 平均 １回目 ２回目 ３回目 平均 

０  11.41 12.37 10.84 11.54       

20  13.39 13.86  14.01 13.75 12.74  12.44 13.83  13.00  

40 15.78  15.34  14.98 15.37 12.25  14.16 13.59  13.33  

60 16.95  17.53  17.19 17.22 15.29  14.43 15.76  15.16  

80 19.38  19.14  18.86 19.13     
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図１ 装置レイアウト  デジタル超音波エコー（SA-8800MT MEDISON 社製）を用いて、

筋収縮状態を測定した。プローブは、６０mm リニアプローブを使用し、被験者の下腿前面、

膝蓋骨下端１２㎝の部位が画像の中心となるように設置し、専用ベルトで固定した。表面

電気刺激装置を用いて、総腓骨神経を刺激し、前脛骨筋の筋収縮を誘発した。表面電極は、

60mm *  90mm の導電ゴムとゲルを張り合わせたものを使用し、陰性矩形波（パルス幅

0.2msec、パルス周波数２０Ｈｚ）を用いた。筋張力測定装置（KINCOM）により、等尺性足

関節背屈運動の足関節トルクを測定した。 

      

図２ 随意収縮２０％ＭＶＣ時の超音波エコー像 静止画像上で超音波エコー装置の距離

計測プログラムを用いて、筋束と鍵盤を同定し、それを指定する。同プログラムにより画

像の左端から交点までの距離と鍵盤と筋束のなす角度の計算結果が表示される。 

 
 
 
 
 
 
 
 
筋張力計 

超音波エコー 

プ ロ ー

電気刺激装置 
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図３ 等尺性足関節背屈運動を随意収縮と電気刺激の条件下で足関節背屈トルクと筋束と

腱盤の交点の移動距離（３試行平均）の関係。 足関節背屈トルクの増加に伴い、交点の

移動距離の増加が見られた。 
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図４ 等尺性足関節背屈運動を随意収縮と電気刺激の条件下で足関節背屈トルクと筋線維

角度（３試行平均）の関係。 足関節トルクの増加に伴い、筋線維角度の増加が見られた。 
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２. 埋め込み電極用 高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(cFES2001)の開

発 

 

(1)  研究の概要 

本研究は、埋め込み電極を対象とした高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(以下、

cFES2001)の開発である。cFES2001 は臨床現場での利便性を追求するものであり、評価

指標を「Simple Speedy Smart」の３要素とし、これを満たすために、制御部分を刺

激装置内臓 CPU と外部 PC に分けている。内臓 CPU では低級な処理を高速に行い、外部

PC でより高級な機能を持たせることで、今後の開発をスムーズに行うことができる。 

従来の刺激装置を参考に初期設計仕様を行い、ユニバーサル基板を用いて第一次試作

を行い動物実験によりその刺激有効性を確認した。また、小型化を目指した第二次試作

を行い、イヌによる動物実験によりその刺激有効性を確認した。 

内臓 CPU のプログラムの開発と、外部 PC との通信フォーマットの設計、および外部

PC プログラムの臨床設計を行った。cFES2001 の開発重点は、内部制御部の新規設計と

外部制御部との通信機能設計であり、研究現場での迅速なアルゴリズムの変更可能な利

点を残しつつ、歩行 FES 移動の際に携帯性を得ることができた。 

 

(2)  研究の目標 

本研究の目標は、高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(cFES2001)の設計・製作・

試験を行うことである。そこで、以下の小テーマに分けて実施した。 

① cFES2001 の全体システム設計 

② cFES2001 の刺激装置部の第 1 次設計・試作と動物実験 

③ cFES2001 の刺激装置部の第２次設計・試作と動物実験 

④ cFES2001 の臨床プログラムの作成と臨床応用版の第一次試作 

⑤ cFES2001 の基本内蔵プログラムの変更と臨床応用性の検討 

 

(3) 実施内容 

① cFES2001 の全体システム設計 

2001 年度は、「迅速な臨床現場への応用」を基本方針においている。すなわち、基

本構造は、より単純に、より容易に変更が可能で、より携帯性に優れている、「Simple 

Speedy Smart」の 3 要素が高いものを目指す。 

また、制御プログラムは低度なものから高度なものに段階的に成長するモデル

(FES-BRAIN)を採用した。（FES-BRAIN は本テーマ内の他の章参照） 

基本仕様は、８Ch アナログ入力・３２Ch パルス出力・周波数は２０Hz ～ ６０Hz 可変・

パルス幅 0.2msec 固定に加えて、制御部分を装置内臓部と外部（ノート PC）の折衷型

とした。cFES2001 の開発重点は、内部制御部の新規設計と外部制御部との通信機能設

計であり、研究現場での迅速なアルゴリズムの変更可能な利点を残しつつ、歩行 FES

移動の際に携帯性を得ることができるようにした。 

 

② cFES2001 の刺激装置部の第 1 次設計・試作と動物実験 
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上記のシステム設計を元に、刺激装置の第一次設計・試作を行った。刺激装置部分

は、歩行再建時などで携帯性が重視されるため、ユニバーサル基板による第一次試作

により電子回路の有効性を検証した後に、第二次試作を行い小型化を実現する。 

試作した第一次試作機を用いて、全身麻酔下にてラットを用いて刺激実験を行い、筋

収縮による後肢足関節運動を目視により確認した。 

 

③ cFES2001 の刺激装置部の第２次設計・試作と動物実験 

第一次設計を基に、小型化を目指した刺激装置の第二次設計・試作を行い、イヌに

より刺激実験を行い、筋収縮による後肢膝関節運動を目視により確認した。 

 

④ cFES2001 の臨床プログラムの作成と臨床応用版の第一次試作 

ノートパソコンで容易にプログラムを変更可能にするために、プログラム開発ソフ

ト Micorsoft VisualBasic６を用いて、制御用基盤プログラムを製作した。FES-BRAIN

の基本的構想は実現するようにプログラムを組んだ。 

 

⑤  cFES2001 の基本内蔵プログラムの変更と臨床応用性の検討 

臨床応用性を高めるために、内臓 CPU に最適化された刺激パターンを予め保存でき

るように内蔵プログラムの変更を行った。内蔵プログラムの書き換えは、Microsoft 

Windows 上で動作する組み込み CPU「M16C」専用の C コンパイルプログラムと書き込み

用プログラムを使用した。 

  

(4)  結果                                        

① cFES2001 の全体システム設計 

基本仕様は、８Ch アナログ入力・３２Ch パルス出力・周波数は２０Hz ～ ６０Hz 可

変・パルス幅 0.2msec 固定に加えて、制御部分を装置内臓部と外部（ノート PC）の折

衷型とした。刺激パターンは、内部 CPU でも外部 CPU の両方が持つことが可能であり、

高度な処理を外部 PC が行うことにより、内部 CPU のリアルタイム処理の負荷を軽減す

ることにした。 

 

② cFES2001 の刺激装置部の第 1 次設計・試作と動物実験 

基本仕様を下記に示す。 

出力チャンネル 32 チャンネル 

出力波形 陰性パルス波形 パルス幅 0.2msec 固定 振幅 ０～ -15V（10bit 分解

能） 

刺激周波数 チャンネル毎に 20,40,60Hz 選択可能（プログラム上は自由に 1800Hz

まで変更可能） 

刺激出力ポート形状 現行の FES コネクタと同じ形状 

入力チャンネル 8 チャンネル 

PC 入力ポート形状 径 3.5mm ピンジャック 

内臓 CPU による外部制御 CPU の負荷軽減 
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外部 CPU との通信規格 RS-232C シリアル接続 

通信データ形式 96 個の出力チェネルと出力振幅データを 50msec 毎に転送可能。 

大きさ 120mmｘ100mmｘ40mm 

電源 単 3 乾電池２本（3V） 

 

動物実験では、各チャンネルを分離して刺激可能であり、十分な筋収縮が得られる

ほどの電流を流すことができた。 
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図１ 第一次試作機の外観

 

図 2 第一次試作機の回路図 
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③ cFES2001 の刺激装置部の第２次設計・試作と動物実験 

基本仕様を下記に示す。 

出力チャンネル 32 チャンネル 

出力波形 陰性パルス波形 パルス幅 0.2msec 固定 振幅 ０～ -15V（10bit 分解能） 

刺激周波数 チャンネル毎に 20,40,60Hz 選択可能（プログラム上は自由に 1800Hz ま

で変更可能） 

刺激出力ポート形状 現行の FES コネクタと同じ形状 

入力チャンネル 8 チャンネル 

入力ポート形状 径 3.5mm ピンジャック 

内臓 CPU による外部制御 CPU の負荷軽減 

外部 CPU との通信規格 RS-232C シリアル接続 

通信データ形式 32 個の出力振幅データと周波数データを 50msec 毎に転送可能。 

大きさ 120mmｘ100mmｘ40mm 

電源 単 3 乾電池２本（2.4V） 

通信プログラムの基本を、Microsoft-Visual Basic 6.0 で行えるようにした。 

第二次試作機のハードウェアはベースを第一次試作機としたため、回路上はほぼ同じ

である。 

全身麻酔下のイヌに対して、経皮的埋め込み電極により大腿四頭筋とハムストリング

筋を刺激した。不関電極直下の筋収縮はみられず、また、関電極は分離して刺激される

ことから、回路の妥当性が証明された。また、麻酔から覚めたあと実験動物には何の障

害も見られないことから安全性が確認された。 

なお、本装置は発光ダイオードを用いて刺激出力を確認可能である。 
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図 3 FES－MATE との大きさ比較（右：FES2001 左：FES-MATE） 

 

図 4 制御装置も含めた FES2001 の全体イメージ像 
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④ cFES2001 の臨床プログラムの作成と臨床応用版の第一次試作 

制御プログラムに必要な基盤プログラムを VisualBasic6 で作成した。本プログラム

により、Excel データを用いて従来の FES 再建が可能となった。 

 

VisualBasic で作成した操作画面 

 
Exel で作成するデータリストの例 
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⑤ cFES2001 の基本内蔵プログラムの変更と臨床応用性の検討 

基本内蔵プログラムの変更により起動時に保存しておいた刺激データを読み出すこ

とが可能となり、ユーザーが操作する前にデータを転送する必要はなくなった。 
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３. 表面電極用 高機能臨床用 FES システム 2002 年度版(cFES2002)の開発 

 

(1) 研究の概要 

埋め込み電極用のシステムである cFES2001 で得られた知見を、表面電極を用いた刺激

が可能となるように適用範囲拡大を目的とした cFES2002 の開発を行った。 

(2) 研究の目標 

高機能臨床用 FES システム 2002 年度版(cFES2002)の設計・製作・試験 

(3) 実施内容 

基本システム構成は、cFES2001 と同じであり、以下のように基本仕様を決めた。 

出力チャンネル 8 チャンネル 

出力波形 陰性パルス波形 パルス幅 0.2msec 固定 振幅 ０～ -80V（10bit 分解能） 

刺激周波数 チャンネル毎に 20,40,60Hz 選択可能（プログラム上は自由に 1800Hz ま

で変更可能） 

刺激出力ポート形状 現行の FES コネクタと同じ形状 

入力チャンネル 8 チャンネル 

PC 入力ポート形状 径 3.5mm ピンジャック 

内臓 CPU による外部制御 CPU の負荷軽減 

外部 CPU との通信規格 RS-232C シリアル接続 

大きさ 120mmｘ100mmｘ40mm 

電源 単 3 乾電池２本（3V） 

ユニバーサル基板を用いて、第 1 次試作を行い十分な刺激が可能であることを確認し

た。小型化するために第二次試作を行った。 

(4) 結果 

 第二次試作の装置を示す。 

             

ケースは、cFES2001 と同じである。 

片麻痺の尖足矯正用に装着した図を示す。 
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本装置は刺激可能電極数に限りがあるため、その解決方法として cFES2003 が開発された。 
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４. 表面電極用 高機能臨床用 FES システム 2003 年度版(cFES2003)の開発 

 

(1) 研究の概要 
本研究は、高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(cFES2001)をベースに、単純化・モ

ジュール化された開発ツールを準備し、工学系分野が開発してきたフィードバック制御

アルゴリズム、センサーシステムを臨床応用し、評価と改良を重ね、統合ツールとして

の完成を目指す。また、FES 用表面電極の研究開発を並行して行い、多チャンネルの刺

激が行える新しい表面高機能臨床用 FES システム 2003 年度版(cFES2003)の開発を行う

ことを最終目標においている。 

  従来の表面電極の弱点を補うために、超多チャンネル性を実現させる分岐システムを

形成し、また、FES-BRAIN 構想の特徴である並列処理システムを実現するために、電極

ごとに分岐システムを配置して、処理用 CPU を有効活用した。分岐子基板には、加速度

センサーモジュールを加えることで、双方向性が確保され、ロボットのように振舞うエ

レクトローボの概念が実現される。 

 

(2) 研究の目標 

① 高機能臨床用 FES システム 2003 年度版(cFES2003)の設計・製作・試験 

イ cFES2003 の全体システム設計 

ロ cFES2003 の第 1 次設計・試作と臨床評価 

  ハ cFES2003 の第２次試作と臨床評価 

ニ 皮膚インピーダンスの検討 

 

(3) 実施内容 

① cFES2003 の全体システム設計 

  埋め込み電極を用いる方法は、埋め込み手術を必要とするなど臨床的な専門知識と技

術が必要な反面、一度手術をしてしまえば、ユーザーは医学的専門知識がなくとも短時

間で機能再建が行えるメリットがある。 

  一方、表面電極を用いる方法は、手術を必要としないメリットがある反面、以下のよ

うな臨床的問題点がある。 

イ 電極が小さいと目的とする部位を正確に刺激できない。 

ロ 電極が大きいと目的とする以外の神経も刺激してしまう。 

ハ 定電圧方式は、不意の事態でインピーダンスが高くなっても火傷する可能性が少な

い。 

ニ 定電圧方式では、皮膚インピーダンスの変化に刺激強度が大きく左右されてしまう。 

ホ 電極数を多くすると、配線上の問題が深刻になる。 

これらの問題のため、表面電極法は普及するに至っていない。 

そこで今回、上記の問題に対処するために、以下のような設計を行った。 

a 構成要素と役割(図 1) 

  刺激装置本体 刺激電圧１００V のパルス発生と刺激パターンデータの生成 

  分岐ユニット 刺激装置本体から送られてきたデータをもとに分岐 
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  通信ケーブル 4 本の線から構成。 

        line A パルス出力 

        line B 分岐ユニットへの電源供給 

        line C 分岐命令 

        line D 分岐ユニットからの返答信号 

        line E Gnd 

  マトリックス表面電極 1 枚のシートが複数の独立した電極より構成されている。 

b 表面電極への分岐方法 

  分岐ユニットにより、必要な部位にのみ刺激が行われるように電極へのゲートを調整

する。 

c インピーダンス測定 

  刺激装置本体にある AD 変換機能を用いて、刺激パルスの電流量を測定することにより、

インピーダンス測定を行う。 

d インピーダンス測定による最適刺激部位の特定(図 2) 

  皮膚表面のインピーダンスは一定ではない。特に汗腺などの影響から水分量が局所的

に大きく異なることが予想される。この性質を利用して、刺激最適部位を推定する。本

アイデアは、多くの部分が基礎研究段階であり、多くの研究的余地を残している。 

  

上記のアイデアを満足させるためには、以下の条件も同時に満たす必要がある。 

・分岐ユニットが小型化されて、表面電極と一体化すること。 

・分岐ユニットが電源を持たないこと 

・分岐ユニットと電極の形状に多様性があること 

    例えば、１Ch の電極もあれば、３２Ch の電極もあるようにする。 

これらの条件が実現されて得られるメリットは以下の通りである。 

・表面電極のチャンネル数に刺激装置本体の形状がふりまわされない。 

   例えば、１チャンネルから１２８チャンネルまで対応可能 

・使用目的による表面電極の多様性に対して分岐ユニットの設計のみで対応可能 

   FES-BRAIN 構想の高次並列処理システムを容易に実現できる。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1 cFES2002 概念図 

刺激装置 分岐ユニ

ット 

表面電極 

分岐ユニ

ット 

表面電極 

通信ケーブル 
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         電極のマトリックス 

 

 

   

 

 

   

 

 

   

 

 

   

 

             刺激部位 

 

             インピーダンスが低い部位 

 

図 2 インピーダンス法の概念図 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 3 マトリックス電極イメージ図 

 

② cFES2003 の第 1 次設計・試作と臨床評価 

cFES2003 の第一次試作をユニバーサル基板を用いて行い、分岐ユニットと刺激装置

本体間の通信により指定した電極にのみ刺激を行えるかを検討した。また、インピー

ダンス測定可能性に関しても検討した。 

③ cFES2003 の第２次設計・試作と臨床評価 

   第一次試作の結果を基に、子基板の小型化を中心とした第二次試作を行った。第二

次試作では、インピーダンス測定機能モジュールは組み込まれていない。また、加速

度センサーモジュールを子基板に組み込んだ。 

子基板の CPU プログラムは PIC マイクロコンピュータ用の C 言語コンパイラにより作

１ ２ 

３ 
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成した。PIC プログラミングに関する基本情報は、以下の Web サイトを参考にした。 

後関氏の web サイト（http://www.picfun.com/） 

親基板の CPU プログラムは、M16C マイクロコンピュータ用の C 言語コンパイラによ

り作成した。 

親機の基本仕様は以下の通りである。 

CPU M16C（cFES2001 と同じ） 

出力パルス数 毎秒２００パルス 

出力波形 陰性パルス波形 パルス幅 0.2msec 固定 振幅 ０～ -80V（10bit 分解

能） 

刺激周波数 プログラムで 1～ 200Hz 変更可能 

入力チャンネル 8 チャンネルアナログ 

PC 入力ポート形状 径 3.5mm ピンジャック 

外部 PC との通信規格 RS-232C シリアル接続 

大きさ 120mmｘ100mmｘ40mm 

電源 単 3 乾電池 2 本（3V） 

子機の基本仕様は以下の通りである。  

CPU PIC16F 

出力ポート 8 チャンネル 

大きさ 30mmｘ35mmｘ5mm 

電源 親機より供給 

加速度センサーモジュール付 

 

④ 皮膚インピーダンスの検討 

   完全対麻痺者の皮膚インピーダンスを計測し、刺激反応性と比較して検討を行った。

その結果を踏まえて、皮膚インピーダンス測定の重要性を考慮し、専用のインピーダ

ンス測定装置を試作した。 

 

(4) 結果                                        

① cFES2003 の全体システム設計 

結果は実施内容と同じため省略する。 

② cFES2002 の表面電極部の第 1 次設計・試作と評価 

   各電極が十分に分離して刺激が行えることが確認された。また、パルス法によるイ

ンピーダンス測定が可能であった。 

③ cFES2003 の２次試作と臨床評価 

   親基板の回路図と子基板の回路図および親機と子機の外観を示す。 

加速度センサーからの加速度センサー情報は、通信機能により子機から親機に転送可

能であることが確認された。 

 

本研究の内容を、 

  特願 2002-294643 「多チャンネル表面機能的電気刺激装置」 
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  として、特許出願を行った。また、ほぼ同等の内容を、11 月 29 日に日本電気生理運

動学会大会にて口頭発表を行った。 

 

④ 皮膚インピーダンスの検討 

   cFES2003 は、皮膚インピーダンス測定機能を持つ。今回、皮膚の乾燥が原因と見ら

れる完全対麻痺の皮膚インピーダンスを水分補給により湿らせる前後で皮膚インピー

ダンスが変化し、刺激反応性が向上することが確認された。 

  

また、cFES2001 から cFES2003 までの一連の開発過程を第 5 回日本電気生理運動学会

で口頭発表した。 
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図 4 子基板の回路図 

 

 

図 5 親基板の回路図  (a)全体図 
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図 5 親基板の回路図 (b)コネクタ図 

 

図 5 親基板の回路図 (c)配線図 
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図 6 親機の外観と接続図 

 

  

図 7 子基板の外観 
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第 5 回日本電気生理学会抄録のコピー 
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５. 臨床応用 立位保持 FES 

 

(1) 研究の概要 
 すでに立位保持 FES 再建が可能な 5 名の完全対麻痺の立位保持中の上肢の役割と体幹

バランスについて動作解析を行った。 

FES 立位保持中は、上肢による垂直方向への寄与は少なく、むしろ、後方への力が大

きいことがわかった。これは、十分にバランス制御されていない場合は、特に股関節の

伸展モーメントが不足するために、上肢によりこれを補っていると推測される。また、

片方上肢を挙上した場合は、大きく両下肢加重が移動することが観察され、動的なバラ

ンス制御が必要なことがわかった。 

 

(2) 研究の目標 

 ① 立位保持中の上下肢の役割 

 ② 立位 FES のバランス制御（動的）の研究 

 

(3) 実施内容 

① 立位保持中の上下肢の役割 

立位 FES 中の体幹バランスと両上肢の果たす役割を計測するために、すでに FES 立

位保持が可能な完全対麻痺者 5 名を対象に、3 次元動作解析を行った。5 名の臨床情報

と電極埋め込み部位を示す(表１，２)。電気刺激方法は、貫皮的電極 SUS316L を使用

し、刺激部位は大腿四頭筋、中殿筋、大殿筋に対して、刺激装置 FES-MATE を使用して

刺激電圧一定で行った。刺激パラメータはパルス幅は 0.2msec、周波数２０Hz とした。 

動作解析は、3 次元動作解析装置 VICON と 6 枚の床反力計を用いて行った。反射型マ

ーカーは、臨床歩行分析研究会の方法に準拠して取り付けた。図１に示すように、下

肢床反力は 2 枚の床反力計から、上肢反力は、4 枚の床反力計からそれぞれ測定した。

サンプリング周波数は６０Hz、測定時間は 2 秒間とし、その平均を計算して求めた。 

② 立位 FES のバランス制御（動的）の研究 

対象は、59 歳男性。障害部位は第 3 胸髄以下の完全対麻痺である。現病歴は、1992

年 8 月に交通事故で受傷し、1993 年 7 月に貫皮的電極埋め込み術を施行。以後、治療

的電気刺激を継続している。1996 年 6 月より FES 立位保持訓練を開始し、現在、自宅

で 15 分間の立位保持訓練を継続中である。電気刺激方法は、貫皮的電極 SUS316L を

使用し、刺激部位は大腿四頭筋、中殿筋、大殿筋に対して、刺激装置 FES-MATE を使用

して刺激電圧一定で行った。刺激パラメータはパルス幅は 0.2msec、周波数２０Hz。

動作課題として、十分に立位バランスが取れた状態で、平行棒内両手保持、左手を口

元に近づけて保持、左上肢を側方挙上して保持、左上肢を前方挙上して保持の 4 課題

を行った。動作解析は、3 次元動作解析装置 VICON と 6 枚の床反力計を用いて行った。

反射型マーカーは、臨床歩行分析研究会の方法に準拠して取り付けた。図１に示すよ

うに、下肢床反力は 2 枚の床反力計から、上肢反力は、4 枚の床反力計からそれぞれ

測定した。サンプリング周波数は６０Hz、測定時間は各動作課題ごとに 2 秒間とし、

その平均を計算して求めた。 
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表 1  対象者の臨床情報 

Case Age Level of 

injury 

Time since 

Injury 

(month) 

Treatment with FES 

(month) 

1 42 T6 12 72 

2 39 T5 15 5 

3 63 T2 12 96 

4 51 C7 18 72 

5 50 C7 38 42 

 

表２ 貫皮的電極埋め込み筋および神経と刺激部位 

  Case No. 

  １ ２ ３ ４ ５ 

Gluteus maximus ◎ ◎ ◎ ◎ ◎ 

Gluteus medius ◎ ○ ◎ ◎ ◎ 

tensor faciae latae × ○ × × ◎ 

Vastus lateralis ◎ ◎ ◎ ◎ ◎ 

Vastus medialis ◎ ◎ ◎ × ◎ 

Medial hamstrings ○ ○ × ◎ ◎ 

Lateral hamstrings ○ ○ × ◎ ◎ 

Adductors ◎ ○ ◎ ◎ ◎ 

psoas major ○ × × × × 

Quadratus Lumborum ○ × × × × 

Muscle 

Paraspinalis ◎ ○ × × ◎ 

Femoral nerve ◎ ○ ◎ ◎ ◎ 

Peroneal nerve ○ ○ ◎ × ◎ 

Nerve 

Tibial Nerve ○ ○ × × ◎ 

◎:  Implanted and stimulated in standing FES 

○:  Implanted and not stimulated in standing FES  
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×:  Not implanted 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1 動作解析 

 

(4) 結果                                        

① 立位保持中の上下肢の役割 

   図２に立位保持 FES 中の上肢および下肢の垂直分力、前後方向分力、左右方向分力

を示す。上肢の垂直分力の寄与率は小さく、前後左右方向のバランス保持に大きく貢

献していることがわかった。 

   図３に立位保持 FES 中の各関節モーメントを示す。 

ほとんどが、股関節屈曲・膝関節伸展となる“C posture”をとっており、安定した

体位を取っていることがわかった。 

② 立位 FES のバランス制御（動的）の研究 

図４に左上肢挙上による下肢床反力の垂直分力変化を示す。 

両手支持では、左下肢に大きな荷重があったが、前方挙上、側方挙上では挙上側と反

対の右側に荷重が移動した。口元への挙上では大きな荷重移動は見られなかった。 

骨盤の右方移動は、２５、７１、６６ｍｍと荷重移動に相応する結果となった。 

図５に左上肢挙上時の下肢床反力の水平方向分力変化を示す。 

  両手支持課題では、右下肢は左向きの左下肢は右向きの分力が生じていることから、

両側とも股関節外転方向にモーメントが生じていた。特に左右方向の分力に着目して

みると、前方および側方挙上時には、右下肢の右向き分力が減少していることから、

股関節内転方向にモーメントが新たに生じていた。 

   図 6 に、体幹バランス仮説を示す。 

  上位胸髄損傷者は麻痺が広範囲に及ぶため上肢を用いてバランスを保持している。そ

こで、片方上肢の挙上により、回転モーメントが生じ、これを補正するために対側上

肢に反力が生じて、受動的機序により荷重移動が生じたものと考えられる。 

force plate marker

parallel bars
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以上の内容の一部は、第 6 回国際機能的電気刺激学会、第 41 回日本エム・イー学会と

第 15 回国際電気生理運動学会で発表した。 
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図 2 立位保持中の床反力データ 
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図 3 立位保持 FES 中の各関節モーメント 

   positive: hip ext, knee flex, ankle planter flex  

  

 

図４ 左上肢挙上による下肢床反力変化 
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図５ 左上肢挙上による下肢水平分力と右上肢反力変化 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図６ 体幹バランス仮説 
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Fig. 1 片側上肢挙上による下肢荷重変化
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第 6 回国際機能的電気刺激学会の抄録コピー 
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第 41 回日本エム・イー学会抄録コピー 
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第 15 回国際電気生理運動学会抄録コピー 

 

 

 

 

102



 

 

103



 

６. 臨床応用 歩行 FES 

 

(1) 研究の概要 
本研究は、埋め込み電極を用いた高機能臨床用 FES システム 2001 年度版(cFES2001)

をベースに、単純化・モジュール化された開発ツールを準備し、完全対麻痺の歩行器歩

行制御を再建した。また、表面電極を用いる高機能臨床用 FES システム 2002 年度版

(cFES2002) をベースに、単純化・モジュール化された開発ツールを準備し、完全対麻

痺の歩行器歩行制御を再建した。更に、cFES2002 に加速度センサーを加えて、通信機能

モジュールを含む高機能臨床用 FES システム 2003 年度版(cFES2003)を開発し、片麻痺

歩行再建を行った。 

 

(2) 研究の目標 

① 完全対麻痺の歩行 FES のフィードフォワード制御 

イ 埋め込み電極用 cFES2001 を用いた歩行器歩行再建 

ロ 表面電極用 cFES2002 を用いた歩行器歩行再建 

ハ FES 歩行に最適な歩行器と制御用インターフェイスの開発 

   (イ) FES 専用歩行器の開発 

(ロ) FES 専用制御スイッチの開発 

② 片麻痺尖足歩行の補助的 FES の開発 

イ cFES2002 を用いた片麻痺尖足歩行の矯正 

ロ cFES2003 の加速度センサーモジュールの開発と臨床応用 

  

(3) 実施内容 

① 完全対麻痺の歩行 FES のフィードフォワード制御 

イ 埋め込み電極用 cFES2001 を用いた歩行器歩行再建 

既に、本プロジェクトで電極埋め込み術を行っている研究力者に依頼し、

cFES2001 を用いて、歩行再建を行った。最初は、平行棒内歩行から開始し、最終的

には歩行器歩行が可能となった。 

対象：本研究の研究協力者である完全対麻痺 

制御方法：刺激装置は、cFES2001。新たに開発した歩行器と制御スイッチを使用 

制御方法は制御スイッチを用いたフィードフォワード方式。 

制御のアドレスマップを図 1 に示す。 

   解析方法：ビデオ撮影による動作解析 

参考として、以前測定した他の研究協力者による平行棒内歩行時の床反力データを

解析した。 
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図 1 フィードフォワード方式のアドレスマップ 

 

b 表面電極用 cFES2002 を用いた歩行器歩行再建 

対象：本研究の研究協力者である完全対麻痺 

制御方法：刺激装置は、表面電極用 FES システム cFES2002 

 刺激部位は、両側の大腿四頭筋と総腓骨神経。図 2 に電極の装着した状態を示す。 

     

図２ 両下肢に表面電極を装着 

 

 

新たに開発した歩行器と制御スイッチを使用。制御方法は制御スイッチを用いたフ

ィードフォワード方式 

  解析方法：ビデオ撮影による動作解析 

立位保持

立脚

期 
遊脚

期 
起立
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着席

期 
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刺
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c FES 歩行に最適な歩行器と制御用インターフェイスの開発 

   (ｲ) FES 専用歩行器の開発 

     FES 歩行に最適な歩行器の設計と開発を行った。アメリカのケースウエスタン

大学視察の際に彼らが使用していた歩行器(図２)を参考に最適化を進めた。 

               

図３ ケースウエスタン大学の FES 用歩行器 

 

   (ﾛ) FES 専用制御スイッチの開発 

FES 歩行に最適なと制御用インターフェイスの設計と開発を行った。 

②  片麻痺尖足歩行の補助的 FES の開発 

a cFES2002 を用いた片麻痺尖足歩行の矯正 

    脳卒中片麻痺者 1 名に対して、足底に配置した感圧センサーからの情報を用いて、

cFES2002 により総腓骨神経を刺激した。 

              

図４ cFES2002 を用いた尖足矯正 FES システム 

b cFES2003 の加速度センサーモジュールの開発と臨床応用 

対象：本研究の研究協力者である片麻痺 
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制御方法：刺激装置は、表面電極用 cFES2003 

 刺激部位は、総腓骨神経。新たに開発した加速度センサーモジュールを制御スイ

ッチとして制御可能か検討した。 

  

（4）結果                                        
① 完全対麻痺の歩行 FES のフィードフォワード制御 

イ 埋め込み電極用 cFES2001 を用いた歩行器歩行再建 

    装具を用いない完全対麻痺の歩行器歩行再建は世界的にも少なく、日本でも 3 例が

可能となっているのみであり、全て我々が再建したものである。図３に示すように、

両脚支持期が 4.6～ 5 秒あり、この間に歩行器を前方に上肢を用いて押し出している。

そして、約 1 秒かけて片足を電気刺激により振り出している。また、着地直後に臀部

の後方偏移が生じている。 

以上のような歩行パターンでは、１０秒間で６０ｃｍ前進（３．６m/分）＝１０ｍ

を２分４０秒レベルの歩行速度しか得られない。 

    図４に過去に歩行器歩行再建を行えていた完全対麻痺の平行棒内歩行時のデータを

示す。遊脚期に、立脚側への荷重移動はほとんど行われておらず、半分の荷重を上肢

が支えている。また、片足支持期に重心移動がほとんど行われておらず、両脚支持期

に緩やかに重心移動を行っている。 

    最終的には、cFES2001 内のプログラムを更新し、刺激データを保持できるようにし

た。これにより、制御試験中に制御用パソコンと刺激装置を分離して使用することが

可能となった。 
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図６ 完全対麻痺の平行棒内歩行の床反力データと作用点の移動 

 

以上の結果より、歩行速度向上のためには、歩幅の増加と両脚支持期の短縮が必

要であり、そのためには、動的制御プログラムの改良と歩行器の改良が有用と考え

られる。制御プログラムの改良と歩行器の改良を行うことにより、歩行速度は 1 分

/10m にまで向上した。 

 

ロ 表面電極用 cFES2002 を用いた歩行器歩行再建 

表面電極を用いた方法でも十分な筋力を発揮することができ、歩行器歩行が可能

であることが確認された。 
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ハ FES 歩行に最適な歩行器と制御用インターフェイスの開発 

   (イ) FES 専用歩行器の開発 

四本足の先に車がつく 4 輪タイプであり、後輪２つは前方方向にのみ回転する。

直進安定性は高く、この歩行器の使用により歩行速度の改善が見られた。 
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   (ロ) FES 専用制御スイッチの開発 

       

図 8 FES 専用制御スイッチ 

 

歩行中の操作が容易になるように、小型の物理スイッチ 3 個を使用した専用スイッチ

を製作した。 

 

② 片麻痺尖足歩行の補助的 FES の開発 

イ cFES2002 を用いた片麻痺尖足歩行の矯正 

従来の FES システムと同等の歩行制御が可能であった。 

ロ cFES2003 の加速度センサーモジュールの開発と臨床応用 

健常者では、加速度センサーをフットセンサーの代用として、歩行フェーズを検

出することは可能であったが、片麻痺者では、立脚期は問題ないが、遊脚期のフェ

ーズ検出が困難であり、十分な制御にはいたれなかった。 

 

本研究の一部は、第 40 回日本リハビリテーション医学会で口頭発表した。 
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第 40 回日本リハビリテーション医学会抄録コピー 
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３ フェーズⅢの取り組み予定 
   すでに、本研究テーマは臨床応用が平行して進んでおり、十分な成果が得られている。

本研究テーマの大部分は工学研究の成果を統合することに特徴があり、単独でフェーズ

Ⅲを論じることは極めて奇異であることを念頭に置き、フェーズⅢへの取り組み予定を

述べたい。 

本研究テーマは、ユーザーである障害者と協力して研究開発を進めることを最大の特

徴とし、「市場対話型開発手法」と呼んでいる。この手法はシステム化されており、シ

ステムを販売することからフランチャイズ形式の契約を他の研究開発型企業と行うこ

とで、B2B のベンチャー化を進める予定である。従来このような戦略を持つ開発会社は

存在しないため。フランチャイズ戦略を実行するにあたり新規にベンチャー会社を立ち

上げる必要がある。今後も、本研究テーマを進めるためには医療機関の協力が不可欠で

あり、現状では東北大学大学院医学系研究科を中心としたフランチャイズを行うことが

妥当と考えられる。 

   臨床 FES の基礎研究は、本プロジェクトが始める前より東北大学大学院医学系研究科

で行われており、本プロジェクト期間内に大部分の技術移転を行った。技術移転したほ

とんどは、長い年月の間、継続して独自に研究を積み重ねたものの延長にあり、国内外

を問わず高い評価を受けている。分散型 COE 構想を鑑みて、引き続き東北大学大学院医

学系研究科を中心として、基礎研究を進める予定である。 

一方、フェーズⅡで技術移転した臨床用 FES システムは医療的には十分な完成度であり、

販売するに十分な段階に達している。しかし、医療用具申請を含めた販売会社との契約

を進め、広く普及を図る予定である。一方、現在の日本の状況では販売するにあたり投

資が可能な会社が少なく、宮城県内の企業との契約は全く行っていない。県外企業も視

野に入れた販売戦略を模索したいと考えている。 
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