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Abstract

近年脳卒中，交通事故などにより身体的に麻痺の障害を抱えた患者が増加傾向に

ある．そのため，このような患者の運動支援や，機能代償を目的とした研究が盛ん

に行われている．特に，末梢の筋を直接電気刺激することで筋活動を誘発し，患者

が抱える問題を解決する機能的電気刺激 (FES：Functional Electrical Stimulation)

は重度の麻痺に対しても，適用可能な手法として注目されている．

　しかし，電気刺激の強さと，筋力や筋長の変化の間に強い非線形性があること，

少なくとも 1つ以上の拮抗筋ペアによって駆動される関節の運動制御では冗長性

に起因する ill-posed problemを解く必要があることなどから，FESコントローラ

に組み込む適切なモデルの導出は容易ではない．

　本研究では FESコントローラに組み込む，ヒト本来の運動を基にしたモデルを

明確にすることを目的とし，拮抗駆動系の平衡点と剛性が中枢神経系によって制

御されているとする平衡点仮説に基づいたモデル (平衡点制御モデル)を提案した．

　これまで，筋電図 (EMG)を用いたヒトの運動制御戦略の解析により，筋骨格系

を構成する拮抗筋ペアの筋電位の比で表された筋拮抗比と和で表された筋活性度

が，平衡点に相当する関節角度と関節剛性と密接な関係があると報告されている．

これらの概念を FES制御に応用し，平衡点と剛性を分離して平衡点を一意に決定

することで，ヒトの関節運動を線形近似しモデル化することができると考え，拮

抗駆動系の代表例としてヒトの肘関節をとりあげ，提案する方法を用いてそのモ

デル化を試みた．

　まず，手先変位を拘束した拘束環境下における周波数特性解析を用いたモデル

化実験で，6人の被験者に対し，水平面内における肘関節運動が 2次遅れ系＋ムダ

時間のカスケード結合モデルで説明できることがわかり，そのモデルを神経筋系

モデルとした．次に手先変位が可能な状態にした非拘束環境下において，肘関節

運動を神経筋系＋筋骨格系の直列結合モデルで説明できると考え，3人の被験者に

対し，周波数特性解析を用いた筋骨格系モデルの特定を行った．特定した筋骨格

系モデルと，先に特定した神経筋系モデルを結合した結果と，肘関節運動全体の

系の周波数特性を比較し，提案したモデルが妥当であることを確認した．

　以上からヒト肘関節運動の平衡点制御モデルを特定することができ，FESによ

るヒトの運動制御の実現への手がかりとすることができた．

また，1人の被験者に対し，非拘束環境下における肘関節随意運動時のEMGを取

得し，随意運動時のヒト肘関節の周波数特性を特定した．その特性と上記モデル

を比較し，提案した平衡点制御モデルがヒトの運動制御戦略に即していることを

示した．
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第1章 序論

1.1 研究背景

近年，急速に進む高齢化，自動車社会化にともない脳卒中，交通事故による脊

髄損傷患者が増加傾向にある．そのため，身体的に麻痺の障害を抱えた患者の運

動支援や，機能代償を目的とした研究が盛んに行われている．特に，末梢の筋を

直接電気刺激することで筋活動を誘発し，患者が抱える問題を解決する機能的電

気刺激 (FES：Functional Electrical Stimulation) は，重度の麻痺に対しても適用

可能な手法として注目されている．

1.1.1 FESの適用例

実際の適用例として，脳卒中患者の痙性麻痺に対しては，拮抗する筋ペアにお

いて片側の筋電図 (EMG：Electromyogram)を取得し，それを基に拮抗する他方の

筋を刺激する手法，また振戦麻痺者に対して四肢の震えを取得し，震えを減衰さ

せるよう刺激する手法が報告されている [1] [2]．しかし，これらは単一の筋に対す

る刺激を行う単筋刺激の手法をとっている．一方，複数筋の電気刺激による関節

の軌道追従問題に絞った研究も数多く行われている．それらをまとめると，オー

プンループ型 [3]- [15]，クローズドループ型 [16]- [19]，ハイブリッド型 [20]- [29]

に分類される．特にハイブリッド型の制御法は，遅れのない速い運動を可能にす

るフィードフォワード制御と，負荷や疲労などの外乱の影響を低減化するフィード

バック制御の利点を兼ね備えた制御法として有望視されている．しかし，電気刺激

の強さと，筋力や筋長の変化の間に強い非線形性があること，少なくとも 1つ以上

の拮抗筋ペアによって駆動される関節の運動制御では冗長性に起因する ill-posed

problemを解く必要がある [20]などの問題により，コントローラに組み込む適切

なモデルの導出は容易ではない．

1.1.2 FESの現状

FESの上記分類における技術動向をGustavoらの報告をもとに説明する [30]．



第 1章 序論 2

オープンループ型

現在市販されている SIGMEDICS社の Parastepなどの歩行支援 FESシステム

を例に挙げると，主に関節位置などの状態フィードバックを行わずオープンルー

プ制御を用いている [31] [32]．これらの機器において，筋刺激はクラッチや歩行

器上のボタンを押して調整され，頻繁にボタンを押す必要がある．

クローズドループ型

クローズドループ型の制御は運動の状態をリアルタイムに認識し，適切なタイ

ミングで FES制御を行うことができる点が特徴である．2種類のフィードバック

があり，それらの特徴を以下に示す．

1. 生理学的なフィードバック (Biological Feedback)・・・EMGや脳電図 (EEG)

などの神経活動電位を用いたフィードバック [33]- [35]．これらの活動電位を

取得する難易度が高いこと，電位からヒトの意思を読み解く明確な手法がな

いことが問題点である．

2. 機械的なフィードバック (Artificial Feedback)・・・加速度センサ，力覚センサ

などから取得する，関節角度や位置を用いたフィードバック [36] [37]．ボタ

ンなどを用いず FES制御のタイミングを決定することができ，歩行など定

型的な動作においては有用であるが，デバイスの耐久性が低いことが問題点

である．

クローズドループ型のアルゴリズムとして代表的なものに Finite State Con-

trollers (FSCs)がある [38] [39]．このコントローラは，シーケンス制御と，限定的

な状態での制御を基にするので，比較的簡単で正確な制御アルゴリズムの設計が

可能である．例えば，膝が 10[°]以上屈曲すると刺激を増やし膝の屈曲を防止す

る，といったような制御である．簡単なルールでは有用であるが，FESの適用が

複雑になればなるほど，複雑なルールや神経と筋肉活動のより洗練されたマッピ

ングが必要になる．Kostovら [26]は，FSCsは現状では FESバイオメカニクスの

ハイレベルな制御に利用することができないと述べている．

ハイブリッド型

オープンループ型とクローズドループ型の制御を組み合わせたハイブリッド型

のFES制御について，代表的なものにDynamic controllersがある [40] [41]．この

コントローラはオープンループコントローラとして，Hillの筋モデルの修正版に

基づく非線形補償器を用い，クローズドループコントローラはPIDコントローラ

を用いている．Dynamic controllersは，目標出力に向けた変化速度に限界があり，

目標速度が増すにつれ追従誤差が増すという問題点がある．また，PIDコントロー



第 1章 序論 3

ラ自身が筋骨格システムが元々備えている性質がモデル化しにくいのでチューニ

ングは煩雑である．

ニューラルネットワーク型

上記分類以外にもArtificial Neural Networks (ANNs)を用いた FES制御も報告

されている．Winslowらは，膝の角度を維持するためにEMGをフィードバックと

して FES刺激を調整させるのにANNを用いた [42]．Abbasらは，周期的なトル

ク軌道に追従する筋収縮を実現するためにANNを用いた [43]．しかし，ANNを

用いた研究は，臨床応用されたものがない．その理由として学習の難しさ，多く

の計算時間を要することなどによる．結果，ANNに基づくコントローラは実用に

は至っていない．

1.1.3 平衡点制御モデル

運動生理学の分野では，拮抗駆動系の平衡点と剛性が中枢神経系によって制御

されているとする平衡点仮説が知られている [44]．また，筋骨格系を構成する拮抗

筋ペアの筋電位の比で表された筋拮抗比 (AA比：Agonist-antagonist muscle ratio)

と和で表された筋活性度 (AA活性度：agonist-antagonist muscle activity)を用い

た解析から，筋拮抗比は平衡点に相当する関節角度と密接な関係があり，筋活性

度は関節剛性と関連性があることが明らかにされている [45] [46]．これらのこと

から，筋拮抗比や筋活性度の概念は，拮抗筋ペアに電気刺激を与える場合にも有

効である可能性がある．

　そこで本研究では，上記の非線形性や冗長性の問題に着目し，EMG解析で用い

られた筋拮抗比や筋活性度の概念を拮抗筋ペアの電気刺激に応用する方法につい

て考える．平衡点と剛性を分離して平衡点を一意に決定することで，ヒトの関節

運動を線形近似しモデル化することができると考え，拮抗駆動系の代表例として

ヒトの肘関節をとりあげ，後述する方法を用いてそのモデル化を試み FESによる

運動制御の実現を目指す．

1.1.4 本研究の意義

本研究においては，現状では明確に有効な手段を示せていない，FESのオープ

ンループ制御モデルについて，平衡点仮説を用いた，FESの新たな制御モデルを

提案することを目的とする．将来的にはクローズドループ制御との結合により，高

い精度での FES制御を実現するための前段階としての意義を持つ．
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第2章 機能的電気刺激

2.1 FESとは

ヒトは，運動を行う際に，大脳皮質にある 1次運動野 (somatomotor cortex)に

おいて運動指令を生成する．生成された運動指令は活動電位 (action potential)と

して脊髄，運動神経線維を経て筋に伝わり筋が収縮することで運動が実現される

(脊髄までの経路を中枢神経系 (Central nervous system)と呼ぶ)．しかし，脳梗塞

や脳出血などにより，1次運動野の機能が失われた場合や，交通事故により脊椎を

損傷するなどした場合には，上記の伝達系が障害されるため運動指令が筋に伝わ

らない．このようなケースでヒトの四肢は麻痺を起こすが，この場合麻痺の原因

は運動指令の生成，もしくは指令の伝達系にあるため，末梢の筋機能は残存して

いる．よって，大脳からの運動指令を外部からなんらかの方法で代替すれば，筋

を収縮させることが可能である．FESは，上記のように，中枢神経系の損傷によ

り損なわれた運動機能に対し，外部から電気刺激を印加する手法を用いて麻痺し

た筋を収縮させ，目的動作を再建する先端医療である．

　障害により麻痺の後遺症が残ってしまった場合に，安静期間が長期間続くこと

や，麻痺そのものにより筋収縮が減退することで，筋委縮や関節拘縮などを引き

起こす．これを廃用症候群 (disuse syndrome)と呼ぶ．FESは電気刺激により筋を

収縮させ，関節を駆動させることができるため，機能を代償するとともに，廃用

症候群の予防もできる．

　また，上記の障害に対するリハビリテーションに対してロボットを用いた手法

が数多く提案されている [50]．リハビリテーションに FESを用いた手法は注目さ

れており，FESにより運動教示を与えることで，大脳皮質の再教育が促される可

能性が報告されている [51]．その刺激はヒトの制御戦略に即していることでより

高い効果を得られるものと考えられる．

　以上より，FESの制御戦略を確立し，ヒトの制御戦略に即した制御を実現する

ことは，機能代償やニューロリハビリテーションにおいて非常に大きな意義を持

つことがわかる．しかしながら，現在 FESにおける制御手法は確立されたものが

ない．この理由として，先に述べた ill-posed problemを解く必要がある [20]など

の問題が挙げられる．本研究ではそのような問題を抱える FESの新しい制御手法

を提案する．単筋刺激装置ではあるが，FESの実用例としてOG技研社の電気刺

激装置GD-611をFig. 2.1に示し，仕様をTab. 2.1にまとめる．
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Fig.2.1 Usage example of FES, GD-611 (OG GIKEN)

Table 2.1 Specs of GD-611

電源入力 1.9[VA]　

出力周波数 1～100[Hz](5[Hz]単位)　

最大出力電圧 210[V]p-p (500[Ω]負荷時)

最大出力電流 35m[A]rms (500[Ω]負荷時)

2.2 FESに用いる電極・刺激パターン

FESは，電気刺激により筋収縮を誘発することで運動支援を行う．ここで電気

刺激に関して，身体に設置する電極の種類，および刺激手法として電気刺激パター
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ンについてHishiiの報告を引用し説明する [53]．

電極の種類

筋を刺激する電極には大きく分けて三つの種類があり，その刺激イメージをFig.

2.2に示し，それぞれの特徴を次に示す．

(a) Surface electrode

(b) Percutaneous electrode (c) Implanted electode

Fig.2.2 Types of electrode

• 表面電極
皮膚表面に設置する電極．使用は非常に容易だが，対象筋を刺激する精度は

貫皮電極，埋め込み電極に劣る．

• 貫皮電極
貫皮ワイヤー電極とも言われ，皮膚を貫き設置する電極．刺激の対象筋や神

経系に対して直接刺激を行う方法．精度は表面電極より優れているが，体内

に設置するため容易な使用が困難である．

• 埋込電極
体内に埋め込んだ形で設置する電極．精度は表面電極より優れ，外部からリ

モコンで操作するため，外見上刺激装置が見えず，非常に整容的である．し

かし設置するために手術を要し，また継続的な使用にともないメンテナンス

が必要である．

　正確に対象筋を刺激できる貫皮電極，埋込電極などの侵襲的手法は，被験者へ

の負担を考慮し行わず，容易な使用が可能である表面電極で実験を行う．



第 2章 機能的電気刺激 7

2.3 刺激パターン

ここでFESで用いる電気刺激パターンについて説明する．刺激電流の種類には，

Fig. 2.3に示すパルス波，正弦波があり，人体が正負に偏り帯電することを防ぐ

ため刺激の総和は 0となることが望ましい．

(a) Pulse waveform

(b) Sine waveform

Fig.2.3 Stimulus waveforms

FESでは変調により，筋収縮の大きさを制御する．変調方式を以下に示す．な

お PWM方式は，パルス波でのみ適用可能である

• PWM方式（Pulse Width Modulation）

Fig. 2.3(a)のパルス幅 PWを変化させるパルス幅変調．T に対する PWの

比 (duty比)を用いて変調する．

• FM方式（Frequency Modulation）

周波数（1/T）を変化させる周波数変調

• AM方式（Amplitude Modulation）

Fig. 2.3(b)の刺激振幅Aを変化させる振幅変調

　ヒトの筋は，強く収縮を起こす入力周波数帯を持ち，またパルス幅，刺激振幅

を大きくすればより強く収縮する傾向にある．Hishiiの行った検討より刺激波形，

変調方式を決定した [53]．

　まず，刺激電流の周波数を決定する．ヒトの筋組織は遅筋・速筋と呼ばれる二種

類に大別され，遅筋はゆっくりと収縮し疲労に強く，速筋は素早く収縮し疲労に

弱い性質がある．FESによる刺激は，二種の筋組織のうち速筋によく作用し，さ

らに速筋は 45～75[Hz]の周波数で収縮を起こしやすい．前述のGD-611の周波数

仕様も参考にし，刺激周波数は 60[Hz]の一定とした．
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　次に，正弦波とパルス波の比較により，より不快感が少なく，変調時の出力変

化が明瞭だった正弦波入力を選択した．したがって，本研究における入力波形は，

周波数 60[Hz]の正弦波，AM方式による変調とする．
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第3章 制御アプローチ

　本研究では，対象とするヒトの運動を 1)1自由度である点，2)重力の影響を

排除した水平面内での運動をデザインできる点から肘関節運動を対象とする．

3.1 ヒトの運動生成

有効な複数筋の同時刺激を実現する上で重要なことは，ヒトが本来どのように運

動を生成しているかという点である．ヒトは運動制御する際，筋群の膨大な自由度

の同時操作を行いながら，冗長な解の中から一つの解を導き出している．そこで，

ヒト本来の運動制御を解析する手法として，中枢神経系から筋への生体命令信号

であるEMGによる解析が挙げられる．ここでは特に，拮抗する筋群の組み合わせ

を基礎とした筋電解析手法に着目する．Iimuraらは，取得した筋電から対となり

拮抗的に作用する筋ペアの筋活性の度合いを，伸筋・屈筋でそれぞれ，me，mf と

し，式 (3.1)，(3.2)に示す筋拮抗比 rおよび筋活性度 aを定義することで，それぞ

れが平衡点に相当する関節角度，関節剛性に寄与することを示した [45] [46] [47]．

r =
me

me +mf

(3.1)

a = me +mf (3.2)

本研究で制御対象とする肘関節では，Fig. 3.1に示すように伸筋である上腕三

頭筋の活性度me，屈筋である上腕二頭筋の活性度mf より定義される rが肘のな

す角度 θに寄与すると仮定する．この概念を FESによる運動制御に応用すること

を考える．

3.2 FESによる運動生成

ヒトの筋は，外部から電気刺激を受け神経細胞に活動電位が生じ，その電位が

筋に伝達することで収縮する．Fig. 3.2に示すように，制御対象とする上腕三頭

筋および上腕二頭筋への FESによる刺激強度を，それぞれ Ie，If [mA]とする．前

述のように，本研究ではAM方式を採用しており，その振幅に相当する Ie，If を増

加させるほど，それぞれの筋は収縮し肘関節を伸展，屈曲させる．
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Fig.3.1 Human model for control of elbow joint angle

Fig.3.2 FES model for stimulus to upper extremity

3.3 FESによる制御アプローチ

本節で Ie，If を用いた複数筋の同時刺激のアプローチ方法を説明する．

3.3.1 電気的筋拮抗比・筋活性度

3.1節で述べた筋協調性に基づき，ここで式 (3.3)，(3.4)に新たな制御変数であ

る電気的筋拮抗比 (EAA比:Electrical agonist-antagonist muscle ratio)rE，電気的

筋活性度 (EAA活性度:Electrical agonist-antagonist muscle activity)aE を定義す
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る．rE，aEはそれぞれ，関節角度および関節剛性に寄与すると仮定する．

rE =
Ie

Ie + If
(3.3)

aE = Ie + If (3.4)

　筋拮抗比・筋活性度を用いた運動制御の解析では，筋拮抗比，筋活性度を定義

するme，mf はそれぞれ各筋の最大筋電位で正規化されている．そのため rEおよ

び aEを用いる際は，使用の際に痛みのない最大電流値，各筋が手先力を生成し始

める最少電流値で正規化する手順を踏まえる必要があり，rEは 0から 1の値，aE
は 0～2の値を取る． Ie，If を正規化する手順に関しては後述する．

3.4 肘関節運動の平衡点制御モデル

Fig. 3.3に示すように，ヒト肘関節運動において肘関節角度 θが生成されるまで

の経路を考えたとき，その経路は rを入力として，神経筋系 (Neuromuscular sys-

tem)を経て力 fが生成され，生成された fを入力として筋骨格系 (Musculoskeletal

system)を経て θが生成されるモデルで表すことができると考える．ここでは，中枢

神経系より由来する拮抗筋群への運動指令を rh，ah，FESにより外部から筋群へ与

える運動指令を rE，aEとして，肘関節筋群への運動指令はその線形和 r（＝ rh+ rE
），a（ = ah + aE）であるとした．本研究では提案するこのモデルを，平衡点と剛

性を制御することで運動を実現する平衡点制御モデルであるとし，妥当性を示す．

Fig.3.3 Scheme of control model

3.5 研究の進め方

Fig. 3.3のモデル全体の検証を行うためにはまず神経筋系，筋骨格系それぞれ

をモデル化し，それらを結合する必要がある．モデル化およびその検証のために

以下に示す実験を行いモデルの妥当性を検証する．
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3.5.1 拘束環境下FES制御実験

まず，神経筋系をモデル化するために，肘関節が等尺性で運動する拘束環境下

における実験を行う．この実験はFig. 3.3で示す rh，ahを 0で，rE，aEを入力とし

た場合に，出力を手先力 f として入力と出力の周波数特性を取得するものである．

実験の中で rh，ahが 0でないケースも検証しつつ，神経筋系のモデル化を行う．

3.5.2 FES刺激を加えながらの外力付加実験

筋骨格系をモデル化するために，肘関節に非拘束環境下で FESで一定の刺激を

加えながら外力を付加する実験を行う．この実験はFig. 3.3で示す f を入力とし

て，出力を肘関節角度 θとした場合の入力と出力の周波数特性を取得するもので

ある．上記拘束環境下 FES制御実験を通して得られた神経筋系モデルと，この実

験を通して得られた筋骨格系モデルを結合して，Fig. 3.3に示すモデルが妥当か

を検証する．

3.5.3 非拘束環境下FES制御実験

上記 2実験で特定したモデルの結合が妥当であるかを確認するために，Fig. 3.3

で示す系全体の特性を取得するための実験である．神経筋系モデルと筋骨格系モ

デルの直列結合で系全体が成り立つと仮定しているが，その仮説が妥当かを検証

するために，直列結合モデルによる特性シミュレーションと実測値を比較する．こ

こでは rh，ahを 0で，rE，aEを入力として，出力を肘関節角度 θとする．

3.5.4 EMG取得実験

FES制御により肘関節角度制御する際の rE，aEと，ヒトが随意的に肘関節運動

を生成した際の rh，ahとの関係性を明らかにするために，非拘束環境下で肘屈伸

運動をした時の EMGを取得する実験を行い，随意運動時のヒト肘関節の周波数

特性を特定する．ここでは rE，aE を 0で，rh，ahを入力として，出力を肘関節角

度 θとする．
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第4章 拘束環境FES制御実験

本章では拘束環境下 FES制御実験について述べる．本実験は，Fig. 3.3に示す

神経筋系のモデル化を目的とする．まず筋を刺激する実験環境を説明し，電気刺

激の準備として rE，aEに用いる刺激電流値 Ie，If を，r，aのme，mf と同様に正規

化する手法を説明する．

4.1 実験環境

実験風景を Fig. 4.1(a)(b)に示す．FESによる関節制御の評価対象として，上

腕部を水平面内に保持し，等尺性環境下として，刺激に対する手先力を計測する．

Multi Channel Systems 社の刺激装置 (STG4008)を用い，対象筋群へ電気刺激を

印加する．刺激対象筋は，右腕の上腕三頭筋および上腕二頭筋で，電極は以下に

示すCompex社の performance/energy電極パッドを使用し，刺激電極である陰極

側電極はCompex 社のモーターポイントペンを用いて探索した運動点に設置した．

電極貼り付け時には皮膚にCompex 社の電極用ゲルを塗布し皮膚インピーダンス

を極力小さく保つよう工夫した．Fig. 4.1(b)に示すように，右腕の上腕・前腕は

台座により水平面内に保持，スプリント材で手首を固定，ハーネスで肩を椅子に

固定している．手先力は，テック技販社の３軸力覚センサ (USL06-H5-200N)を用

い，伸展側を正方向，屈曲側を負方向とし，1000[Hz]で取得した．実験は等尺性環

境で，体面と上腕部のなす角度は 45°，肘のなす角度は 90°に保たれている．健

常成人男性A (27歳, 右利き), B (24歳, 右利き), C (21歳, 右利き), D (24歳, 右利

き), E (24歳, 右利き)，F (24歳, 右利き) が実験にボランティアで参加した．被験

者には，予め実験の趣旨，内容について十分な説明を行い，本人から実験参加の

同意を得た．実験は大阪大学基礎工学研究科倫理委員会の承認の下，委員会が定

める所定手続きに従い，遂行された．

4.2 システム構成

システム構成を説明する．実験環境のイメージを Fig. 4.2に示し，刺激装置

（FES）および計測装置（Force）の説明を行う．
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(a) Subject fixed by a harness on a chair (b) Measuring instrument

Fig.4.1 Experimental setup

Fig.4.2 Experimental model

4.2.1 刺激装置

FES装置本体

Fig. 4.3(a)に刺激装置本体を示す．刺激装置はMulti Channel Systems 社の

STG4008であり，仕様をTab. 4.1にまとめる．実験の際には，Fig. 4.3(b)に示
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すフットスイッチを踏むことで FESの電源を切ることが可能であり，被験者に過

度の痛みや不安感がある場合，ただちに実験を中止できる環境となっている．

(a) STG4008

(b) Foot switch

Fig.4.3 Stimulation device

Table 4.1 Specs of stimulation device(STG4008)

刺激チャンネル 8

トリガー入力/出力 8/8

時間分解能 20 [µsec]

0-100[µA]までの電流上昇時間 1.4[µsec]＠ 10k[Ω]

最大刺激電流 ± 16[mA]

最大刺激電圧 ± 8[V]

刺激電極

Hishiiの報告から [53]被験者に対して刺激効果が出力に明確に表れかつ痛みが

できる限り小さく使用にストレスのない電極を選択した．Fig. 4.4に示すCompex

社の performance/energy 電極パッドを使用する．
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Fig.4.4 Electrode pad

刺激波形

ソフトウェアで作成した刺激波形をFig. 4.5(a)(b)に示す．刺激波形は，縦軸：

電流値 [mA]，横軸：時間 [sec]である．変調方式として，刺激周波数 60[Hz]で一

定の正弦波を用いたAM方式を採用しているため，変化する刺激パラメータは縦

軸の振幅のみである．Fig. 4.5(a)は，一定の刺激強度入力を示し，Fig. 4.5(b)は

正弦波形入力となる．Fig. 4.6(a)(b)に，Fig. 4.5(a)(b)の簡単なイメージを示す．

複数筋同時刺激の際は，上腕三頭筋，二頭筋に対してそれぞれ刺激波形を作成し

刺激する．

(a) Constant stimulus

(b) Sine waveform stimulus

Fig.4.5 An example of electrical stimulation
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(a) Constant stimulus (b) Sine waveform stimulus

Fig.4.6 Clear stimulus images

4.2.2 手先力取得装置

等尺性環境下でのエンドポイント反力，すなわち手先力を計測する機器は，Fig.

4.7に示すテック技販社の３軸力覚センサ (USL06-H5-200N)を用いる．仕様をTab.

4.2にまとめる．この装置は，装置に設置したジョイントを介し，センサ内のx，y，z

軸方向の電圧値変化から力を計測することができる．被験者は，ジョイントを手

先スプリント材と固定し，力を計測する．力覚センサはFig. 4.8の金属部材に設

置し，実験の際には金属部材をクランプで台に固定している．

Table 4.2 Specs of triaxial force sensor(USL06-H5-200N)

定格荷重 Fx，Fy ± 100[N]

定格荷重 Fz 200[N]

許容過負荷 120%

使用温度範囲 10～60 ℃

外形寸法 D20 W20 H5 　

Fig.4.7 Triaxial force sensor
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Fig.4.8 Metal component attached force sensor

4.3 刺激電流の正規化

EAA比を用いるにあたり，筋拮抗比を参考に刺激電流値 Ie，If を正規化する必

要がある．前章で述べたように，被験者が痛みを感じない最大刺激電流値 I ′max，筋

が収縮を始める最少刺激電流値 I ′minによって電流値を正規化する．最大刺激電流

値は被験者の痛みによるため決定は容易だが，最少刺激電流値は FESによる運動

生成の場合，刺激が入力されてから筋が実際に収縮し手先力を生成するまでに時

間差があり，刺激強度がランプ波形のとき，筋がどの程度の電流値で収縮を起こ

し始めるか決定することは困難である．そのため，最大・最少刺激電流値の決定

実験として，Fig. 4.9のようなステップ状の一定刺激強度 xを 0[mA]から 0.5[mA]

刻みに増加させ，被験者が痛みを感じるまで試験を行う．入力刺激は，0[sec]から

0.5[sec]まで 0[mA]，0.5[sec]から 5.5[sec]まで設定した刺激強度 xとし，試験は各

対象筋毎に各刺激強度で 3回行う．3回の試験の手先力の立ち上がり・減衰部分を

除外した 1.5[sec]から 4.5[sec]間のデータを平均化し，入力電流値に対する出力平

均値を求める．0.5[N]以上の平均出力値が認められた電流値の 1step前を最少刺激

電流値，痛みを感じる直前の電流値を最大刺激電流値とする．

4.3.1 実験結果

決定した各筋の最大・最少刺激電流値をTab. 4.3にまとめ，以降，この最大・

最少刺激電流値で正規化した電流値を I ′e，I
′
f として用いる．

4.4 肘関節のモデル化

本節では，EAA比を用いた肘関節制御の実現のため，その電気刺激入力と手先

出力間の周波数特性を実験で明らかにし，EAA比と手先力を入出力とする等尺性

環境下での伝達関数を決定する．
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Fig.4.9 Input waveform of constant stimulus

Table 4.3 Maximum and minimum stimulation amplitude for the six subjects

Biceps Triceps

Subject I ′max[mA] I ′min[mA] I ′max[mA] I ′min[mA]

A 15.5 6.5 11.5 4.0

B 11.5 2.5 11.0 5.0

C 11.5 7.0 15.0 8.0

D 12.0 4.5 10.0 6.0

E 14.0 6.0 13.0 6.0

F 12.0 3.5 14.0 8.0

4.5 肘関節伝達関数

肘関節の伝達関数を求めるにあたり，さまざまな周期で正弦波EAA比を入力し，

正弦波状に表れる手先力を計測する．その後，手先力を入力正弦波 1周期毎に対

応する時間で切り出して sin，cosの重回帰モデルで近似し，最終的に正弦波で表現

する．これにより各周期毎の出力振幅・遅れを導出し，周波数特性を確かめる．以

下では最も良好な結果を示した被験者Bを例に記述する．

　まず入力として，EAA比を正弦波で設定し，実際の刺激電流値を求める．EAA

比は 0から 1の値を取るので，正弦波EAA比は 0.5を中心とした大きさ 0.5，周期

T の正弦波とする．EAA活性度 aEは 1.0で一定とする．以上の事を考慮し，入力

を時間の関数と考えると rE(t)，aE(t)は以下のようになる．

rE(t) = −0.5 sin(
2π

T
t) + 0.5 (4.1)

aE(t) = 1 (4.2)
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　伸筋・屈筋の正規化電流値 I ′e(t)，I
′
f (t)は，式（3.3），（3.4）から以下のように

なる．

I ′e(t) = rE · aE

= −0.5 sin(
2π

T
t) + 0.5 (4.3)

I ′f (t) = (1− re) · aE

= 0.5 sin(
2π

T
t) + 0.5 (4.4)

　正規化前の刺激電流値 Ie(t)，If (t)[mA]は，I ′e(t)，I
′
emax，I

′
emin，I

′
f (t)，I

′
fmax，I

′
fmin

との関係から以下のようになる．

Ie(t) = (I ′emax − I ′emin)I
′
e(t) + I ′emin

= (11.0− 5.0) · (−0.5 sin(
2π

T
t) + 0.5) + 5.0

= −3.0 sin(
2π

T
t) + 8.0 (4.5)

If (t) = (I ′fmax − I ′fmin)I
′
f (t) + I ′fmin

= (11.5− 2.5) · (0.5 sin(2π
T
t) + 0.5) + 2.5

= 4.5 sin(
2π

T
t) + 7.0 (4.6)
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さらに出力として現れる手先力 fは，重回帰モデルで近似し以下のように関数の

合成によって正弦波に帰着させ，正弦波入力と対応を取ることのできる形とする．

f(t) = a cos(
2π

T
t) + b sin(

2π

T
t) + c

= A sin(
2π

T
t+ ϕ) + c (4.7)

ただし，A =
√
a2 + b2，sinϕ = a/A，cosϕ = b/Aであり，Aを出力振幅，ϕを位相

遅れ，cを出力正弦波の中心値とする．

4.6 正弦波EAA比入力実験

4.6.1 実験内容

式（4.1）で表す正弦波EAA比の周期 T を 0.1～0.5[sec]の範囲で 0.025[sec]刻み

に変化させ各周期毎に 10周期分の入力を 3試行する．計測開始の 0.5[sec]後から

入力を開始する．入力EAA比波形の一例をFig. 4.10に示し，実際の刺激電流値

をFig. 4.11に示す．実験は入力と出力の計測を時間同期している．

Fig.4.10 An example of sine waveform EAA ratio（T = 0.35）

Fig.4.11 An example of electrical stimuli applied to lateral triceps and biceps

（T = 0.35）
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Fig.4.12 Amplitude to each cycle calculated by multiple linear regression analysis

4.6.2 出力の近似

被験者 Bにおいて，まず各周期 3試行分の出力を平均化し，出力が定常的な振

る舞いを見せる入力正弦波の 3周期から 8周期までを入力正弦波の一周期時間毎

に切り出しさらに平均化する．これにより入力正弦波一周期に対応する出力波形

が切り出せ，最終的に式（4.7）の正弦波で近似する．

　以上の手順を踏まえて入力正弦波に対応する出力正弦波が求まる．重回帰分析

から求めた各周期における振幅A，位相遅れ ϕ，出力正弦波の中心値 cをプロット

しFig. 4.12～4.14に示す．また重回帰モデルによる近似結果の時間軸を各周期で

正規化し，入力した正弦波 EAA比と共にFig. 4.15に示す．

　求めた振幅・位相遅れから，ボード線図を用いた神経筋系のモデル化を行う．ま

た，Fig. 4.14から，T が小さいほど (高周波であるほど)中心値がシフトしてい

ることがわかる．これは，伸筋と屈筋の応答速度の違いによるものと考えられる．

すなわち，応答速度の遅い筋が高周波の刺激に反応が追い付かないため，中心値

がシフトしてしまうと考える．
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Fig.4.13 Phase lag to each cycle calculated by multiple linear regression analysis

Fig.4.14 Center value to each cycle calculated by multiple linear regression anal-

ysis
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Fig.4.15 Average data normalized by cycle time，Subject B
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4.7 伝達関数の決定

本研究では，伝達関数G(s)の導出にあたり，ボード線図を用いる．実験結果を

基にしたボード線図から，減衰開始点，減衰部の傾き，位相遅れをフィッティング

できる伝達関数を求める．Fig. 4.12，Fig. 4.13から求めた被験者Bにおけるボー

ド線図をFig. 4.16，Fig. 4.17に示す．このゲイン線図は，縦軸：ゲイン [dB]，横

軸（対数軸）：角周波数 [rad/sec]であり，位相線図は縦軸：位相遅れ [deg]，横軸

（対数軸）：角周波数 [rad/sec]である．
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Fig.4.16 Magnitude plot，Subject B

Fig.4.17 Phase plot，Subject B
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被験者Bにおける伝達関数G(s)を推定する．Fig. 4.16からわかるように，肘

関節の神経筋系は定常値と n次遅れ系の積で表現できる伝達関数を持つと考えら

れる．まずは次数nを決定する．ゲイン線図を用い，その高周波領域（減衰部）に

おける傾きから次数を決定できる．減衰部分の値に対し最小二乗法を用いた結果，

傾きが-42.5[dB/dec]程度となったため，-40[dB/dec]の傾きを持つ 2次遅れ系で近

似を行う．2次遅れ系のゲイン線図における出力減衰開始点の角周波数である自然

角周波数 ωnは，2次遅れ系のボード線図を用いたフィッティングにより決定でき

る．

　また，減衰係数 ζも同じく 2次遅れ系のボード線図を用いたフィッティングによ

り決定できる．さらに，上記より神経筋系は 2次遅れ系であると推定したが，Fig.

4.17から高周波域では位相遅れの絶対値が 180.0[deg]よりも大きくなることがわ

かる．このことから神経筋系は，ムダ時間 τ [sec]と 2次遅れ系のカスケード結合で

説明できると考えられる．よって，2次遅れ系の位相線図とFig. 4.17を比較する

ことでムダ時間を明らかにし，ムダ時間要素 e−τsとして伝達関数に包括すること

ができる．

　以上の事から，最終的に求める伝達関数G(s)は以下の形であると仮定する．

G(s) = K · ω2
n

s2 + 2ζωns+ ω2
n

· e−τs (4.8)

ここから，自然角周波数 ωn，減衰係数 ζ，定数K，ムダ時間 τ を決定していく．

2次遅れ系のボード線図

フィッティングに用いる 2次遅れ系のボード線図の例をFig. 4.18，Fig. 4.19に

示す．これは式 (4.8)からムダ時間要素 e−τsを除いた伝達関数G′(s)から以下のよ

うに計算し求めた．ただし自然角周波数 ωn=1，減衰係数 ζ= {1.0，0.6，0.3 }で
ある．

|G′(jω)| = 1

(1− ω2)2 + (2ζω)2
(4.9)

̸ G′(jω) = − tan−1 2ζω

1− ω2
(4.10)

自然角周波数 ωnおよび減衰係数 ζ

伝達関数は 2次遅れ系と仮定したため，Fig. 4.18の自然角周波数 ωn，減衰係

数 ζを当てはめフィッティングを行い，自然角周波数 ωn，減衰係数 ζを決定する．

自然角周波数 ωnの決定は，先ほどの最小二乗法から決定した減衰部直線と定常値

21[dB]の交点の角周波数を基に行う．

フィッティングしたゲイン線図を Fig. 4.20に示す．この時，自然角周波数 ωnは

20.5[rad/sec]，減衰係数 ζは 0.7となった．
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Fig.4.18 Gain plot to second lag system

Fig.4.19 Phase plot to second lag system
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定数K

定数K は，定常値を 21[dB]としたとき，20 log |K| = 21の関係を満たすので，

K = 11.22とする．

ムダ時間 τ

自然角周波数 ωn = 20.5，減衰係数 ζ = 0.7と決定したため，これをもとにFig.

4.19とフィッティングを行う．自然角周波数 ωn = 20.5，減衰係数 ζ = 0.7の時の

Fig. 4.19と Fig. 4.17を重ねたものを Fig. 4.21に示す．ここで，ムダ時間を

0.01[sec]刻みで変化させた場合，ムダ時間を 0.05[sec]とした場合に 2次遅れ系の

位相線図とデータ点の誤差が最も小さくなった．そのためムダ時間は 0.05[sec]と

する．ムダ時間を考慮したデータ点と 2次遅れ系の位相線図をあわせてFig. 4.22

に示す．

　一般的に，EMGの計測（筋への入力）から筋力の生成まで，0.01～0.1[sec]程度

と報告されている [52]．本研究で同定したムダ時間は 0.05[sec]だったため，実験

は問題のない妥当な環境と考えられる．

Fig.4.20 Fitted magnitude plot，Subject B
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Fig.4.21 Fitted phase plot，Subject B

Fig.4.22 Phase lag（dead time=0.05[sec]）and fitted curve，Sbject B
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被験者Bにおいて同定したパラメータを代入した伝達関数GB（s）は以下のよう

になる．

GB(s) = 11.22 · 420.25

s2 + 28.7s+ 420.25
· e−0.05s (4.11)

各パラメータは，ωn = 20.5，K = 11.22，τ = 0.05，ζ = 0.7である．

　全被験者のフィッティングしたボード線図をFig. 4.23-Fig. 4.32に示し，同定

した各パラメータを以下に示す．Kの値は各被験者で大きく差がある．しかしな

がらKは電気刺激による出力値に直結するため，刺激電流の正規化時に，必要と

される出力が実現できるよう調整することで，可変となると考える．また，ωn，τ

に関しても各被験者で差があるが，これは後述するように関節剛性により差が生

じるものと考えられる．その他に ζ についても各被験者で差があるが，これらの

要因については現段階では不明であり，今後被験者数を増加させることで要因を

特定する必要がある．

Table 4.4 Parameter values for the six subjects

Subject ωn [rad/s] K τ [s]　 ζ

A 20.9 8.91 0.045 0.50

B 20.5 11.22 0.050 0.70

C 27.9 1.73 0.130 0.60

D 20.9 1.50 0.100 1.00

E 22.3 6.84 0.125 0.65

F 18.0 6.96 0.095 0.60

以上のパラメータを用いた全被験者の伝達関数モデルを以下に示す．

A). GA(s) = 8.91 · 436.81
s2+20.9s+436.81

· e−0.045s

B). GB(s) = 11.22 · 420.25
s2+28.7s+420.25

· e−0.050s

C). GC(s) = 1.73 · 778.41
s2+33.48s+778.41

· e−0.130s

D). GD(s) = 1.50 · 436.81
s2+41.8s+436.81

· e−0.100s

E). GE(s) = 6.84 · 497.29
s2+28.99s+497.29

· e−0.125s

F). GF (s) = 6.96 · 324.00
s2+21.6s+324.00

· e−0.095s
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Fig.4.23 Fitted magnitude plot，Subject A

Fig.4.24 Phase lag（dead time=0.045[sec]）and fitted curve，Subject A
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Fig.4.25 Fitted magnitude plot，Subject C

Fig.4.26 Phase lag（dead time=0.130[sec]）and fitted curve，Sbject C
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Fig.4.27 Fitted magnitude plot，Subject D

Fig.4.28 Phase lag（dead time=0.100[sec]）and fitted curve，Sbject D
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Fig.4.29 Fitted magnitude plot，Subject E

Fig.4.30 Phase lag（dead time=0.125[sec]）and fitted curve，Sbject E
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Fig.4.31 Fitted magnitude plot，Subject F

Fig.4.32 Phase lag（dead time=0.095[sec]）and fitted curve，Sbject F
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それぞれの被験者で自然角周波数 ωn，ゲインパラメータK，ムダ時間 τ および

減衰係数 ζ が異なっているがすべての被験者で 2次遅れ系＋ムダ時間のカスケー

ド結合として近似することができた．以下では上記で推定した神経筋モデルの妥

当性検証を行う．以下文章中ではまず，最も良好な結果を示した被験者 Bの結果

について述べ，その後その他の被験者について言及する．

4.8 評価実験

本節では，前章で決定した伝達関数を使い，以下 3種類の評価実験を行う．

1. 連続的に変化する入力に対する応答

2. ステップ状に変化する入力に対する応答

3. 中枢運動コマンドとのインタラクション

4.8.1 入力EAA比の変形

入力の EAA比は 0～1の値を取り，出力は正負両方の値を取る．そのため伝達

関数を用いる際は，EAA比を-1～1の範囲に拡張する必要がある．求めた伝達関

数を用い，以下の検証実験時に入出力を導出する場合，r′e = 2re − 1を入力 EAA

比とする．

4.8.2 (1)連続的に変化する入力に対する応答

正弦波 EAA比入力実験から肘関節制御伝達関数を導出したが，肘関節をシス

テム Sとしたとき，Sに対する入出力関係が線形性を持つことを確認する．シス

テムが線形であるということは，肘関節への入力 rE1(t)，rE2(t)に対する出力 f1(t)

，f2(t)が個別に認められる場合に，式 (4.12)の関係が成り立つということである．

af1(t) + bf2(t) = S[arE1(t) + brE2(t)] (4.12)

実験内容

　この確認のため，EAA比を以下の 2種の周波数を持つ正弦波の合成パターン

1，2で入力した結果の実測値と伝達関数から算出される推定値を比較する．ただ

し被験者 Fにおいてはパターン 2のみを使用する．
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1. 0.6(−0.5 sin 2π
0.3

t+ 0.5) + 0.4(−0.5 sin 2π
0.6

t+ 0.5）

2. 0.6(−0.5 sin 2π
0.4

t+ 0.5) + 0.4(−0.5 sin 2π
0.8

t+ 0.5）

実験結果

実験は合成した正弦波の 10周期分を入力とした．被験者 Bの実験結果を Fig.

4.33(a)，(b)に示し，全被験者の実験結果を 3試行分で平均化し，入力した合成正

弦波の 1周期毎に切り出したものおよび伝達関数からの推定値を Fig. 4.34-Fig.

4.39に示す．グラフの各軸は左縦軸：手先力 [N]，右縦軸：EAA比，横軸：時間

[sec]を表す．

考察

Fig. 4.33(a)，(b)からわかるように，システムは 10周期の入力に対し再現性よ

く追従していた．またFig. 4.34-Fig. 4.39からわかるように，全被験者における

実験結果の平均値は推定値と非常に近い値を示している．このことから，肘関節

システムは線形であると判断できる．

また，被験者Bにおいて，Fig. 4.14に示した振動中心のシフトも含めた考察を行

う．この振動中心のシフトは，先に述べたように両筋の刺激に対する応答速度の

違いによるものであると考えられる．つまり，速筋・遅筋の応答速度差が影響を

及ぼすような，振動的入力の高周波領域でのみ見られる特異的な現象であると言

える．Fig. 4.14に示した T=0.5ではほぼ 0に近い値となっており，さらに周期を

増加（周波数を減少）させた場合，その応答速度差の影響は小さくなり，ほぼ 0に

近づくと考えられる．今回の実験結果からパターン 1，2に含まれる T= {0.3，0.4

}の正弦波入力は，単体での入力では中心のシフトが確認されたが，それよりも大
きい周期（低周波）と重ね合わせた場合にはシフトを示さなかった．よって，タ

スクに低周波域の運動を含めることで，中心のシフトを抑制した制御ができると

考えられる．この結果は，高周波の運動のみを行うタスクでは，振動中心がシフ

トするという FES制御における制約を示したが，筋の応答速度を超えた運動は随

意運動においても実現できず，実際のタスクで高周波の運動のみが要求されるこ

とはないと考えられる．よって，伝達関数を用い運動支援を行うとき，中心のシ

フトを無視してよいと言える．被験者B以外の被験者でも被験者A，D，Eでは中

心値のシフトは確認できず，被験者Cと Fでは中心のシフトが確認できるが，後

述する最大刺激電流の正規化の影響によるものと考えられるため，それらの被験

者に対しては正規化方法を見直すことでそのシフトを補償することができると考

える．
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.33 Responses to superimposed sine EAA ratio, Subject B
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.34 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data), Subject B
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.35 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data）, Subject A
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.36 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data）, Subject C
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.37 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data）, Subject D
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(a) Pattern 1

(b) Pattern 2

Fig.4.38 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data）, Subject E

(a) Pattern 1

Fig.4.39 Average mesured value， estimate value and EAA ratio（1 cycle time

data）, Subject F
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4.9 (2)ステップ状に変化する入力に対する応答

導出した伝達関数による肘関節モデルを評価するため，手先力をステップ状に

変化させる制御を行う．ここまで正弦波EAA比の入力を行ってきたが，ここでは

一定 EAA比の入力を行い一定手先力の出力を実験から確認する．

4.9.1 実験内容

入力 EAA比の波形として，以下のパターンを設定する．

1. 被験者 Aにおいて rE=1（4[sec]）から 0.2刻みに 0まで減少させ，再び 0.2

刻みに 1まで増加させる（各 3[sec]），aE = 1.0とする．

2. rE=0（被験者B，C，Dでは 4[sec]，被験者E，Fでは 3[sec]）から 0.2刻み

に 1まで増加させ，再び 0.2刻みに 0まで減少させる（各 3[sec]），aE = 1.0

とする．

　計測開始から 0.5[sec]後に刺激を開始し，3回試行する．Fig. 4.40，Fig. 4.41

に，入力パターンを図示する．なお，グラフ上で入力EAA比がない部分は刺激電

流値が 0[mA]であることを意味する．
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)

Fig.4.40 Step waveform EAA ratio pattern 1

(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)

Fig.4.41 Step waveform EAA ratio pattern 2

4.9.2 実験結果

被験者Bのステップ状EAA比入力実験結果をFig. 4.42に示す．グラフの各軸

は左縦軸：手先力 [N]，右縦軸：EAA比，横軸：時間 [sec]を表す．EAA比（赤）

のステップ状入力に対し，3試行分の手先力（黒）を示している．また，全被験者
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の伝達関数を用いた出力の推定値，3試行の平均データおよび入力EAA比をFig.

4.43-Fig. 4.50に示す (出力が小さい被験者に関しては縦軸を拡大したグラフも

示す)．
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.42 Responses to step waveform EAA ratio，Subject B

(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.43 Average measured value and estimate value, Subject B
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.44 Average measured value and estimate value, Subject A

(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.45 Average measured value and estimate value, Subject C
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.46 Magnified average measured value and estimate value, Subject C

(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.47 Average measured value and estimate value, Subject D
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.48 Magnified average measured value and estimate value, Subject D

(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.49 Average measured value and estimate value, Subject E
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(a) re=0 → 1 → 0 (0.2step)，aE=1.0

Fig.4.50 Average measured value and estimate value, Subject F
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4.9.3 考察

再現性，変化する目標に対する応答性，目標値と出力の比較について考察を行

う．被験者毎に結果がばらつくため，まずは典型的な例として被験者 Bの結果に

ついて考察する．その後，そのほかの被験者について述べる．

再現性

出力の再現性はFig. 4.42からわかるように，特に rEが 1→ 0の部分で非常に

良く，また 0→ 1の場合においても 3試行の結果は最大で 5[N]程度の誤差を示し

た．この rE=0における誤差については，以下の変化する目標に対する応答性で考

察する．グラフからもわかるようにヒトの運動支援で重要となる再現性という点

において，非常に良い再現性を示せたと言える．

変化する目標に対する応答性

Fig. 4.43で目標軌道に対し，平均出力はオーバーシュートを起こすことなく滑

らかに一定出力を示している．したがって，複数筋の同時刺激制御を行うことで，

不安定な応答となりがちな刺激開始時の出力や正負切替時に安定な制御が可能と

なっていると言える．この筋の協調作用による出力安定性もEAA比を用いた肘関

節制御の大きな特徴である．

　ただし aE を 1とし，刺激開始時に rE が 1や 0と偏った値を取る場合，出力は

不安定な振る舞いを起こす可能性があり，今回被験者 Bで生じた誤差はこれによ

るものと思われる．安定な目標追従を実現するには，rEが 1や 0のときに一方の

筋のみの刺激とならぬよう，aEを増加させる必要があると考えられる．

目標値と出力の比較

Fig. 4.43から，目標値と平均出力の比較を行う．rE を 0から 1，1から 0に変

化させた二つの部分で，それぞれ目標値におおむね追従している結果となったが，

rE が 0→ 1の場合と 1→ 0場合で誤差が生じる，すなわちヒステリシス特性を示

している．各ステップ目標値追従開始時の 0～1.0[sec]を除いた出力データから各

ステップのEAA比に対する平均手先力を算出し，0→ 1，1→ 0，伝達関数からの

推定値を線形近似直線とあわせてFig. 4.51に示す．

　Fig. 4.51から，EAA比が 0→ 1，1→ 0に変化する場合で，その出力が異なり，

ヒステリシス特性を確認できた．被験者 Bの結果に対しては，2つの近似直線は

ほぼ同じ傾きを持ち，中心値で近似することができると考える．ただし，後述す

るようにヒステリシス特性に関しては，個人差が大きく，個人に適した補償を行

う必要があることがわかる．
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　また，Fig. 4.51からもう一点，rE と手先力の関係を明らかにできる．グラフ

では rEが大きくなるのに伴い手先力が線形に大きくなっている．この結果から rE
と手先力の関係が線形であることが確認できた．

被験者A

被験者Aについては，rE=1→ 0の際，各ステップでオーバーシュートののち，

定常値を取らず正方向に緩やかに変位しており，また，rE=0→ 1の際は全体を通

して定常値を取ることなく正方向に変位している．これは屈筋と伸筋の応答速度

の違いによるものであると考える．すなわち，この場合，上腕三頭筋の収縮が上

腕二頭筋に遅れて起こることで，オーバーシュートが発生し定常になるまで時間

がかかっているものと考えられる．rE=0→ 1では，伸展方向への力の発生が緩や

かになるためこのような振る舞いを見せていると考える．

被験者C

被験者Cについては，rE=0→ 1の際，rE=1に到達する前に最大出力が見られ，

正規化が不十分であったと考えられる．すなわち，最大刺激電流 I ′maxの決定時に，

痛みの有無を基準としているが，ヒトの痛みの感じ方は部位により差がある．その

ため Ieと If の刺激により発生させる力のつり合いが取れなかったと考えられる．

正規化の際痛みを基準とするのではなく，屈筋・伸筋の発生させる力の釣り合う

点を基準とすべきであることがわかる．さらに特筆すべきはヒステリシス特性が

被験者 Bと比して顕著に見られる点である．Fig. 4.52，Fig. 4.53からわかるよ

うに，rE=0→ 1の場合と rE=1→ 0の場合で，近似直線が交差している．ヒステ

リシス特性の補償は，I ′maxを調整し，定数Kを変化させることで可能であるため，

実用の際には個人の持つヒステリシス特性を考慮に入れることが重要であること

がわかる．

被験者D

被験者Dについては，推定値に対して出力値が小さい．この点に関しては aEの

調整により可変であると考える．

被験者E

被験者 Eについては，Fig. 4.54において，rE=0→ 1の場合と rE=1→ 0の場

合で，近似直線が交差しており，ヒステリシス特性が確認できるが，推定値の追

従性の観点では，全体を通して被験者Bに近い良好な結果を示している．
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被験者F

被験者Fについては，被験者C同様 rE=0→ 1の際，rE=1に到達する前に最大

出力が見られるため正規化が不十分である可能性が示唆される．被験者C，Fとも

に (1)連続的に変化する入力に対する応答において中心値のシフトがみられるのは

この正規化の不十分さによるものであると考えられる．
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Fig.4.51 Average value and estimate value to each EAA ratio, Subject B

Fig.4.52 Average value and estimate value to each EAA ratio, Subject C
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Fig.4.53 Magnified average value and estimate value to each EAA ratio, Subject

C

Fig.4.54 Average value and estimate value to each EAA ratio, Subject E
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4.10 (3)中枢運動コマンドとのインタラクション

Fig. 3.3で仮定したFESを用いた制御モデルでは，ヒトとFESの運動指令が線

形和の形（r = rh + rE，a = ah + aE）で筋サーボ系の入力となる (線形和仮説)こ

との検証実験を行う．

4.10.1 実験内容

被験者には，ヒトの運動指令の rh，ahによって，初期状態から計測終了まで正

負 10[N]の出力を維持してもらう．初期状態で出力を維持する際は，実験者がモニ

タでリアルタイムに出力を確認し，±10[N]に対する大小を口頭で被験者に告げる．

それにより，被験者は調整を行い±10[N]を維持する．

　被験者がフィードバックなしでもほぼ正負 10[N]の手先力を維持できていること

を確認次第，刺激および計測を開始する．計測開始後は，被験者は初期の感覚から

10[N]を維持し，実験者からのフィードバックを受けない．入力波形を Fig. 4.55

に示す．入力は式（4.13）に示す 0.5[sec]周期の正弦波 EAA比で aE=1.0である．

計測開始から 1.0[sec]後に正弦波を 1.0[sec]分入力し，2.0[sec]間隔を空ける．これ

を 3度繰り返す．以上を 1試行とし，初期正負 10[N]出力の組み合わせで，それぞ

れ 3試行する．

rE(t) = −0.5 sin(
2π

0.5
(t− a)) + 0.5 (4.13)

ただし，a= {1，4，7 }であり，刺激は a ≤ t ≤ a+ 1[sec]のみ入力される．

(a) Pattern 1

Fig.4.55 Input waveform for verification experiment

4.10.2 実験結果

Fig. 4.56に，被験者Bの 3試行分の実験結果と入力EAA比を示す．またFig.

4.57-Fig. 4.62に全被験者の 3試行分の平均データ，前述の線形和仮説に基づくヒ

トの運動指令と伝達関数から求まった出力の和である推定値，入力EAA比を示す．

なおFig. 4.56（b）は，測定ミスによりTrial1，3のみを掲載している．
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4.10.3 考察

(2)ステップ状に変化する入力に対する応答同様被験者毎に結果がばらつくため，

まずは典型的な例として被験者Bの結果について考察する．その後，そのほかの

被験者について述べる．

　Fig. 4.57の各グラフを比較する．

　初期出力±10[N]でいずれの場合も，出力は推定値によく追従している．

また刺激前後の定常出力値に注目すると，初期で±10[N]あった出力がそれぞれ小

さな値へと変化している．つまり刺激が入力されることで，被験者は±10[N]の力

を維持していると考えているにも関わらず，中枢神経系からの運動指令 rh，ahが

変化したと思われる．よって，Fig. 3.3で仮定した線形和仮説が成り立ち，初期入

力 rh，ahに依存する形で入力に応じて出力が変化することがわかる．また，刺激

の前後で定常出力が異なるということは，FESを適用することで，適用者の意識

外で生体の運動指令値を変化させ，無刺激時における運動をも変化させられる可

能性がある．これによりFig. 3.3に示すモデルを用いて，rh，ahによる影響，つま

り障害の程度にかかわらず，初期状態からの関節制御が実現できると言える．さ

らに無刺激時の運動を変化させられるならば，FESを用いることで，運動を矯正

することも可能となり，リハビリテーションにおいて重要な役割を果たすことが

できる．

被験者A，F

被験者A，Fについては，屈曲側に 10[N]加えて刺激した場合の計測値が推定値

から大きくずれ，伸展側の出力が小さくなっている．これは，屈曲側に力を入れ

ているため、介在ニューロンを通して伸筋側に抑制的に働き、前述した遅筋の反

応が通常よりもさらに鈍っているためであると推測する．

被験者C～E

被験者B同様良好な結果を示している．
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(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.56 Output waveform to human and stimulus order and input rE, Subject

B

(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.57 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task, Subject B
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(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.58 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task, Subject A

(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.59 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task Subject C
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(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.60 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task, Subject D

(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.61 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task, Subject E
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(a) 10N add 0.50 sec cycle sine rE

(b) -10N add 0.50 sec cycle sine rE

Fig.4.62 Responses to sinusoidal EAA ratio in positive/negative 10[N] force ex-

ertion task, Subject F



第 4章 拘束環境 FES制御実験 64

4.10.4 平衡点と剛性の分離

筋電解析により，筋活性度 aが関節剛性に寄与することが示されている．EAA

活性度 aE についても同様に関節剛性に寄与することを確認するため，被験者 B

に対し，様々な aE(= {0.1，0.3，0.5，0.7，0.9，1.0 })下で EAA 比 rE=0 から 3

秒間隔で 0.2 刻みにステップ状に増減させる実験を行った．各 aE 毎の 3 試行を

平均化し，入力 EAA 比と合わせて Fig. 4.63 に示す．その結果 aE の増加に伴っ

て手先力の変位量が増加することを確認した．また伝達関数推定時に被験者A に

対して，様々な aE(= {0.5，0.8，1.0 })における自然角周波数 ωn決定を行った結

果，aE=1.0 では aE=20.9[rad/sec]，aE=0.8 では ωn=13.9[rad/sec]，aE=0.5 では

ωn=12.6[rad/sec]であった．以上から aE は，関節剛性に寄与すると考えられる．

また，剛性を変化させることで，ムダ時間が変化することが分かった．aE=1.0 で

は τ=0.05[sec]，aE=0.8 では τ=0.08[sec]，aE=0.5 では τ=0.10[sec]であった．

これまでのFESの研究では，関節剛性や筋の冗長性の問題に着目できていなかっ

た点が問題視されているが [54]，本研究において平衡点と剛性を分離して制御で

きることを示したことは，この問題に対する解決手法になり得ると言える．
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Fig.4.63 Hand force by various EAA activity
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Fig.4.64 Fitted magnitude plot，Subject A with aE=0.8

Fig.4.65 Phase lag (dead time=0.08) and fitted curve，Subject A with aE=0.8
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Fig.4.66 Fitted magnitude plot，Subject A with aE=0.5

Fig.4.67 Phase lag (dead time=0.10) and fitted curve，Subject A with aE=0.5
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第5章 FES刺激を加えながらの外力

付加実験

本章では FES刺激を加えながらの外力付加実験について述べる．Fig. 3.3に示

す筋骨格系のモデル化を目的とする．まず，外力の付加環境・肘関節角度の取得

環境，および FES刺激の印加条件を説明する．

5.1 実験環境

実験風景をFig. 5.1(a)(b)に示す．右肘関節 1自由度の水平運動に限定するため

に，右上腕を体幹との角度が 45[°]になるよう，台座により水平面内に固定，右

前腕はキャスター付きの台座に設置固定，ハーネスで肩を椅子に固定した．肘関

節角度 θの初期位置は 90[°]とした．外力付加にはPhantom Premium(Geomagic

社)を使用し，手先の運動方向に正弦波外力を発生させ，手先力度取得装置WEF-

6A200-4-RG5を用いてエンドポイントに付加された力 (手先力)を取得した．正弦

波外力 [N]は肘関節伸展方向を正とし以下とする．

f(t) = 2 sin(2πt/T ) (5.1)

被肘関節角度 θはゴニオメータ SG150(バイオメトリクス社)を使用しサンプリ

ング周波数 1000[Hz]で取得した．被験者には，予め実験の趣旨，内容について十

分な説明を行い，本人から実験参加の同意を得た．外力発生前 2[sec]時から外力

付加終了まで，rE=0.5一定，aE=1.0 一定のFES 刺激を与え続けた．電気刺激に

は拘束環境FES制御実験と同様，STG4008，performance/energy電極パッドを使

用し，モーターポイントペンを用いて探索した運動点を探索した．刺激対象筋は

屈筋として上腕二頭筋，伸筋として上腕三頭筋とした．被験者は被験者A(24 歳，

右利き)，B(24歳，右利き)，C(22歳，右利き)が実験にボランティアで参加した．

実験は大阪大学基礎工学研究科倫理委員会の承認の下，委員会が定める所定手続

きに従い，遂行された．

5.2 システム構成

システム構成を説明する．実験環境のイメージをFig. 5.2に示し，外力付加装

置（Phantom），肘関節角度計測装置（Angle），手先力計測装置 (Force)の説明を
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(a) Subject fixed by a harness on a chair (b) Measuring instrument

Fig.5.1 Experimental setup

行う．

5.2.1 外力付加装置

Fig. 5.3に外力付加装置本体を示す．外力付加装置はGeomagic社の Phantom

Premiumであり，仕様をTab. 5.1にまとめる．本装置は 6自由度のロボットアー

ムであり，PCからの制御により任意の外力を発生させることができる．

Table 5.1 Specs of Phantom Premium

自由度 6

最大提示反力 22[N]

連続提示反力 3[N]

慣性 220[g]

5.2.2 関節角度取得

Fig. 5.4に関節角度取得装置本体を示す．関節角度取得装置はバイオメトリク

ス社のゴニオメータ SG150であり，仕様をTab. 5.2にまとめる．本装置は，図中

の緑色の部分を身体に貼り付け，その角度に応じて出力される電圧が変化し，そ

れを角度に換算するものである．貼り付け箇所は上腕正中線上，前腕正中線上と
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Fig.5.2 Experimental model of external force input

した．

SG150より取得したアナログデータをADINSTRUMENTS社のPowerLabを用い

て PCに記録した．Fig. 5.5に本体を示し，仕様をTab. 5.3にまとめる．

Table 5.2 Specs of SG150

測定原理 ストレーンゲージ法

耐久性 600000回

精度 ± 2[°](± 90[°]の範囲内)

再現性 1[°](90[°]の範囲内)
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Fig.5.3 Phantom Premium

Table 5.3 Specs of PowerLab

入力インピーダンス 1M[Ω]@100p[F]　

入力範囲 ±2m[V]～±10[V]　

ADC分解能 16bit

最高サンプリング速度 200k[Hz]/ch

5.2.3 手先力取得

Fig. 5.6に手先力度取得装置本体を示す．手先力取得装置にはワコーテック社

のWEF-6A200-4-RG5を台車と Phantom Premiumとの接続部に取り付けて用い

る．仕様をTab. 5.4にまとめる．
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Fig.5.4 Gonio meter SG150

Fig.5.5 PowrLab

Table 5.4 Specs of WEF-6A200-4-RG5

分解能 14bit

サンプリング周波数 2.0k[sps]

定格荷重 200[N]

最大静的荷重 500[N]
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Fig.5.6 Force sensor WEF-6A200-4-RG5

5.3 筋骨格系のモデル化

3被験者に対し，筋骨格系モデルにおける入出力間周波数特性を特定しモデル

化するために，Phantom Premiumを用いて正弦波外力を発生させた際の手先力

feと肘関節角度θを測定した．正弦波外力は被験者A，Bに対し，周期 T = {1.0，
1.5，2.0，2.5，3.0，4.0 }，被験者Cに対し，周期 T = {0.3，0.5，1.0，1.5，2.0，

2.5，3.0，4.0 }とした．外力発生前 2[sec]時から外力付加終了まで，rE=0.5一定，

aE=1.0一定のFES刺激を与え続けた．各 T で 3試行ずつデータを取得する．各 T

において，同期して取得した入出力データを，出力である肘関節角度 θの最大点

から最大点を１周期とし，3試行それぞれから無作為に 1周期ずつ切り出した．切

り出した入出力両方をそれぞれ時間正規化した後平均化し，sin，cosの重回帰モデ

ルで近似した．これにより各 T 毎の入出力振幅・位相差を求め周波数特性を得た．

3被験者に対し，入力を手先力 fe，出力を肘関節角度θとしてゲイン線図と位相線

図を求めた結果を Fig. 5.7-Fig. 5.12に示す．被験者Aにおいて，ゲイン線図の

概形は，低周波領域で一定値 23.6[dB]となり，高周波領域で直線的に減衰してい

る．この高周波領域の傾きを最小 2 乗近似すると－ 42.7[dB/dec]となり，ゲイン

特性から筋骨格系は 2次遅れ系で近似できると考えられる．被験者Bにおいては，

一定値 28.7[dB]で，最小 2乗近似により求めた傾きが-37.4[dB/dec]，被験者Cに

おいては一定値 21.2[dB]，最小 2乗近似により求めた傾きが-43.3[dB/dec]であり，

こちらも 2 次遅れ系で近似できると考えられる．よって筋骨格系は式 (4.8)の伝達

関数でモデル化できる．ただし先と同様，Kは定数，ωnは自然角周波数，τはム

ダ時間，ζは減衰係数である．

　被験者A，B，Cにおいて，減衰開始点から，自然角周波数ωnはそれぞれ2.5[rad/sec]，

2.1[rad/sec]，2.7[rad/sec]となる．被験者 Aにおいて定数K は 20log|K|=23.6と

なる 15.1を用いる．被験者Bにおいては 20log|K|=28.7となる 27.2，被験者Cに

おいては 20log|K|=21.2となる 11.48を用いる．ムダ時間τ，減衰係数ζはそれ
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ぞれのゲイン線図・位相線図を，さまざまなτ，ζの 2次遅れ系のゲイン線図・

位相線図にフィッティングし，最も一致するものから推定できる．被験者 Aに対

してζ=0.2，被験者Bに対してζ=0.4，被験者Cに対してζ=0.3が最もよく一

致した (K は上で求めた値を使用している)．結果を Fig. 5.13-Fig. 5.18に示す．

実線が 2次遅れ系のゲイン線図・位相線図である．ここでFig. 5.14，Fig. 5.16，，

Fig. 5.18において，ムダ時間τ=0でよく一致しているため，ムダ時間τは 0と

推定できる．以上のことから被験者A，B，Cそれぞれの伝達関数G(s)は式 (5.2)，

(5.3)，(5.4)のようになる．

G∗
A(s) = 15.1 · 6.25

s2 + s+ 6.25
(5.2)

G∗
B(s) = 27.2 · 4.41

s2 + 1.68s+ 4.41
(5.3)

G∗
C(s) = 11.48 · 7.29

s2 + 1.62s+ 7.29
(5.4)

以上の結果より，提案する手法でFig. 3.3に示す筋骨格系のモデル化ができる

ことを示すことができた．また，その特定された筋骨格系は 2次系で近似できるこ

とを示した．本モデルと先に求めた神経筋系のモデルを結合した時の特性を，次

章にて検証する．
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Fig.5.7 Magnitude plot，Subject A

Fig.5.8 Phase plot，Subject A
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Fig.5.9 Magnitude plot，Subject B

Fig.5.10 Phase plot，Subject B
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Fig.5.11 Magnitude plot，Subject C

Fig.5.12 Phase plot，Subject C
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Fig.5.13 Fitted magnitude plot，Subject A

Fig.5.14 Fitted phase plot，Subject A
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Fig.5.15 Fitted magnitude plot，Subject B

Fig.5.16 Fitted phase plot，Subject B
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Fig.5.17 Fitted magnitude plot，Subject C

Fig.5.18 Fitted phase plot，Subject C
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5.4 剛性のコントロール

神経筋系で，EAA活性度をコントロールすることで関節剛性をコントロールで

きることを示した．筋骨格系においても同様に，EAA活性度により関節剛性をコ

ントロールできることを示す．別途被験者 Bにおいて，rE=0.5一定，aE= {1.0，
0.5，0 }としたとき，それぞれのaEに対するωnを求めた．上記同様フィッティング

したゲイン線図，位相線図をFig. 5.19-Fig. 5.22に示す．aE=1.0のとき上記同様

ωn=2.1[rad/sec]，aE=0.5のとき ωn=1.8[rad/sec]，aE=0のとき ωn≦ 1.6[rad/sec]

となった．これらの結果は EAA活性度に応じて自然角周波数 ωnが変化，すなわ

ち剛性が変化していることを示しており，後述するように，ヒトが随意運動をす

る際に変化させているヒトの関節剛性を，外部からコントロールできる可能性が

あることを示唆している．
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Fig.5.19 Fitted magnitude plot at aE=0.5，subject B

Fig.5.20 Fitted phase plot at aE=0.5，subject B
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Fig.5.21 Fitted magnitude plot at aE=0.0，subject B

Fig.5.22 Fitted phase plot at aE=0.0，subject B



84

第6章 非拘束環境下FES制御実験

本章ではFESによる肘関節角度 θの制御実験について述べる．本実験はFig. 3.3

に示す，神経筋系と筋骨格系を直列結合した，系全体の特性と，これまでに得た

それぞれのモデル特性との比較を行うことを目的とする．まず，肘関節角度の取

得環境および FES刺激の印加条件を説明する．

6.1 実験環境

FES刺激を加えながらの外力付加実験の環境において Phantom Premiumの負

荷を 0として本実験を行った．右肘関節 1自由度の水平運動に限定するために，右

上腕を体幹との角度が 45[°]になるよう，台座により水平面内に固定，右前腕は

キャスター付きの台座に設置固定，ハーネスで肩を椅子に固定した．肘関節角度 θ

の初期位置は 90[°]とした．入力する EAA比は以下とした．

rE(t) = −0.5 sin(2πt/T ) + 0.5 (6.1)

実験環境においてもFES刺激を加えながらの外力付加実験と同様，肘関節角度 θ

は SG150を使用しサンプリング周波数 1000[Hz]で取得し，電気刺激には拘束環境

FES制御実験と同様，STG4008，performance/energy 電極パッドを使用し，モー

ターポイントペンを用いて探索した運動点を探索した．刺激対象筋は屈筋として上

腕二頭筋，伸筋として上腕三頭筋とした．被験者は被験者A(24歳，右利き)，B(24

歳，右利き)，C(22歳，右利き)が実験にボランティアで参加し，この 3名は FES

刺激を加えながらの外力付加実験の被験者A，B，Cと同一である．被験者には，

予め実験の趣旨，内容について十分な説明を行い，本人から実験参加の同意を得

た．実験は大阪大学基礎工学研究科倫理委員会の承認の下，委員会が定める所定

手続きに従い，遂行された．

6.2 システム構成

システム構成を説明する．実験環境のイメージをFig. 6.1に示す．
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Fig.6.1 Experimental model of FES controled under the unconstrained environ-

ment)

6.3 系全体の周波数特性

被験者Aに対しT= {1.0，2.0，3.0，4.0 }，被験者Bに対しT= {1.0，2.0，3.0}，
被験者Cに対しT= {0.3，0.5，1.0，1.5，2.0，2.5，3.0，4.0 }，全被験者で aE=1.0

の FES制御を行った．

6.3.1 結果

入力をEAA比 rE，出力を肘関節角度 θとしてゲイン線図と位相線図を求めた結

果をFig. 6.2-Fig. 6.7に示す．被験者A，Cのゲイン特性において，低周波域で定

常値となり，周波数が高くなるのに伴いゲインが減少する傾向が確認できた．被験

者Bのゲイン特性においては，定常値は確認できないが，周波数が高くなるのに

伴いゲインが減少する傾向が確認できた．被験者Bのゲイン特性においては，極

大値が確認でき，周波数が高くなるのに伴いゲインが減少する傾向が確認できた．



第 6章 非拘束環境下 FES制御実験 86

また，被験者の位相特性においては周波数が高くなるのに伴い位相遅れの絶対値が

大きくなることが確認できた．さらに高周波域では位相遅れの絶対値が 180.0[deg]

よりも大きくなることが確認できた．これらのゲイン特性・位相特性が Fig. 3.3

に示す神経筋系と筋骨格系を結合した系全体の特性であると考える．
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Fig.6.2 Magnitude plot，Subject A

Fig.6.3 Phase plot，Subject A
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Fig.6.4 Magnitude plot，Subject B

Fig.6.5 Phase plot，Subject B
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Fig.6.6 Magnitude plot，Subject C

Fig.6.7 Phase plot，Subject C
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6.3.2 考察

拘束環境下FES制御実験により得られた神経筋系モデル，FES刺激を加えなが

らの外力付加実験結果より得られた筋骨格系モデルを結合することで，FES入力

実験で得られた系全体の周波数特性が説明できることを示す．ここでは，神経筋系

モデルを代表的な例で自然角周波数 ωn=20.5[rad/sec]，ムダ時間τ=0.05[sec]，減

衰係数ζ=0.7とした．神経筋系の自然角周波数ωnより，20.5[rad/sec]未満の周波

数では神経筋系は定常値を示すので，系全体のゲイン特性において，減衰開始点

は筋骨格系の自然角周波数 ωnによるはずである．被験者Aにおいて Fig. 6.2に

示すように 2.5[rad/sec]が減衰開始点となることがわかる．これは被験者Aの筋骨

格系の自然角周波数 ωnと一致する．被験者CにおいてもFig. 6.6に示すように，

減衰開始点は 2.1[rad/sec]であり，筋骨格系の自然角周波数 ωnと近しい値をとる．

また，神経筋系と筋骨格系を結合した場合，それぞれが持つ遅れ時間が加算され

系全体の遅れ時間としてあらわれるはずである．Fig. 6.3，Fig. 6.7，Fig. 6.7に

示すように，3被験者において高周波域では位相遅れの絶対値が 180.0[deg]よりも

大きくなっている．これは，筋骨格系を本来位相遅れの絶対値が 180.0[deg]よりも

大きくならない 2次系でモデル化したことから，神経筋系と筋骨格系が結合した

ため，筋骨格系の位相遅れに神経筋系の遅れ時間が加算されたためと考える．FES

刺激を加えながらの外力付加実験と非拘束環境下 FES制御実験を同日に実施した

被験者B，被験者Cについて，Fig. 6.8-Fig. 6.11 に神経筋系モデルと筋骨格系モ

デルを結合した場合の系全体特性の理論値を実線で示す．被験者Cについては上

記の代表的な神経筋系モデルを結合した場合，高周波域で誤差が大きくなる．こ

れは結合するモデルが適切でないためと考えられる．被験者Cの結果によくフィッ

ティングする神経筋モデルのパラメータを特定したところ，ωn=30.0[rad/sec]，ム

ダ時間τ=0.01[sec]，減衰係数ζ=1，K=6であった．Fig. 6.10，Fig. 6.11の理

論値を，この神経筋モデルを結合した場合の系全体の理論値に置き換えたものを

Fig. 6.12，Fig. 6.13に示す．

以上より，神経筋系，筋骨格系を各個人で個別に求め結合することで，非拘束

環境下における平衡点制御モデルを取得することができ，このモデルを用いるこ

とで，ヒトの関節運動を制御できる可能性があることを示した．
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Fig.6.8 Magnitude plot with estimated value，Subject B

Fig.6.9 Phase plot with estimated value，Subject B
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Fig.6.10 Magnitude plot with estimated value，Subject C

Fig.6.11 Phase plot with estimated value，Subject C
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Fig.6.12 Magnitude plot with modified estimated value，Subject C

Fig.6.13 Phase plot with modified estimated value，Subject C
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第7章 EMG取得実験

本章では，これまで述べてきた，Fig. 3.3に示すモデルの FES制御における観

点 (すなわち rh=0，ah=0とし，入力を rE，aE とした場合)からの検証を，ヒト

の随意制御の観点 (すなわち rE = 0，aE = 0とし，入力をEMGから取得する rh，

ahとした場合) からの検証と比較する．

7.1 実験環境

実験風景を Fig. 7.1(a)(b)に示す．FES刺激を加えながらの外力付加実験，非

拘束環境下FES制御実験と同様，右肘関節 1自由度の水平運動に限定するために，

右上腕を体幹との角度が 45[°]になるよう，台座により水平面内に固定，右前腕

はキャスター付きの台座に設置，ベルトで肩を椅子に固定した．肘関節角度 θの

初期位置は 90[°]とした．被験者Aが実験にボランティアで参加した．本被験者

はFES刺激を加えながらの外力付加実験，非拘束環境下FES制御実験の被験者A

と同一である．ただし実験実施日は FES刺激を加えながらの外力付加実験，非拘

束環境下 FES制御実験とは別日である．被験者には，予め実験の趣旨，内容につ

いて十分な説明を行い，本人から実験参加の同意を得た．実験は大阪大学基礎工

学研究科倫理委員会の承認の下，委員会が定める所定手続きに従い，遂行された．

7.2 システム構成

システム構成を説明する．実験環境のイメージをFig. 7.2に示す．EMGの取得

には日本光電社の生体アンプWEB-5000を用い，EMG測定電極はAmbu社の筋

電位計測用電極を使用し，貼付の際には日本光電社スキンピュアを用い，皮膚抵

抗が 10k[Ω] 以下となるように処理を行った．測定対象筋は刺激筋同様屈筋として

上腕二頭筋，伸筋として上腕三頭筋とした．関節角度 θの取得には前章同様ゴニ

オメータ SG150と PowerLabを使用した．

7.2.1 EMG取得装置

EMGの取得には上記したようにWEB-5000を使用する．これは，送信機と受

信機に分かれており，送信機内にアンプを備え，無線で送信されたデータを受信
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(a) Subject fixed by a harness on a chair (b) Measuring instrument

Fig.7.1 Experimental setup of EMG

機からアナログ出力するものである．本体をFig. 7.3に示し，仕様をTab. 7.1に

まとめる．

Table 7.1 Specs of WEB-5000

低周波時定数 (選択式) 0.03，0.01[sec] ±20[％]以内　

感度 (選択式) 0.2，0.5，1 m[V]/DIV ±3[％]以内　

最大入力 ±5m[V]以上

ノイズ 42μ [V]p-p以下

7.3 実験内容

非拘束環境下FES制御実験における被験者Aに対し，系全体における随意制御

の入出力間位相特性を特定するために，周期 T= {0.3，0.5，1.0，1.5，2.5，4.0 }
の往復運動タスクを行ってもらった．初期位置を中心にして，運動軌道上の机上に

直線距離 20[cm]の目標地点を示した．被験者にメトロノームでタイミングを合わ

せながら目標地点に手先位置を移動させてもらい，タスク中のEMGと肘関節角度

θを取得した．運動時に測定したEMGから屈筋・伸筋の筋活性の度合mf，meを

求めた．これらは各被験筋の最大随意収縮時 (Maximum Voluntary Contraction)

のEMG データを用いて正規化し，％MVCで表した．以下の式のようにmf，me
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Fig.7.2 Experimental model of EMG)

Fig.7.3 WEB-5000

を用いてAA活性度 a，AA拮抗比 rを定義し，タスク中の rを求めた．

a = mf +me (7.1)
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r =
me

mf +me

(7.2)

7.3.1 解析

FES刺激を加えながらの外力付加実験，非拘束環境下FES制御実験と同様各 T

で 3試行ずつデータを取得する．各 T において，同期して取得した入出力データ

を，出力である肘関節角度 θの最大点から最大点を１周期とし，3試行それぞれか

ら無作為に 1周期ずつ切り出した．切り出した入出力両方をそれぞれ時間正規化

した後平均化し，sin，cosの重回帰モデルで近似した．これにより各 T 毎の入出

力振幅・位相差を求め周波数特性を得た．

7.4 実験結果

rを入力，θを出力とした場合のゲイン線図，位相線図をFig. 7.4，Fig. 7.5に

示す．
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Fig.7.4 Magnitude plot, Subject A

Fig.7.5 Phase lag, Subject A



第 7章 EMG取得実験 99

7.5 考察

ヒトの随意的な肘関節制御をFig. 3.3のモデルに従い，神経筋系モデルと筋骨

格系モデルの直列結合と考えたとき，神経筋モデルのゲイン特性は FESによる制

御の場合と同じく，減衰開始点が筋骨格系の減衰開始点よりも高周波側にあると

考えられる．よって，本EMG取得実験におけるゲイン線図の減衰開始点は筋骨格

系に依存すると考えられるが，Fig. 7.4から減衰開始点は 2.5[rad/sec]であり，前

述の被験者Aの筋骨格系の減衰開始点と一致する．

　また，筋骨格系は 2次遅れ系でモデル化したため，位相特性においては位相遅

れの絶対値が 180.0[deg]より大きくなることはない．Fig. 7.5に示すようにEMG

取得実験における位相特性は，12.6[rad/sec]より高周波では 180.0[deg]より大きい

位相遅れを示すため，随意制御においてもFig. 3.3に示すモデルが成り立つこと

を示すことができた．

7.5.1 随意制御における剛性のコントロールについて

非拘束環境下 FES制御実験では，本 EMG取得実験よりも低周波域で位相遅れ

の絶対値が 180.0[deg]を上回っている．これは，非拘束環境下 FES制御実験にお

いては aE は一定であるが，ヒトの随意運動においては高速な運動を行う際に aE
の値が大きくなり，それに伴い剛性が高まることで，神経筋系および筋骨格系の

自然角周波数が高周波側にシフトしたためだと考えられる．各 T の試行における

aEの平均値をTab. 7.2に示す．これらの結果より，ヒトは随意運動の際，平衡点

を制御すると同時にタスクに合わせて剛性を変化させて巧みに運動を制御してい

ると考えられる．FESによる制御においても，現在の剛性を一定とした制御から，

タスクに応じた最適な剛性をタスク内で逐次決定する制御にすることで，より巧

緻的な運動が可能となると考えられる．

Table 7.2 Averaged aE of various T

T aE

4.0 0.018

2.5 0.027

1.5 0.029

1.0 0.042

0.5 0.16

0.3 0.40
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7.5.2 前章と本章を総合して

前章では FES刺激を入力とし，肘角度を出力とするときのフォワードダイナミ

クスの推定結果を周波数応答の形で示しており，本章では中枢からのコマンド（筋

拮抗比）を入力とし，肘関節角度を出力とするときの周波数応答を示している．こ

れらから似たような周波数応答が得られており，この結果から筋拮抗比という概

念を通して、関節運動を中枢と同じように外部から操作できることを示すことが

できた．

また，本章の結果は，sin状の出力波形を得るためにヒトがどのような入力を中枢

で生成しているかを示しており，これまで求めたモデルを逆システムとして利用

した場合の，インバースダイナミクスの推定結果を示していると言える．



101

第8章 結論

本研究では，近年盛んに研究されており，コントローラに組み込むモデルの導

出が望まれている FES制御において，適切なモデルの導出のために，関節を駆動

する拮抗筋ペアに着目した EMG解析手法を FESに応用し，拮抗筋ペアの単位で

電気刺激するためのモデル，平衡点制御モデルを提案した．

本モデルはEMG解析手法で提案された筋拮抗比 (AA比)・筋活性度 (AA活性度)

を，FESにおいて電気的筋拮抗比 (EAA比)・電気的筋活性度 (EAA活性度)に応

用したもので，関節平衡点の目標値に相当する関節角度，剛性をそれぞれ制御し関

節を制御するものである．本平衡点制御モデルは神経筋系と筋骨格系のカスケー

ド結合で定義され，このモデルの妥当性を確認するために各系をモデル化し，そ

れらを結合して妥当性を確認した．

　まず，拘束環境下において神経筋系のモデル化を行った．その結果，EAA 比を

入力，手先力を出力とする神経筋系が，ムダ時間系と 2次遅れ系のカスケード結

合としてモデル化できることを示した．そのモデルの評価として，1)連続的に変

化する入力に対する応答の確認，2)ステップ状に変化する入力に対する応答の確

認，3)中枢運動コマンドとのインタラクションの確認を行った．これらの結果か

ら，取得した神経筋系モデルを用いて，精度よく高速に手先力を制御できること

を示した．また，FES刺激によりヒトの運動指令を変化させる可能性を示すこと

ができた．加えて，EAA活性度により剛性が任意にコントロールできることを示

した．

　次に，非拘束環境下において筋骨格系のモデル化を行った．その結果，外力と

して付加された手先力を入力，肘関節角度を出力とする筋骨格系が 2次遅れ系で

モデル化できることを示した．また，筋骨格系においてもEAA活性度により剛性

が任意にコントロールできることを示した．

　その次に行った非拘束環境下 FES制御実験によって，上記神経筋系と筋骨格系

を結合した系全体の特性を取得し，上記モデル 2つを結合した場合の理論値との

比較を行った結果，理論値と高い一致性を示し，提案した平衡点制御モデルの妥

当性を示すことができた．

　さらに，非拘束環境下FES制御実験と同様の環境下でEMG取得実験を行い，ヒ

トの随意制御戦略に，提案した平衡点制御モデルが即しているかを検討した．結果，

FES制御下・随意運動下で同様の 2次遅れ系の特性を持つと考えられる筋骨格系を

有しているにも関わらず，非拘束環境下FES制御実験と同様高周波域で 180.0[deg]

を超える位相遅れを示し，提案したモデルが随意制御時にも有効であることを示
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した．また，特筆すべきはヒトの随意運動時には筋活性度，すなわち剛性は一定で

はなく，タスクに応じて変化させながら運動を実現していることを示した点であ

る．今回提案する平衡点制御モデルは，平衡点と剛性を独立して制御できる．こ

のことから，平衡点と剛性をタスクに応じて臨機応変に変化させることで，ヒト

の随意運動に近い制御戦略によってヒトの運動を FESにより制御できる可能性が

ある．

　以上のことから，提案するFESの平衡点制御モデルは，FESによるヒトの運動

制御に対して有効な手段であることが示され，また，ニューロリハビリテーショ

ンの分野においても，ヒトの随意制御に即した制御が可能である点から有効であ

ると考えられる．

今後は，提案した平衡点制御モデルを用いて，実際のヒトの運動タスクを支援

しその効果を確かめたい．
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