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インプラント機器の高精度位置・方向推定

研究代表者 安 在 大 祐 名古屋工業大学 工学研究科 准教授

1 序論 

近年，情報通信技術の発展に伴い，図 1.1 に示すような身の回りの機器にコンピュータやセンサを埋め込

み，それらがネットワークを介して互いに通信を行うことで，様々なサービスが提供され，人々の生活や経

済が円滑に進むユビキタスネットワーク社会が現実のものとなりつつある．現在日本では，高齢化社会の到

来に伴って医師不足等の問題が深刻化しており，この問題の改善のために人体無線網(BAN: Body Area 
Network) の医療への応用が盛んに研究されている．BAN は，各種センサーを体外または体表面に設置・装

着をするウェアラブル BAN と，体内に埋め込むインプラント BAN の 2 種類に分けられる．当初，心電図

や体温などの健康状態を収集・記録するウェアラブル BAN が盛んに研究されてきたが，近年では人体内外

もしくは人体内部の端末同士で通信を行うインプラント BAN の研究も現実味を帯びている．中でも特に，

インプラント BAN の応用例の一つであるカプセル内視鏡に関する研究が盛んに行われている．カプセル内

視鏡の概要を図 1.2 に示す．カプセル内視鏡は，カメラ，電池，無線通信機，アンテナから構成される医療

機器である．診察の際には口腔から服用され，肛門から排出されるまでに，消化管を巡って消化器官の画像

を撮影し，人体内部で取得した映像を外部の受信機に送信することで，従来のワイヤ型内視鏡に比べて少な

い負担で体内の映像を取得することが可能となる．現在，主に消化管内部の映像を取得するワイヤ型内視鏡

に使用されているのは胃カメラ，大腸カメラであるが，外部からケーブルを体内に挿入する必要があるため，

診察に用いる際に患者に大きな負担となっている．胃カメラの場合，ケーブルを飲み込むことにより，人に

よっては咽頭反射という神経反射が起きることで患者は苦しみを感じてしまうケースも少なくない．また，

大腸カメラにおいては，痛みに加えて，大腸は構造上体内で自由に動いてしまうので内視鏡の挿入自体が困

難であり，患者への負担も大きい．それに対して，カプセル内視鏡は無線型であることから，有線型カメラ

の代用として患者にかかる苦しみを大幅に軽減することができる．また，人体の構造上，外部から挿入する

有線カメラでは得ることの困難な小腸内全域の映像を得ることが可能となることから，カプセル内視鏡の研

究は医療分野に大きく役立つ見込みが大きい．現在，カプセル内視鏡はギブン・イメージングやアールエフ，

オリンパスなどの会社によって実用化されており，国内でも検査を受診することができる．2007 年 4 月よ

り小腸用カプセル内視鏡検査が健康保険の適用対象となり，続いて 2014 年 1 月より大腸用カプセル内視鏡

も適用対象とされ，今後さらなる普及が期待されている．加えて，検査の際には受信機や記録装置をベルト

やベストを用いて腹部周辺に固定することが想定されているため，診察中も日常生活を送ることができる．

しかし一方で，カプセル内視鏡には治療器具が搭載されておらず，病変を確認しても治療行為を行うことが

できないという欠点も抱えている．

次世代のカプセル内視鏡の治療効率向上における課題として，得られた映像の位置情報の取得，内蔵バッ

テリー電源の作動時間，要受診部位への動作制御が挙げられる．この課題を解決するために，カプセル内視

鏡から送信されるデータに，位置情報と方向情報を付与することが重要である．位置情報を付与することで，

取得した映像から疾患部位の正確な位置検出が可能となり治療に役立てられる．また，方向情報を付与する

ことでカメラの向きの制御への応用が期待される．

カプセル内視鏡の位置・方向情報の適用可能性として，カプセル内視鏡への無線電力伝送も挙げられる．

インプラント機器は体内に埋め込む，または経口より服用されて使用されるため，患者の負担や衛生上の観

点から有線で電力を供給することは避けるべきである．そのため，有線による電力供給は現実的でなく，イ

ンプラント機器はバッテリー駆動が前提となる．カプセル内視鏡でも内蔵バッテリーは用いられており，主

にカメラやライト，無線通信に電力が使用されるが，一秒に二枚の画像しか撮影していないにも関わらず，

その連続駆動時間は八時間程度と診察には不十分である．この問題を解決する方法として，無線電力伝送に

よる外部からの電力供給が挙げられる．しかし，無線電力伝送効率は送受信機の方向のずれによって大きく

劣化してしまうことから，カプセル内視鏡の方向推定及び位置推定を正確に行い，制御することにより無線

電力伝送の高効率化への寄与が期待できる．また，方向情報はインプラント機器に対する無線制御技術への

応用にも期待される．

現在検討されている無線制御されるインプラント機器の一例として，マイクロ医療ロボットが挙げられる．

画像の撮影などに留まっているカプセル内視鏡に対して，このロボットでは，無線通信を利用した遠隔操作

によって薬剤の投与や腫瘍の切除・縫合等の手術が可能となる．加えて，カプセル内視鏡においても，無線
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で制御・操縦が可能な自走式，あるいは磁力制御式のカプセル内視鏡の開発が進んでいる．方向推定技術は，

機器の外部コントロールによる機器動作制御に非常に有用である．以上より，カプセル内視鏡の位置情報，

方向情報を取得することは大変有用であると言える． 
代表的な位置推定手法として，全地球測位システム(GPS: Global positioning system) が挙げられる．GPS 

は携帯電話・カーナビなどに広く用いられるが，衛星との見通し通信の利用を前提とした屋外での使用を目

的としているため，インプラント機器を使用する病室内等では適用が困難であり，推定誤差も数メートルと

人体の大きさに比べて大きいため，GPS 技術をインプラント機器へ直接適用することは現実的ではない．ま

た，その他の手法では屋内における位置推定として Wi-Fi の受信信号を用いる手法などが提案されている．

しかし，インプラント機器に着目した場合，人体が通信路となるため，無線伝搬環境が一般の無線通信シス

テムとは大きく異なり，既存技術をそのまま適用しただけでは十分な位置推定精度を得ることができない．

このことから，インプラント環境下での伝搬特性を考慮した位置推定法の研究が広く行われている． 
インプラント機器に対する既存の位置推定研究として，カプセル内視鏡から送信された無線信号を，体外

に設置した複数のアンテナで受信した信号に基づいて位置推定を行う RF (Radio Frequency) 法がある．受

信信号強度(RSSI: Received signal strength indicator)，信号到来時間(TOA: Time of arrival)，信号到来時

間差(TDOA: Time difference of arrival)，信号到来方向(DOA: Direction of arrival) に基づく手法や，これ

らを併用した手法が提案されている．図 1.3，図 1.4 に各推定法の概要を示す．RSSI，TOA に基づく手法

では，図 1.3 に示すように，信号が送受信機間距離を伝搬した際の減衰量や到来時間から各送受信機間の距

離を算出し，位置を推定する．対して，DOA に基づく手法では，図 1.4 に示すように，信号が到来する角

度からそれぞれノード位置を推定する．しかし，無線信号の受信電力に基づく位置推定法は，主に受信電力

が距離に反比例する性質を用いて推定するが，人体の場合では臓器によるフェージングやシャドウイングの

影響を受けることにより，送受信機間の距離が等しい場合であっても受信電力は変動することとなる．した

がって，受信電力に基づく位置推定において，送受信機間の距離のみを用いる場合推定精度は非常に低くな

る．そこで，観測情報の確率モデル化を用いることで，位置推定精度を向上させる手法が提案されている． 
本研究では，受信電力変動の確率モデルを用いた高精度な位置推定を可能とするアダプティブフィルタに

よる位置推定を導入する．アダプティブフィルタを導入することで，フィルタリングによる時系列データ処

理が可能となり推定精度の向上が期待できる．アダプティブフィルタの一つであるカルマンフィルタは，自

動車のカーナビゲーションに用いられている．しかし，カルマンフィルタは線形モデルの動きにのみ利用で

きるため，動きが非線形モデルであるカプセル内視鏡には適していない．そこで本研究では，非線形モデル

でも用いることが可能なパーティクルフィルタに着目し，カプセル内視鏡位置推定に適用する．また，受信

電力の取得方法として，本研究では患者の胴体にベスト等で受信機を配置することを想定し，受信機が取得

した信号強度からカプセル内視鏡の位置推定を行う． 
既存の方向推定法としてセンサデバイスに代表されるジャイロセンサを用いた方法がある．ジャイロセン

サは，角速度を検出することで物体の角度を取得することが可能であり，スマートフォンやカーナビゲーシ

ョンに利用されている．しかし，ジャイロセンサをカプセル内視鏡に組み込むことはサイズ制約の観点で適

していない．また，アレーアンテナの位相制御で到来方向を推定する手法も存在するが，空気中ではない不

均一な人体内で推定を行うのは困難であることから，インプラント機器の方向推定には適していない． 
本研究では，ピーク形成された入射電界を用いた電磁波イメージングによる位置推定法に着目する．電磁

波イメージングによる位置推定法の利点としては，ターゲットとなるインプラント機器への信号送信機能が

不要となる点がある．そして，電磁波イメージングによる位置推定法に対して，前述したパーティクルフィ

ルタを用いた方向推定を付与する方法に着目した．推定された位置をパーティクルフィルタによる適応フィ

ルタリングを利用することで，高精度かつリアルタイムに位置・方向を推定できる方法を検討する． 
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2 インプラントチャネルに基づいた高精度位置推定方式の検討 

2-1 散乱電界を用いた位置推定 
電磁波イメージング手法では対象とする物体に対して平面波を照射した際に発生する散乱電界から，その

内部構造を推定する．物体に対して照射された電磁波は，物体の幾何学的構造や電気定数の分布に依って透

過と反射を繰り返し引き起こしながら広がっていく．このような現象を散乱と呼び，散乱電磁波が散乱体の

情報を有することから，しばしば電子や原子の構造解析の手段として用いられている．電磁波の反射や透過

現象も広義では散乱現象として捉えることができ，電磁波の解析において非常に重要な役割を担っている．

このような逆問題に着目して，人体の詳細な組織分布を特定するための構造推定技術が研究されている．そ

の一例として，電磁波イメージングに遺伝的アルゴリズムを導入することによって，より正確な組織分布の

推定が可能となり，インプラント機器の位置推定精度の向上に繋がることが知られている．対象とする人体

モデルの組織分布を知ることができれば，三次元物体に対する散乱電界の理論式を用いることによって，全

ての位置にインプラント機器が配置された場合の散乱電界を算出することができる．つまり実際に平面波を

照射し，発生した散乱電界と比較することによってインプラント機器の位置を推定することができる．この

ように構造推定とインプラント機器の位置推定を同時に行う方法が研究されているが，本研究ではインプラ

ント機器の位置のみに着目し，機器の位置推定のみに特化した手法を提案する．インプラント機器はその多

くが金属から構成されているため，有機物である人体組織の電気定数とは大きく異なっている．このことか

ら，体内のどの位置にインプラント機器が存在するかによって発生する散乱電界は異なる値をとり，その影

響は大きくなることが予想される． 
散乱電界を利用した電磁波イメージングにおいて，システムの小型化の観点から入射平面波として高周波

数のものが好まれる一方，周波数が高くなると体内での減衰が大きくなり，散乱電界の情報からインプラン

ト機器の位置を推定することが困難になることが課題であった．そこで，本研究ではピーク形成された入射

電界を用いることを提案する．人体の外部で観測される散乱電界は入射電界分布が異なる場合において異な

る値を示す．そのため入射電界強度のピーク位置を走査することによって，そのピーク位置によって異なる

散乱電界が発生する．このことはインプラント機器が体内のある位置に存在する一環境下において，そのイ
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ンプラント機器の位置について従来よりも多くの情報を取得することに繋がる．例として人体モデルをN 個
に分割し，散乱電界を人体外部に配置した M 個の測定点で観測する環境を考える．従来手法においては入

射平面波として単一の平面波を用いるため，観測される散乱電界は配置した測定点の個数と同じ M 個であ

る．一方，提案手法を用いて入射電界分布に強度ピークを生成した場合，人体モデルの分割数である N 個の

セルそれぞれにピークを生成した場合で異なる散乱電界が得られるため，N×M 通りの散乱電界の情報が取

得可能である．本提案手法を用いた位置推定手法の概略図を図 2.1 に示す．電界強度がピーク形成された入

射電界を用いた際に発生する散乱電界は，そのピーク位置に対応するセルの電気定数に大きく影響すること

から，インプラント機器が存在する位置にピークが照射された際に発生する散乱電界は，その他の人体組織

にピークが照射された際に発生する散乱電界とは異なった傾向が見られる．これらの利点を利用し，ピーク

生成により位置推定精度の向上を目指した．ピーク形成を利用した逆問題に基づく位置推定の概略図を図2.2 
に示す． 

 
図 2.1 取得可能な散乱電界の比較      図 2.2 ピーク形成された入射電界 

 

本提案位置推定手法ではピーク形成された入射電界分布を用いるため，ピークを持つ入射電界分布を定量

的な指標を用いて評価し，その指標をもとに推定精度に必要がある．入射電界ピークの幅が推定精度に与え

る影響については 920 MHz の周波数を持つ平面波の重ね合わせにより生成された場合において，二次元ガ

ウス分布でピーク分布を近似したシミュレーションにより研究されている．二次元ガウス分布の分散値を変

化させることによってピークの幅を任意に変化させることができ，分散値を小さくすることによって鋭いピ

ーク幅を表現することができる．そしてピーク幅を変化させた際の位置推定シミュレーションを行ったとこ

ろ，ピークの幅が小さくなるにつれてより高い位置推定精度が得られていることが示されている．このこと

から入射電界ピークのピーク幅はインプラント機器の位置推定精度に大きく影響するといえるため，そのピ

ークの幅を評価することが必要である．入射電界強度のピークの幅を評価する手法として以下の三つを与え

る． 
1. Method 1: 3 dB 減衰距離による方法 
ピークを形成したセルにおける電界強度を基準とし，その基準と比較して電力値が 3 dB 減衰する距離を

指標とする． 
2. Method 2: 隣接セル減衰率による方法 
ピークを形成したセルの隣接セルにおける電界強度が，ピーク位置の電界強度と比較してどの程度減衰し

ているかを指標とする． 
3. Method 3: ピーク対平均電力比による方法 
評価する領域を設定し，領域内の電力の平均値とピーク位置の電力の比を指標とする． 
ここで，重ね合わせる入射平面波の数が少ない場合においては電界強度のピーク位置が複数存在している

ことが予想される．人体モデル内にピークが複数存在する場合，ピーク位置を走査した場合に入射電界分布

が類似した分布となる可能性が高くなり，本提案手法の利点を活用することができない．そのため入射電界
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の強度ピークが複数存在するような分布の際には評価値が低くなるような評価指標を設定する必要がある．

しかし，上で挙げた Method 1， および Method 2 による評価手法では，複数のピークを持つ分布の際にお

いても高い評価値が算出される可能性があり，複数のピークを有する分布を区別することができない．一方，

ピーク対平均電力比を用いる Method 3 では，複数のピークを有している分布においては全体の平均電力が

大きくなるため，この分布を区別することができる．以上のような理由から Method 3 をピーク幅の評価手

法として採用する．そして以下の式で表される PAPR を評価関数として定義する． 

𝑃𝐴𝑃𝑅 ≜
%𝐸'( %

)

1
𝑁∑ |𝐸((𝑛)|1

234
)
 

ここで，N は人体モデルの分割数，𝐸'(はピークを形成した位置における入射電界，𝐸((𝑛)は n 番目のセル

における入射電界を表す．このように人体モデル全体を PAPR を計算する領域として設定する．上式 で示

した評価値において，ピークの幅が小さくなるほど全体の平均電力は小さくなるため，評価値は大きくなる

ことが分かる．二次元人体モデルを用いて PAPR 値を評価する．重ね合わせる平面波の数を変化させた各場

合において，ピークの位置を全セルにおいて走査し PAPR を計算する．そして PAPR の値が最も大きくな

った時の値を，その平面波数における PAPR の値として定めた．使用する平面波を 1 個から 30 個まで，

30 通り変化させた場合の PAPR 値の変化を図 2.3 に示す．これらの結果から，重ね合わせる平面波の個数

が 12 個程度において PAPR の値は一定値に収束しており，このことから重ね合わせる平面波は 12 個程度

で十分であることが分かる． 

 
図 2.3 入射平面波に対する PAPR 値の評価 

 

2-2 位置推定アルゴリズム 

本節ではピーク形成された入射電界を用いることによるインプラント機器の位置推定アルゴリズムを述

べる．位置推定アルゴリズムのフローチャートを図 2.4 に示す．まず，インプラント機器を配置する前の人

体モデルに対してピーク形成された入射電界を照射する．正方形セルに分割した人体モデル上でピーク位置

を走査していき，それぞれのセルにピークが存在する場合に観測された散乱電界を保持する．これらを𝐸256と
する．人体内の組織分布は個人によって差があるため，発生する散乱電界は個人によって異なる．そのため，

インプラント機器を配置する前の状態において，基準となる散乱電界の情報を取得しておく．全てのセル上

のピーク走査を終えた後，人体モデル内にインプラント機器を配置する．そしてインプラント機器配置前と

同様にピークの位置を一セルずつ走査していき，人体外部の測定点において散乱電界を観測する．この手順

で得られた散乱電界を𝐸27とする．次に，インプラント機器配置前後で得られた散乱電界を比較する．前節で

も述べたように，発生する散乱電界は入射電界のピーク位置に対応するセルが持つ電気定数に大きく影響す

ることから，ピーク位置がインプラント機器の存在する位置に一致した場合において，インプラント機器配

置前後の散乱電界の差が大きくなることが予想される．そのため n 番目のセルにピークを照射した際，イン

プラント機器配置前後で得られた散乱電界の差の絶対値を，以下の式のように評価関数 f(n)として定めた．

ただし散乱電界は人体外部に配置した複数の測定点において観測するため，観測された散乱電界のうちその

差が最も大きくなるものを評価値として採用した． 
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図 2.4 入射平面波に対する PAPR 値の評価 

3 人体数値モデルに基づいた位置推定精度の評価 

3-1 二次元計算機シミュレーション環境 

初めに二次元人体モデルを用いた位置推定精度の検証を行う．表 2.1 に計算機シミュレーションに伴う諸

パラメータ設定値，図 2.5 に計算機シミュレーションに用いた二次元人体モデルを示す． 人体モデルは不均

質な組織分布を持ち，各組織の電気定数は周波数特性を持つため使用する周波数によってその値は変動する．

本シミュレーションでは 2.4 GHz の周波数を持つ平面波を入射平面波として使用する．図 2.5 に示す人体

モデルの内，一つのセルの電気定数をインプラント機器の電気定数に置き換えることによって，人体内部に

インプラント機器が存在する環境を模擬した．インプラント機器は一般的に大部分が金属で構成されている

ため，インプラント機器の電気定数として金属と同等であると仮定し比誘電率を 4.0，導電率を 10000 S/m
と設定した．散乱電界を解析するためのモーメント法の適用に際する人体モデルの分割は，一辺が 1 cm の
正方形セルによって行い，合計 391 個のセルとした．散乱電界を観測する測定点は人体モデルの表面から 1 
cm 離れた位置に長方形状に合計 123 点配置した．ここで，電磁波が異なる媒質間を伝搬する際に，二媒質

間の電気定数の差異に依って反射や散乱現象が生じる．本シミュレーションではこれを抑えることを目的と

し，人体周辺の媒質の電気定数に注目した．人体内部と外部における差異を小さくするため，周辺媒質の電

気定数として人体内部組織の重み付き平均値を用いた．つまり人体外部の比誘電率𝜀9:，および導電率𝜎:は
次式のように表される． 

𝜀9: =
1
𝑁=𝜀9(𝑛)

1

234

 

𝜎: =
1
𝑁=𝜎(𝑛)

1

234

 

ただし，𝜀9(𝑛),および𝜎(𝑛)はそれぞれ分割された人体モデル内の n 番目のセルの組織が持つ比誘電率，およ

び導電率である．このような反射低減のための人体外部層を本研究ではマッチング層と呼ぶ．また，体内で

熱雑音が発生する環境を想定し，観測される散乱電界に対して AWGN (Additive White Gaussian Noise) を
重畳させた．その際，観測された散乱電界の電力値に対するノイズの電力値(SNR: Signal to Noise Ratio) を
以下のように定めた． 

𝑆𝑁𝑅[𝑑𝐵] = 10 log4G
|𝐸7|)

𝑁𝑜𝑖𝑠𝑒 
上記の式において SNR の値を 30 dB，20 dB，10 dB と変化させ，Noise の値を算出しこれを散乱電界

に対して可算した．さらに，ガウシアンノイズは正規分布に従うことからその平均値はゼロとなる．この性

質を利用し，ノイズを重畳させた散乱電界を各測定点で複数回測定し，その平均値を測定値とすることによ

ってノイズの平滑化を行った．つまり，各測定点におけるノイズ平滑化後の測定値EMNOPMQO7 	は以下のように表
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される． 

|𝐸STU9SVU7 = =[𝐸7 + 𝑁𝑜𝑖𝑠𝑒(𝑎)]
Y

S34

 

ここで，Es はノイズが重畳していない環境において発生する散乱電界値である．A は平滑化の際の可算

回数であり，A を無限回とした理想的な場合においてノイズはゼロに収束する．以上のような環境下におい

て，位置推定シミュレーションを 1000 回行った際の本提案手法の特性評価を行う． 

 
図 2.5 二次元人体シミュレーションモデル     表 2.1  2.4GHz における各組織の電気定数 

 

3-2 二次元計算機シミュレーション結果 

表 2.1 に示した環境における二次元シミュレーション結果を累積確率分布と RMSE 特性によって図 2.6
に示す．本シミュレーション結果における主要な推定値をまとめるため，表 2.2 に CDF 特性において許容

誤差が 1 cm 以下となる確率，および 2 cm 以下となる確率，さらに E 特性における誤差の収束値を示し

た．これらの CDF 特性から，重ね合わせる平面波が 4 つの場合においてはノイズの大きさに関わらず正し

く位置推定ができていないことが分かる．その推定精度は従来手法である単一の平面波を用いた全領域探査

法と同等の精度である．この精度劣化の原因としては，入射電界強度のピークが収束せず，取得した散乱電

界の情報に類似性が高くなったことで情報量が少なくなったことが考えられる．対して，使用する平面波が

10 個，20 個，100 個の場合においてはいずれも同程度の推定精度となり，ノイズを重畳しない環境下にお

いては 90%以上の確率で許容誤差 1 cm 以下を満たしていることから，高精度な推定が実現できているとい

える．さらに，ノイズ電力を大きくするにつれて推定精度の劣化が見られるが，図 2.6 からも分かるように

SNR を 10 dB に設定した場合においても従来手法に比べて推定精度の向上を確認することができた．

RMSE 特性のグラフからも同様の傾向を示すことができる．ピーク位置が一か所に集約し PAPR による評

価値が高くなる場合においては，ノイズを重畳させない環境下において，誤差の収束値が 1 cm 以下となる

ことから，本提案手法の有効性に加えてピーク幅が推定精度に与える影響の大きさを確認することができる．

また，重ね合わせる平面波の個数が 12 個程度でその値が収束することを基に入射平面波数についての考察

を述べたが，本計算機シミュレーションによる推定精度では 10 個程度の重ね合わせで収束していることが

分かる．PAPR の収束値とおおよそ同じ個数で推定精度が収束していることから，PAPR の評価がピーク形

成の評価として妥当であることの傍証となり，またピーク形成が位置推定精度に大きく影響していることが

示された． 
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図 2.6 二次元シミュレーションモデルにおける位置推定精度の評価 

 
表 2.2 二次元シミュレーションにおける代表的な位置推定精度 

 

3-3 三次元計算機シミュレーション環境 

本節では三次元人体モデルを用いた位置推定精度の検証を行う．表 2.3 にシミュレーションに際する諸パ

ラメータを示す．不均質な組織分布を有する二次元人体モデルを 5 層重ね合わせることによって三次元モデ

ルを模擬する．重ね合わせる二次元人体モデルを図 2.7 に示す．層同士の間隔を 1 cm と設定することで，

各セルの大きさは 1 辺が 1 cm の立方体となる．また散乱電界を測定する観測点数は 160 点とし，図 2.7 に

はその配置図も示している．また平面波源分布は，8 つの波源を円周上に等間隔に配置した入射円を x-y 平
面上に設定し，z 軸方向に対して等間隔となるように 4 つ配置した．それらの計 32 個の平面波源配置につ

いても図 2.7 に示す．人体モデルの周辺媒質は二次元計算機シミュレーションと同様，マッチング層を挿入

した．三次元解析において人体モデルの分割数は 1828 個となり，散乱電界の計算量は膨大となる．そのた

めインプラント機器を発生させるセルは小腸が存在する位置のみに限定したが，ピーク走査による解の候補

は人体モデル全体である．三次元解析においても雑音を考慮した推定精度の評価行うため，SNR が 30 dB，

20 dB，10 dB，およびノイズを重畳させない場合の 4 通りの環境において計算機シミュレーションを行う． 
 
 

 
表 2.3 三次元位置推定シミュレーションの諸パラメータ 
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図 2.7 三次元人体シミュレーションモデル 

 

3-4 三次元計算機シミュレーション結果 

上で述べたシミュレーション環境下において 5000 回の試行を行った際の推定結果について，CDF 特性お

よび RMSE 特性を図 2.8 に示す．これらのグラフから，本提案手法において許容誤差を 2 cm を満たす確率

はノイズを重畳させない場合において 91.5 %，SNR が 10 dB となるノイズを重畳させた場合には 86.1 %
と全領域探査法と比較して大幅な精度改善が見られる．また 5000 回の計算機シミュレーションにおける

RMSE の収束値は，ノイズを重畳させない場合 1.83 cm，SNR が 10 dB となるノイズを重畳させた場合に

は 2.21 cm を達成し，ノイズ重畳時においても少ない精度劣化に抑えることができた．本提案手法と全領域

探査法における推定精度を表 7.6 に記載した．以上より人体モデルを三次元に拡張した場合においても，従

来手法と比較して大幅な推定精度の向上を達成することができ，本提案手法の有効性を示すことができた． 

 
図 2.8 三次元シミュレーションモデルにおける位置推定精度の評価 
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表 2.4 三次元シミュレーションにおける代表的な位置推定精度 

 
3-5 まとめ 

本章ではピーク形成された入射電界を用い，二次元計算機シミュレーションおよび三次元計算機シミュレ

ーションについて，シミュレーション環境および推定精度の特性評価について述べた．二次元計算機シミュ

レーションにおいては重ね合わせる平面波の個数が推定精度に与える影響を考察し，10 個程度の平面波合

成により推定精度が収束することを示した．そして提案手法を用いた際の推定結果を，単一の平面波を用い

た全領域探査法と比較した結果，ノイズを重畳させた場合においても推定精度の向上を達成することができ

本提案手法の有効性を示した．また，ノイズを重畳させない環境下においては許容誤差 1 cm 以下を満たす

確率が 90 %以上，また RMSE 特性から誤差の収束値が 0.84 cm を達成した．これはインプラント機器と

してカプセル内視鏡を想定し，疾患部位の特定を目的とした場合において十分な推定精度であるといえる．

さらに人体モデルを三次元に拡張した計算機シミュレーションにおいても全領域探査法と比較して良好な推

定精度を達成することができ，ノイズ重畳時においても少ない精度劣化に抑えることができた．三次元計算

機シミュレーション結果の良好性から，本提案手法の実環境での適用可能性を示すことができた． 

4 インプラント機器位置推定に基づいた方向推定法の検討 
本研究では，カプセル内視鏡に２つのアンテナを配置することにより，位置のみでなくカプセル内視鏡の

方向推定を可能とする．カプセル内視鏡の両端に送信機を搭載し，それらのアンテナから順番に１つのアン

テナを選択して信号を送信することで，体外の各受信機は独立した伝搬路からの受信信号電力を測定するこ

とができる．ここで，本研究のカプセル内視鏡位置・方向推定のシステムモデルを図 4.1 に示す．受信機は

受信した各信号から受信電力P = 	 [P44, … , P)]]^ を測定することで，カプセル内視鏡の重心の三次元座標𝑟	 =
	[𝑥, 𝑦, 𝑧]c を推定する．ここで，𝑃4] は 1 番目の送信機から M 番目の受信機が受信した電力である．  

 
d を重心から各送信機までの距離,	𝜃, 𝜙 をそれぞれ水平角度と垂直角度とすると，d は既知と仮定するので，

本提案法において推定するパラメータは(𝑥, 𝑦, 𝑧, 𝜃, 𝜙)の 5 つのパラメータとなる．次節より，各ステップでの

処理について詳細を述べる． 
 
4-1 パーティクルフィルタを用いた位置・方向推定アルゴリズム 
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初期化ステップでは，始めに三次元位置，角度，重みのパラメータを持つパーティクルを Np 個生成する．

時刻 n における i 番目のパーティクルの三次元位置を𝑟([𝑛]，角度を𝜃([n]，𝜙([n]，重みを𝑤([𝑛] と定義する．

𝑟([0] は解析領域内から一様分布によってランダムに決定し，角度𝜃([0]は 0 からπ，𝜙([n]は 0 から 2πから

一様分布によってランダムに決定し，𝑤([0] は 1/Np に設定する． 
状態遷移ステップでは，パーティクルの状態遷移を行う．パーティクルフィルタには事前に状態遷移モデ

ルを与える必要があり，本研究ではカプセル内視鏡の移動を模擬した数学モデルで定義する．そこで，カプ

セル内視鏡の移動を模擬した Random Waypoint モデルに従ってパーティクルの位置ベクトルを更新する．

Random Waypoint は，決まった 1 点を目的地と決めて直線的に移動し，到着したら次の目的地がセットさ

れるモデルである．図 4.2 に Random Waypoint モデルの遷移イメージを示す．  

 
図 4.2 Random Waypoint の遷移モデル 

 
更新ステップでは，各パーティクルが持つ重みパラメータに，尤度関数により算出される値を乗算するこ

とでパーティクルの重みを更新する．尤度関数は前章の数理モデルにより導出した確率密度関数を用いる． 
なお，本ステップでは正規化重みを利用しているが，これはリサンプリングステップでリサンプリングを行

うときに計算機内部の処理が簡易になること，出力ステップでの推定位置・方向計算に用いるためである． 
リサンプリングステップでは，多数のパーティクルの平均化によって誤差の低減効果が表れる．一部のパ

ーティクルに重みが集中すると，この平均化の効果が薄れ，有効なパーティクルの擦り切れ問題が起こる．

この問題を解決するため，本ステップでは重みの集中度合を計算し，必要に応じてパーティクルの再生成，

重みのリセットを行う．集中度合の評価には重みの二乗和を用いた． 
リサンプリングの方法としては，既存のパーティクル群を元に，各パーティクルをそれ自身の重みに比例

した確率でNp 回選択し，新しいパーティクル群とする．計算機内では，0	 ≦ 𝑟𝑛𝑑	 ≦ 1	を満たす乱数rnd を
生成し，累積重みがrnd に達したとき，そのインデックスのパーティクルを選択する．選択したパーティク

ルは，新パーティクル群を構成するパーティクルとしてコピーされ，重みは等しく1/Np に設定する．ここ

で，Random Waypoint モデルに対してパーティクルフィルタを適用する際に発生する問題点について述べ

る．重みの更新には，前節で構築した尤度関数を利用しているが，この尤度関数は位置にのみ依存し，目的

地ベクトルを考慮することができないことから，位置が尤もらしく進行方向が尤もらしくないパーティクル

にも高い尤度が算出されてしまう．この問題は，受信電力が目的地ベクトルに依存しないために発生する．

しかし，カプセル内視鏡の目的地ベクトルを含む尤度関数の導出は数学的に困難である．そこで本研究では，

重みの高いパーティクルにおいても目的地ベクトルの尤度値が反映されていないことを考慮し，リサンプリ

ングアルゴリズムに追加処理をすることにより解決を図った．リサンプリングが行われた際，生成された新

しいパーティクルの目的地ベクトルに対し比較的大きな標準偏差の正規分布で生成した乱数を加算しばらつ

きを与えた．目的地ベクトルに対する処理と同様に，パーティクルを再生成する際に複製された角度の値に

対してばらつきを与えることで局所解への収束を回避する．これは以下の数式で表される． 
出力ステップでは推定位置・方向の算出，出力を行う．推定位置，及び推定方向を含む推定ベクトルは次

式で表される． 
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�̂�[𝑘] ==𝑤([𝑘]𝑠([𝑘]

1j

(34

 

ここで，全パーティクルの中で重みが最大のϕ の値をϕmax とすると，ϕ の値は0 と2π で連続となって

いることから，ϕmax が0 または2π付近の場合，推定精度を大きく劣化させてしまう．そこで，ϕ のみ出

力時に以下の処理を行う． 

 
この追加処理によって，カプセル内視鏡のトラッキング性能は向上する．位置推定に基づいたパーティクル

フィルタによるインプラント機器方向の推定アルゴリズムついて述べた．パーティクルに位置情報に加え方

向情報を付与することで位置及び方向の同時推定を可能とする． 

5 開発方式の方向推定精度の検証 

5-1 位置・方向推定シミュレーション環境 

計算機シミュレーション環境として，小腸周辺の 0.4 m × 0.2 m × 0.4 m の三次元領域を解析領域とする．

図 5.1 に示すように各頂点には受信機が配置した．解析領域内は均質な損失性誘電体で満たされ，信号の減

衰や波長短縮が起こるものとした．本シミュレーションでは，カプセル内視鏡の移動を模擬するため，図 5.1
に示すように人体数値モデルの中の小腸部分を対象に，大まかな経路から通過点の座標を決定し，シミュレ

ーション上で再現した．この抜き出した座標データ 62 点は，シミュレーション内のカプセル内視鏡の移動

の際に用いる目的地ベクトルとして扱った．なお，62 点の座標は NICT 開発の解剖学的人体数値モデルに

おける小腸の壁面の座標から設定した．また，パーティクルフィルタによるカプセル内視鏡位置推定に用い

られる動きモデルには Random Waypoint 方式を用いた．また，カプセル内視鏡に搭載された 2 つのアン

テナは常に経路上に存在すると仮定し，1 番目のアンテナが常に進行方向側となって移動するものとする．

また，カプセル内視鏡が経路点に到達するとカプセル内視鏡は一時的に停止し，ゆっくりと回転し次の進行

方向を向いた後に再び移動を始める．諸パラメータを表 5.1 に示す． 

 
図 5.1 方向推定精度評価シミュレーションモデル 
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表 5.1 方向推定精度評価シミュレーション諸元 

 
5-2 位置・方向推定シミュレーション結果と実験によって得られた角度特性の影響 
パーティクルフィルタを用いたカプセル内視鏡の方向推定法を用いてシミュレーションを行った．本提案

法の 2 つの送信アンテナの推定位置に対する RMSE (Root mean square error) 特性を図 5.2 に示す．この

結果より，5000 秒時点での本提案法の各送信アンテナの RMSE 特性はそれぞれ 11.7 mm と 10.2 mm と

なった．本研究では，カプセル内視鏡サイズは 20 mm としているので，カプセル内視鏡サイズと比較して

十分な位置推定精度を達成していることが分かる．また，本提案法の方向推定誤差に対する CDF 
(Cumulative Distribution Function) 特性も図 5.2 に示す．本提案法の方向推定誤差の平均値はθと ϕ でそ

れぞれ 10.9°, 18.9° であり，角度誤差が 10°未満の確率はそれぞれ 54%, 40%であった．角度誤差による

無線電力伝送効率を検証する実験を本計算機シミュレーション環境と同等となる環境において実施した．そ

の結果と比較すると，角度誤差が 10° 未満であれば 70%以上の無線電力伝送効率が得られることから，𝜃
方向においては本提案法の十分な有効性が確認できた．𝜙方向の推定精度が𝜃方向と比較して精度が劣るのは，

本提案法では_ 方向の推定には x, y, z の 3 パラメータが起因するのに対し，ϕ は水平角なので推定には x,y 
の 2 パラメータのみが起因するため精度に差異が生まれたと考えられる．さらに，本提案方向推定法の理論

下界を示す CRLB (Cramer-Rao Lower Bound) の結果を図 5.3 に示す．図 5.3 より，本提案法の理論解析

は，θと ϕ でそれぞれ 0.0084° と 0.043°になっていることが見て取れる．本理論解析ではカプセル内視

鏡の進行方向を既知としているため，カプセル内視鏡の進行方向情報を正確に推定することができれば推定

精度が向上可能であることが示唆された． 

 
図 5.2 インプラント機器の位置・方向推定精度 
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図 5.3 インプラント機器方法推定の CRLB 特性 

 
5-3 まとめ 
本章では，カプセル内視鏡位置・方向推定法の精度評価を行った．また，シミュレーション結果と角度誤

差が与える電力伝送効率への影響評価実験との比較を行った．本提案法の推定位置に対する RMSE (Root 
mean square error) 特性はそれぞれ 11.7 mm と 10.2 mm となっていることから，カプセル内視鏡サイズ

と比較すると十分な位置推定精度を達成した．また，方向推定誤差の平均値はθとφでそれぞれ 10.9°, 
18.9°であり，角度誤差が 10° 未満であれば 70%以上の伝送効率が得られることから，本提案法の有効性

が確認できた．また，本提案法における方向推定誤差の理論下界である CRLB を導出し，カプセル内視鏡方

向推定の高精度化の可能性を示した． 
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