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概 要

脳卒中などの脳血管疾患により身体機能に麻痺などの障害を負った方のために，近年，脳活動

で機器を操作することが可能なブレイン・コンピュータ・インタフェース (BCI)の研究が盛んに

おこなわれている．なかでも事象関連脱同期 (ERD)は，運動や運動想起にともなって感覚運動野

付近で生じる脳波特徴量であり，例えば麻痺した右手を動かしたいと考えたときに，ERDと同期

させて外骨格型ロボットなどにより他動的に右手を動かすことで，効果的なリハビリテーション

が可能になると期待されている．しかしながら，ERDには，その発現量に個人差が大きいことや，

運動想起で発現させるには十分な訓練を要するなどの問題があり，ERDを利用したBCIシステム

の識別精度は必ずしも高くない．このため，計測機器や信号解析手法の改善，ならびにERDの生

成機序を解明使用するための基礎研究が取り組まれている．本論文ではERDの生成機序解明を目

的とする，どのような条件でERDが発生するのかを明らかにするため，様々な把持運動条件中の

下で EEG計測実験を行った．

まず，これまでの研究から，運動速度を増加させるほど ERDが強くなることや，筋力発揮量

により脳深部の信号や脳の血流量が変化することが示されていた．そこで一つ目の実験では，手

の姿勢の変化が ERDを生成すること，筋力発揮も ERDに影響するという仮説をたて，ハンドグ

リップなどを用いた 4種類の運動負荷と，維持および 1/3 Hz・1 Hzのペースで握る 3種類の運動

速度を組み合わせた 12の把持運動条件のもとで ERDの発現を調べた．その結果，運動負荷によ

る ERDへの影響は見られないこと，維持している間は ERDが減少することが確認された．把持

の維持中は筋力発揮が継続して行われているにも関わらず ERDが弱まったことから，ERDは姿

勢の変化により発生している可能性が示唆された．この結果は，一定の筋力発揮を行っている間

にはERDが発生するという先行研究と矛盾するが，同実験では筋力発揮量を参加者に提示し，目

標値に合わせるよう指示していたことが本実験との相違であった．

このことから二つ目の実験では，目標の変化に対して姿勢や力を調節する際にERDが発生する

という仮説をもとに，参加者ごとの最大発揮力を基準とした 3段階の運動負荷と，筋力発揮量の視

覚フィードバックの有無を組み合わせた 6条件での把持を維持する運動を行いERDへの影響を調

査した．その結果，負荷は運動野ではなく体性感覚野のERDにのみ影響を与えること，運動の維

持中においては視覚フィードバックがある時にERDが発生する傾向が見られた．この視覚フィー



ドバックを与えることで参加者は力の調節が可能となることから，手の姿勢・目標の更新が ERD

の発生に関与している可能性が示唆された．しかしながら，この実験条件では，フィードバック

の有無により視覚刺激も異なる．脳波は視覚刺激により影響をうけるため，この結果は刺激の違

いによる影響を否定できない．

そこで三つ目の実験では，視覚刺激ではなく視覚フィードバックの提示による力の調節により

ERDが発生するという仮説を基に，視覚刺激と視覚フィードバックを比較可能な 4条件での把持

の維持中におけるERDを調査した．その結果，視覚フィードバックと類似した，しかし無関係な

視覚刺激を与えた場合と比べ，視覚フィードバックを与えた場合にERDが強く発生することが確

認された．この傾向は，μ波帯 (8-13 Hz)の中でも高い周波数帯域 (11-13 Hz)にみられた．

これらの筋力発揮量が ERDに影響しないこと，力の発揮ではなく調節時に ERDが強まるとい

う結果から，筋肉の制御信号を生成している運動指令の生成ではなく，運動の目標を定める運動

計画に関する脳活動が ERDの生成に深く関係していると考えられる．この知見は，ERDによる

運動分類の性能向上に加え，制御する際の ERDが発生しやすい運動手法を提示することにより

ERD型 BCIシステムの操作性能の向上につながると期待される．

1



目 次

第 1章 序論 1

1.1 はじめに . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1

1.2 本論文の構成 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

第 2章 リハビリテーションとブレインコンピュータインタフェース 4

2.1 リハビリテーションと脳機能計測 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

2.1.1 脳卒中と麻痺 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

2.1.2 リハビリテーションの現状 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

2.1.3 脳活動の計測を用いた脳の可塑性の促進 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5

2.2 脳機能計測とインタフェース . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.2.1 背景 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

2.2.2 BMI . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

2.2.3 BCI . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

2.2.4 運動想起 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.2.5 筋力発揮量の評価指標 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14

第 3章 運動機能を実現する脳機能解明の現状 16

3.1 ERDを用いた BCIの課題 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

3.2 BCIによる複数の運動の判定 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

3.3 BCIの実用化にむけた研究 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17

3.4 ERDの発生条件の調査 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

3.5 筋力発揮と脳活動の関係 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

3.6 解析手法の改善 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21

3.7 fMRI, NIRS, MEGを用いた研究 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

3.8 BMIを用いた研究 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24

i



3.9 ERDの生成機序 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25

第 4章 実験 1：運動負荷と速度が事象関連脱同期に及ぼす影響に関する研究 26

4.1 目的 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

4.2 実験内容 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

4.2.1 実験参加者 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

4.2.2 実験環境 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

4.2.3 実験方法 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

4.2.4 脳波計測 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29

4.2.5 信号処理 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

4.3 結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

4.3.1 握力の変化 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

4.3.2 ERD/Sの推移 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

4.3.3 運動負荷と速度の違いによる ERD . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

4.4 考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33

第 5章 実験 2：運動負荷と視覚フィードバックが事象関連脱同期に及ぼす影響に関する研究 38

5.1 目的 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

5.2 実験内容 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

5.2.1 実験参加者 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

5.2.2 実験環境 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

5.2.3 実験方法 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

5.2.4 信号処理 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

5.2.5 統計解析 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 44

5.3 結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

5.3.1 把持運動の検証 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

5.3.2 ERSPの時間周波数マップ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

5.3.3 右手一次運動野での ERD分析 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

5.3.4 周辺チャネルの ERD分析 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48

5.4 考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 49

ii



第 6章 実験 3：視覚刺激と視覚フィードバックが事象関連脱同期に及ぼす影響に関する研究 51

6.1 目的 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

6.2 実験内容 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

6.2.1 実験参加者 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

6.2.2 実験環境 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

6.2.3 実験方法 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52

6.2.4 信号処理 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54

6.2.5 統計解析 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54

6.3 結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

6.3.1 把持運動の検証 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

6.3.2 ERSPの時間周波数マップ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56

6.3.3 ERDの統計解析結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 57

6.3.4 μ波帯の中での周波数帯の ERDの違い . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58

6.4 考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60

第 7章 考察 66

7.1 考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66

7.1.1 把持力と ERDの関係 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66

7.1.2 視覚フィードバックと ERDの関係 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

7.2 今後の課題 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 70

第 8章 結論 73

iii



図 目 次

2.1 脳機能計測手法の一例（侵襲型：ECoG・DBS，非侵襲型：EEG・ NIRS） . . . . 6

2.2 2種類の点滅刺激を注視した際の SSVEP . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

2.3 P300を用いた文字入力 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12

2.4 タスク時における脳波の周波数成分のパワー低下（ERD） . . . . . . . . . . . . . 13

2.5 運動タスク時のパワー減少（ERD）およびタスク後の上昇（ERS） . . . . . . . . 14

3.1 異なる運動速度による ERD（adapted from [81]） . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

3.2 実験の代表的な眼の成分（adapted from [29]） . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

3.3 アーチファクト成分除去前後のEEGの波形とパワースペクトル（adapted from [28]） 23

4.1 実験風景 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

4.2 運動速度の 3条件 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

4.3 運動負荷で用いた器具 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

4.4 各実験条件の順番 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

4.5 hold条件のタスク時の視覚提示 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29

4.6 脳波を計測する乾電極 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

4.7 電極配置図 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

4.8 握力の増加率 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

4.9 C3の時系列 ERD/S . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33

4.10 タスク中盤の ERDの比較 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

5.1 実験環境 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

5.2 電極配置図 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

5.3 実験タスク . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42

5.4 算出された ICAの成分の一例 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43

5.5 40 %MVFで算出した際に数多く見られた成分の一例 . . . . . . . . . . . . . . . . 44

iv



5.6 %MVFの推移 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

5.7 把持の維持中におけるゼロクロス回数 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

5.8 VF条件の前半及び後半のゼロクロス回数 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

5.9 一次運動野の ERSP（C3, Cz, C4） . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48

5.10 周辺チャネルの ERSP（FC3, FCz, CP3） . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50

6.1 実験条件 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53

6.2 1試行の実験フロー . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 53

6.3 実験全体のフロー . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54

6.4 相互相関係数 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

6.5 ゼロクロス回数 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56

6.6 各チャネルの ERSP . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

6.7 補足運動野・右手運動前野・右手一次運動野の ERD . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

6.8 足および左手一次運動野・右手体性感覚野の ERD . . . . . . . . . . . . . . . . . . 63

6.9 右手一次運動野および周辺 3チャネルの複合 ERD . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64

6.10 μ-ERDの周波数帯の違い（C3） . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 64

6.11 C3 Low/High-μ-ERDの統計結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 65

6.12 C3および周辺 3チャネルの複合 Low/High-μ-ERD . . . . . . . . . . . . . . . . . 65

7.1 感覚運動プロセス . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67

7.2 負荷の強さにより影響をうける感覚運動プロセス . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

7.3 フィードフォワード制御中の感覚運動プロセス . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71

7.4 視覚フィードバック制御中の感覚運動プロセス . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71

v



表 目 次

1.1 三つの実験の条件および要素 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

4.1 C3/C4ごとの双極導出において使用したペアチャネルおよび周波数帯 (1/2) . . . . 36

4.2 C3/C4ごとの双極導出において使用したペアチャネルおよび周波数帯 (2/2) . . . . 37

6.1 条件間の ERD検定結果 (p値) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58

6.2 C3周辺 4チャネルを複合した検定結果 (p値) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

6.3 C3および周辺 4チャネル複合での低／高μ波 ERD(p値) . . . . . . . . . . . . . . 59

vi



第1章 序論

1.1 はじめに

現在の日本では高齢化が進み，総務省統計局の調べでは総人口の 2割以上が 65歳以上，うち 1

割は 75歳以上となっている．高齢者は今後も増え続けると言われており，世界的にも先進国を中

心として高齢化が進んでいる．これに伴い，脳卒中などの脳血管疾患の患者が増加している [43]．

脳卒中による直接的な死亡率は医学の発展によって減少傾向にあるが，後遺症による麻痺に苦し

む患者が増えている．

このような麻痺患者のために，四肢を動かさなくても使用できるシステムやリハビリテーション

に使えるシステムが研究されている．その一つがブレイン・コンピュータ・インタフェース (Brain

Computer Interface: BCI)であり，特定の脳活動の変化を計測することでシステムを制御するイ

ンタフェースである．様々な脳活動の変化を利用した BCIが研究されているが，なかでも運動や

運動想起によって発生する事象関連脱同期 (event-related desynchronization: ERD)と呼ばれる脳

波特徴量を利用した研究が盛んである．ERDは運動想起によって発生するため，例えば右足を動

かしたいと思うことで電動車いすを右に動かすなどの直観的な操作が可能となる．また，足を動

かしたいと思ったときに外骨格型ロボットや機能的電気刺激 (FES)などで他動的に足を動かすこ

とが可能となる．これにより，運動企図と麻痺肢の運動による感覚フィードバッグが同期し，閉

ループが作られることで，従来に比べて効果的なリハビリテーションになると期待されている．し

かし，この ERDを利用した BCIシステムの識別精度は必ずしも高くない．精度が低い場合，車

いすの制御等に使用することは事故に直結するため，使用用途が限られてしまう．また，リハビ

リテーションシステムなどのように危険性が少ないものでも，精度が高いほど意思と実際の運動

のズレが減り効果的になると考えられる．そのため，計測方法や信号解析手法の改善，ならびに

ERDの生成機序を調べる研究が取り組まれている．

本研究ではERDの生成機序解明として，運動時の脳内プロセスである「運動意図」「運動計画」

「運動コマンドの生成」「感覚フィードバック」の流れの中で，ERDの生成に関わるプロセスの特

1



定を目的とした．このうち，運動計画は視覚情報を主として運動の軌道を計算し，運動コマンド

では自己受容感覚の情報を合わせて筋肉の制御信号を生成すると考えられている．継続した運動

においても ERDが発生すること，フィードバックが得られない運動想起においても ERDは発生

することから，運動意図や感覚フィードバックではなく運動計画と運動コマンドに注目し，この

二つのプロセスを切り分ける様々な把持運動条件中の ERDの発生傾向を調査した（表 1.1）．

表 1.1: 三つの実験の条件および要素

実験条件 把持運動 負荷 視覚刺激 視覚フィードバック情報

実験 1 Hold 維持 0-15 kgf あり 把持のタイミング

Slow, Fast 周期運動 0-15 kgf あり 把持のタイミング

実験 2 Feed-forward 維持 10-40 %MVF なし なし

Visual Feedback 維持 10-40 %MVF あり 把持力

実験 3 Visual Only なし 30 %MVF あり なし

Fixed Visual 維持 30 %MVF なし なし

Playback 維持 30 %MVF あり なし

Feedback 維持 30 %MVF あり 把持力

MVF:最大随意筋収縮

一つ目の実験では，軌道計算に影響する手の姿勢の変化と，制御信号に関係する筋力発揮量が

ERDに影響するという仮説を基に，運動速度（維持と二種類の周期運動）と運動負荷を組み合わ

せた把持運動時の ERDの比較を行った．

二つ目の実験では，把持状態の維持中において ERDが減少するケースと発生し続けるケース

の違いに着目し，視覚フィードバックによる姿勢や力の再計算がERDに影響するという仮説を基

に，運動負荷と視覚フィードバックの有無による ERDの影響を調査した．

三つ目の実験では，視覚フィードバックにより運動計画が更新されることがERDの発生に最も

関わっていることを明確にするため，視覚フィードバックと類似した，しかし無関係な視覚刺激

を比較対象として把持運動を行った．

これらの実験より得られた ERDの発生傾向から，ERDの生成機序に関わる脳内プロセスを考

察した．

2



1.2 本論文の構成

本論文は以下のとおり 8章で構成される．第 1章では，すでに本研究の背景と目的について述べ

た．第 2章では，BCIが必要とされる背景と BCIを行う脳機能計測手法についてその計測原理や

特徴を述べる．第 3章では，BCI開発の現状について，関連する研究を交えながら解説する．第

4章では，運動負荷と速度の異なる把持運動時の ERDを調査した実験 1について説明する．第 5

章では，運動負荷と視覚フィードバックが異なる把持運動の維持中のERDを調査した実験 2につ

いて説明する．第 6章では，把持運動の維持中における視覚刺激と視覚フィードバックの影響を

調査した実験 3について説明する．第 7章では各実験結果を元に考察と今後の課題について述べ

る．最後に，第 8章で本論文の結論をまとめる．
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第2章 リハビリテーションとブレインコンピュー
タインタフェース

2.1 リハビリテーションと脳機能計測

2.1.1 脳卒中と麻痺

現在の日本では高齢化が進み，総務省統計局の調べでは総人口の約 3割が 65歳以上となってい

る．高齢者は今後も増え続けると言われており，世界的にも先進国を中心として高齢化が進んでい

る．これに伴い，脳卒中などの脳血管疾患の患者が増加している [43]．脳卒中による直接的な死亡

率は医学の発展によって減少傾向にあるが，後遺症による麻痺に苦しむ患者が増えている．脳卒

中は，脳血管障害，もしくは脳血管疾患の一つであり，脳血管疾患が急激に発症したものをいう．

主要な病状としては，脳の血管がつまる脳梗塞や血管が破裂する脳出血がある．どちらの症状で

も発症した血管以降の脳部位に血液が供給されず壊死してしまい，最悪の場合では死に至る．日

本の死亡原因の第三位でもある．また死に至らない場合でも麻痺などの後遺症が残り，日常生活

に大きな影響を与える場合も多い．脳卒中を発症し脳細胞の一部が壊死すると，壊死した部位の

機能が損なわれることになる．例えば右手を制御する運動野が壊死すると右手が麻痺し，言語野

が壊死すると言語障害になる．しかしながら，発症後できるだけ早く治療やリハビリテーション

を行うことで，症状の抑制や回復が期待できる．

2.1.2 リハビリテーションの現状

脳卒中による麻痺などの後遺症は，適切なリハビリテーションによってある程度回復すること

が分かっている．例として，手の麻痺の場合，発症すぐに手が動かせるなら完全回復，1ヶ月以内

に動くようならば不自由なく使えるようになり，3か月以内に動くようならば補助として使える程

度まで回復が望める．しかし，もともとの症状が重いと完全回復になることは滅多になく，発症

から既に数か月が経過しているというようなケースでは，リハビリテーションの効果も薄くなっ
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てしまう．これらの理由から，麻痺を改善することを目的としたリハビリテーションは行われな

いことが多い．多くの病院で一般的に行われているリハビリテーションは，麻痺肢の関節の硬化

を防ぎ，杖などの補助装置や他の四肢の使用により日常生活を送れるようにすること，重症の場

合には介護をしやすくすることが主な目的となっている．

2.1.3 脳活動の計測を用いた脳の可塑性の促進

前節で述べたように，様々な要因から麻痺の回復を断念するケースが多く見られる．この問題

を解決するため，より回復効果を高め，また慢性期の患者にも効果のあるリハビリテーションの

方法が研究されている．そこで近年注目されているのが，脳の可塑性である [27]．脳の可塑性と

は，脳細胞の再生ではなく脳細胞間のシナプス結合が再構成されることによって脳内ネットワー

クが変化することである．この変化によって，壊死した部位の機能を他の部位が補うことで，麻痺

が改善されると考えられている．この変化を強めるために有効と考えられているのが，運動と感

覚フィードバックのループである．このループは，手を動かしたいと考え，実際に手が動き，そ

して動いた感覚や視覚刺激がフィードバックされることで成立する．しかし，麻痺患者では四肢

を随意的に動かすことが困難であるため，フィードバックが得られない．また他動的に四肢を動

かす場合は，フィードバックはあるものの，動かそうとする運動企図との間にずれが生じやすく，

自身の運動であるという感覚，すなわち運動主体感 (Sense of Agency: SoA)が少ないという問題

点もある．この問題に対し，脳活動を計測して機器を操作する，ブレイン・コンピュータ・イン

タフェース (Brain Computer Interface: BCI)が注目されている [18, 38]．このBCIを用いたリハ

ビリテーションシステムは，脳波の特徴量から手を動かしたいといった運動企図を検出し，それ

に同期させるように外骨格型ロボットや機能的電気刺激 (FES: Functional Electrical Stimulation)

を用いて他動的に麻痺肢を動かすといったものである [23, 22, 64, 71, 2, 5]．このシステムであれ

ば，動かそうとする意思，運動，感覚フィードバックのループが成立し，また補助者がいなくて

も使用できることから，効率的で効果的なリハビリテーションができると期待されている．実際

に，高橋らが慢性的な脳卒中患者 1名に対して，BCIを用いて麻痺した足首に FESを与えること

でリハビリ効果が高まるか調査を行ったところ，一定周期で FESを与えただけの条件に比べ，有

意に足首角度が高くなった [72]．また，ラモスらは重度の慢性脳卒中患者を対象に，脳の活動に合

わせて駆動装置により指が動くグループと，ランダムに指が動くグループに分けて実験を行った

[59]．その結果，前者のグループでは運動機能の改善が見られたが，後者では改善が見られなかっ
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た．このように，BCIを用いた神経リハビリテーションを成功させるためには，運動意図を正確

かつ確実に検出することと，運動意図の直後にフィードバック信号を提供できるような感覚運動

ループを閉じることが重要である．ただし，機材コストや高くはない運動意図の検出精度などの

問題があるため，一般には普及しておらず研究レベルにとどまっている．

2.2 脳機能計測とインタフェース

2.2.1 背景

本研究では，参加者の運動企図を抽出するために，脳機能計測が重要な位置づけとなっている．

脳機能計測は，これまで主に病巣の確認や機能異常の診察として，研究や臨床現場で用いられて

きた．しかし近年では，このような単なる計測としてだけではなく，計測で得られた信号を用い

て外部機器を操作することによる意思伝達手段としての利用が進められている．このように，脳

から計測される信号をインタフェースとして用いる研究は，大きく次の二つに分類される．一つ

がブレイン・マシン・インタフェース (Brain Machine Interface: BMI)であり，脳に直接電極を

取り付けて信号を取得する侵襲型である．もう一つがブレイン・コンピュータ・インタフェース

(Brain Computer Interface: BCI)であり，頭皮上に電極を取り付けることなどをすることで信号

を取得する非侵襲型である（図 2.1）．以下にそれぞれの特徴を述べる．

図 2.1: 脳機能計測手法の一例（侵襲型：ECoG・DBS，非侵襲型：EEG・ NIRS）
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2.2.2 BMI

BMIは頭蓋骨内に電極を直接埋め込み，直接神経細胞の活動を計測する手法である [24]．これ

には硬膜下など比較的安全な場所に電極を設置する方法と，脳に直接電極を埋め込む方式がある．

この方式では，非侵襲型と比べて精度の高い計測が可能だが，手術に伴う負担や電極を埋め込む

ことによる感染症も起こりうる．主にラットや猿を対象にした動物実験が行われおり，脳活動と

動作の関係を推定する研究などが行われている．日本や欧州では倫理的な観点から健常者を対象

にして計測することはほとんど行われていないが，後述する脳障害の治療を受けている患者を対

象とした研究はいくつか行われている．

BMIの計測にはいくつか種類があるが，代表的な計測として，皮質表面電位 (Electrocorticogram:

ECoG)と，局所電場電位 (Local Field potentials: LFPs)がある．ECoGでは，硬膜下の脳に電極

を貼り付けることで，主に大脳の神経細胞の活動によって発生する電気信号を検出する．初期の

頃は剣山型の電極を用いていたが，脳へ与えるダメージが大きく，異物への免疫反応が出てしま

い，検出精度が低下し長期利用ができないというデメリットが発生していてた．近年では，慢性

留置型 ECoG電極というシート型の電極が開発され，数カ月を超える長期間の計測が可能となっ

ている [7]．

LFPsは，目的とする脳部位に針状の電極を刺入し，その付近の神経細胞群の活動電位のことで

ある．脳表面で計測する ECoGと比べより深い部位の測定も可能であり，脳深部である大脳基底

核も計測が可能である．近年では，パーキンソン病の治療のために脳深部の特定の神経群を電気

刺激する脳深部刺激療法 (Deep Brain Stimulation: DBS)が行われており，装置の電極から LFPs

を計測することが可能となっている．そのため，人を対象とした LFPsの主な研究は患者が対象

であり，健常者との比較ができないという問題点がある．

2.2.3 BCI

BCIは非侵襲的に脳の信号を抽出する手法である．BMIとは違い，非侵襲という大きな利点を

持つため，ヒトを対象にした研究が世界各国で盛んに行われている．

計測手段

BCI研究で一般的に用いられている脳機能計測技術としては以下のような方法が挙げられる．
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• 脳波 (electroencephalogram: EEG)

頭皮上に設置した電極で，脳から生じる電気神経活動を観察する手法である．1875年にイ

ギリスの科学者であるリチャード・カートンが動物の生態脳に電気現象が見られることを報

告し，1929年にドイツの精神科医であるハンス・ベルガーがヒトで検出されたことを初め

て報告した．このように歴史が古いため，電極の配置を示した国際 10-20法など，国際標準

による計測方法が確立されている．主な利点としては，脳内の電気神経活動を計測している

ため応答性が高いこと，頭皮上に電極を添付するだけなので装置が小型になり機器コストも

高くないことが挙げられる．欠点としては，頭皮上から計測するため，個々の神経活動を正

確に計測することは困難であること，空間分解能が低いこと，そして筋活動などがアーティ

ファクトとして混入しやすいことが挙げられる．実際に Liaoらは右手のどの指を動かした

かを EEGと ECoGのデータで分類できるか試したところ，平均精度は EEGが 77.11 %に

対して ECoGは 91.28 %と，精度に大きな差が見られている [40]．しかし，上述した利点か

ら脳内の簡易検査法として現在でも盛んに研究が行われている．

脳波の計測に使用する電極には，電導性のジェルを用いて装着する湿電極と，頭皮に密着さ

せるだけで使用できる乾電極の二種類がある．湿電極は装着ごとに全電極にジェルを注入し

なくてはいけないこと，計測後には頭皮を洗浄する必要があること，またジェルによって皮

膚が摩耗することなどの問題点があるが，後述するように安定性が高いという利点がある．

乾電極と湿電極を比較した研究では，Saabらは運動想起のタスクを用いて湿電極式のパッ

シブ電極とアクティブ乾電極の性能を比較している [62]．その結果，双方の電極は同程度の

能力を発揮した．しかし，アクティブ乾電極は身体運動に関連したアーティファクトが多く

混入する傾向にあった．また，Gugerらは後述する P300，ERD，SSVEPの 3種類の脳波

特徴について湿電極と乾電極の比較を行っている [19]．その結果，これらの脳波電極は，上

記 3種類すべての脳波特徴を検出できる周波数レンジで測定が可能であり，P300を用いた

タスクでは両方とも成功率が 100 %を達成し，SSVEPを用いたタスクでも刺激注視開始か

ら数秒後には 100 %に近い認識率となった．また，ERDを用いたタスクではエラー率が湿

電極 18 %，乾電極 15 %と近い性能となった．しかし，乾電極の方はノイズが混在しやすい

ため，装着に注意が必要という結論に至っている．

• 脳磁図 (magnetoencephalography: MEG)
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脳の電気的活動によって生じる磁場を，超電導量子干渉計と呼ばれる非常に感度が高いデバ

イスを用いて計測する脳イメージング技術である．1968年にデビット・コーエンによって

初めて計測された．特徴としては，電気神経活動に伴う微弱脳磁界を計測するため EEGと

同様に応答性が高いことが挙げられる．加えて，頭皮や頭蓋骨の影響を受けにくいため，空

間分解能が EEGより優れている．この 2つの大きなメリットから，後述する fMRIと同様

に，脳機能を調査する研究に使われている [34]．しかし，脳から放出される磁場は非常に小

さいため，地磁気を含めた外部の磁気に影響を受けてしまう．これを防止するために磁気的

にシールドされた専用の計測室が必要になるなど，機器コストが高くなるという問題点が

ある．

• 機能的磁気共鳴画像法 (functional magnetic resonance imaging: fMRI)

核磁気共鳴現象を利用して生体内部の情報を画像にする方法である．脳血流に伴う酸化の程

度と神経活動には密接な関係があることが分かっており，この神経細胞の活動により脱酸化

ヘモグロビンが増加する際の磁性変化をとらえることで計測する．この血中酸素濃度に依存

する信号は BOLD(Blood Oxygenation Level Dependent)と呼ばれ，fMRIを用いた研究で

は主にこのBOLDを用いて評価を行う．fMRIは，空間分解能は高いが，脱酸化ヘモグロビ

ンが変動するまでに数秒かかるため時間分解能は低くなっている．またMEGと同様に専用

の計測室が必要になるという欠点がある．

• 近赤外分光法 (near-infrared spectroscopy: NIRS)

測定対象に数種類の波長が異なる近赤外光を照射し，吸収された度合い (吸光度)の変化に

よって成分を算出する方法である．脳血流中の酸化ヘモグロビンの濃度変化を計測している．

利点として，装置が小型であることや，キャップをかぶるだけで計測ができる，多少動いて

も計測ができるという簡便さがある．欠点として，fMRIと同様に血流の濃度変化である以

上時間分解能が悪く，fMRIと異なり空間分解能も悪い点が挙げられる．また，高橋らは皮

膚血流に影響を受けることを示しており [73]，守口らは特に側頭付近のNIRS信号に脳活動

の成分が少ないことを示している [44]．以上のことからリアルタイム性が要求されるシステ

ムへの使用は難しいが，まだ歴史が浅いため今後計測法が確立され高性能なNIRSが誕生す

ることが期待されている．

BCIを開発・使用するにあたっては，装置が比較的小型かつ安価で，簡易に計測できることが
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望まれる．また時間応答性が高いことも重要である．これらを考慮すると，現状で BCIに最も適

しているのは EEGであると考えられる．したがって，本研究では運動企図の抽出に EEGを用い

ることとする．

脳波信号の特徴

脳波とは，神経細胞からなる大脳皮質の表面近くに位置する多数の樹状突起に生じたシナプス

電位・後電位などの総和の電位変動である．脳波に最も影響を与えているニューロンは，大脳皮

質V層の内錐体細胞であると考えられている．内錐体細胞は皮質表面に向かって垂直方向に，先

端樹状突起を伸ばしている．脳波の発生は，視床から興奮または抑制入力が到達し，樹状突起の

限定部位にシナプス後電位が生じることに起因している．樹状突起の深層部に興奮性シナプス後

電位が生じると，ニューロン内部に電流が発生し，ニューロン周囲には深層部陰性と浅層部陽性

の電場が生じる．内錐体細胞は並列に配列しているため近似的に双極子が形成され，結果として

大きな電場を作ることになる．

脳波の基礎律動は周波数帯で分類されており，主な律動として，δ波 (1-3 Hz)，θ波 (4-7 Hz)，

α波 (8-13 Hz)，β波 (14-30 Hz)が挙げられる．これらはそれぞれ異なった生理学的意味を持つと

考えられている．また，基礎律動は覚醒度や年齢，薬物，病気など様々な要因によって変化する

[9, 26, 17, 60]．一般にBCIでは，基礎律動とは別の，感覚入力や運動企図に関連して特異的に発生

する事象関連電位 (event-related potential: ERP)を抽出し，使用する．ERPは大きく分類すると，

外部トリガを必要とする外因性脳波と，必要としない内因性脳波に分けられる．外因性脳波には，

視線などの筋制御に依存するものと依存しないものに分類される．外因性脳波の依存型には視覚誘

発電位 (visual evoked potentials: VEP/SSVEP)，独立型には P300がある．内因性脳波には皮質

緩電位 (slow cortical potential; SCP)や事象関連脱同期/同期 (event-related (de)-synchronization:

ERD/ERS)がある．次にこれらの特徴を述べる．

• 視覚誘発電位 (visual evoked potentials: VEP / SSVEP)

視覚刺激を与えることで視覚野がある後頭葉に生じる電位である．視覚刺激方法には 2種類

あり，1つはフラッシュ視覚誘発電位法で，強い白色光の点滅を提示することにより電位を誘

発させる方法である．もう 1つがパターン視覚誘発電位法と言い，白黒の格子縞模様を反転

させる図形反転刺激を用いる (図 2.2)．大脳視覚野ニューロンは網膜への均一な照射による
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刺激には鈍感であり，輪郭やコントラストを有する図形による視覚刺激に対して高い感受性

を持つ．そのため比較的弱い光で効果的に視覚野のニューロンを刺激できるために，パター

ン視覚誘発電位法が頻繁に用いられる．どちらの方式でも，後頭葉の EEGにおいて点滅周

期と同じ周波数帯の信号強度が増加する．この SSVEPは後述する ERDに比べて検出しや

すく，SSVEP型BCIの精度は比較的高い．例として，Bakardjianらは 8種類の周期の刺激

を用いた 8方向ロボット制御を行い，コマンド成功率 98 %という高いパフォーマンスを実

現している [3]．

図 2.2: 2種類の点滅刺激を注視した際の SSVEP

• P300

P300とは互いに識別可能な 2種類以上の感覚刺激 (聴覚，視覚，臭覚など)をランダムに提

示し，低頻度の刺激を選択的に注意させることによって，刺激後約 300 msecで出現する電

位である．刺激後 300 msecで出現する陽性 (positive)な電位であることから，この名前が

付けられている．

この低頻度の刺激に反応する P300を活用することで，P300 spellerと呼ばれる入力システ

ムが考案されている [37]．図 2.3のように画面に文字等をグリッド上に表示し，縦一列，横

一列とどんどん光らせていく．その際に使用者は入力したい文字を注視することで，その文

字が光ったタイミングで P300が発生し，そこから選択した文字を特定，結果として文字入

力が可能となる．このP300 spellerの原理は文字に限らないため，数十もの選択肢の中から
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一つを数秒程度の時間で選ぶことができる実用性の高いものとなっている．

図 2.3: P300を用いた文字入力

• 事象関連脱同期/同期 (event-related (de)-synchronization: ERD/ERS)

事象関連脱同期/同期とは，脳波のある特定の周波数帯域において，ある事象に引き続いて活

動電位の低下 (ERD)や増加 (ERS)が生じる現象である [53, 54, 58, 25]．例えばα波帯 (8-12

Hz)において，閉眼や安静，覚醒した状態では ERSが生じ，開眼や視覚刺激，運動，暗算

時にはERDが生じる（図 2.4）[14, 61]．また，運動実行後にリバウンドのようにERSが発

生することも知られている（図 2.5）[46]．この現象は視床と皮質緩ループの活動によるもの

だと考えられている．

ERD/ERSは，運動や運動のイメージ (これを運動想起と呼ぶ)といった自発的側面を持つため，

BCIの制御信号として広く使用される．ERDは運動開始時に，ERSは運動終了時に発生するため，

ERDが使われることが多い．しかしながら，ERSの方が万人にとって発生しやすいため，ERS

を使った BCI研究も行われている．また，Thomasらのように，ERDと ERSを組み合わせるこ

とで識別精度を上げる研究もされている [77]．運動やイメージに用いる身体部位によって出現する

周波数帯が異なり，足の運動の場合 18-23 Hz，手の運動の場合は 9-13 Hz程度であると言われて

いる．しかしながら，ERDの周波数帯は，手の運動においてα波よりも弱くではあるがβ波でも

確認されており [14]，覚醒度など他の要因によっても変化するため，一概に言うことはできない．
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図 2.4: タスク時における脳波の周波数成分のパワー低下（ERD）

2.2.4 運動想起

運動想起とは，実際に運動は行わなずに動作を頭の中で想像することである．運動想起の方法

は，視覚的な想起として身体部位が動いている光景を想像するやり方と，感覚的な想起として身

体部位が動いている触覚・体性感覚を想像するやり方があると考えられる．これらの運動想起は

異なる脳活動と考えられるが，具体的にどちらか，あるいは複合した想像を行うかは人によって

異なり，また判定することは困難である．

この運動をイメージする運動想起においても，実運動のようにERDは発生することが知られて

いる [69, 8, 21, 32]．運動想起によるERDの傾向として，実運動のERDに比べ局所的かつ弱い傾

向がある [41]。この運動想起を対象とした研究は多くみられるが，大きな理由としては，麻痺患

者は四肢を動かせないため手が動いたという感覚フィードバックが無いが，これは健常者の運動

想起においても同様のためである．一方で，麻痺患者は実際に手を動かそうとしているのに対し，

健常者の場合は手を動かさないようにしながら動くイメージをしなくてはいけないため，異なる

運動とも考えられる．実際にRaffinらは，fMRIを用いて四肢切断部位における運動実行と運動想

起時の脳活動を調査したところ，運動実行と運動想起とは異なる脳活動が見られた [57]．この結
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図 2.5: 運動タスク時のパワー減少（ERD）およびタスク後の上昇（ERS）

果は麻痺患者を対象にした実験ではないものの，動かせない四肢に対する運動という点は共通し

ているため，健常者の運動想起よりも実運動のほうがより麻痺患者の運動に近い脳活動になると

推測される．

2.2.5 筋力発揮量の評価指標

脳機能とは異なるが，BCIの研究の際に運動の評価として筋力発揮量を用いるケースがある．目

視で判定可能な動きであればよいが，特に力の強さが異なる条件の場合はその発揮量を出してい

ることを評価する必要がある．評価指標の一つとして，筋電図 (Electromyogram: EMG)が広く

使われている．前節の Raffinらの実験でも運動の可否の判定に使われており [57]，参加者の筋力

発揮の状態を調べることができる．EMGとは，筋活動によって生じた活動電位をとらえたもので

ある．流れとしては，大脳の運動野から運動指令の信号が神経を通って伝わっていき，その信号を

受け取った筋繊維が収縮する際に活動電位が発生し，この活動電位が伝播して電極に届くことで

EMGとして計測される．収縮する筋繊維は複数あるため，EMGに記録された信号は，伝播して

きた複数の活動電位が混ざり合った物である．収縮する筋繊維が多いほど活動電位が増加するた

め，より筋力発揮をしようとする程EMGの振幅は大きくなる．このように，EMGは筋繊維の数

に依存し 1本の強さには影響しないため，個人の握力などに影響を受けず，筋力発揮量を標準化で

きるという強みがある．そのため，足の背屈状態をEMGによって判定する [13]，運動想起時に体

を動かしていないかを判定する [81]など，用途は少なくない．EMGは最も力を発生させた最大随
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意収縮 (Maximum Voluntary Contraction: MVC)のときの振幅が最大となるため，このMVCが

標準化のために広く使われている [82]．このMVCを使用することにより，標準化された筋力発揮

量の指標を作ることができる．使用する際には，MVCを 100 %として振幅の比率を求め，%MVC

と表記する．例えば 20 %MVCなどである．

EMG以外の筋力発揮の基準としては，握力などの参加者が発揮した最大の力を基準とするMVF

(Maximum Voluntary Force)を用いることもある．こちらも最大値を 100 %MVFと表現する．こ

ちらは機器に伝わった力をそのまま指標にできるため，等尺性などの力の維持や，目的をもった

運動タスクの評価に使われることが多い．
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第3章 運動機能を実現する脳機能解明の現状

3.1 ERDを用いたBCIの課題

SSVEPや P300による BCIとは異なり，ERDを用いる場合には視覚を使用する必要がないた

め，より広範囲な用途が期待できる．また，四肢を動かそうという運動企図に合わせて義手義足

やリハビリテーション用装置を制御できる ERDは，BCIの主となる目的により適していると考

えられる．一例として，ERDを利用したBCIに，Doらによる足首運動のための FES制御がある

[13]．彼らは参加者の足の運動野から利き足の背屈運動時の ERDを検出し，対側の足を FESに

よって動かし同期させた．これにより，下肢の脳制御を管理するBCIと足の運動を誘発する FES

を統合したシステムが可能となることが示唆されている．しかし，判定は背屈の有無の 2状態で

のみであり，複雑な制御は困難である．また，リハビリテーション以外にも車いすの制御などの

研究もおこなわれているが，その場合，より多くの状態を分類する必要がある．

3.2 BCIによる複数の運動の判定

BCIにおいて，複数の運動の分類ができることは実用化において重要であるが，Kroneggらに

よれば，数種類のコマンドを制御するために複数の状態を区分すると精度が大幅に低下すると報

告している [36]．Kroneggらは，指の運動や立方体の回転，音楽を思い出すなど，複数のメンタ

ルタスクを行わせ，EEGからどのメンタルタスクを行っているかを推定した．その結果，手法に

もよるが，タスク数を 1増やすほど分類精度は 10 %程度落ちており，実用性に欠けるという結論

となった．

Liaoらは，侵襲型であるECoGで可能と報告された右手のどの指を動かしたかの分類を，EEG

においても可能か試みた [40]．分類は親指 vs人差し指という 2分類の検定を，各指の組み合わせ

で行った．その結果，平均精度は 77.11 %となり，EEGにおいても指の動きを分類することがで

きた．しかしながら，あくまでも 2分類での精度であり，5分類を行った場合は大幅に精度が落ち

る可能性が高い．
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一方Gwinらは，264チャネルの高密度な電極を用いることで，下肢の 4種の動きを 91 %の精

度で分類できた [20]．運動は，足首／膝，等尺性／等張性，屈曲／伸展，低負荷／高負荷を組み合

わせた 7種を行った．等張性では，低負荷は自重のみ，高負荷は重りをつけて行い，等尺性は低

負荷を高負荷の 25 %程度になるように定めた．その結果，等尺性/等張性，膝/足首の 4種の運動

はそれぞれ分類ができた (補足運動野のみ：61 %，全体：91 %)．特に，等尺性は運動の開始と終

了時に，等張性は運動中ずっとERDが発生する傾向が見られ，またこの傾向は運動野だけでなく

脳の広い範囲に見られた．また，膝/足首，屈曲/伸展をあわせてERDを検定すると，負荷で有意

差が見られた．一方で，屈曲・伸展の動きは分類ができなかった．

3.3 BCIの実用化にむけた研究

信号解析により分類数を増やすのではなく，制御プロセスによって性能をカバーする研究も行

われている．

Angevinらは，一つの運動想起タスクのみを用いて四方向移動ロボット制御を試みた [61]．彼ら

は前進，右旋回，左旋回，後退，待機の五種類の制御コマンドを時間的に切り替えていき，選択

したい制御コマンド時に右手の運動想起を行うことでロボットを行動させる方法をとった．実験

は迷路上に配置されているロボットをゴールまで制御させた．実験の結果，右手の運動想起のみ

で五種類の制御を行うことができたことから，この手法によりERDの応用範囲が広がると結論し

ている．しかし，迷路の壁に衝突する回数は少なくなく，またコマンドの切り替えに時間が掛か

り，ゴールまでの時間はロボット本来の性能の 5倍以上かかるという問題点もみられた．

Frisoliらは，通常のBCIに視線を加えた上肢外骨格ロボットのアーキテクチャを提案した [15]．

この装置は，視線で対象を選択後に運動想起を行うと，ロボットが対象に届くよう参加者の腕を

動かす機能がある．参加者は健常者 3名と慢性脳卒中患者 4名を対象とした．運動意図は，μ/

β-ERDを用いて 2つを分類する分類器を事前に作成した．その結果，健常者慢性患者共に，Rest

とMovementを約 9割の精度で分類でき，到達運動を行わせることができた．

以上ように制御プロセスによる多機能化はいくつか見られるものの，ON/OFFの 2状態の切り

替えでも 1割のエラー率による弊害は大きく，機器操作インタフェースとして用いるためにはま

だまだ識別精度が低いという問題がある．そのため，多チャネル化やEEG解析方法の改善に加え

て，検出精度を上げるためにERDがどのような条件で発生するかについても基礎研究が行われて

いる．
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3.4 ERDの発生条件の調査

Yuanらは，手の運動速度の違いに対する ERDの変化について研究を行っている [81]．彼らは

男女 10人の参加者に，運動及び運動想起を右手と左手で行う計 4パターンを 2回ずつ行わせた．

それぞれの運動につき，0.5，1.0，1.5，2.0，2.5，3.0，3.5 Hzの 7パターンを行って実験した結

果，速度と ERD強度はほぼ線形関係を示した (図 3.1)．運動想起ではあまりみられないが，運動

時には対側の運動野でも ERDが発生し，線形関係を示している．

図 3.1: 異なる運動速度による ERD（adapted from [81]）

Normanらは，ロボットアシストによる ERDの影響を調査した [49]．参加者は，中指と人差し

指のタップ動作により音楽ゲームを行うが，この際に参加者の指を動かせるロボットが装着され

ている．実験条件として，人／ロボットがそれぞれ activeか passiveを定めており，組み合わせ

により active/passive(手動)・passive/active(自動)・active/active(弱い力が加わるアシストあり)・

passive/passive(タッピングを行わない)の 4条件を行った．その結果，passive/passive以外は運動

時に ERDがみられた．Passive/activeにおいても ERDは見られたことから，主体的な運動だけ

でなく，体性感覚の予想でもERDは発生すると考えられる．一方で passive/passiveではERD/S
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ともに見られなかったため，視覚や音の刺激のみでは影響しないことが確認された．

Myklandらは，片頭痛患者の発作の各フェーズにおいて，運動や感覚運動時のβ ERD/Sの反

応が異なるかを調査した [45]．フェーズは発作時を基準として，発作前，発作時，発作後，発作間

に分類した．課題は，手首の屈曲運動の運動タスクと，運動タスクに加えて屈曲時に指先に触れ

るボールの材質を木か金属かを判定する感覚運動タスクの 2種類を行った．その結果，タスク間

では，運動タスクよりも感覚運動タスクにおいてβERDが有意に強い傾向が見られた．フェーズ

感では，発作前は発作間に比べβのベースパワーが増加しており，発作前は発作間と比べβ ERD

が有意に増加した．以上のことから，感覚運動の皮質処理は偏頭痛の発作前の間に変化すること

が分かった．また，発作前にベータパワーが増加しているのは，感覚運動皮質の運動前の活性化

が低下していると考えられる．感覚運動タスクのほうが運動タスクよりもERDが強く見られたの

は，ERDは固有受容感覚の変化を反映している可能性がある．

3.5 筋力発揮と脳活動の関係

Wangらは，手の把持運動において，運動想起から筋力発揮量の違いをリアルタイムに分類でき

るか調査した [79]．分類対象は，Relax, Low(10 %MVC), High(30 %MVC)の 3条件とした．実

験の結果，最終的なの分類成功率は 70.9 %(基本成功率 33.3 %)であり，筋力発揮の強さによる分

類が可能であった．また，実験が進むほど成功率が上がっており，フィードバックを与えることで

皮質電位に影響を与えられると考えられる．一方で，μ-ERDは LowとHighで有意な差が見られ

ず，β-ERDは Relaxと Lowに有意な差が見られなかったため，周波数帯域は脳機能上の差があ

ると推測される．

Kristevaらは，定常状態の運動パフォーマンスと EEG-EMGコヒーレンスの相関関係を調査し

た [35]．実験中，参加者の右手人差し指に 15秒間 4 %MVCの負荷をかけ，参加者は指の位置を

維持するよう指示された．その結果，上手く維持できたタスクはそうでないタスクに比べ，α・

β帯のコヒーレンス・スペクトルパワー (SP)が有意に高くなった．また，βの SPが高いタスク

は，コヒーレンスも有意に高い傾向が見られた．これらのことから，α・βの SPを反映した皮質

運動活動はパフォーマンスに相関すること，β帯のコヒーレンスと SPは独立する事象ではないこ

と，高い運動注意を行うタスクはβ帯皮質活動を高め，脊髄運動ニューロンを効果的に動かし，パ

フォーマンスを向上させる可能性が示唆された．

Chakarovらは，Kristevaの実験を元に，筋力発揮量が異なる等尺性の運動における，β・γ帯
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のEEG-EMGとのコヒーレンスを調査した [6]．参加者は指にマニピュランダムをつけ，指にかか

る力に対し指の位置を一定に保つようなタスクを行う．このとき，指には 8, 16,24 %MVCの 3種

類の負荷をかける．また，負荷は一定ではなく，4 %MVC の振れ幅のあるサイン波を用いている．

実験の結果，15-45 Hzにて負荷の違いによるコヒーレンスの有意な差が見られたが (特に運動野

の C3,C1)．γ帯ではその傾向は見られなかった．一方で，SPの有意差は見られなかった．

Tattiらは，インパルス力の運動計画の違いがβ ERD/Sおよび変調度 (ERD/Sの差)に影響す

るかを調査した [76]．運動の内容は，運動距離 3種類×８方向にランダムに表示されるターゲット

に対してリーチングタスクを行った．その結果，運動は運動開始時間，ピーク速度は 3距離で有意

に異なっていたが，β ERD/S，変調度，ERD/Sピーク時間は距離による有意差は見られなかっ

た．そのため，β ERD/Sは力の影響を受けない可能性が示唆された．

Leocaniらは，多発性硬化症 (MS: Multiple Scleerosis)に生じる疲労感の強さが，運動時のEEG

に与える影響を調査した [39]．参加者は，健常者と，運動障害の無いMS患者を疲労重症度から

非疲労MSと疲労MSに分けた，3つのグループで比較した．運動は，右手の親指の伸展を，自己

ペース (7-10秒に 1回)で行った．比較した EEGは，運動開始直前の ERDと運動後の ERSとし

た．その結果，疲労MSは他 2グループと比べ有意にパワーが低くなった (ERDが大きく，ERS

は小さい)．また，ERDと ERSは疲労度の強さに相関傾向が見られたことから，MSの疲労は皮

質の運動系の機能障害に関連する可能性が示唆された．Leocaniらの実験の疲労は病気由来のもの

であるが，一般的な疲労と関連するのであれば，疲労によりERD/Sは変化するため，特に負荷の

ある実験は順番に影響を受ける可能性が高いと考えられる．

Kristevaらの実験及びChakarovらの実験では，運動中の SP同士の比較であり，Rest時との変

動をみる ERDの評価は行っていないが，SPが低いということはパワーの減少を示す ERDが強

いと考えられる．そのため，上手く運動ができていないタスク時にERDが発生していると推測す

ると，力を合わせようと調節しているときほどERDが強くなる可能性がある．また，力の強さで

ベータ帯のパワースペクトルの強さが変わらないことから，力はβ-ERDに影響しないと考えら

れる．これはTattiらの結果と同様である．一方でWangらは運動想起において筋力発揮量の違い

を検出できたと報告し，3.2章でのGwinらの実験では足の実運動において負荷による ERDの差

が見られている．
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3.6 解析手法の改善

EEGには脳と電極との間に頭蓋骨や皮膚があるため，非侵襲のECoGなどと比べてノイズが混

入しやすく，BCIの分類精度の低下など影響がある．そのため，ノイズの多いタスクを除外する

などの基本的な処理以外にも，解析精度を上げるための手法がいくつか提案されている．

主に実験後のオフライン解析において，広く使われている手法の一つに独立成分分析 (Indepen-

dent Component Analysis: ICA)を用いたアーティファクト除去がある [1, 29, 28]．この手法の流

れとしては，多数のチャネルから計測したEEGに ICAをかけ，独立成分を算出する．その成分の

波形や各チャネルへの活動量の分布 (頭皮マップ)などから，体動によるアーティファクトといっ

た EEGではないと判断した成分を除外する．残った成分から逆関数を用いて各チャネルの EEG

信号に復元することで，アーティファクトを除去した綺麗な EEGを解析に用いることができる．

しかしながら，どの成分がEEGかの判定は難しく，望んだ実験結果になるよう成分を恣意的に選

ぶということもできてしまうため，判断基準を決める必要がある．一例として，Jungらは目の動

きである眼電位の成分を EEGから除外する方法を提案している [29]．参加者は，画面上の指示さ

れた箇所に円が表示された際にボタンを押す視覚的選択注意課題を行った．実験中，眼の周りの 2

箇所から計測した眼電位の強さから，EEGの汚染度を 3段階に分類し，ICAによる成分除去の影

響を調査した．その結果，成分除去前は円の表示位置により EEGの ERPが異なる結果となって

いたが，図 3.2Aの瞬きや図 3.2Bの眼の横の運動と思われる成分を除去後,ほぼ同一の結果となっ

た．また，汚染度による比較結果も，成分除去後には類似した傾向が見られたことから，瞬きと

眼球運動のアーティファクトを頭皮マップから判定することができると考えられる．目以外にも，

体動やEMGによる成分は大きなアーティファクトであり，外側に集中するような典型的な分布と

なっている．また，図 3.3の右図で示すように，体動・EMGのアーチファクトを除去する前（実

線）と後（点線）では，パワースペクトルが大きく変化している．除去前は成分の強さが全周波

数帯で一定傾向であるのにたいして，除去後は典型的な EEGのパワースペクトル（10 Hz付近が

強く，高周波になるほど小さくなる）となっている．これは EMG・体動によるパワーは，周波数

帯で成分の強さは大きく変わらない，むしろEEGとの差分から高周波成分が強い傾向があるとい

える．

オンラインでの分類精度を上げる手法も提案されている．Szczukoらは，ラフ集合ベースのEEG

解析を行い，アーティファクトの除去といった複雑な前処理をなくし，シンプルな運動の分類と

必要なパラメータの選択方法を提案した [70]．この手法では，EEGから下記を組み合わせた 615
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図 3.2: 実験の代表的な眼の成分（adapted from [29]）

の特徴量を算出し，いくつかの運動の分類を試みた．特徴量は，「チャネル，周波数帯域，信号の

平方和／平均／分散／最小／最大値，チャネル間の差」を組み合わせて算出している．分類する

運動は，「A：レスト／右手／左手の開閉，B：Aの運動想起，C：レスト／手の開閉／両足の動き，

D：Cの運動想起」の 4セットあり，セットごとに 3条件に分類を試みた．その結果，特徴量の組

み合わせによる精度は，全て (615)>>C3,C4関連 (120)>上位 50となった．分類は，3条件の分

類と，レストか運動，左か右，手か足の 2条件の分類を試みており，3条件の分類は 6割程度と

低精度にとどまったが，レストか運動かであれば実運動で 0.87，運動想起 0.88と悪くない精度と

なった．一方で，分類に有用なパラメータ自体は人によってバラバラであり，全体の分類精度の

貢献度の上位 50についても，一人の参加者にマッチするのは 3-5 %の数しか一致しなかった．

3.7 fMRI, NIRS, MEGを用いた研究

脳機能の解明を目的とした研究では，EEG以外の計測手法も使われている．EEGは神経活動

により発生する電気信号を計測するものであるが，その神経活動により血流量の増減や磁気が発

生するため，関連性がある可能性が高い．特に fMRIやMEGは空間分解能が高く脳部位の活動を

細かく検出できるため，EEGの関連性の判明により，EEGの機能的役割の解明がより進むと推

測される．以下にいくつかの先研究を記載する．

Parkesらは，EEGの運動後ベータリバウンド (β-ERS)と fMRIの BOLD(酸素濃度依存信号)
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図 3.3: アーチファクト成分除去前後の EEGの波形とパワースペクトル（adapted from [28]）

の関係を調査した [52]．実験は，EEGと fMRIの同時計測と，EEGのみ計測の 2ケースを行い，

計測毎に，右手人差し指の伸展を異なる速度条件で実施した．速度は 1, 2 Hzと 1回のみの 3種類

を行った．EEGは fMRIの同時計測ではノイズが大きいが，単独と傾向は似ていたため，fMRIと

の比較は単独の EEGで行っている．また，EEGは信号源推定を用いて，活動脳部位を算出して

いる．その結果，EEGの ERSと fMRIの BOLDはどちらも右手の運動皮質・体性感覚皮質の近

い領域で見られ，また信号の変化も相関傾向がみられた．

Wangらは，FESを用いた運動想起型 (MI)のBCI-FESトレーニング時のEEGとNIRSの反応

を調査した [80]．参加者は健常者で，対象は右手の把持運動とした．運動は，FESにより勝手に右

手が動く FES条件，運動想起を行うMI条件，運動想起時にランダムで FESが作動するMI-FES

条件，運動想起を分類器で検出した際に FESが作動するMI-BCI-FES条件の 4条件を行った．そ

の結果，MI-BCI-FESが特に ERDが強く発生した．また，NIRS信号のピーク振幅および積分面

積と，EEGのα・β-ERDの強さに相関が見られた．このことから，MI-BCIと FESの組み合わ

せが，より大きな皮質活性化を生じさせる可能性が示唆され，運動リハビリの評価方法に使える

可能性が見られた．

しかしながら，Wangらの実験では，MI-FESに比べMI-BCI-FESのERDの平均値は高いもの

の，有意な差は見られていない．ただ，FESの動作はランダムではあるが，MIを実施しているタ

スク中に限定されていることから，参加者の主体としてはMI-FESはBCIがあるときと大差がな

い可能性はある．

小野らは，ERD-BCIを用いて脳卒中患者の麻痺した指の運動のトレーニングを行い，加えて
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BOLDを調査した [51]．参加者は一ヶ月間，毎日 1時間のBCIトレーニングを実施した．内容は，

麻痺した指を動かそうと試みてもらい，ERDが観測できたら視覚アラート (画面上の手が動く)も

しくは運動駆動装置 (麻痺した指が曲がる)が動作した．参加者は 9人で，それぞれ視覚アラート

4人，運動駆動装置 5人に分かれて実験を行った．その結果，損傷した脳半球で検出する ERDが

全参加者で増加し，両半球で BOLDの活性領域の拡大が見られた．また，ERDと BOLDの強さ

に相関が見られた．一方で，指の動きを評価する臨床評価スケールや，指の EMGの改善は見ら

れなかった．身体的な改善は見られなかったが，運動野のBOLDの活性化は他の研究で見られた

軽度の麻痺患者の回復中パターンと類似しているため，ERD-BCIは機能回復に役立つ可能性が示

唆された．

Fryらは，MEGの等尺性の手首屈曲中の運動関連ベータ減少 (β-ERD)と運動後ベータリバウ

ンド (β-ERS)を調査した [16]．参加者には動力計を手首の力で引っ張ってもらい，視覚フィー

ドバックを用いて目標の力を発揮してもらった．力は，5, 15, 35, 60 %MVFで 3秒間の維持と，

線形で力を 65 %MVFまで増加させるがその時間幅を変えた 3種類の力発達率 (Rate of Force

Development: RFD)を条件とした．β-ERDは%MVFや EFDで有意な変化は見られなかった．

β-ERSは，%MVFで有意に増加し，RFDでは発生期間が短くなり，かつ瞬間値が高くなった．

3.8 BMIを用いた研究

BMIは侵襲型のため主な対象は患者であり健常者との比較ができないことや，治療を目的とし

ているため計測部位が参加者ごとに異なるなどの問題点がある．しかしながら，脳部位に直接電

極が触れていることから，より正確に脳機能を計測できている可能性が高い．また，神経の電気

信号を計測しているため信号の種類としては EEGと同様であり，EEGの高精度版として参考に

なりうる．以下に，いくつかの研究を示す．

Tinkhauserらは，DBSを埋め込んであるパーキンソン病患者の上肢と下肢の自発的運動におい

て，視床下核でのβ／γ帯のERD/Sを調査し，周波数帯の機能的関係を調査した [78]．その結果，

下肢運動時の高β帯のERDが有意に強く，上肢下肢の運動は視床下核において部位だけでなく周

波数領域においても役割が異なることが判明した．

Tanらは，パーキンソン病患者の把持力を視床下核で計測した LFPsから判別できるか調査し

た [75]．実験中，11レベルで分けた把持力から，参加者はやりたいレベルを選んでその把持力を 3

秒間維持してもらった．結果としては，γ帯とβ帯で有意な変化が見られた．また，把持力の予
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測モデルをα・β・γ帯の組み合わせで作成して比較したところ，αを加えないβ・γのモデル

が最も高精度となった．一方で，β単独での精度は高いとはいえないことや，半数の参加者では

力の予測ができなかった．ただ，力の予測については，電極の位置が参加者によって異なるため，

電極位置の問題であると推察された．

Pistohlらは，ECoGを用いて把握運動の分類が可能かを調査した [56]．参加者は難治性てんか

ん患者 3人を対象とした．実験はコップを異なる条件で移動させることを繰り返すもので，条件は，

重さを変えた 2種類のコップ，取っ手か全体を掴むかの 2種類の把握運動とした．また，コップの

置き場は 4つあり，参加者はコップを残り 3つの位置へ好きな場所へ移動させた．判定は ECoG

信号を周波数帯に分類し，その組み合わせで分類器を作成した．その結果，分類精度は，把握運

動の 2種類では 8，9割と高く，重さの 2種類は 7割程度と低いものの，判定は可能であった．ま

た周波数帯域の組み合わせによる精度としては，14-46 Hzの信号は単独で特に低く，5 Hz以下の

信号が最も精度に貢献していた．

3.9 ERDの生成機序

これまで紹介したように ERDが発生する傾向を調べることで，この ERDの生成がどのような

神経プロセスで行われているかを明らかにすることができれば，ERDの知見が大幅に深まると予

想される．その解明に向けて，人の運動時の脳内ではどのようなプロセスが行われているかを考

えてみる．人が運動を行う際の脳内プロセスはいくつかモデルがあるが，主に「運動意図」「運

動計画」「運動コマンドの生成」「感覚フィードバック」の流れで行われていると考えられている

[12, 33, 66, 67]．まず手を動かしたいという「運動意図」から始まり，手の目標軌道を計算する

「運動計画」，実行するために筋肉の制御信号を生成する「運動コマンドの生成」，生成された信

号が神経を伝わり筋肉が動き，動いた結果が触覚や視覚などの情報が「感覚フィードバック」と

して戻ってくる．この一連の流れの中で，ERDはどのフェーズで生成されるのかは明らかになっ

ていない．

そこで本研究では，把持運動の運動方法の違いによる ERDの発現傾向の変化を調べることで，

この脳内プロセスのうちどれが ERD生成に関わっているかを調査した．
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第4章 実験1：運動負荷と速度が事象関連脱同期
に及ぼす影響に関する研究

4.1 目的

本研究の最終的な目的は，ERDの生成機序解明に向けて ERDの発生条件を特定することであ

る．まず，前章で述べたように，運動速度を増加させるほどERDが強くなることや，筋力発揮量

により脳深部の信号や脳の血流量が変わることなどが示されている．この速度によるERDの増加

が手の姿勢の変化量によるものならば，手を動かさない等尺性の運動ではERDが発現しないと考

えられる．一方，速度を速めるための筋繊維の動員数（筋力発揮量）によるものであれば，等尺

性の運動でも ERDは発生し，fMRI信号と同様に発揮量に応じて強くなると推測される．

そこで一つ目の実験では，手の姿勢の変化が ERDを生成するのか，筋力発揮量も ERDに影響

するのかを検証するため，運動負荷と運動速度を変えた手の反復把持運動を行った [47]．

4.2 実験内容

4.2.1 実験参加者

19-23歳の健康な若者 11名（平均年齢 21.1歳）が以下の実験に参加した．全員が右利きで，神

経系の疾患の記録はなかった．実験参加者の募集および実験手順については，東京農工大学の倫

理委員会の承認を得た．参加者全員に実験の目的と手順を説明し，監督下で一連の実験に参加す

る前に書面によるインフォームド・コンセントを得た．

4.2.2 実験環境

実験中，参加者は図 4.1に示すように，電極付きの脳波キャップをかぶり，ゆったりとしたハイ

バックチェアに座り，右腕をアームレストに置いて，上肢の筋肉群が重力に逆らってリラックス
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するようにした．目の前には液晶モニターが設置されており，ディスプレイに表示された視覚的

な手がかりを見ることができる．

図 4.1: 実験風景

4.2.3 実験方法

手の把持動作における運動学的・力学的変化が，結果として得られるERD強度にどのように影

響するかを調べるために実験を行った．実験では，3種類の運動速度と 4種類の運動負荷を組み合

わせた 12種類で，右手を開閉する動作を繰り返してもらった．運動速度は把持状態の 4秒間の維

持（Hold），1/3 Hzの把持運動（Slow），1 Hzの把持運動（Fast）の把持動作を行った（図 4.2）．

運動負荷は，何も持たない無負荷，2, 3 kg程度で潰れるスポンジ，10 kgのハンドグリップ，15

kgのハンドグリップを用いた（図 4.3）．ハンドグリップは，それぞれAUSSIE製クリアカバーハ

ンドグリップの 5F-4175と 5F-4174である．

実験は全部で運動条件の組み合わせである 12セッションを行った．実験は，疲労の影響を最小

限にするため，負荷 0 kgfかつ速度Hold条件から始め，Slow, Fastの順に速度条件を変えた．そ

の後，負荷条件を 1ランク重くしてまた速度条件をHoldから始めた．全参加者共通して同じ順序

で行った（図 4.4）．
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図 4.2: 運動速度の 3条件

図 4.3: 運動負荷で用いた器具

図 4.4: 各実験条件の順番

各実験条件において，参加者は 20回の試行を連続して行った．1試行は，図 4.2に示すように，

レスト期間，準備期間，タスク時間で構成された．レスト期間は，予期応答を避けるため，8-10

秒のランダムな時間を設定した．レスト期間の後には，準備期間（1秒間）に入ることを知らせる

視覚的な手がかり（色のついた円）が LCDモニターに表示された（4.5）．タスク期間の 6秒間，

この円は上下方向に動くことで，手を閉じる／開くタイミングを参加者に視覚的な手がかりを提

示しており，参加者はこの円の上下移動に合わせて把持運動を行うよう指示された．なお，Hold
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条件では，参加者は手を握り続ける必要があった（4秒間）．

図 4.5: hold条件のタスク時の視覚提示

4.2.4 脳波計測

一次運動野の振動活動に注目するために，国際 10-20法のC3（左半球の右手一次運動野）とC4

（右半球の左手一次運動野）の周囲に設置した 8つのアクティブな乾式電極（g.SAHARA electrode,

g.tec, Vienna, Austria）から脳波信号を記録した（図 4.6）．これらの領域は，1）主に対側の手の

動き／イメージを反映し，2）実際の手の動きの場合には両側で活性化することがよく知られてい

る [81]．8個の電極の構成を図 4.7に示す．C3を中心とした十字型に 5つの電極を配置し，C4を

中心とした線上に 3つの電極を配置し，その他の 2つの電極は前後に配置した．それぞれの電極

間の距離は 35mmとした．基準電極と接地電極は，それぞれA1とA2（すなわち，左右の乳様突

起部）に配置した．

脳波信号は 512 Hzでサンプリングし，電極ボックス（g.SAHARAbox，g.tec）で前置増幅した

後，デジタルマルチテレメータシステム（WEB5000，NIHON KOHDEN，東京）を用いて増幅

した．脳波データは，増幅器で 0.3-100 Hzのバンドパスをかけた．アナログ信号はAD変換ボー

ド（LPC-321416, Interface, Japan）によってデジタルデータに変換され，パーソナルコンピュー

タ（Windows 7, Core i5-760, 2.8 GHz）に保存された．
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図 4.6: 脳波を計測する乾電極

図 4.7: 電極配置図

4.2.5 信号処理

オフライン解析では，C3（チャンネル 1）と周辺の電極（チャンネル 2-5）との間の双極導出に

よって EEGデータが再処理され，Ch1-2，Ch1-3，Ch1-4，Ch1-5のデータに変換した．同様に，

C4（チャンネル 6）に関して双極導出による信号を Ch6-7と Ch6-8と識別した（図 4.7）．
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ERDを時間の関数として計算するために，1秒の時間窓（512サンプル）を用いて短時間フー

リエ変換（STFT）を行い，時間窓を 1／ 16秒ずつずらして，時間窓ごとの瞬間的なパワースペ

クトル（Pn）を得た．ERDは，ベースライン期間（休息期間）に対する特定の周波数帯のパワー

減少の割合として定義した．瞬時のパワースペクトル（Pn）を用いて，相対パワー（RP）を算出

した．

Prest =
1

|Trest|
∑

n∈Trest

Pn (4.1)

Ptask =
1

|Ttask|
∑

n∈Ttask

Pn (4.2)

RP (n) =
Pn − Prest

Prest
× 100 (4.3)

RP =
Ptask − Prest

Prest
× 100 (4.4)

ここで，Prestと Ptaskは，それぞれレスト期間（Ttask）とタスク期間（Ttask）の平均パワース

ペクトルである．RPは，一人の参加者の中での試行の平均値とした．顕著なμとβ-ERDを個別

に取得するために，実験条件ごとに，最も顕著な周波数ビン（3 Hzのバンド幅）と派生チャネル

（C3とC4の両方）を評価した．顕著なμとβ-ERDを探索する周波数範囲は，それぞれ 8-13 Hz，

14-30 Hzとした．

4.3 結果

4.3.1 握力の変化

初めに，実験による疲労度を調べるため，グラフ 7-1に参加者ごとの握力の増加率を示す．横

軸が実験前の握力，縦軸が握力の増加率である．増加率は，実験前の握力をG1，実験後の握力を

G2として以下の式で求めた．

IncreasingRate =
G2 −G1

G1
× 100 (4.5)

その結果，握力が弱い参加者は減少する傾向がみられたが，逆に握力が増加した参加者もいた

（図 4.8）．実験前後の握力変化について対応のある t検定を行った結果，片側の p値が 0.058と

なった．これより，参加者全体について実験前後の握力に有意な変動はないといえる．
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図 4.8: 握力の増加率

4.3.2 ERD/Sの推移

図 4.9は，典型的な参加者（参加者 G）の C3の相対パワーの変化率（RP(n)）の時間経過を，

速度と把持荷重の条件ごとに示したものである．この図では，視覚的手がかりの開始直後（横方

向の時間スケールで-1秒）に，顕著なμ-ERD（8-13 Hz）とやや弱いβ-ERD（14-30 Hz）が観察

される．

さらに，Hold条件では，運動負荷（等尺性収縮）の条件にかかわらず，手を閉じた直後にμ-ERS

が発生した．この傾向は，他の参加者にも共通して見られた．

4.3.3 運動負荷と速度の違いによるERD

表 4.10は，全参加者（n=11）の C3／ C4およびμ／βの周波数帯における相対パワー（RP）

の平均値と標準誤差を，把持速度と荷重が異なる条件で示したものである．統計評価に用いた参

加者ごとの双極性チャンネル（C3／ C4）と周波数帯域（μ／βバンド）を表 4.1, 4.2に示す．

各半球（C3／C4）および周波数帯（μ／β）について，3×4反復測定ANOVA（速度×運動負荷）

を適用した．C3のμ-ERD/Sの場合，把持速度に有意な主効果（F (2, 120) = 11.214, p < 0.001）が
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図 4.9: C3の時系列 ERD/S

見られたが，運動負荷の効果（F(3, 120) = 0.250, p = 0.862）も交互効果（F (6, 120) = 0.259, p =

0.955）も確認されなかった．さらに，Tukey’s HSDによる多重比較を行ったところ，Holdと他

の速度条件の間に有意な差が見られた（Hold-Low：p < 0.001, Hold-Fast：p < 0.001）．いずれの

場合も，統計解析の傾向は図のように同じであった．

4.4 考察

実験 1では，様々なキネマティクス条件（三つの異なる速度パターン）とキネティクス条件（四

つの異なる運動負荷）の下で，実際の手の把持運動によって誘発されるμ／β-ERD／ Sの変調に

ついて調べた．その結果，（1）タスク中盤のμおよびβ-ERDはHold条件で有意に弱くなり，（2）

キネティクス条件の違いによる ERDの有意な差はない，ということがわかった．Slow, Fast条件

とHold条件での手の把持動作の大きな違いとして，タスクの開始及び終了時での動作はどれも等

33



図 4.10: タスク中盤の ERDの比較

張性収縮だが，タスク期間の中盤（1-5秒）はHoldのみ等尺性収縮である．この等尺性収縮の運

動中は手の姿勢が変化しておらず，姿勢の変化がERDに関係していると考えられる．ただ姿勢の

変化速度が異なる Slowと Fastでの有意な差は見られなかったが，運動速度について Yuanらの

研究では速度が速まるほど ERDがより強くなることが報告されている [81]．Yuanらの実験では

0.5 Hzから 3.5 Hzまでの速度幅に対し，実験 1では 1/3 Hzと 1 Hzであったことから，ERDに

有意な差が見られなかったのは速度差が小さかったことが要因と考えられる．この結果から，運

動の時間微分（手の姿勢の変化）はμ／β-ERDの強さと相関しているが，感覚運動状態の維持
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（Hold条件での手の姿勢の維持）はμ／β-ERSと関係がないことが示唆された．

また二つ目の結果から，ERD／ Sは運動負荷に抵抗するための筋活動に依存していない可能性

が示唆された．この負荷に関する考察は，実験 2の結果と合わせて 7章にて行う．

これらの結果をもとに，ERDの生成機序がどの脳内プロセスに関連するかを推察した．脳内プ

ロセスのうち，目標軌道を計算する「運動計画」，筋肉の制御信号を生成する「運動コマンドの生

成」が候補としてあげられる．今回の結果の一つ目として姿勢の変化量によりERDが発生してい

るが，変化量に着目すると，軌道計算の運動計画とそのために必要な筋肉の制御として運動コマ

ンドどちらも関連している．だが，Hold条件のように力を発揮し続けているにも関わらず ERD

が減少しており，この間は筋肉の制御信号を出し続けているはずである．この点を踏まえると，運

動コマンドの生成はERDに関連していないと考えられる．また，二つ目の結果として運動負荷に

よりERDの発生量に違いはないことが判明した．運動負荷が強くなるほど必要とされる筋繊維が

多くなり，筋肉の制御信号はより多くなると考えれるため，一つ目の結果と同様に，運動コマン

ドの生成は ERDに関連していないと考えられる．以上の結果から，運動の脳内プロセスのうち，

運動計画が ERDの発生に関与している可能性が示唆された．
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表 4.1: C3/C4ごとの双極導出において使用したペアチャネルおよび周波数帯 (1/2)
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表 4.2: C3/C4ごとの双極導出において使用したペアチャネルおよび周波数帯 (2/2)
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第5章 実験2：運動負荷と視覚フィードバックが
事象関連脱同期に及ぼす影響に関する研究

5.1 目的

前章での実験 1では，運動速度と運動負荷によるERDの影響を調査し，運動速度の違いによる

結果からERDは周期的に実行しているときには継続的に発生するが，等尺性収縮の運動では減少

する傾向があることがわかった．このことから，ERDは姿勢の変化により発生し，脳内プロセス

において運動計画に関連して発生している可能性が示唆された．一方で，Fryは等尺性運動でも

ERDが発生し続けることを報告しており [16]，姿勢の変化量以外にも ERDの発生に影響する要

因があると考えられる．これら二つの実験には様々な違いがあるが，本実験 1はフィードフォワー

ド制御の運動であるのに対し，Fryの実験はフィードバック制御の運動であるという違いに着目し

た．フィードバック制御では，筋力発揮の度合いや手の位置が目標値に対して視覚的にフィード

バック表示される．つまり，脳内でクローズドループの視覚的運動制御が行われ，目標値との誤

差が常に参加者にフィードバックされ，修正される．フィードフォワード制御では，参加者は触

覚や体性感覚のフィードバックだけで課題を遂行しなければならない．しかし，視覚的なフィー

ドバックがないと，参加者が力の出力を微調整することは難しいため，参加者はタスクの事前の

練習に基づいて力を調整している．

このことから実験 2では，把持力のリアルタイムな視覚的フィードバックの有無（フィードバッ

ク・フィードフォワード制御）によるERD/Sを比較し，僅かな目標誤差からの脳内のエラー修正

プロセスが ERDに与える影響を調べた [48]．

また，もう一つ実験 1の運動負荷の違いによる結果として，把持力とERDには相関がないこと

が示唆された．しかし，実験方法にはいくつかの曖昧な点が残っていた．例えば，負荷が一定で

あるため参加者間の負担の差があったことや，ハンドグリップを用いたため参加者が実際に発生

させた把持力を確認することができなかった．そこで実験 2では，電子式グリップダイナモメー

ターを用いて実際の把持力を測定し，把持力のレベルをリアルタイムに参加者にフィードバック
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した．また，各参加者の最大握力をもとに，運動負荷を個別に調整した．

5.2 実験内容

5.2.1 実験参加者

実験に参加したのは，健康な男性 10名（年齢 22-25歳，平均年齢 23.1歳）である．全員が Ed-

inburgh Handedness Inventory[50]で評価される右利きで，神経疾患の記録はなかった．参加者の

募集および実験手順は，東京農工大学の倫理委員会の承認を得た．参加者は，実験の目的と手順

を説明され，実験に参加する前に書面によるインフォームド・コンセントを得た．

5.2.2 実験環境

参加者は，座り心地のよい椅子に座り，右腕をテーブルの上に置き，前腕の筋肉が重力に対して

リラックスした状態になるようにした（図 5.1）．参加者は右手でデジタルグリップダイナモメー

ター（T.K.K.5710b，武井科学器械製作所，日本）を握るように指示された．把持力のデータは，

ひずみ測定器（DMP-911B，協和電子工業株式会社）を用いて測定し，パーソナルコンピュータ

に保存した．把持力データは，MATLABおよび Simulink（MathWorks, MA）のオリジナルスク

リプトを用いてオンラインで解析し，オンラインでの視覚的な力のフィードバックを可能にした．

また，液晶モニターを参加者の目の前に設置し，実験条件に応じて視覚的な手がかりと把持力の

レベルをディスプレイに表示するようにした．実験中，参加者は 64チャンネルの能動型脳波電極

（g.SCARABEO, g.tec, Vienna, Austria）を備えた脳波キャップを装着し，接地電極と参照電極を

それぞれ額（AFz）と左乳様突起部に配置した（図 5.2）．脳波信号は，デジタル生体信号増幅器

（g.HIamp，g.tec，Austria）を用いて増幅し，増幅器内で 0.1-100 Hzのバンドパスフィルターを

かけた．実験期間中，EEG信号は 512 Hzでサンプリングし，オフラインで解析した．

5.2.3 実験方法

把持動作中の運動特性と感覚フィードバック条件が，結果として得られる ERDにどのような

影響を与えるかを調べるために，実験パラダイムを設計した．実験では，参加者は，2つの視覚

フィードバック条件の下で，3つの異なる力レベル（10，25，40 %MVF：最大随意力）のうちの
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図 5.1: 実験環境

1つで右手を把持するよう指示された．VF（把持力の大きさを赤い棒の長さで表示）と FF（視覚

的フィードバックなし，フィードフォワード制御）の 2つの条件で，右手を 3種類の力（10，25，

40 %MVF：最大随意力）で把持するよう指示した．6つの実験条件は，すべての参加者に対して

一定の順序で実施した．一つ目の理由として，筋疲労の影響を避けるために，負荷の弱い順から

実施した．二つ目の理由として，先にVF条件を行うことで，その後の FF条件での把持力レベル

の自己調整能力を得るための十分な訓練機会とし，実験全体の時間を軽減させた．すなわち，VF

条件・10 %MVFから始めて，FF条件・10 %MVF，VF条件・25 %MVF，...という順序で実施

した．それぞれの条件において，参加者は実験課題を 30回繰り返すように指示された．

各課題は，レスト期間（10.0秒），準備期間（1.0秒），タスク期間（4.0秒）で構成された（図

5.3）．レスト期間には，画面上の青色の十字を見ながらリラックスするように指示された．タス

ク期間の 1.0秒前に，課題の開始を示すビープ音を鳴らした．タスク期間には，十字が赤色に変

わり，参加者は右手を握って把持力を規定の範囲内に維持するよう指示された．なお，参加者は，
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図 5.2: 電極配置図

タスク期間が終了する（すなわち，固定十字が青色になる）まで，4.0秒間，手を握り続ける必要

があった．FF条件（視覚的な力のフィードバックを行わない条件）では，運動実行時間の直後に

2.0秒間，画面上に言葉によるフィードバックが表示された．例えば，“Good ”と表示された場合

には，把持力があらかじめ設定された目標力の± 10 %の範囲内にあることを示した（図 5.3）．ま

た，範囲外出会った場合，それぞれ “Too Strong”（20 %以上），“Strong”（10 %以上），“Too

Weak”（-20 %以下），“Weak”（-10 %以下）の文言を表示した．

5.2.4 信号処理

実験条件に応じて，事象関連スペクトルの時間変化を評価し，ERD/Sの変調を調べた．EEG

データは，EEGLABソフトウェア [11]を用いて前処理を行った．取得した脳波データには，1 Hz

のハイパスフィルタ，40 Hzのローパスフィルタ，50 Hzのノッチフィルタを適用した．脳波デー

タは，0.0秒に合わせた把持力の開始を基準に，11.0秒のエポック（-4.0～7.0秒）にビン分けし

た．エポックは目視で確認し，ノイズが多いと推定されるエポックを削除した．なお，40 %MVF

条件では，多くのエポックでノイズが確認され，参加者によっては大部分のエポックが削除され

てしまった．また，後述する ICAによる成分除去を用いてもアーチファクトを除外しきれなかっ
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図 5.3: 実験タスク

た．そのため，40 %MVF条件のデータは脳波データとして不適切であると判断し，EEG解析か

ら除外した．

眼電図，筋電図，体動などの脳波のアーチファクトを除去する方法として，独立成分分析（In-

dependent Component Analysis：ICA）を用いた [1]. ICAは，多変量の信号を複数の独立した成

分に分離する計算手法である．ICAを頭皮電極データに適用することで，信号源での活動を推定

し，瞬きなどのアーチファクトを各信号源での推定活動（独立成分）から分離することができる．

本研究では，次のような方法でノイズ除去を適応した．各参加者について，40 %MVF条件を除

く 4条件の脳波信号を 1つのデータセットに統合した．これらのデータを infomax ICAアルゴリ

ズム [4]を用いてEEGLABの runica関数に適用した．各独立成分のトポグラフィー，タイムコー

ス，周波数スペクトルが，筋電，体動，眼球運動のアーチファクトを反映していると推測される

場合は，その成分を除外し [29, 28]，残りの成分で各チャネルの脳波信号を再構成した．図 5.4は

EEGLABにより算出された ICA成分の一例であり，それぞれ，AとBが脳波，Cがまばたき/眼

電図，Dが体動/EMGと思われる成分である．各成分の中で，左上が成分の分布，右上が試行ご

との成分の強さの時系列データ，下が成分のパワースペクトルとなっている．脳波成分は主に 10

Hz付近で信号強度が強くなっており，そこから高周波になるほど弱まる傾向がみられる．まばた

き/眼電の成分は，主に目の付近に分布しており，また波形は単発で瞬間的に強くなる傾向がみら

れる．この眼電と思われる成分は，ほぼ同じような成分がどの参加者にも算出される．体動/EMG
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成分は，主に外側に分布しており，またパワースペクトルは高周波になるほど強くなる傾向がみ

られる．今回の解析では，CやDのように，EEG成分ではないと明確に推定できる成分のみを除

外した．恣意的な分類や必要な成分まで除外してしまう可能性を考慮し，分布やスペクトルの傾

向などで僅かでも悩む成分については残すようにした．

図 5.4: 算出された ICAの成分の一例

なお，図 5.5は今回除外することとなった 40 %MVFを含めた際に多くみられた成分の一つであ

る．分布はEEGのような分布ではあるが，タスク中に非常に強く活性化しており，パワースペク

トルも高周波が明確に強くなっている．この成分が混ざっている状態で ERSPを算出すると，タ

スク中のμ,β全体で非常に強いERSで埋まっており，把持開始時のERDすら確認できない程と
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なった．また，体動による信号が非常に強いためか，参加者によっては大半の成分がこのような傾

向となっており，除外しても見つけられない程EEG信号が埋もれてしまっていた．結果として 40

%MVFは ICAによるアーチファクト除去でも対処できなかったため，EEG解析から除外した．

図 5.5: 40 %MVFで算出した際に数多く見られた成分の一例

時間-周波数マップは，ウェーブレット変換を用いて計算した．ERDは，直近のRest期間（す

なわち，-4.0～-2.0秒）の時間平均パワーを基準にして正規化して算出した．

5.2.5 統計解析

把持力の行動計測値を，3つの%MVFレベルと 2つのフィードバック条件（VFと FF）で比較

するために，有意水準を 0.01に設定した 3× 2 two-way repeated measures ANOVAを実施した．

EEG信号処理の項で述べたように，40 %MVFの条件では，体動によるノイズが多く含まれてい

たため，記録された信号からアーティファクトを除外した．ただし，実験全体での把持力発揮の成

否を確認するために，40 %MVF条件での把持力データを統計解析の対象とした．脳波データの解

析では，ERDが発生する周波数帯が参加者によって異なることから，各参加者・条件で最も強い

ERDが発生する特定の周波数帯を使用した．ミューバンド（8-13 Hz）とベータバンド（14-30 Hz）

の周波数帯ごとに，把持開始時（0.0-1.0秒）に最も強いERDが発生する周波数帯を算出，その周

波数帯における把持中（2.0-3.0秒）のERDをμ-ERD/β-ERDとして算出した．算出されたERD

の値は，フィードバックと力の大きさの条件でまとめられ，統計的に検定された．Shapiro-Wilk
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検定を用いて，全参加者の ERD（チャンネルと条件ごとに平均化したもの）が正規分布となりう

るかどうかを確認し，0.01の閾値でいくつか棄却されたため，Wilcoxonの符号順位検定を用いて

統計的検定を行った．

5.3 結果

5.3.1 把持運動の検証

把持力と脳波特徴の関係を明らかにするために，まず，参加者が実験で実際に発揮した把持力を

分析した．図 5.6Aは，典型的な参加者（参加者 B）の FFと FBの実験条件における把持力の時

系列を%MVFの値で示したものである．それぞれのグラフには，30回の試行における結果として

の把持力の軌跡が含まれている．図 5.6Aに示すように，FF条件では，視覚的な力のフィードバッ

クがないために比較的大きな変動が観察されたが，運動実行期間中，把持力は多かれ少なかれ正

確に維持されていた．図 5.6Bは，各条件の参加者における，運動実行期間の 1.0-4.0秒の間の把

持力の平均値と標準誤差を示したものである．参加者が指示された通りの力を出すことができた

かどうかを確認するために，結果として得られた把持力を統計的に分析した．3 times 2 two-way

repeated measures ANOVAでは，力レベルに対する有意な主効果 (F (2, 18) = 8076.9, p < 0.01）

が認められたが，交互作用 (F (2, 18) = 0.4567, p = 0.54588) やフィードバック条件の有意な主効

果 (F (1, 18) = 2.3941, p = 0.1562) は認められなかった．これらの結果から，FF条件，FB条件

のいずれにおいても，参加者は確かに指示された力の大きさに応じて正確な運動出力を行ってい

ることがわかった．

さらに，視覚的な力覚フィードバックによって，把持力調整の頻度が増加するかどうかを調べ

た．タスク期間中の 2.0-4.0秒の間の%MVFを抽出し，平均値に対してゼロクロスした回数をカウ

ントした．また，視覚や触覚による力のフィードバックではなく，手の震えや脊髄反射による変動

を排除するために，16点（約 0.03秒幅）の移動平均をとった．各参加者について，各セッション

の全試行におけるゼロクロス回数の中央値を算出し，VF条件と FF条件でWilcoxonの符号順位

検定を行った．その結果，VF条件では FF条件に比べてゼロクロス数が有意に多いことがわかっ

た（p = 0 : 0312）．これらの結果から，参加者は視覚的なフィードバックを介して，比較的多く

の把持力の調整を行っていることが示唆された．また，VF条件の前半（15試行）と後半（15試

行）のゼロクロス数を比較したところ，有意な差はなく（p = 0 : 4161），把持力の制御には学習
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図 5.6: %MVFの推移

効果がないと結論づけた．

図 5.7: 把持の維持中におけるゼロクロス回数

5.3.2 ERSPの時間周波数マップ

図 5.9の左 2列に，視覚フィードバックと把持力レベルの条件ごとに，一次運動野（C3，Cz，

C4）における相対的なパワーの減少（ERD）と増加（ERS）の時間経過を示した．横軸はタスク

期間開始時（0.0秒）に合わせた時間，縦軸は周波数を表す．カラーバーは相対的なパワーを示す．
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図 5.8: VF条件の前半及び後半のゼロクロス回数

右手の動きを反映する対側半球（C3）の結果に見られるように，FF条件（視覚的フォースフィー

ドバックなし）ではタスク期間の中盤（1.0-3.0秒）に見かけ上のミュー・リバウンド（8-13 Hzの

ERDの消失）が見られたのに対し，VF条件では継続的にミュー ERDが確認された．

5.3.3 右手一次運動野でのERD分析

C3チャンネルのERDに及ぼす力の大きさとフィードバックの条件の影響を確認するために，各

条件におけるμとβの ERDを統計的に比較した（図 5.9の右 2列目）．これらの箱ひげ図は，統

計解析の項で述べた方法で，把持維持期間（2.0-3.0秒）のERDを因子ごとに検定した結果を表し

ている（**：p < 0 : 01, *：p < 0 : 05）．例えば，「μ-ERD FF-VF」のグラフは，把持力のレベル

を区別せずに，FF条件とVF条件におけるμ-ERDの比較を表している（つまり，10 %MVFと

25 %MVFのデータをすべて使用している）．その結果，VF条件では，FF条件に比べてμ-ERD

が有意に強いことがわかった（p＝ 0：0003）．一方，「フォース条件」では，μ-ERDに有意な差は

見られなかった（p = 0 : 65）．この傾向はβ-ERDについても同様で，「フィードバック条件」で

は有意な差があり（p = 0 : 010），「力の大きさ」では差がなかった（p = 0 : 062）．また，2つの

因子間の交互作用は確認されなかった（μ：p = 0 : 872，β：p = 0 : 773）．以上の結果から，FF

条件においてのみ，運動実行期間中に ERDが低下することがわかった．
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図 5.9: 一次運動野の ERSP（C3, Cz, C4）

5.3.4 周辺チャネルのERD分析

右手一次運動野（C3）と同様に，さらにその周辺のチャンネルを解析した．Fz（補足運動野），

FC3（前運動野），C4（左手一次運動野），Cz（足一次運動野），CP3（右手体性感覚運動野）の各

チャンネルをさらに分析した（図 5.10）．時間-周波数マップに示すように，FF条件では，各チャ
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ネルのμ-ERDは，タスク期間の中盤（1.0-3.0秒）に減少する傾向があった．統計的には，FCz，

Fz，C4，CzではC3と同様の結果が得られた（μ-ERD，β-ERDともに，VF条件ではFF条件よ

りも有意に強かった）．FC3では，C3と同様にVF条件でμ-ERDが有意に強くなる傾向があり，

β-ERDも同様の傾向を示したが有意差はなかった．CP3では，FF条件とVF条件ではμ-ERD

に有意な差はなかったが，25 %MVF条件では 10 %MVF条件よりもμ-ERDが有意に強かった．

β-ERDは C3と同様に VF条件で有意に強い傾向が見られた．いずれのチャンネルにおいても，

2つの要因（力とフィードバック）の相互作用は認められなかった．

5.4 考察

実験 2では，把持状態の維持という類似の筋力発揮パターンでありながら，発揮力を被験者に視

覚的にフィードバックさせた研究 [16]としてない研究（実験 1）で ERDの発現傾向が異なること

に着目し，視覚フィードバックの有無（フィードバック・フィードフォワード条件）による ERD

の発現傾向を調査した．また，被験者ごとの握力を基準として，3段階の運動負荷を設定した．そ

の結果，（1）把持力のオンラインフィードバックは ERDを継続的に誘発すること，（2）運動負荷

の強さは運動野の ERDには影響しないが体性感覚野の ERDに影響すること，が判明した．

この結果をもとにERDの生成機序を考察してみる．結果の一つ目としてフィードバックがある

場合ERDが発現していることから，変化量ではなく僅かな誤差を把握して調整，つまり運動の目

標値を更新する際にERDが発生していると考えられる．この目標値の更新，つまり目標軌道を再

計算していることから，運動計画が ERDに関係していると推測される．

結果の二つ目は実験 1と同様に，運動負荷の強さは運動野のERDに影響しないことから，運動

コマンドはERDの生成に関与していないと考えられる．一方で，右手の体性感覚野においては負

荷が強いときにμ-ERDが強くなる傾向が見られたことから，ERDは脳部位により異なる傾向を

持っていると考えられる．負荷が強くなるほど皮膚に伝わる圧力・触覚が強くなることから，体

性感覚野のERDは運動した結果の感覚的なフィードバックを処理する際に発生している可能性が

ある．

結論として，運動野の ERDは運動計画の更新により発生していると考えられる．
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図 5.10: 周辺チャネルの ERSP（FC3, FCz, CP3）
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第6章 実験3：視覚刺激と視覚フィードバックが
事象関連脱同期に及ぼす影響に関する研究

6.1 目的

実験 2では，把持の維持中での運動負荷と視覚フィードバックの有無によるERDの影響を調査

した．その結果，視覚的なフィードバックがある場合はERDが発現し続ける傾向が見られたため，

筋力発揮ではなく目標値の更新がERDの生成に影響している可能性が示唆された．この実験の懸

念点として，視覚フィードバックの有無の実験条件では，フィードバックという情報だけでなく，

目に入る映像・視覚刺激が異なっている点があげられる．第二章で紹介した SSVEPのように，視

覚刺激により脳波は影響をうけてしまう．そのため実験 2の結果は，把持力のフィードバックで

はなく視覚刺激による影響という可能性を否定できない．そのため実験 3では，フィードバック

を与えたことによる目標値の更新によって ERDが生じるという仮説に基づき，視覚刺激と視覚

フィードバックを比較できる条件下での把持動作の維持中の ERDを調査した．

6.2 実験内容

6.2.1 実験参加者

実験には，20代の健康な 10名（男性 7名，女性 3名，平均年齢 23.5歳）に参加してもらった．

全員が右利きで，神経系の疾病歴がない健常者であることを確認した．実験参加の募集および実

験手順については，東京農工大学の倫理委員会の承認を得た．参加者は，実験前に目的と手順を

説明され，書面によるインフォームド・コンセントを得た．

6.2.2 実験環境

参加者は，座り心地のよい椅子に座り，右腕をテーブルの上に置き，前腕の筋肉が重力に対し

てリラックスした状態になるようにした．参加者は右手でデジタルグリップダイナモメーター
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（T.K.K.5710b，武井科学器械製作所，日本）を握るように指示された．把持力のデータは，ひず

み測定器（DMP-911B，協和電子工業株式会社）を用いて測定し，パーソナルコンピュータに保

存した．把持力データは，MATLAB および Simulink（MathWorks, MA）のオリジナルスクリプ

トを用いてオンラインで解析し，オンラインでの視覚的な力のフィードバックを可能にした．ま

た，液晶モニターを参加者の目の前に設置し，実験条件に応じて視覚的な手がかりと把持力のレ

ベルをディスプレイに表示するようにした．実験中，参加者は 64 チャンネルの能動型脳波電極

（g.SCARABEO, g.tec, Vienna, Austria）を備えた脳波キャップを装着し，接地電極と参照電極を

それぞれ額（AFz）と左乳様突起部に配置した．脳波信号は，デジタル生体信号増幅器（g.HIamp，

g.tec，オーストリア）を用いて増幅し，増幅器内で 0.1-100 Hzのバンドパスフィルターをかけた．

実験期間中，EEG信号は 256 Hzでサンプリングし，オフラインで解析した．

6.2.3 実験方法

参加者には 30 %MVFを目標値として，5秒間の把持運動の維持を行ってもらった．ディスプ

レイには十字と%MVFの大きさを反映して長さが変わる赤いバーが表示されていた．実験では，

参加者は把持運動と視覚刺激／視覚フィードバックを組み合わせた以下の 4つ条件で把持運動を

行ってもらった（図 6.1）．

• Visual Only (VO) 把持運動は行わず，事前に計測した把持運動のパターンにあわせて動く

バーを表示．

• Fixed Visual (FV) 把持運動を行い，固定されたバーを表示．

• Playback (PB) 把持動作を行い，事前に計測した把持運動のパターンにあわせて動くバーを

表示．

• Feedback (FB) 把持動作を行い，参加者の%MVFを反映したバーを表示．

各試行は，レスト前半（8.0-12.0秒），準備期間（1.0秒），タスク（6.0秒），レスト後半（2.0

秒）で構成された（図 6.2)．前半のレスト中は青の十字が画面に表示され，十字の右上には実験条

件に応じたメッセージが表示された（VO:‘Don’t Move Hand’, FV:‘No Visual’, PB:‘ Sample

Replay ’, FB:‘ Feedback ’）．レスト期間の長さはランダムに変化させることで，運動の開始タ

イミングの予測ができないようにした．タスク開始の 1.0秒前に音がなり，開始時にもう一度音が
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図 6.1: 実験条件

なると，画面の十字が赤色に変わり，合わせて赤いバーと目標値の 30 %MVFを表すターゲット

線が表示された．参加者はレスト期間中に表示された条件に従い，タスクを実行した．タスク開

始から 5秒経過後に 3度目の音がなると，参加者は力を抜いてもらった．その後，2秒間のレスト

後半では，青色の十字のみが表示された．この一連の流れを一試行として，全 4条件の試行をラ

ンダムな順番で一通り行うセットを連続で 10セット行った (図 6.3)．この 10セットを 1セッショ

ンとして，4セッション行った．疲労による影響を減らすため，セッションごとに 5分程度の休憩

をはさんだ．実験は各条件 40試行，全条件で 160試行行った．

図 6.2: 1試行の実験フロー
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図 6.3: 実験全体のフロー

6.2.4 信号処理

本実験で計測した EEGデータについて，実験 2とほぼ同様の解析を行った．EEGデータは，

EEGLABソフトウェア [11]を用いて前処理を行った．取得した脳波データには，1 Hzのハイパ

スフィルタ，40 Hzのローパスフィルタ，50 Hzのノッチフィルタを適用した．脳波データは，0.0

秒に合わせた把持力の開始を基準に，12.0秒のエポック（-4.0～8.0秒）にビン分けした．エポッ

クは目視で確認し，ノイズが多いと推定されるエポックを削除した．この実験でも，ICAを用い

たアーチファクト除去を行った [1]. 時間-周波数マップは，ウェーブレット変換を用いて計算した．

ERDは，直近のRest期間（すなわち，-4.0～-2.0秒）の時間平均パワーを基準にして正規化して

算出した．

6.2.5 統計解析

脳波データの解析では，ERDが発生する周波数帯が参加者によって異なることから，各参加者・

条件で最も強い ERDが発生する特定の周波数帯を使用した．把持開始時（0.0-1.0秒）に最も強

い ERDが発生する周波数帯 (3 Hz幅)を算出し，その周波数帯における維持中（2.0-4.0秒）の平

均 ERDを分析対象とした．ミューバンド（8-13 Hz）とベータバンド（14-30 Hz）の各周波数帯

について，μ-ERDとβ-ERDを算出した．算出された ERDの値は，各条件でまとめられ，以下

の方法で統計的に検定された．Shapiro-Wilk検定を用いて，全参加者のERD（チャンネルと条件

ごとに平均化したもの）が正規分布となりうるかどうかを確認し，0.01の閾値で棄却される場合

もあったため，Wilcoxonの符号順位検定を用いて統計的検定を行った．
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6.3 結果

6.3.1 把持運動の検証

把持力と脳波特徴の関係を明らかにするために，まず，参加者が実験で実際に発揮した把持力

を分析した．

参加者はPlayback中のバーの動きは把持力と無関係だと認識していることは実験後に口頭で確認

しているが，無意識にその動きに引っ張られている可能性がある．それを調査するため，Playback

のバーの動きとタスク中の把持力の変動の相互相関を算出した．もしバーの動きを実際の動きと

ご認識していた場合，バーの動きと把持力は連動する筈であり，Playback条件の相互相関係数は

他の条件よりも高くなると推測される．まず各試行ごとに，Task期間の 1-5sの Playback用の動

きと%MVFの相互相関係数を計算した．その後，相互相関係数の中央値を参加者ごとに算出し，

条件間で差があるかをWilcoxon signed-rank testを用いて統計的検定を行った．その結果，図 6.4

に示すように，FV条件が FB条件に比べ有意に小さい値がみられたが（p = 0.0098），FV-PB間

（p = 0.0645）および PB-FB間（p = 0.1055）には有意な差は見られなかった．FB条件中に表示

されるバーの動きはリアルタイムのものであり，Playbackの動きとは関係ない．その FB条件に

比べ PB条件の相互相関係数は有意な差はなく，僅かながら少ない傾向を示しているため，参加

者は Playbackのバーの動きに影響を受けていないと考えられる．

図 6.4: 相互相関係数

さらに，視覚的な力覚フィードバックによって，把持力調整の頻度が増加するかどうかを調べ
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た．タスク期間中の 2.0-4.0秒の間の%MVFを抽出し，平均値に対してゼロクロスした回数をカウ

ントした．また，視覚や触覚による力のフィードバックではなく，手の震えや脊髄反射による変動

を排除するために，8点（約 0.03秒幅）の移動平均をとった．その結果，図 6.5に示すように，FB

条件は他の条件に比べ有意にゼロクロス回数が多くみられた（FV:p = 0.0156, PB:p = 0.0156）．

一方，FV条件と PB条件では差がほとんど見られなかった（p = 0.5313）．この結果から，視覚

フィードバックにより力の調整が頻繁に起きており，それが無い場合は皮膚感覚による低頻度の

調整のみ行っていると考えられる．

図 6.5: ゼロクロス回数

6.3.2 ERSPの時間周波数マップ

図 6.6に，各条件各チャネルにおける相対的なパワーの減少（ERD）と増加（ERS）の時間経過

を示した．横軸はタスク期間開始時（0.0秒）に合わせた時間，縦軸は周波数を表す．カラーバー

は相対的なパワーを示し，パワー低下である青色がERDが出ているとみられる．運動野および体

性感覚野のチャネルでは，VO条件で ERDがほぼみられなくなっている．FV条件では，把持の

開始時及び終了時にERDが発生し，把持を維持している間はERDが弱まる傾向が見られた．PB

条件および FB条件では，μ-ERDが継続して発生しており，またβ-ERDもμ-ERDに比べ弱め

ではあるが同様の傾向が見られた．

一方で，Oz（視覚野）の ERD/Sの傾向をみると，VO条件ではタスク中も ERDが見られてい

るのに対し，FVではタスク中盤に ERDが消失する傾向が見られた．運動野では把持運動を行っ
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ている条件でERDが観測され，視覚野では視覚刺激がある場合にERDが発生していることから，

本実験の解析処理により，脳部位ごとの特徴を検出できていると考えられる．

6.3.3 ERDの統計解析結果

把持運動の維持中におけるERDが各条件によりどのような影響をもたらすか調査するため，各

条件におけるμおよびβ-ERDを統計的に比較した（図 6.7，6.8）．これらの箱ひげ図は，統計解

析の項で述べた方法で，把持維持期間（2.0-4.0秒）の ERDを因子ごとに検定した結果を表して

いる（∗：p < 0 : 05, ∗ ∗：p < 0 : 01）．また，各検定結果を表 6.1にまとめた．

全体的な傾向としては，VO・FVでのERDは弱く，PBよりややFBの方が強いERDが見られ

ている．各チャネルごとの結果では，右手の一次運動野（C3）および運動前野（FC3）ではVO-FB

間でのみμ-ERDで有意な差がみられた．補足運動野（Fz）ではどの条件間でも有意な差は見ら

れなかった．左手の一次運動野（C4）では，VO-FBだけでなくVO-PB間にもμ-ERDで有意な

差が見られた．足の一次運動野（Cz）では，VOよりも FVで ERDが弱くなる傾向が見られた．

運動野のどのチャネルでも，PB条件と FB条件では有意な差は見られなかった．一方で，体性感

覚野の CP3においてのみ，PB条件に比べ FB条件のβ-ERDが有意に強い傾向が見られた．

これらの結果は，実験 2と異なる傾向が多く見られている．実験 2の Feedfoward条件（FF）と

Feedback条件（FB）はそれぞれ，本実験 3の FV条件と FB条件と対比している．そして実験 2

では，ほとんどの運動野において有意な差がみられたのに対し，実験 3では図やグラフからは傾

向はみられるものの，いくつかのチャネル，C3において有意な差があるとは言えない差となって

いる．この原因としては，実験データ数および検定の補正の差によるものと考えられる．実験 2で

は，10, 25 %MVFの 2条件をまとめており，各 FF・FB条件で 2× 10人の計 20個のデータで検

定を行っている．それに対し，実験 3では各条件で 10人のデータとなっており，検定数が少ない．

また，実験 3では複数の条件を組み合わせて比較しているため，ボンフェローニ補正をかけてお

り，実験 2に比べ差が出にくいものとなっている．

そこで，C3の周辺チャネルと合わせて検定をする方法を試した．C3および周辺のC1, C5, FC3

を含めた 4チャネルを合わせ，各条件で 40データを用いて上記と同様の検定を行った．C3の前

後左右としては CP3も含まれるが，実験 2では CP3が他と異なる傾向を見せたことと，運動野

という範囲で診断させるため，この 4チャネルを選択した．この解析においてもボンフェローニ

補正をかけている (図 6.9, 表 6.2)．その結果，VO, FVが有意に PB, FBと比べて ERDが弱い傾
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表 6.1: 条件間の ERD検定結果 (p値)

μ-ERD (8-13 Hz)

Channel VO-NV VO-PB VO-FB NV-PB NV-FB PB-FB

FZ 1.934 -1.395 -0.504 -0.164 -0.387 -2.590

FC3 2.953 -0.785 -0.012 -0.504 -0.117 -0.223

C3 -6.000 -0.082 -0.012 -0.633 -0.387 -0.293

Cz 0.164 6.000 -0.293 -0.059 -0.012 -0.785

C4 -1.934 -0.023 -0.012 -0.082 -0.117 -0.164

CP3 -6.000 -0.117 -0.023 -0.504 -0.504 -1.934

β-ERD (14-30 Hz)

Channel VO-NV VO-PB VO-FB NV-PB NV-FB PB-FB

FZ -2.590 -0.082 -0.293 -0.164 -0.164 -5.531

FC3 -0.504 -0.223 -0.223 -5.531 -6.000 -2.590

C3 4.617 -0.785 -0.059 -0.293 -0.164 -2.953

Cz 0.223 -2.590 -0.059 -0.059 -0.023 -0.387

C4 -6.000 -0.293 -0.023 -0.117 -0.012 -1.934

CP3 2.590 -0.633 -0.023 -0.117 -0.012 -0.023

ボンフェローニ補正込み（6倍） 正：左条件＜右条件，負：左条件＞右条件

向が見られた．また，FBでは PBに比べ ERDが有意に強くみられた．μとβの違いとしては，

μ-ERDは FV条件が最も弱い傾向が見られたのに対し，β-ERDではVOより僅かに強い傾向と

なっており，FV-PBで有意差が見られなくなっている．

　

6.3.4 μ波帯の中での周波数帯のERDの違い

C3の ERSP（図 6.7）のμ帯域に注目すると，VO条件ではやや低めの周波数帯で ERDが見ら

れ，FV条件ではやや高めの周波数帯で ERDが発生しているようにみえる．PB条件ではそれら

を合わせたような結果に感じられる．特にこの傾向がみられた参加者 Aと Jの VO・FV条件の
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表 6.2: C3周辺 4チャネルを複合した検定結果 (p値)

Frequency VO-NV VO-PB VO-FB NV-PB NV-FB PB-FB

μ 1.804 -0.010 -7.64E-07 -0.002 -0.0003 -0.032

β -5.295 -0.041 -0.0001 -0.083 -0.003 -0.037

ボンフェローニ補正込み（6倍） 正：左条件＜右条件，負：左条件＞右条件

ERSPを図 6.11に示す．図の赤線は，μ帯域を 8-10 Hzと 11-13 Hzに切り分けている．VO条件

では 8-10 Hzの範囲で ERDが見られる一方，11-13 Hzでは被験者 Jは ERDが見られず，被験者

Aは ERSが発生している．FV条件では，8-10 Hzは 2-4秒に ERDがほぼ見られないのに対し，

11-13 HzではERDが生じている．これまでERDの生じる周波数帯は個人差があるためとタスク

開始時に最も ERDが観測された周波数帯を使用していたが，この周波数帯の差による影響を調

べるため，低μ波帯（8-10 Hz）と高μ波帯（11-13 Hz）でそれぞれ ERDを算出し比較を行った

（図 6.11, 表 6.3）．この周波数帯の違いにより，ERDの傾向の違いが見られた．低周波数帯であ

る Low-μ-ERDでは，条件間での差が見られず，特に PB・FBで平均や分布としても差がみられ

ない．それに対し，高周波数帯であるHigh-μ-ERDでは，VO,FVと比べ FBで有意に強い ERD

が見られた．

また，前セクションと同様に有意差が出にくい条件のままであるため，この周波数帯域で改め

て周辺チャネルとの複合した ERDで検定を行った（図 6.12）．その結果，低μ波帯では，FVが

最も小さく，続いてVOも FBとの有意差が見られるようになり，また FVが最も小さく，PBと

FBとの有意差が見られた．高μ波帯では，V O ≒ FV << PB << FB の結果となった．

表 6.3: C3および周辺 4チャネル複合での低／高μ波 ERD(p値)

VO-NV VO-PB VO-FB NV-PB NV-FB PB-FB

C3 low 2.953 -1.160 -0.117 -0.633 -0.633 -2.590

C3 high -0.785 -0.059 -0.012 -0.164 -0.035 -0.059

C3around low 0.202 -0.308 -0.002 -0.002 -0.002 -0.773

C3around high -2.662 -0.0004 -2.31E-07 -0.0003 -5.28E-07 -0.0001

ボンフェローニ補正込み（6倍） 正：左条件＜右条件，負：左条件＞右条件
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6.4 考察

実験 3では，フィードバックを与えたことによる目標値の更新によってERDが生じるという仮

説に基づき，視覚刺激と視覚フィードバックを比較できる条件下での把持動作の維持中のERDを

調査した．その結果，(1)C3を含めた周辺チャネルによる ERDは視覚フィードバックにより強く

発生すること，(2)フィードバックの有無による違いは，mu波帯の中でも高周波数帯域のERDに

より生じていること，が分かった．この結果は，視覚刺激ではなく，視覚フィードバックがあるこ

とで可能となる目標値の更新によりERDが強く発生していることを示しており，仮説が立証され

たといえる．

これらの結果と実験 1, 2の結果を踏まえ，ERDの生成機序についての考察を次章に記述する．
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図 6.6: 各チャネルの ERSP
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図 6.7: 補足運動野・右手運動前野・右手一次運動野の ERD
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図 6.8: 足および左手一次運動野・右手体性感覚野の ERD
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図 6.9: 右手一次運動野および周辺 3チャネルの複合 ERD

図 6.10: μ-ERDの周波数帯の違い（C3）
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図 6.11: C3 Low/High-μ-ERDの統計結果

図 6.12: C3および周辺 3チャネルの複合 Low/High-μ-ERD
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第7章 考察

7.1 考察

本論文では，ERDの生成機序解明を目的として，ERDと運動負荷および視覚フィードバック

の関連を調べるため，様々な把持運動条件中の EEG計測実験を行った．3つの実験により，発揮

する力の強さは運動野のERDに影響しないこと，視覚フィードバックにより力の調節を行うこと

でERDが強く発生すること，というの 2つの大きな結論が得られた．本章ではこの二つの結論を

基に，先行研究と比較をしながら ERDの生成機序について考察を行った．

まず先に，3.9章でも述べたように，人間の感覚運動処理は，運動を行おうとする運動企図，運

動軌道を計算する運動計画，筋肉の制御信号を生成する運動コマンド，そして触覚や視覚による感

覚フィードバックが戻ってくる流れがあると考えられる．この運動計画と運動コマンドは，Sober

らにより視覚情報と固有受容感覚による重みづけがそれぞれされていることが示されている [65]．

この感覚運動処理の概略図を図 7.1に示す．運動意図・運動計画・運動コマンドと流れていき，そ

の筋肉の制御信号が筋繊維へ伝わり，運動が行われる．その後，筋肉などの固有受容感覚や手の平

の皮膚感覚が体性感覚野に送られ，その情報をもとに運動コマンドが再制御される．この時，大

きく目標と異なる感覚が得られた場合は軌道の再計算も行われるため，運動計画にも少し影響が

あると考えられる．また，視覚フィードバックがある場合，その情報が視覚野を通じて運動野へ

送られ，目標との差異があれば運動計画が再更新されると考えられる．この流れと実験結果を踏

まえ，運動野の ERDが運動計画と運動コマンドどちらで生じているかを考察する．

7.1.1 把持力とERDの関係

把持力の強さと ERDの関係は，実験 1と 2で調査した．実験 1では，3つの異なる速度パター

ンと 4つの異なる運動負荷のもとで把持運動を行った結果，負荷の大きさは右手一次運動野のμ

およびβ-ERDに有意な影響を及ぼさないことが分かった．実験 2では，視覚フィードバックの有

無と 3つの筋力発揮量（うち一つは除外）のもとで把持状態の維持を行った．その結果，把持力
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図 7.1: 感覚運動プロセス

の強さは，運動野に生じるμ-ERDおよびβ-ERDの強度に有意な影響を及ぼさないが，体性感覚

野に生じるβ-ERDの強度には影響を及ぼすことが分かった．このことから，ERD／ERSの変調

は，運動負荷に抵抗するための筋活動に依存していない可能性が示唆された．

ERD/ERSの変調と運動努力との関係は，いくつかの先行研究で調べられている．

Kilavikらは，物体を安定して保持している間，β律動のパワーが相対的に増加し，緊張性収縮筋

のEMGと位相同期していることを報告した [31]．Stancakらは，運動課題として複数の運動負荷

に対する指の持ち上げ動作を用い，最も重い負荷条件ではμ-ERDの持続時間（時間平均μ-ERD

レベルではない）が有意に長く，運動後のβ同期も無負荷条件に比べて最も重い負荷で長くなる

ことを報告し，ERD／ ERSは外部負荷の影響を受けると結論づけている [68]．Chakarovらは，

EEGと EMGのスペクトル・パワーは 3つの力の条件の間で有意な差を示さなかったが，βレン

ジのEEG-EMGコヒーレンスは負荷の増加とともに増加したと報告している [6]．Wangらは，異

なる筋力の運動イメージは，β-ERDによってリアルタイムで分類できるが，μ-ERDでは分類で

きないことを報告した [79]．Tattiらは，異なる距離にある標的に到達するためのインパルス力は

異なるが，到達課題中に発生する力はβ-ERDと相関しないことを報告した [76]．Gwinらは，足

の等張運動と等尺運動において，高負荷時に補足運動野の ERDがやや強くなることを報告した

[20]．Tanらは，パーキンソン病患者の脳深部の視床下核において，把持の強さに応じてβパワー

が抑制され (β-ERD)，ガンマパワーが増加した（gamma-ERS）ことを報告している [74]．さら

に，fMRI研究では，皮質の BOLD信号が把持力レベルと相関している可能性が指摘されている

67



[10, 30]．Pistohlらは，6 Hz以下と 14 Hz以上の ECoG信号を組み合わせることで，てんかん患

者が行った 2種類の重さのコップを移動させる運動を，低い精度ではあるが分類できることを報

告している [55]．一方，このデータを用いて把持の開始時間や動作予測を試みた研究では，その検

出精度には 6 Hz以下の信号が最も貢献し，続いてγ帯の広範囲の信号，そしてβ帯が僅かに貢献

することが見られた．ただ，把持力が運動関連パワー減少の振幅に影響しないことを示唆してい

る [56]．

要約すると，先行研究では，fMRIや ECoGは負荷の重さに関連する脳活動を区別できるとい

う知見があるが，EEGの ERDを用いた研究では，条件によって傾向が異なる．運動負荷による

脳活動の違いを見出したWang，Gwin，Pistohlの結果とは，見つかったチャンネルの周波数帯や

位置が異なっている [79, 20, 55]．これは，運動の種類によって，負荷の処理が異なる可能性を示

していると考えられる．Wangの実験では運動イメージを用いたのに対し，私たちの実験では運

動実行を用いたため，両者の脳内プロセスが互いに異なっている可能性がある [79]．また，運動

イメージによって異なる把持力を想像できたかどうかを証明することは難しい．Gwinは ERDの

程度が力の大きさと相関することを報告しているが，彼らは等尺性と等張性の両方の条件で，筋

力発揮直後の ERDを比較しただけである [20]．したがって，瞬間的な力の発揮と連続的な力の発

揮では，脳のプロセスが異なる可能性がある．また，PistohlはECoGを用いて動作分類の実験を

行っているが，分析したチャネル範囲は運動野だけでなく体性感覚野も含まれている [55]．もし，

分類結果がこの領域の情報に由来するのであれば，彼らの発見は，負荷の強さが運動野ではなく

体性感覚野のμ-ERDに関係するという我々の結果と一致する．しかし，5 Hz以下と 54 Hz以上

の信号が主に分類精度に寄与していることから，これらは，μ-ERDやβ-ERDとは異なる神経プ

ロセスであると考えられる．

感覚運動処理では，運動負荷が強くなるほど必要となる筋繊維が増え，運動ニューロン群を制

御する運動コマンドに影響を及ぼすと考えられる（図 7.2）．本研究の結果は運動皮質の ERDが

運動負荷の強さを反映していない可能性を示していることから，μおよびβ-ERDの強さは，運動

コマンド生成よりも運動計画プロセスを反映している可能性を示唆している．また，把持の維持

による筋力発揮中ではERDが減少する傾向がみられているが，その筋力発揮のために運動コマン

ドが生成され続けていると考えられるため，運動コマンドは ERDへの影響は薄いと考えられる．

一方，体性感覚野のμ-ERDは，運動負荷の強さを反映している可能性も示唆された．圧力では

ないが Seoらは皮膚への振動刺激が運動時の感覚運動皮質のEEGに影響を及ぼすことを明らかに
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しており [63]，体性感覚野のμ-ERDも負荷の強さに応じて変化する皮膚感覚の強さを反映してい

る可能性がある．

図 7.2: 負荷の強さにより影響をうける感覚運動プロセス

7.1.2 視覚フィードバックとERDの関係

把持の維持中における，視覚フィードバックの有無が ERDに与える影響について，3つの実験

で調査を行った．実験 1では，握る・開くを繰り返した場合（Slow, Fast）は ERDが継続して発

生していたのに対し，把持を維持している条件（Hold）で有意に弱くなった．この実験ではハン

ドグリップなどの器具を握っており，また視点は把持のタイミングを指示するモニタを注視して

いるため，発揮力の視覚フィードバックはない状態となっている．

実験 2では，%MVFをリアルタイムで参加者に表示することで，把持力維持時の ERDに対す

るフィードバック制御やフィードフォワード制御の効果を調べた．その結果，把持力の視覚フィー

ドバックを与えた時に連続的な ERDが発生し，逆に感覚フィードバックのみの場合は ERDが減

少する傾向が見られた．

そして実験 3では，視覚刺激と視覚フィードバックを区別可能な実験条件でのERDを調査した．

その結果，右手の体性感覚野のベータ ERDにおいてフィードバックがあるときに特に ERDが強

く発生したこと，右手一次運動野周辺の ERDはフィードバックがあるとより強く発生すること，

またμ波帯の中でも高周波数帯域の ERDにより生じていること，が分かった．
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実験全体の結果として，把持動作中のオンラインの視覚的な力のフィードバックは，μおよび

β-ERDの誘発にプラスの効果があることが明らかになった．

本実験と同様の結果は，先行研究でも報告されている．Gwinらは，高密度脳波の ICAが下肢の

運動課題を分類できるかどうかを検討し，運動課題の等尺性運動中に ERD が減少することを報

告した [20]．この時足の位置を微調整できるような視覚的フィードバックはなかったため，本実験

のフィードバックなし条件と似ている．Fryらは，力の強さと力の展開率がMEGのβ-ERD/ERS

に影響するかどうかを調査した [16]．この実験では，等尺性の手首屈伸運動を行い，その発揮量を

リアルタイムで視覚的にフィードバックした．その結果，運動中にもβ-ERDが発生し続けていた

ことが報告されている．当実験条件と結果は，本研究のフィードバックあり条件と類似している．

Mayhewらは，視覚的フィードバックのある把持運動とない把持運動の生理的な脳活動を，fMRI

の BOLD信号を用いて調べた [42]．彼らは，把持の維持中に視覚的フィードバックがない場合に

比べて，視覚的フィードバックによって前運動皮質と頭頂葉のBOLDが活性化されることを報告

している．脳波は fMRIに比べて空間分解能が低いため，今回の研究の脳領域とは一致しないも

のの，Mayhewらの生理学的知見は今回の結果と類似していると考えられる．

これらの結果を感覚運動処理に当てはめてみる．把持力の制御中に視覚的なフィードバックがな

いフィードフォワード制御の場合，得られる情報は固有受容感覚や触覚によるフィードバックのみ

であり，運動コマンドが主に処理として関わっている（図 7.3）．一方リアルタイムでリアルタイ

ムで視覚的な力のフィードバックがある場合，参加者は現在の把持力と目標値の力の差を確認す

ることができ，運動計画を頻繁に更新して把持力を調整し続けることができる（図 7.4）．フィー

ドバック制御の方が ERDが有意に強く発生していることから，運動計画における脳処理が ERD

に最も影響していると考えられる．仮想平衡点の継続的な計画が，継続的なμ-ERDの発生につな

がったと考えられる．なお，フィードフォワード制御中においてもERDはやや弱くはあるが発生

しているが，これはゼロクロス回数からみられるようにフィードバック制御と比べ少ないものの

目標値の変更は行われており，皮膚感覚情報等を基に何度か運動計画は更新されていたからと考

えられる．

7.2 今後の課題

ここで，BCIを用いたニューロリハビリテーションの応用の可能性について述べる．

「はじめに」で述べたように，健常者の運動遂行の神経経路は，片麻痺患者が実際に体の一部を
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図 7.3: フィードフォワード制御中の感覚運動プロセス

図 7.4: 視覚フィードバック制御中の感覚運動プロセス

動かそうとすることで運動意図や運動計画を生み出していることから，患者の運動訓練と類似し

ていると推測される．そのため，運動実行に焦点を当てた本研究は，患者のトレーニングのため

の BCIアプリケーションの開発に貢献する可能性がある．ただ，本当に麻痺患者の運動想起（実

運動の試み）によっても同様の結果となるか，調べる必要がある．

もう一つ気になる点として，実験 3ではμ-ERDの中でも，高μ波帯でフィードバックによる

差が見られ，一方で低μ波帯では差がみっれ内ないという傾向が見られた．ただ，この傾向は全

ての参加者に見られるものではなかった．現在多く使われるERD解析では，μ，βの区分で帯域
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を分け各帯域の中で特にERDが強く出る周波数帯を参加者ごとに使用する方式となっている．だ

が，このμ波帯などの区分の中でもさらに帯域の違いでERDの発生傾向が異なる，つまり機能が

異なることが明確になれば，ERD型 BCIの分類精度の向上につながると期待される．そのため，

今回の参加者群で偶然見られた傾向なのか，それとも帯域により機能が異なるのか，調査する必

要があると考えている．
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第8章 結論

本論文では，特定の脳活動の変化を計測することでシステムを制御するブレイン・コンピュー

タ・インタフェース (Brain Computer Interface: BCI)のなかでも，運動や運動想起によって発生

する事象関連脱同期 (event-related desynchronization: ERD)と呼ばれる脳波特徴量を利用した

ERD型 BCIの精度向上のため，ERDの生成機序の解明を試みた．運動時の脳内プロセスである

「運動意図」「運動計画」「運動コマンドの生成」「感覚フィードバック」の流れの中で，視覚情報

を主として運動の軌道を計算する運動計画と，自己受容感覚の情報を合わせて筋肉の制御信号を

生成する運動コマンドのいずれかがERDに強く関係していると推測される．そこで運動計画と運

動コマンドに関連した様々な把持運動中の EEG計測実験を行い，ERDの発生傾向の違いから関

連する脳内プロセスの推測を行った．

一つ目の実験では，手の姿勢の変化と筋力発揮量がERDに影響するという仮説を基に，ハンド

グリップなどを用いた 4種類の運動負荷と，維持および 1/3 Hz・1 Hzで握る 3種類の運動速度を

組み合わせた 12条件の把持運動を行った．その結果，負荷による ERDの影響は見られないこと，

維持している間はERDが減少することが確認された．把持の維持中は筋力発揮が継続して行われ

ているにも関わらず ERDが弱まったことから，ERDは単純に筋力・運動制御により発生するも

のではないと考えられる．なお，器具を握る動作のため，負荷以上の筋力発揮をしていた可能性

は否定できていなかった．

そのため二つ目の実験では，視覚フィードバックによる姿勢や力の再計算がERDに影響すると

仮説を基に，参加者ごとの最大発揮力を基準とした 3段階の負荷と，視覚フィードバックの有無を

組み合わせた 6条件での把持を維持する運動を行った．その結果，負荷は体性感覚野のERDにの

み影響を与えること，運動の維持中においては視覚フィードバックがある時にERDが発生する傾

向が見られた．視覚フィードバックを与えることで参加者は力の調節が可能となることから，手

の姿勢・目標の更新が ERDの発生に関与している可能性が示唆された．ただこの実験条件では，

フィードバックの有無だけでなく，視覚刺激も異なっており，この刺激の違いによる影響を否定で

きない．
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そこで三つ目の実験では，先の仮説を明確に証明するため，視覚刺激と視覚フィードバックを

比較可能な 4条件での把持の維持中における ERDを調査した．その結果，視覚フィードバック

と類似した，しかし無関係な視覚刺激を与えた場合と比べ，視覚フィードバックを与えた場合に

ERDが強く発生することが確認された．この傾向は，μ波帯 (8-13 Hz)の中でも高い周波数帯域

(11-13 Hz)にみられた．

これらの結果から運動野の ERD生成機序の推察として，まず筋力発揮量が ERDに影響しない

ことから，筋肉の制御信号を生成している運動指令の生成は影響しないと考えられる．そして，視

覚フィードバックにより力の調節が可能な場合にERDが強く発生することから，運動の目標（仮

想平衡点）を更新することが ERDを生じさせる，つまり運動計画こそが ERDの生成に最も関連

していると考えられる．運動計画の更新が ERDに最も重要であるならば，ERD型BCIを制御す

る場合は，力を込めるようなことはせず，速く手を動かす，手を小刻みに動かすことが有効である

と推測される．しかし，麻痺患者は随意的な運動を行うことが困難なため，麻痺患者の運動想起

（実運動の試み）によっても同様の結果となるか調べる必要がある．また，実験 3では ERDの中

でも，高μ波帯においてフィードバックの影響が見られたが，いくつかの参加者ではこの傾向は

見られなかった．もしこの帯域の違いが明確になれば運動種類の分類精度の向上につながるため，

これが今回の参加者群で偶然見られた傾向なのか，それとも帯域により機能が異なるのか，調査

する必要があると考えている．
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