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第 1 章 緒論  

 

人は筋を収縮させることで関節運動をはじめとする様々な動作を行って

いる．筋は脳からの指令を受けて収縮している．脳からの指令がα運動ニ

ューロンを介して筋に伝達されると活動電位が発生し，筋が収縮する．

こ の 活 動 電 位 ， つ ま り 筋 電 位 を 導 出 ・ 記 録 し た も の が 筋 電 図

(Electromyogram : EMG)である．筋電位の導出法は用いる電極によっ

て大きく 2 つに分類されている．1 つは，筋内に刺入する針電極を用いる

もので，針筋電図と呼ぶ．針筋電図計測法では，人体に対して侵襲性が

あるものの，筋内の電位変化を高い空間分解能で識別できることから，神

経筋疾患の診断などの臨床分野で用いられている [1]．もう 1 つは皮膚表

面に貼付する表面電極を用いるもので，表面筋電図 (Surface EMG : 

sEMG)と呼ぶ．表面筋電図計測法は無侵襲であり，さらに皮膚表面に

電極を貼付するだけで容易に計測できることから，様々な分野において用

いられている．スポーツ科学やリハビリテーションの分野においては，筋活

動や筋疲労を表す指標の 1 つとして用いられている[2,3]．また，医工学

分野においては筋電義手や様々なパワーアシスト装置等の制御信号とし

て用いられている [4,5]．本研究では，無侵襲で容易に計測可能な表面

筋電図計測法に着目して研究を行う．  

双極誘導法は，皮膚表面の 2 箇所に貼付した表面電極から導出され



2 

 

る 2 点間の電位差を計測することにより，生体信号計測において同相で

混入してくるハムノイズを低減させることができる．現在，表面筋電図は双

極誘導法によって計測されることが多い．  

双極誘導法では筋線維走行方向と直交するように 2 つの電極を貼付

してしまった場合，筋が活動しているにもかかわらず微小な信号しか記録

されない問題点がある事から，双極誘導法で表面筋電図を計測する際に

は，2 つの電極を筋線維走行方向と平行に貼付することが望ましいとされ

ている．神経筋接合部を挟むように 2 つの電極を貼付した場合にも，同様

の問題点があることが報告されている [6][7]．また，筋線維走行方向と電

極貼付方向とがずれている場合，導出される筋電波形が歪んでしまうとい

う問題点も報告されている [8]．このように，表面筋電図は皮膚表面に電

極を貼付するだけで容易に計測可能であるが，電極貼付に関しては考慮

しなければならない点がある．  

さらに，計測対象である筋の種類によっても考慮しなければならない点

がある．骨格筋は筋束の配列によって平行筋と羽状筋に分けることができ

る．羽状筋では筋束は筋の長軸と斜めに一定の角度を持って配列してい

る．この角度を羽状角と呼ぶ．そのため，筋束の長さが筋長よりも短くなっ

ている[9].そして，羽状筋はその収縮強度によって羽状角が変化すること

が報告されている[10]．つまり，羽状筋では収縮強度によって皮膚表面か

ら見た相対的な筋線維走行方向が変動している可能性がある．もし，皮
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膚表面から見た相対的な筋線維走行方向が変動していた場合，先に述

べたように筋線維走行方向と電極貼付方向とがずれるために導出される

筋電波形が歪んでしまう問題を引き起こす恐れがある．  

一方，電極間隔を非常に狭くし単位面積当たりの電極数を高密度に

した多チャンネル表面電極を用いて，筋電信号を計測する研究が近年盛

んに行われている [11-13]．それらの中に，単一な神経に由来する電位に

ついての発火頻度や発火間隔といった指標を得るために，高密度多チャ

ンネル表面筋電図から運動単位の活動電位を分離する筋電図デコンポ

ジション法の開発を行っている報告がある [14][15]．デコンポジションを行

う際には，運動単位の活動電位波形が変動しないように，筋線維走行方

向と電極貼付方向とが合致していることが望ましい．しかし，実際には筋

の収縮強度や関節角度の変化に伴い筋線維走行方向は変動し，運動

単位の活動電位波形が変形し，デコンポジションを難しくしている．  

また，関節運動に伴い先述した神経筋接合部の皮膚に対する相対的

位置が移動することも報告されている[6][16]．そのため，関節運動に伴い

移動した神経筋接合部の位置を推定する研究や神経筋接合部の及ぼ

す影響を低減する方法を開発する研究がなされている [17-20]．  

本研究では，筋収縮や関節角度の変化に伴い，筋線維走行方向が

変化することと神経筋接合部の移動することを，筋の変動と呼ぶ．筋の運

動がダイナミックであれば必ず筋の変動が起こり，表面筋電信号計測に
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影響を与え，正確な信号計測ができなくなる．従来の研究は，この問題点

に対処するのではなく，いかに避けるかを主眼が置かれていた．これに対

して本研究は，回避方法を開発するのではなく，どのような状況でも正確

な信号計測が可能となる手法を開発することを目的とする画期的な研究

である．本研究が完了すれば，表面筋電計測がより容易でかつ信頼性の

ある結果が得られるようになり，利用場面を画期的に拡大することが可能

となる．  

本研究の目的は，ダイナミックな筋の変動に対応可能な筋電信号計測

法の開発である．従来の筋電信号計測の根本的問題点は，双極誘導法

の差動増幅に用いる２つの電極が予め決められており，筋の変動に対応

するために変更できないことである．この問題点を解決するために，本研

究では，筋線維走行方向に沿った皮膚表面上の任意の２点から誘導さ

れる信号の差動信号を得ようとするものである．具体的には，多点同時計

測により得られた表面筋電信号から筋線維走行方向を推定し，推定した

筋線維走行方向に沿う 2 点間の差動信号を推定する．  

従来，表面筋電図計測を行う際には，まず解剖学の成書を用いて被

験筋の起始と停止や筋の形状などを調べておおまかな電極貼付位置を

決め，次に多チャンネルアレイ電極を用いて予備的に表面筋電図を計測

し神経筋接合部の位置と動作に伴う移動範囲を調べ，神経筋接合部の

影響を受けない場所に電極を貼付することが望ましいとされている．しかし
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本研究で開発する筋の変動に対応可能な筋電信号計測法が実現でき

れば，マトリクス状電極を被験筋上の皮膚表面に貼付するだけで，計測

後に神経筋接合部の影響を受けない，筋線維走行方向に沿った任意の

2 点間の差動信号を算出することができる．つまり，被験筋がどこにあるか

という解剖学的知識さえあれば表面筋電図計測が可能となり，表面筋電

図計測がより簡便なものとなる．さらに従来の計測法では，筋の変動により

皮膚表面に貼付した電極と被験筋との相対的な位置関係が実験開始前

の安静時と実験中の筋収縮時とでずれてしまっていた可能性も考えられ

る．しかし本計測法を用いれば，たとえ安静時と筋収縮時で皮膚表面の

電極と被験筋との相対的な位置関係がずれたとしても，対応可能である．  

本研究では，仮想単極誘導法を用いて計測した表面筋電信号から筋

線維走行方向を推定する手法を開発した．そして筋電図モデルを用いて

生成した模擬筋電図に対して推定方法を適用し，開発した推定法の妥

当性を確認した．続いて，実際に膝関節屈曲時および伸展時の外側広

筋の表面筋電図に推定法を適用し，筋線維走行方向を推定した．推定

した筋線維走行方向に沿う電極がマトリクス状電極中に存在しない場合

がある問題点を解決するため，スプライン関数を用いて電極が存在しない

位置での筋電信号の推定を行った．最後に推定した電極間の筋電信号

を用いて，推定した筋線維走行方向に沿う差動信号の算出を行った．  

第 2 章では，次章以降に必要な筋収縮と筋電図に関する基本的
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な知見について述べる．  

第 3 章では，本研究で提案する仮想単極誘導法と，仮想単極誘

導法から得られた信号を用いた筋線維走行方向推定法について述

べる．  

第 4 章では，開発した筋線維走行方向推定法の有用性について検

証するために，既知信号として生成した模擬筋電図に推定法を適用する．  

第 5 章では，実際に膝関節屈曲時および伸展時の外側広筋の表面

筋電図を仮想単極誘導法により計測し，その筋線維走行方向を本推定

法により推定する．推定結果より本推定法により筋線維走行方向が推定

可能であることを検証する．  

第 6 章では，マトリクス状電極下の任意の２点に対する信号を，スプライ

ン関数を用いて推定する．さらにその推定精度は，推定値と実測値を比

較して行う．  

最後に第 7 章では，筋の変動に対応可能な筋電信号計測法の開発

を目的とした本研究から得られた結果について統括するとともに，

今後の課題について言及する．  
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第 2 章 筋収縮と筋電図に関する知見  

 

 2.1 諸言  

 

 本章では，次章以降に必要な筋に関する基礎的な知見を整理す

る．具体的には，筋の構造と筋収縮の発生機序，筋の種類による筋

収縮の違い，そして筋電図の計測方法について述べる．  

 

2.2 筋の構造  

 

筋は横紋筋と平滑筋に分類される．さらに横紋筋は骨格筋と心

筋に分類される．  

骨格筋が張力を発生する構造上の最小単位は筋節である．筋節

は長さが 2~3μm，直径が 1~2μm 程度の円柱状ないし多角柱状で

あり，長い方向を筋線維の長軸方向に向けて並んでいる．  

 筋原線維 (muscle fibril)は，筋節が非常に多数，直列に連なっ

てできている．したがって，筋節が短くなると筋原線維が短縮す

る．すなわち，個々の筋節の収縮の合計が筋原線維全体の収縮と

なる．筋原線維は多くの筋節が連なっており非常に長い．筋節の

連なりが多いほど，筋の収縮速度は早く，収縮によって短縮する
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長さも大きい．  

 

 

図  1 筋の構造の概略図 (断面図 ) 

 

図 1 に示すように，筋線維 (muscle fiber)は，筋原線維が多数束

ねられて構成されている．筋線維は収縮する能力が特に発達した

細胞である．筋線維の内部には，筋線維の長軸方向に配列した筋原

線維が数百~数千本束ねられており，その直径は 10~100μm であ

る．筋原線維は筋線維のほぼ全長にわたって伸び，その端は細胞膜

に終わっている．それぞれの筋線維は，細胞膜のすぐ表面を，基底

膜という薄い細胞外基質の層でおおわれている．また，基底膜の上

には，筋線維 1 本 1 本を包んだり，筋線維間の隙間を埋めたりす
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るような結合組織がある．この結合組織は筋内膜と呼ばれている． 

筋束 (muscle bundle)は筋線維が数十本集まることで構成されて

いる．筋束の周囲は，筋周膜という結合組織で包まれている．さら

に，筋束が多数集まって，上腕二頭筋や外側広筋などの，名前の付

いた筋 (muscle)を構成している．筋の表面は，筋上膜でおおわれて

いる．このように，筋線維 1 本ずつは筋内膜，筋線維のグループで

ある筋束は筋周膜，筋束の集合である筋全体は筋上膜で包まれ，こ

れらの結合組織は張力を伝達する．筋の両端は，腱となって骨に付

着している場合が多いが，筋が直接骨についていたり，皮膚や筋膜

に終わっていたりする場合もある [9]．  

 

 

2.3 骨格筋の収縮  

 

先述したように，筋は横紋筋と平滑筋に分類される．さらに横紋

筋は骨格筋と心筋に分類される．これらの筋の中で関節運動に関

わっているのは骨格筋である．  

骨格筋の収縮は脊髄の中にある α 運動ニューロン (alpha-motor 

neuron)の興奮から始まる． α 運動ニューロンが興奮すると，その

興奮インパルスが神経軸索 (nerve axon)を伝わり，筋線維とつなが
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る神経筋接合部 (neuromuscular junction)のシナプス前膜に達す

る．すると，小胞の内容物である化学伝達物質のアセチルコリンが

放出される．アセチルコリンは神経筋接合部の筋線維側にある筋

終板に作用し，筋線維の細胞膜のイオン透過性を変え脱分極電位

を誘発させ，活動電位が発生する．筋線維に活動電位が発生すると，

筋収縮が起こる [21] ．  

通常，1 つの筋線維には１ヶ所の神経筋接合部が存在し，１つの

α 運動ニューロンに対して，多数の筋線維が繋がっている．これら

１つの α 運動ニューロンに支配された筋線維群は１つの単位とし

て機能する．そのため，これら α 運動ニューロンと筋線維群をま

とめて運動単位と呼ぶ [22]．運動単位は，筋張力制御の最小基本単

位である  [23]．図 2 に運動単位の概略図を示す．  

 

 

図  2 運動単位  
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筋張力は，個々の運動単位から発生する張力の総和である．運動

単位は『全か無かの法則』に従い，興奮するかしないかのデジタル

的なふるまいをすることから，筋張力を変化させるには，運動単位

の発射頻度か活動する運動単位の数を変化させる必要がある．筋

張力の上昇に伴い，新たな運動単位が活動を始めることを活動参

加という．また，筋張力を増加させていくと，ある決まった順序で

運動単位の活動参加が起こる．運動初期に活動を始めるのは，運動

ニューロンのサイズが小さく支配している筋線維数も少ない運動

単位である．これとは逆に，運動後期に活動を始めるのは，運動ニ

ューロンのサイズが大きく支配している筋線維数も多い運動単位

である．これをサイズの原理と呼ぶ．  

発射頻度と活動参加のどちらの制御を用いて筋張力の調整を行

うかは筋によって，また筋の収縮強度によって異なる．精密な制御

が必要となる手先などの小さな筋では，運動単位の発射頻度を調

節することで筋張力の制御を行う場合が多い．一方，姿勢の保持や

歩行動作に必要となる大きな筋では，活動に参加する運動単位の

数を調節することで筋張力の制御を行っている．つまり筋張力は，

行おうとする運動や動作の種類及び目的に応じて，運動単位の発

射頻度や活動参加の数を調節することで制御されている．  



12 

 

2.4 平行筋と羽状筋  

 

関節運動に関与している筋は骨格筋である．骨格筋は筋束の配列

によって平行筋と羽状筋に分けることができる．図 3(a)に平行筋，図 3(b)

に羽状筋の概略図を示す．  

  

(a) 

  

(b) 

図 3 平行筋と羽状筋 

(a) 平行筋， (b) 羽状筋  
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平行筋では筋の長軸方向と平行に筋束が走っているため筋束は筋の

全長とほぼ等しくなる．しかし，羽状筋では筋束は筋の長軸と斜めに一定

の角度（羽状角）を持って配列している．そのため，筋束の長さが筋長より

も短くなっている .羽状角とはすなわち，筋の作用方向と筋線維走行方向

がなす角度を示している [24]．羽状角は筋収縮に伴い増加することが報

告されている[10]．図 4 に安静時と収縮時の羽状筋の概略図を示す．図

4 中の破線矢印 A は腱が引っ張られる方向を，実線矢印 B は筋が腱を

引っ張る方向を示している．  

 

(a)  

    

(b) 

図  4 収縮による羽状角の変化  

(a) 安静時， (b) 収縮時  
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羽状角が大きくなると，筋が腱を引っ張る方向と腱が引っ張られる方向

（力を発揮したい方向）が離れてしまい，力が分散してしまう．一般的な傾

向として，立位姿勢の維持などにおいて抗重力機能を担う下肢筋群には

羽状筋が多い[25]．一方，大きな関節角度変化を伴った運動が要求され

る関節に配置される筋には平行筋が多い [26]．  

 

 

2.5 筋電図と計測方法  

 

筋の活動電位を導出・記録したものを筋電図という．心電図，脳波など

とともに，臨床診断などに広く応用されている．筋電図検査により，筋とそ

れを支配する運動神経だけでなく，中枢神経組織の診断，予後判定等

の検討が可能である．  

また，随意的な運動を行った際に発生する筋電図とは異なり，生体に

電気的，機械的または磁気的な刺激を与えたときに誘発される筋電図を

誘発筋電図と呼ぶ．誘発筋電図の振幅の変化より筋や神経筋接合部の

活動水準の診断や，同一神経を 2 箇所刺激したときの潜時の差より神経

の伝導速度を求めることができる．  

筋電図の計測方法は，大きく分けると筋に針，またはワイヤを挿入して

計測する針筋電図と，皮膚表面に貼り付けた電極を用いて計測する表面
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筋電図がある．図 5 に電極の種類とそれぞれの計測方法について示す．  

 

 

(a) 

 

(b) 

図  5 電極の種類  

(a)  針電極  (b)表面電極  
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針筋電図は，生理学，整形外科学の領域では，一般筋電図診査の標

準的方法で，個々の運動単位活動電位の識別が可能である．したがって，

筋収縮に伴う運動単位の発火状況を分析することができる．また，測定範

囲が狭いため，局所的な情報のみを得ることができる．しかし，運動時など

は，皮膚と筋の相対的位置が変化するため，筋に損傷を与える可能性や，

苦痛を与えることがある．  

これに対して，表面筋電図は，複数の運動単位からの活動電位を同

時に無侵襲で，計測することができる．計測方法もとても容易であり，皮膚

表面に電極を貼り付けるだけでよいため，筋収縮時に痛みもなく，筋活動

のモニタリングにも広く用いられる．しかしながら，電極直下周辺に存在す

る複数の運動単位の活動電位を全て足した信号を計測してしまうため，

個々の運動単位の活動の様子を知るためには複雑な信号処理が必要と

なる．  

 

2.6 表面筋電図の誘導方法  

 

筋電図の誘導方法には，単極誘導と双極誘導がある．本研究で提案

する仮想単極誘導法については第 3 章にて説明する．図 6 にそれぞれの

導出方法の概略図を示す．  
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(a) 

 

(b) 

図  6 筋電図の誘導方法  

(a)単極誘導  (b)双極誘導  
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単極誘導は測定したい筋の皮膚上に貼り付けた 1つの電極と，電気的

に関係のない部分に貼り付けた不関電極との間に発生する電位を測定

するものである．これに対し，双極誘導は測定したい筋の皮膚表面の 2 箇

所に貼付した表面電極から導出される 2 点間の電位差を測定する方法

である[27]．こうすることで，2 つの電極に混入してくる同相信号成分であ

るハムノイズを除去することができる．  

 

2.7 積分筋電図  

 

動作分析などを行う際に表面筋電図を用いる場合には，筋の放電量

および放電のタイミングから，どの筋がどの時点でどの程度活動したのかを

知るために平均振幅を求める．平均振幅の特徴量としては，自乗平均平

方根 (Root Mean Square: RMS)と整流平滑化 (Averaged Rectified 

Value: ARV)の 2 つがある[28]．  

RMS は，一定の時間範囲の筋電信号を二乗して，範囲内の平均を求

めた後，平方根をとった量である．  

ARV は，信号の振幅の絶対値をとった波形（整流波）を，一定の時間

範囲で積分，あるいは，ローパスフィルタをかけて平滑化したものである．

歴史的には，積分筋電図 (Integrated EMG: IEMG)と表現されるものも

あり，IEMG は ARV と同じ処理である．  
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図 7 に表面筋電図を積分筋電図に変換する処理の流れを示す．図

7(a)は生体表面に貼り付けた表面筋電図より導出し差動増幅を行った

表面筋電図である．図 7(b)は図 7(a)を整流化した整流波である．図 7(c)

は図 7(b)にローパスフィルタによる平滑化処理を行ったものである．

IEMG は表面筋電図の外形のような波形となる．  

 

   (a)                   (b) 

 

  (c) 

図  7 積分筋電図処理の流れ  

(a) 表面筋電図， (b)整流波， (c)積分筋電図  
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2.8 結言  

 

本章では以降の論文に必要な筋収縮と筋電図についての基礎的な知

見，そしてその解析方法について記述した．具体的には，筋収縮の発生

機序について説明した．さらに，筋の種類による筋収縮の違いについても

述べた．また，筋電図の計測方法と表面筋電図の誘導法の違いについ

て説明し，積分筋電図についても簡単に説明した．  
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第 3 章 筋線維走行方向推定法の開発  

 

 3.1 諸言  

 

 本章では，仮想単極誘導法と開発した筋線維走行方向推定法の

原理について記述する．本研究で開発した筋線維走行方向推定法

はこの仮想単極誘導法により計測した表面筋電信号の特定の電極

間の差動信号の伝達時間差を利用して筋線維走行方向を推定する

手法である．  

 

3.2 仮想単極誘導法  

 

マトリクス状電極を用いて表面筋電図計測を行う際に，双極誘導法を

用いれば，皮膚表面の 2 箇所に貼付した表面電極から導出される 2 点

間の電位差を計測することにより，ハムノイズを低減させることができる．し

かし，双極誘導法では差動増幅に用いる 2 つの電極があらかじめ決めら

れてしまっているため，関節運動に伴う筋の変動や神経筋接合部の移動

に追従することはできず計測される表面筋電図が歪む可能性がある．単

極誘導法ならこの問題は起こらないが，ハムノイズが混入していても除去

できずそのまま計測されてしまう．  
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そこで，本研究では従来の双極誘導法とは異なり，マトリクス状電極の

各電極から導出された信号と基準電極（Electrode R）から導出された信

号（基準信号）とを差動増幅した信号を記録する仮想単極誘導法を提案

する．仮想単極誘導法はデジタル脳波計の計測方法を表面筋電図計

測に応用した計測法である．デジタル脳波計では各電極に差動増幅

器が接続されており、すべての電極からの信号とある共通の基準電位との

間で差動増幅が行われる．  

図 8 に従来の双極誘導法を，図 9 に仮想単極誘導法を示す．仮想単

極誘導法では，記録された信号の中から任意の２つの信号の差動信号を

求めることで基準信号が打ち消され，任意の電極間において双極誘導信

号と同様の信号を得ることができる．  

図 9 に示す電極 A の信号と電極 B の差動信号は， )( RA の信号と

)( RB の信号の差動を取ることによって求められる．  

)1()()( BARBRA   

このように任意の電極間の差動信号を算出することができる．  

 上記のように，本研究で提案する仮想単極誘導法では計測後に任意

の２つの電極を選び，その電極間での差動信号を算出することが可能と

なる．本誘導法により，マトリクス状電極の隣り合う電極間だけでなく，2 つ

あるいは 3 つ離れた電極間での差動信号や，斜めに配置された電極間で
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の差動信号を算出することが可能となった．  

 

図  8 従来の双極誘導法  

 

 

 

図  9 仮想単極誘導法  

 

3.3 筋線維走行方向推定法  

 

本研究で開発した筋線維走行方向推定法 [29]は，まず，仮想単協誘

導法を用いて計測された表面筋電信号から特定の組み合わせの電極間
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の差動信号を算出する．これらの差動信号の伝達時間差は，筋線維と電

極列との間の相対的な角度に起因している．そこで，伝達時間差を求め

るために得られた差動信号同士の相互相関関数を求める．そして，求め

た相互相関関数がピーク値をとる時刻から筋線維走行方向を推定するも

のである．  

本研究で開発した筋線維走行方向推定法の詳細な説明を以下に示

す．  

 

 

図  10 筋線維走行方向推定法の概略図  
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まず，筋線維走行方向と電極貼付方向を図 10 のように仮定する．筋線

維走行方向は実線矢印，電極貼付方向は破線矢印で表している．また，

図 10 中の○A ，○B ，○C ，…，○G は計測に用いるマトリクス状電極の電極を示

している．  

筋線維走行方向と電極貼付方向とがなす角度を  とする．まず，電極

FE  間 の差 動信号 を  ，電 極 BE  間 の差 動信号 を  ，電 極

CE  間の差動信号を  とする．  

また，電極 FE  間と電極 BE  間の筋電信号の伝導距離の差を 1d ，

電極 BE  間と電極 CE  間の筋電信号の伝導距離の差を 2d とする．

これらより，線分 FB を斜辺とする直角三角形より  

)2(sin1 dd   

線分 BC を斜辺とする直角三角形より  

)3(cos2 dd   

が成り立つ．  

次に， 1t を と  の相互相関関数がピーク値をとる時刻， 2t を  と

 の相互相関関数がピーク値をとる時刻とする．また，筋線維伝導速度

を v とする．  

すると，   間では速度 v の筋電信号が距離 1d を時間 1t かけて移動
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したことになる．同様に   間では，速度 v の筋電信号が距離 2d を時

間 2t かけて移動したことになる．よって，  

)4(11 tvd      

)5(22 tvd   

が成り立つ．以上の式 (2)(3)(4)(5)より，  

)6(tan
2

11 
t

t
 

を得る．  

 

3.4 結言  

 

本章では本研究で提案する仮想単極誘導法，及び，本研究で開発し

た筋線維走行方向推定法について述べた．仮想単極誘導法とはデジタ

ル脳波計の計測方法を表面筋電図計測に応用した計測法であり，マトリ

クス状電極の各電極から導出された信号と基準電極から導出された信号

とを差動増幅した信号を記録する誘導法である．仮想単極誘導法を用い

れば，多点同時計測により得られた表面筋電信号から任意の電極間の

差動信号を計測後に算出することができる．本研究で開発した筋線維走

行方向推定法は，仮想単協誘導法を用いて計測された表面筋電信号か
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ら特定の組み合わせの電極間の差動信号を算出し，得られた差動信号

の相互相関関数のピーク値の時間差から筋線維走行方向を推定するも

のである．  
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第 4章 模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定法

の妥当性の検証  

 

4.1 諸言  

 

 本章では，第 3 章で述べた筋線維走行方向推定法の妥当性の検証に

ついて述べる．具体的な方法としては，まず筋電図モデルを用いて伝導さ

せる角度を 5deg 刻みで変化させた模擬筋電図を生成した．生成した模

擬筋電図の伝導角度を本研究で開発した筋線維走行方向推定法により

推定することで，本推定法の妥当性を検証した．  

 

4.2 模擬筋電図の生成  

 

本研究で用いる筋電図モデルでは以下を仮定している．  

(1)  活動電位は，筋線維上を双極子が伝導することで発生する  

(2)  筋線維と皮膚表面に貼付された電極との間の空間は一様な空間

である．  

(3)  観測される筋電図は，活動電位の線形和である．  

図 11 に本研究で使用した筋電図モデルについての概要図を示す．  

I は電流源強度 [A]， は導電率 [S/m]， r は電極から双極子の正
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極子までの距離 [m]， r は電極から双極子の負極子までの距離 [m]を表

す．活動電位 V は式 (7)により求められる[30]．  

)7(
11

2










 rr

I
V

  

 

 

図  11 筋電図モデル  

 

図 12 に式 (7)より得られる模擬筋電図の基本波形を示す．この基本波

形は電極直下 20mm の深さを走行している 1 本の筋線維を支配してい

る 1 つの運動単位があり，その運動単位が 1 度だけ発火した状況を仮定

している．  
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図  12 模擬筋電図基本波形  

 

本研究で生成する模擬筋電図は発揮筋力を 10%MVC(Maximum 

Voluntary Contraction) と想定した．そこで，先行研究を参考に模擬

筋電図に含まれる運動単位数を 10，各々の運動単位が支配している筋

線維数を１本，各々の運動単位の発火頻度を 5Hz から 20Hz に設定し

た[31]．また，双極子の正電荷と負電荷間の距離は 1mm，伝導速度は

3m/s から 6m/s に設定した[30][32]．さらに，各々の運動単位から生じる

筋電信号が同じ伝導経路をたどらないように r の値を設定した．また，全

ての筋線維が皮膚表面と平行に走行していると仮定し，筋線維走行方

向も一様であると仮定した．発生した活動電位 V を皮膚表面に貼付した

16ch マトリクス状電極の電極毎に算出した．  

模擬筋電図のサンプリング周波数は 10kHz に設定した．計測に使用

する電極には，電極中心間距離 10mm のマトリクス状電極を想定し模擬
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筋電図を生成した．また，本研究では，模擬筋電信号が図 10 で示す電

極 FE  間を通過するように模擬筋電図を生成した．  

 

4.3 模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定  

 

伝導角度を 0deg から 90deg まで 5deg 刻みで変化させた模擬筋電

信号を生成し，生成した模擬筋電信号の伝導角度を本研究で開発した

筋線維走行方向推定法を用いて推定した．  

また，筋線維走行方向推定法の妥当性の検証と合わせて，3.3 章にて

述べた相互相関関数を求めるのに用いる差動信号の最適なセグメント長

についても同時に検討した．これは，実際に筋線維走行方向推定法を用

いて表面筋電図から筋線維走行方向を推定する際に，1 回の計測で得

られた表面筋電信号からより多くの筋線維走行方向推定を行うことを想

定しているからである．より多くの筋線維走行方向推定を行い，その推定

結果を加算平均することにより誤差の低減が可能となる．本研究で述べる

セグメント長とは，表面筋電信号を任意の時間で切り分けた時の時間の

長さを示している．本研究では表面筋電図の周波数帯域が 5Hz~500Hz，

つまり周期が 2ms~0.2s であることからその半周期の 0.1s を中心に 0.05s，

0.1s，0.15s，0.2s の 4 種類のセグメント長から最適なセグメント長の検討

を行った． 
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本研究で開発した筋線維走行方向推定法の妥当性，及び最適なセ

グメント長の検証方法は以下のとおりである．まず，0deg から 90deg まで

の各伝導角度において 25 回模擬筋電図を生成する．次に，各々の模擬

筋電図において 0.05s，0.1s，0.15s，0.2s の 4 種類のセグメント長の差

動信号を算出する．算出した差動信号を用いて相互相関関数を求め，

それぞれのセグメント長での筋線維走行方向推定を行う．得られた推定

結果から本研究で開発した筋線維走行方向推定法の妥当性，及び最

適なセグメント長について検証する．  

 

4.4 模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定結果  

 

筋電図モデルにより生成した模擬筋電信号を図 13 に示す．図 14 は

得られた各信号を差分した結果を示す．この結果は各電極間の双極誘

導信号に等しい信号が得られているものと考えられる．  
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図  13 生成した模擬筋電信号  

(a)： RA ，(b)： RB  ，(c)： RC  ，(d)： RD   
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

図  14 模擬筋電信号の差分結果  

(a)： AB  ，(b)： AC  ，(c)： AD   

 

この結果から， AB  と AC  の相互相関関数と AD  と  AC  の相

互相関関数を求めた．図 15 に上記の 2 つの相互相関関数を示す．この
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相互相関関数がピーク値をとる時刻 1t と 2t から模擬筋電信号の伝導角

度を推定した．  

 

 

(a) 

 

(b) 

図  15 差動信号の相互相関関数  

(a)： ),( ACAB  ，(b)： ),( ADAC   



36 

 

図 15 の例では， 0007.01 t ， 0006.02 t となる．この 1t と 2t を式

(6)に代入すると，  

  4.49
0006.0

0007.0
tan 1  

が得られる．  

模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定結果の平均値と標準偏差

を図 16 に示す．模擬筋電図は伝導角度を 0deg から 90deg まで変化さ

せて生成した．しかし，65deg 以上の伝導角度においては推定に用いる

2t の値が 0 になってしまい，推定結果を求めることができなかった．そのた

め，推定結果は 60deg までとなっている．また，各々の結果は 25 回の平

均値である．  

 

図  16 伝導角度推定結果の平均値と標準偏差  
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4.5 考察  

 

本章ではまず，筋電図モデルにより生成した模擬筋電図を用いて本研

究で開発した筋線維走行方向推定法の有用性の検証を行った． 

図 16 より，相互相関関数に用いる差動信号のセグメント長が 0.05s の

時の誤差が他のセグメント長を用いて推定した結果より顕著に大きいこと

が分かった．この誤差の原因は模擬筋電図を生成する際に仮定した発揮

筋張力にあると考える．  

本研究では発揮筋張力を 10%MVC と仮定して模擬筋電図を生成し

た．つまり，模擬筋電図に含まれる運動単位数を 10，各々の運動単位の

発火頻度を 5Hz から 20Hz に設定している．そのため，0.05s 内に含ま

れる運動単位数が大きく異なってしまっていた可能性が考えられる．その

結果，他のセグメント長と比較して誤差が大きくなってしまったのではない

かと考える．よって，10%MVC 発揮時の表面筋電図に本推定法を用い

て筋線維走行方向を推定する際には，相互相関関数に用いる差動信号

のセグメント長は 0.1s 以上が望ましいことが示唆された．  

そこで，1 度の計測で得られた表面筋電図からより多くの筋線維走行

方向推定結果を得ることができるように，第 5 章で述べる外側広筋の筋

線維走行方向推定に用いるセグメント長は 0.1s とした．  

また，推定可能な角度にも制限があることが分かった．模擬筋電図は伝
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導角度を 0deg から 90deg まで 5deg 刻みで変化させて生成した．しか

し，65deg 以上の結果においては推定結果を算出できなかった．これは

推定に用いる 2t の値が 0 になってしまったからである．しかし，伝導角度

が 5deg から 45deg までの間では真値と推定値との誤差が 4deg 以内で

あった．本研究では表面筋電図を仮想単極誘導法で計測することを前

提としている．その際に使用する電極には，電極中心間距離 10mm のマ

トリクス状電極を想定している．図 17 に示すように，電極中心間距離であ

る 10mm を底辺とする直角三角形を考えた場合， が 4deg の時の直角

三角形の高さは 0.7mm である．本研究では直径 1mm の純銀線を用い

てマトリクス状電極を作製しているため，推定した筋線維走行方向が最大

で 0.2mm ほど電極から外れてしまう．  

 

 

図  17 推定結果の誤差と電極の関係  
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しかし，第 2 章で述べたように，筋とは筋束の集合体であり，筋束は筋線

維の集合体である．つまり，筋線維走行方向と筋束，あるいは筋の走行

方向は骨格筋において同じであると考えられる．骨格筋の筋線維の直径

は 10~100μm であるが[33]，筋線維の集合体である筋束の直径は大腿

四頭筋で 2~5mm であると報告されている[34]．よって，この 0.2mm 外れ

てしまうという誤差は本研究における筋線維走行方向推定には問題ない

誤差であると考えられる．このことから，5deg から 45deg までの間の筋線

維走行方向推定結果は最大で 4deg の誤差が生じるものの妥当であると

考えられる．  

以上の事より，本推定法は推定可能な角度が限定されてしまうが，特定

の角度においては筋線維走行方向を推定可能であることが示唆された．  

 

4.6 結言  

 

本章では，第 3 章で述べた筋線維走行方向推定法の妥当性の検証

について述べた．筋電図モデルを用いて伝導角度を変化させた模擬筋

電図を生成し，生成した模擬筋電図の伝導角度を本研究で開発した筋

線維走行方向推定法により推定することで，本推定法の妥当性を検証し

た．結果から，相互相関関数に用いる差動信号のセグメント長が 0.05s の

時の誤差が他の結果より大 きいことが分かった．また，伝導角度が，
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65deg 以上の推定においては推定結果を算出できなかった．しかしなが

ら，本研究で開発した筋線維走行方向推定法は 0.1s 以上のセグメント

長を用いれば，5deg から 45deg 間の推定結果については妥当であること

が示唆された．  

  



41 

 

第 5 章 外側広筋の筋線維走行方向推定実験  

 

5.1 諸言  

 

 本章では，外側広筋の表面筋電図を計測し，筋線維走行方向を推定

した結果について述べる．まず，仮想単極誘導法により表面筋電図を計

測するため，マトリクス状電極を開発した．次に，仮想単極誘導法のハムノ

イズに対する有用性について検討した．その後，第 3 章で述べた筋線維

走行方向推定法を用いて膝関節屈曲時及び膝関節伸展時の外側広筋

の筋線維走行方向推定を行った[35]．筋線維走行方向推定に用いる差

動信号のセグメント長は第 4章で行った模擬筋電図を用いた筋線維走行

方向推定実験の結果から 0.1s とした．  

 

5.2 実験方法  

 

羽状筋の筋線維走行方向を推定するため，膝関節角度 90deg（屈曲

位）と 0deg（伸展位）において仮想単極誘導法を用いて表面筋電図計

測を行った．仮想単極誘導法による表面筋電図を計測するため，電極を

縦 8 個×横 8 個の計 64 個配置したマトリクス状電極を作製した．それぞ

れの電極は直径 1mm の純銀線を用いている．電極は縦横それぞれ
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5mm 間隔で配置されている．各電極にはそれぞれボルテージフォロア回

路を組み込み能動化している．  

本研究では，筋の変動に対応可能な筋電信号計測法の活動電位伝

導速度計測への応用を考慮し電極中心間距離を 10mm とした．これは，

電極中心間距離 5mm，サンプリング周波数 10kHz で活動電位伝導速

度計測を行った場合，先行研究の報告 [33]にある活動電位伝導速度で

ある 3~6m/s 間の分解能が悪くなってしまうからである．そのため，全部で

64 個ある電極の内，縦 4 個×横 4 個の計 16 個の電極を用いて，表面筋

電図計測を行った．  

マトリクス状電極からの信号を増幅するために，16 チャンネルの筋電ア

ンプを用いた．計測に用いた筋電アンプの増幅率は 60dB，周波数帯域

は 4.5Hz～452Hz である．  

また，仮想単極誘導法のハムノイズに対する有用性について検討する

ため，膝関節角度屈曲位において計測された表面筋電信号の周波数解

析を行った． 

被験者は健常成人男性 1 名である．利き足及び被験足は右足である．

本実験における計測は，皮膚表面に電極を貼付して計測する表面筋電

図計測法を利用するため被験者に無侵襲である．また．被験者には実験

の説明を十分に行い，実験内容についての同意を得た上で実験を行っ

た． 
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開発したマトリクス状電極を上前腸骨棘と膝蓋骨上縁を結んだ線上の

遠位 1/3 から 3cm 外側に固定し[10]，膝関節屈曲位・伸展位それぞれ

の外側広筋の表面筋電図を計測した．図 18 にマトリクス状電極，基準電

極，不関電極の貼付位置を示す．図中の番号はそれぞれマトリクス状電

極のチャンネル番号を示している．  

 

 

図  18 電極貼付位置  

 

被験者には椅坐位（股関節角度 90deg）で膝関節角度 90deg と 0deg

の 2 肢位において 3 秒間の等尺性随意収縮を行なうよう指示した．その

際の発揮筋張力は 10%MVC とした．  

実験に使用した A/D 変換器の量子化 bit 数は 16bit，サンプリング周
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波数は 10kHz で PC に取り込み保存した．  

計測した筋電信号に筋線維走行方向推定法を適用し，膝関節屈曲位

と膝関節伸展位での外側広筋の筋線維走行方向を推定した．   

 

5.3 仮想単極誘導法のハムノイズに対する有用性検討

結果  

 

まず，仮想単極誘導法のハムノイズに対する有用性について検討した．

図 19 に仮想単極誘導法により計測された信号を示す．また，図 20 に仮

想単極誘導法により計測された信号から求めた差動信号を示す．それぞ

れの信号の周波数解析を行った．  
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(a) 

 

(b) 

図  19 仮想単極誘導法により計測された信号  

 (a)： R③ ，(b)： R④  

 

 

図  20 仮想単極誘導法により計測された信号の差動信号  
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図 21 に R③ と R④ の周波数解析結果を，図 22 に ④③ の

周波数解析結果を示す．③，④はそれぞれ図 18 に示すマトリクス状電

極の各電極を示す．  

図 21 では 60Hz にピークがあり， R③ や R④ といった仮想単極

誘導法により計測した信号そのものにはハムノイズが残留していることが分

かった．しかし，図 22 では 60Hz のピークはなくなり， ④③ のように差

動信号を算出することでハムノイズが低減されることを確認できた． 

 

 

(a) 

 

(b) 

図  21 仮想単極誘導法により計測された信号の周波数解析結果  

(a)： R③ ，(b)： R④  
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図  22 仮想単極誘導法により計測された信号の差動信号の周波数解

析結果  

 

5.4 膝関節運動時の筋線維走行方向推定結果  

 

図 23 に仮想単極誘導法により計測した表面筋電図の 1 例を示す．ま

た，図 24 に，図 10 に示した筋線維走行方向推定に必要な差動信号を

示す．図 25 に図 24 に示した差動信号より求めた相互相関関数を示す．

図 25 に示した例では， 0008.01 t ， 0011.02 t である．この 1t と 2t を

式 (6)に代入し，  

  0.36
0011.0

0008.0
tan 1  

が得られる．  
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図  23 仮想単極誘導法により計測した表面筋電図  

(a)：ch3，(b)：ch6，(c)：ch7，(d)：ch10 
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(a) 

 

(b) 

 

(c) 

図  24 仮想単極誘導法により計測された信号の差動信号  

 (a)： 3ch7ch  ，(b)： 3ch6ch  ，(c)： 3chch10  



50 

 

 

(a) 

 

(b) 

図  25 差動信号より求めた相互相関関数  

(a)： )3ch6ch,3ch7(ch  ，(b)： )3chch10,3ch(ch6   

 

本研究では 3 秒間の等尺性随意収縮時の表面筋電図を計測してい

る．また，筋線維走行方向推定に用いる差動信号のセグメント長は第 4
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章で行った模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定実験の結果から

0.1s とした．よって，セグメント長が重ならないように差動信号を切り出すと，

1 度の計測で 30 回の筋線維走行方向推定を行うことができた．模擬筋

電図を用いた筋線維走行方向推定結果より，本推定法による推定結果

が妥当であると考えられる範囲は 5deg から 45deg までの間であることも

分かっている．そこで，30 回推定を行い，25 回以上 5deg から 45deg 間

の結果を算出できた推定結果を結果として採用した．その結果を図 26 に

示す．A は ③⑩③⑥③⑦  :,:,:  の組合せで，B は

④⑪④⑦④⑧  :,:,:  の組合せで筋線維走行方向

を推定した結果である．また，図 27に推定した筋線維走行方向を二次元

平面上に矢印で描画した様子を示す．  
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図  26 筋線維走行方向推定結果の平均値と標準偏差  

   

(a)                           (b) 

図  27 推定結果を平面に描写した様子  

(a)屈曲位  (b)伸展位  
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5.5 考察  

 

本研究では，実際に計測した外側広筋の表面筋電図からの筋線維走

行方向推定を行った．まず，仮想単極誘導法のハムノイズに対する有用

性の検討を行った．結果より， R③ や R④ といった仮想単極誘導

法により計測した信号そのものにはハムノイズが混入していたが， ④③

のように差動信号を算出することでハムノイズの低減を確認できた．  

次に外側広筋の筋線維走行方向推定結果について考察する．本研究

では，計測された信号の伝達時間差から筋線維走行方向を推定している．

そのため ch1 から ch16 までの全 16ch が計測されるタイミングについて考

慮する必要がある．本研究で使用した AD 変換器のチャンネル間遅延は

s1.2 である．つまり，ch1 が計測されるタイミングと ch16 が計測されるタイ

ミングとの間に s5.31 の遅延が生じていたことになる．しかし，本推定法は

特定の電極間の差動信号の伝達時間差，つまり図 10 に示す  と 

の相互相関関数がピーク値をとる時刻 1t と，  と  の相互相関関数がピ

ーク値をとる時刻 2t から筋線維走行方向を推定する手法である． と

 及び  と  は最大で 4ch 離れた組み合わせが考えられる．その際の

チャンネル間遅延は s4.8 である．この遅延は本実験のサンプリング周期

である  s100 と比較して十分に小さい値であることから，本実験の結果に
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影響を与えるものではなかったと考える．  

結果より，本研究で開発した筋線維走行方向推定法により電極③の

貼付された皮膚下を走行する筋線維走行方向は，膝関節屈曲位におい

て 36 [deg]，膝関節伸展位において 24 [deg]，電極④では膝関節屈

曲位において 40 [deg], 膝関節伸展位において 26 [deg]であると推定

された．この結果が実際の筋線維走行方向と一致しているのか無侵襲で

証明することは不可能である．しかし，解剖学の書籍に記載されている外

側広筋の画像から推測される筋線維走行方向は本研究の結果と大きな

差異はないように見受けられる．図 28 に解剖学の書籍に記載されている

外側広筋の画像を示す．  
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図  28 外側広筋 [文献 36 より引用して改変 ] 

 

また，外側広筋は大腿骨の粗線外側唇に起始し，大腿直筋と共同の

腱を作り膝蓋骨，膝蓋靭帯を経由して脛骨の脛骨粗面に停止している

筋である．本研究の結果は膝関節の伸展に伴い停止部が起始部に近づ

いていることを示唆している．外側広筋は膝関節の伸展に作用する筋で

あり，この点も筋の解剖学的知見と一致している．   

Zipp らは人間工学について研究する上で満足な表面筋電図を計測す

ることができる電極貼付位置と電極貼付方向を決定するための lead line

を提唱している[37]．大腿部では内側広筋の lead line が上前腸骨棘と
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膝関節の内側顆とを結んだ線であるとされている．Stensdotter らはこの

報告を元に外側広筋の表面筋電図計測において，Zipp らの提唱する

lead line に対して外側 20deg の方向に表面電極を貼付している[38]．  

Zipp らの提唱する lead line と本研究でマトリクス状電極の貼付位置を

決定するのに用いた上前腸骨棘と膝蓋骨上縁を結んだ線との間には

20deg 前後のずれが生じている．本研究では，上前腸骨棘と膝蓋骨上縁

を結んだ線を基準線と呼ぶ．本研究では基準線から垂らした垂線を 0deg

とし，時計回りに+域を取っている．図 26 の結果より，膝関節屈曲位にお

いて筋線維走行方向はおよそ 40deg である．Stensdotter らの電極貼

付方向は，Zipp らの lead line と本研究の基準線との差を考慮すると，

本研究で推定した膝関節屈曲位での筋線維走行方向と概ね一致する．

しかし，膝関節伸展時においてはおよそ 20deg 程ずれる結果となってい

る．これは膝関節伸展に伴い外側広筋が収縮したためであると考えられる．

また，この結果より，従来の電極貼付方向では関節運動に伴い皮膚上に

貼付した表面電極と筋線維走行方向とがずれてしまっていた可能性が示

唆された．  

本研究では，本実験において得られた 3 秒間の表面筋電図のデータを

0.1s 刻みのセグメント長に分けることで 30 回の推定を行うことができた．そ

の結果，2 通りの推定結果を得ることができた．しかしながら，結果として

30 回中 25 回以上推定できた組合せは 2 通りしかなかったとも言える．こ
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の原因については以下のことが考えられる．  

まず，本研究では 16 個の電極から図 11 で示す  ,, が算出できる

全 て の 電 極 の 組 合 せ で 推 定 を 行 っ て い る ． そ の た め ，  が

⑦⑥⑥⑦⑥⑩  ,, のような組み合わせでは，推定結果が 5deg

から 45deg の範囲を超えてしまったためであると考える．また，少なからず

モーションアーチファクトの混入も見られた．これも推定失敗の原因である

と考える．今後，推定に用いる差動信号のセグメント長を長くするか，ある

いは，推定可能な回数の下限を 25 回から下げることで推定可能な組み

合わせの数は増やすことができるかどうか，またその場合どの程度まで下

げるのが妥当かについての検討は必要であると考える．  

さらに本研究の被験者は 1 名のみである．また，電極を外して再度電極

を貼付しての再実験，あるいは別の日に再実験を行う等の再現性につい

ては得られていない．しかしながら，本研究では表面筋電図を 0.1s のセグ

メント長で 30 個に分割して推定を行っている．表面筋電図は時系列信号

であることから，30 個の中でまったく同じセグメントは存在しないと考えられ

る．よって，異なるセグメントを 30個用いて推定を行っていることから，本研

究では表面筋電図のばらつきに対する再現性は得られていると考える．  

一方，多チャンネル表面筋電図から筋線維走行方向を推定した研究

には，Farina ら[39]や Lapatki ら[40]，そして服部ら[41]の研究がある．
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Farina や Lapatki らの研究では高密度に電極を配置した多チャンネル

電極を用いて表面筋電図を計測している．計測された表面筋電図の 2 次

元マップを作成し，作成した 2 次元マップから筋電信号の伝導方向，つま

り筋線維走行方向を推定している．服部らの推定法 [41]では，まず，計

測した表面筋電図の空間的な分布と時間波形の両方を考慮した 3 次元

テンプレートを作成する．作成した 3 次元テンプレートを用いて運動単位

を同定し，得られた運動単位の時空間位置を記録する．記録された時空

間位置を用いて筋線維走行方向を推定している．そのため，いずれの方

法から推定される筋線維走行方向はどれも皆，計測に用いる電極の電極

間距離や電極の配置方法から生じる多チャンネル表面電極の空間分解

能の影響を強く受けてしまう．  

本研究で開発した筋線維走行方向推定法では，任意に選択した異な

る電極間の差動信号の相互相関関数のピーク値の時刻を用いて筋線維

走行方向を推定している．そのため，推定される筋線維走行方向は計測

に用いる電極の電極間距離とサンプリング周波数の影響を少なからず受

けてしまう．しかしながら，その影響は服部らの推定法と比べて小さい．ま

た，現在では高性能な A/D 変換器が数多く販売されており，本研究で用

いた 10kHz のサンプリング周波数を更に上げることも可能である．よって，

本研究で開発した筋線維走行方向推定法の分解能には，まだ向上させ

る余地があると考えられる．  
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以上のことから，本研究で開発した筋線維走行方向推定法は，先行研

究において開発された筋線維走行方向推定法から推定される筋線維走

行方向は計測に用いる多チャンネル表面電極の電極間距離から生じる

空間分解能の影響を強く受けるため推定可能な角度が限られてしまうと

いう問題点を改善することができたと考える．  

 

5.6 結言  

 

本章では，実際に外側広筋の表面筋電図を仮想単極誘導法により計

測した結果について述べた．まず，仮想単極誘導法のハムノイズに対する

有用性について検討し，その後，筋線維走行方向推定法を用いて膝関

節屈曲時及び膝関節伸展時の外側広筋の筋線維走行方向推定を行っ

た．また，筋線維走行方向推定に用いる差動信号のセグメント長は第 4

章で行った模擬筋電図を用いた筋線維走行方向推定実験の結果から

0.1s を採用した．  

結果より，仮想単極誘導法は計測された信号の差動信号を算出する

ことで，従来の双極誘導法と同様にハムノイズに対する有用性を持ってい

ることが分かった．また，いくつかの課題は残るものの，本研究で開発した

筋線維走行方向推定法は，外側広筋の筋線維走行方向が推定可能で

あることを示した．  
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第 6章 筋線維走行方向に沿った位置間の差動信号

算出  

 

6.1 諸言  

 

 本章では，模擬筋電図を用いてマトリクス状電極の電極間に見立てた

仮想電極の信号の推定，及び推定した信号の妥当性について述べ，実

際に計測した表面筋電図から電極間の筋電信号を推定し，筋線維走行

方向に沿った差動信号を算出する．  

前章までに示したように，本研究で開発した筋線維走行方向推定法を

用いれば関節運動に伴い変化した筋線維走行方向を推定することが可

能である．しかしながら，本研究で用いたマトリクス状電極は電極間隔

10mm で縦 4 個×横 4 個の計 16 個の電極で構成されている．そのため，

推定した筋線維走行方向に沿った 2 つの電極がマトリクス状電極の 16

個の電極の中から選択できない可能性がある．そこで，本章ではマトリクス

状電極から得られた筋電信号から電極間に見立てた仮想電極の信号を

推定する方法について検証する．また，実際に計測した表面筋電図から

推定した筋線維走行方向に沿った電極間での差動信号を算出する．  
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6.2 模擬筋電図を用いた電極間信号の推定方法  

 

図 30 で示した本推定法を用いた筋線維走行方向の推定結果は  

A: Flexed Position 36 [deg], Extended Position 24 [deg]  

B: Flexed Position 40 [deg], Extended Position 26 [deg] であっ

た． 

しかしながら，本研究で用いたマトリクス状電極は縦 4 個×横 4 個の計

16 個の電極を電極間隔 10mm で配置したものである．そのため，推定し

た筋線維走行方向に沿う 2 つの電極をマトリクス状電極の中から選択す

ることができない．そこで，マトリクス状電極の電極間に仮想の電極を見立

て，その電極で計測されるであろう表面筋電信号を，3 次スプライン関数

を用いて推定することで推定した筋線維走行方向に沿った 2 つの電極間

の信号を得られないかと考えた．  

まず，3 次スプライン関数を用いて推定した電極間の信号の妥当性を，

模擬筋電図を用いて検証した．模擬筋電図の生成条件は第 4 章と同一

である．ただし，筋線維走行方向については 6.4 章の結果の 1 つである

36deg を用いた．  

まず，16chのマトリクス状電極を用いて計測したと仮定した模擬筋電図

を生成した．この模擬筋電図を 16ch 模擬筋電図と呼ぶ．また，同時に電

極を電極間隔 1mm で縦 31 個×横 31 個の計 961 個配置したマトリクス
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状電極を用いて計測したと仮定した模擬筋電図も生成した．この模擬筋

電図を 961ch 模擬筋電図と呼ぶ．16ch 模擬筋電図のチャンネル番号は

第 5 章と同一である．961ch 模擬筋電図のチャンネル番号は図 29 に示

すように，マトリクス状電極の左上の電極を ch1 とした．そこから右に ch2，

ch3，…ch31 と取り，１段下がり ch32，ch33，…ch64，と ch961 と定義し

た． 

 

図  29 961ch 模擬筋電図のチャンネル番号  

 

16ch 模擬筋電図の電極と電極の間に電極感覚が 1mm になるように

仮想電極を見立て，その仮想電極で計測される表面筋電信号を，スプラ

イン関数を用いて推定し 961ch 模擬筋電図の信号と比較することで，ス

プライン関数を用いて推定した電極間の信号の有用性を検証する．具体

的には，6.4 章の結果の１つである A: Flexed Position 36 [deg]という

結果から，ch③から 36deg の方向の 10mm 先にある ch263 に着目した．

16ch 模擬筋電図に対してスプライン関数を用いて推定した ch263 の筋

電信号と 961ch 模擬筋電図の ch263 の筋電信号を比較することで，そ
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の有用性を検証する．そして，第 6 章において実際に計測した表面筋電

図を用いて推定した筋線維走行方向に沿った電極間の差動信号を算出

する．  

 

6.3 電極間信号の推定結果と電極間筋電信号の算出結

果  

 

16ch 模擬筋電図に対して 3 次スプライン関数を用いて電極間隔が

1mm になるように電極間の信号を推定した．図 30 に 16ch 模擬筋電図

に対してスプライン関数を用いて推定した ch263 の筋電信号（splEMG）

と 961ch 模擬筋電図の ch263 の筋電信号 (gEMG)を示す．gEMG，

splEMG 共に基準信号との差動信号である．次に，それぞれの信号と

961ch 模擬筋電図の ch21 の筋電信号との差動信号を算出した．図 31

にその算出結果を示す．  
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(a) 

 

(b) 

図  30 ch263 EMG 波形  

(a)：gEMG，(b)：splEMG 
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(a) 

 

(b) 

図  31 ch21 と gEMG， splEMG との差動信号  

(a)： gEMGch21 ，(b)： splEMGch21  

 

図 31 より，2 つの筋電信号はよく似ているように見えるが，このままでは

定量的な評価が行えない．そこで，表面筋電図の定量的な評価に用いら

れている IEMG を算出した[42]．図 32 に IEMG 波形を示す．   
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(a) 

 

(b) 

図  32 IEMG 波形  

(a)： gEMGch21 ，(b)： splEMGch21  

 

定量的評価のために，2 つの IEMG 波形の任意の 1 秒間の平均値を

求 め 比 較 し た ． gEMG-ch21 の 平 均 値 は ][0091.0 mV ，
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EMGpls-ch21 の平均値は ][0095.0 mV であり，その誤差は+3.6%

であった．  

次に，第 6 章において実際に計測した表面筋電図を用いて推定した

筋線維走行方向に沿った電極間の差動信号を算出した．図 33 に実際

に計測した ch③の筋電信号とスプライン関数を用いて推定した ch263 の

筋電信号を示す．また，図 34 にこの 2 つの信号から算出した差動信号を

示す．  

 

(a) 

 

(b) 

図  33 計測した ch③の EMG と推定した ch263 の EMG 

(a)：ch③，(b)：ch263 
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図  34 推定した筋線維走行方向に沿った表面筋電図  

 

6.4 考察  

 

 gEMG-ch21 と EMGpls-ch21 の平均値の誤差は+3.6%であ

った．吉田らの報告によると，IEMG は 7%~12%程度の誤差を含む信号

である[43]．このことから，スプライン関数を用いて推定したマトリクス状電

極の電極間に見立てた仮想電極の表面筋電信号は妥当であると考える．

また，マトリクス状電極の電極間の仮想電極の表面筋電信号を推定し，

筋線維走行方向に沿った電極間の差動信号を算出することができた．こ

の差動信号は，従来の表面筋電図計測法では算出不可能な信号である．

この信号が算出できたことから，関節運動を伴う表面筋電図計測におい

て，従来の表面筋電図計測法よりも有用な計測方法を開発できたと考え

る．  
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6.5 結言  

 

 本章では，模擬筋電図に対してスプライン関数を用いてマトリクス状電

極の電極間の筋電信号の推定及びその妥当性について検証した．また，

実際に計測した表面筋電図を用いて電極間の筋電信号を推定すること

で，従来の表面筋電図計測法では算出不可能な直線上にある 2 電極間

の差動信号を算出することができた．このことから本研究で開発した表面

筋電図計測法は有用であると考える．  
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第 7 章 結論  

 

本研究では筋の変動に対応可能な筋電信号計測法の開発を目的と

して研究を行った．  

まず，第 3 章において，仮想単極誘導法により計測した表面筋電信号

の，特定の電極間の差動信号の伝達時間差を利用した筋線維走行方

向推定法を開発した．仮想単極誘導法を用いることで，計測後に任意の

電極間の差動信号を算出することができる．つまり，多点同時計測により

得られた表面筋電信号から，本推定法を用いて推定した筋線維走行方

向に沿った 2 点間の差動信号を算出することができる．  

第 4 章では，既知信号として生成した模擬筋電図の筋線維走行方向

推定を行い，開発した筋線維走行方向推定法の妥当性について検証し

た．また同時に筋線維走行方向推定に用いる差動信号のセグメント長に

ついても検討を行った．その結果，推定結果が 5deg から 45deg までの

間では筋線維走行方向を推定可能であることが示唆 された．また，

10%MVC 発揮時の筋線維走行方向推定に用いる差動信号のセグメント

長には 0.1s 以上が適していることも示唆された．  

第 5 章では実際に仮想単極誘導法を用いて膝関節屈曲位及び伸展

位での外側広筋の表面筋電図を計測し，筋線維走行方向を推定した．

仮想単極誘導法により計測した表面筋電信号にはハムノイズの混入が見
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られたが，算出した差動信号では従来の双極誘導法と同様にハムノイズ

が低減されていることが確認できた．さらに，本研究で開発した筋線維走

行方向推定法を用いて，外側広筋の筋線維走行方向が推定可能である

ことを示した．  

第 6 章では，本推定法により推定した筋線維走行方向に沿う 2 つの電

極がマトリクス状電極の 16 個の電極の中から選択できない可能性を考慮

し，マトリクス状電極から得られた筋電信号から電極間に見立てた仮想電

極の信号を推定する方法について検証した．その結果，推定した筋線維

走行方向に沿う電極がマトリクス状電極の中になくても，電極間の筋電信

号を補完することで筋線維走行方向に沿う電極間の差動信号が算出可

能になった．つまり，筋腹上にマトリクス電極を貼付するだけで，筋線維走

行方向に沿い，かつ，神経筋接合部を避けた筋電信号を計測可能な計

測法を実現できたと考える．  

しかしながら，  筋線維走行方向推定に関する課題も残された．まず，

推定結果が 5deg から 45deg の間でしか算出できない点である．さらに，

30 回の推定から 25 回以上推定結果を算出できた組合せは 2 通りしか

なかった点も挙げられる．今後，同時サンプリングが可能な AD 変換器の

使用やサンプリング周波数を上げる等の対策を取り，現状より精度の高い

推定が行えるように本推定法を改善していきたい．また，推定に用いる差

動信号のセグメント長や推定可能な回数の下限についての検討も行い，
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より多くの組合せで筋線維走行方向の推定が可能となるようにしていきた

い．  
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