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1 はじめに 

人間の身体では，脊髄運動ニューロンの発火が人体の関節トルクを生成する骨格筋を活性化させることで，

複雑な動きを可能にしている．脊髄運動ニューロンを傷つけるような神経障害は，不全麻痺や運動障害を引

き起こす可能性がある．特に，脳卒中や脊髄損傷のような上位運動ニューロンの損傷を抱える人は，機能的

な運動を実現することが困難になっている．そこで，機能的電気刺激(FES)を用いて失われた脊髄運動ニュー

ロンの機能を人工的に補うことにより，歩行 1)，立ち上がり 2)，物の把持 3)などを実現するための研究がお

こなわれている． 

下肢の筋肉に障害を抱える人に対する FES を用いた自転車などのペダリング運動について，生理学・心理

学的な知見からの研究も報告されている 4)．しかしながら， FES によるペダリング運動は，健常者のペダリ

ング運動に比べると効果的な出力が得られていないのが現状である 5)．従来研究においては，制御技術を用

いてできるだけ効果的な出力を得る方法が提案されている 6)-10)．これらの研究では，実用的な観点からの手

法が提案されているものの，理論的な観点からの解析は線形化したシステムに限定されていた．近年になっ

て，FES を用いた下肢の追従制御において筋肉の有する非線形性を考慮した安定性解析の研究 11)-13)がおこな

われているが，レッグカールマシンなどの膝関節を動かす運動に限定されていた． 

そこで本研究では，FES を用いた自転車のペダリング運動に対して，理論的な観点から追従制御を可能と

する制御則の提案と安定性解析をおこなう．特に，陸上哺乳類の身体的な特徴である二関節筋 14)を考慮し，

足先の出力方向に注目した筋肉への電気刺激の入力生成方法を提案する．そのため，まずは人間の下肢を含

む FES ペダリングシステムのモデル化をおこなう．そして，提案する電気刺激の入力パターンを用いた制御

則に対して安定性解析を示す．検証実験により提案手法の有効性を示したあと，まとめをおこなう． 

2 FESペダリングシステムのモデル化 

本研究ではエアロバイクを用いた FES ペダリングシステムを考える．エアロバイクと人体の下肢をひとつ

のシステムとして捉えると， 図１に示すような 3 つの関節を有するシステムとみなすことができる．拘束条

件のない一般的な 3リンク機構の運動モデルは 

 

(1)  

 

と表される．           はそれぞれ，腰関節角度，膝関節角度，クランク角度を表している．  

       は慣性行列，        はコリオリ・遠心力項，     は重力項を表している．

一方，FES ペダリングシステムは原点以外にクランク中心が固定されているため，つぎのような拘束条件を

有する． 

 

(2)  

 

 

ここで       はそれぞれ大腿，すね，クランクの長さを表している． と  はクランク中心の位
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置を，  と  はそれぞれ         と         で定義される． 

 

 

図１ FES ペダリングシステムの座標系 

 

このとき，(2)式と膝関節は逆には曲がらないという特徴から，腰関節角度と膝関節角度に対して次の仮定が

成り立つ． 

仮定 1) 腰関節角度と膝関節角度の可動域は                である 

また，実システム構築の観点から，クランク角度  のみ観測可能であるとする．そのため， の一般化

座標系 への変換は 

 

(3)  

 

とする．文献 15)の定理 1より，一般化座標系 に対する運動方程式は 

 

 

(4)  

 

 

を組み合わせることで 

 

(5)  

 

と導かれる．ただし，   はクランクに対するトルクであり，   は(2)(3)式より導かれ，  は(2)

式の拘束条件を解くことで得られる． 

3二関節筋を考慮した入力生成の提案 

人間の下肢は図 2 に示すように，2組の拮抗単関節筋(     と     ）と 1組の拮抗二関節筋 

からなる 3対 6筋モデルとして表される．腰関節の拮抗単関節筋は  で表記された 2つの屈

筋(大腰筋，腸骨筋)と，  で表記された 3つの伸筋(大殿筋，中殿筋，小殿筋)で構成される．同様に，膝

関節の拮抗単関節筋は  で表記された屈筋(大腿二頭筋短頭)と，  で表記された 3つの屈筋(中間広筋，

外側広筋，内側広筋)で構成される．腰と膝の両関節にまたがる拮抗二関節筋は   で表記された大腿直筋

と，   で表記された 3つの筋肉(大腿二頭筋長頭，半膜様筋，半腱様筋)で構成される．   は腰関節

に対しては屈筋，膝関節に対しては伸筋の役割を果たし，反対に   は腰関節に対しては伸筋，膝関節に

対しては屈筋の役割を果たす． 

 



 

3 

電気通信普及財団 研究調査報告書 No.29 2014 

 
 

図 2 下肢の 3対 6 筋モデル 

 

ペダルで得られる力は上述した筋肉が発する力の組み合わせに依存する．図 2から，  と   の方向

はリンク 2(すね)の方向と一致しており，  と   の方向は腰関節とペダルを結んだ方向，      と 

の方向はリンク 1(大腿)と平行となる．また，各筋肉の関節における出力トルクは 

 

(6)  

 

 

で定義される．ここで，   はクランク角度で変化する正のモーメントアームを表しており 16)17)， 

は筋繊維が骨や腱に付着する角度であり 11)，   は電圧と筋繊維が発する力の関係を表すある未知な

関数で，   は各筋肉に流される電流である．このとき，つぎの仮定が成り立つ． 

仮定 2)           のとき，モーメントアーム  は正の値をとり，有界で 2 階微分可能かつ，

その 1階微分および 2 階微分が有界となる 16)．ここで  は  の 階微分を表す．同様に， 

のとき， は正の値をとり，有界で 2階微分可能かつ，その 2 階微分が有界となる 18)． 

仮定 3) 二関節筋において，両関節にかかるトルクは等しいとする． 

ペダルにおいて発生する力       は関節トルク       を用いて 

 

(7)  

 

で表される．ただし  は次式で定義されるヤコビ行列である． 

 

 

(8)  

 

さらに，各関節トルクは 

 

(9)  

(10)  

 

と表すことができる．ここで(7)－(10)式を用いると，ペダルで発生される力は 

 

(11)  

 

(12)  
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で表される 19)．ただし， 

 

(13)  

 

(14)  

 

 

(15)  

 

(16)  

 

 

(17)  

 

(18)  

 

 

である． はペダルにおける力の方向を表している．(15)(16)式は                と 

で表される幾何学的な関係を用いることで導

出される． 

随意収縮の間，健常者は個々の筋肉を個別に活性化させられるのに対して，皮膚に直接貼る表面電極を用

いた電気刺激では，個別に筋肉を活性化させるのは困難である．例えば，  と   ，  と   はそ

れぞれ隣接する筋肉であるため，個別に信号を送ることができない．さらに，皮膚から深いところにある筋

肉(例えば   )には，表面電極からは十分な信号を送ることができない．そのため，図 3 に示すように 

 と   からなる大腿四頭筋，  と   からなるハムストリングスとして考える．さらに，ペダル

での出力方向を増やすために，膝関節の屈筋として作用する筋肉(腓腹筋)   を追加する．これ以降，本

研究では大殿筋，ハムストリングス，腓腹筋，大腿四頭筋の 4つの筋肉群を用いた制御手法について考えて

いく． 

     

 

図 3 表面電極を考慮した筋肉モデル 

 

各筋肉群がペダルにおよぼす力はつぎのように表される． 

 

(19)  

(20)  

 

(21)  
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(22)  

 

ここで，  は   と同じ方向への力を表す．クランクトルクはこれらの力を組み合わせることで 

 

(23)  

 

と表される．     と      はそれぞれ弾性モーメント20)と粘性モーメント21)を表し，つぎのよう

に定義される． 

 

 

(24)  

 

 

 

(25)  

 

 

ただし，        と         は未知の定数であり， はつぎで定義される． 

 

 

 (26)  

 

はモデル化されない有界な未知外乱とする．(5)式に(23)式を代入することで， 

 

 

(27)  

 

が得られる．ただし，                   

 

(28)  

 

 

(29)  

 

 

(30)  

 

 

(31)  

 

である．ここで，4 つの筋肉への入力を，ひとつの制御入力    を用いて 

 

(32)  

 

と表すことにする．     は出力方向を決めるための筋肉の活性化率を意味している． 
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図 4 ペダルにおける筋肉の出力方向 

 

図 4 に示すようにペダルの位置は 4 つの筋肉による出力方向で構成される四角形の内側に存在するため，

活性化率  の組み合わせにより任意の方向の出力を生成することが可能となる．しかしながら，3 つ以上

の筋肉を同時に活性化させると，1つの出力方向を実現する活性化率の組み合わせは無限に存在してしまう．

そこで，筋肉の活性化率を一意に決めるために，つぎの方法を提案する． 

 

(33)  

 

ただし，                                      であり， は

筋肉の出力和の方向      とクランクの方向  が成す角で定義される．すなわち，(33)式により筋

肉による出力方向がクランクに直交するように，隣り合う 2 つの筋肉が選択されて活性化率が決定される．

(32)式を用いると，(27)式は 

 

(34)  

 

と変形される．ただし，          である．このとき，つぎの仮定をする． 

 

仮定 4)    のクランク角度と速度に関する 1階微分と 2 階微分が存在し有界であるとする．したがって(28)

－(31)式と仮定 2 から，           で  が有界のとき，  の 1階微分と 2階微分は有界で

ある． 

仮定 2 から                         はある正の定数      に対して 

         を満たす．さらに，仮定 1 と仮定 2 から  はある正の定数        に対して 

           を満たす． 

4安定性解析 

提案する手法に対して安定性解析をおこなうため，位置偏差を 

 

(35)  

 

と定義する．ただし，  はクランク角度の目標値で             を満たすように決定され

る．以降の解析を容易におこなうために，つぎの 2つの偏差を考える． 

 

(36)  

 (37)  

 

ただし，      は設計可能な正の定数である．(35)－(37)式を用いると，(34)式のクランクに関する

運動方程式は 
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(38)  

 

と表される．ただし，  はつぎのように定義される． 

 

(39)  

 

さらに(38)式の両辺に   を乗じることで，つぎの運動方程式を得ることができる． 

 

(40)  

 

ただし，         はつぎのように定義される． 

 

 

 

 

 

 

仮定 1，仮定 2，仮定 4と         の性質(ただし    は正の定数)から，ある正の定数  

   に対して 

 

(41)  

 

が成り立つ．さらにつぎの変数を定義しておく． 

 

 

 

 

 

このとき，(40)式の時間微分は 

 

 

 

(42)  

 

となる．ただし，        はつぎで定義される観測できない項である． 

 

 

 

平均値の定理を用いることで， は状態に依存した上限値を用いて 

 

(43)  

 

と表される．ただし    は 

 

(44)  

 

で定義され，    はある正の非減少関数である 22)．また，目標軌道の設定により，  はつぎの上界を
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もつ．  

 

(45)  

 

ただし，       はある既知の正の定数である． 

制御入力としてつぎの RISE 制御を考える． 

 

(46)  

(47)  

 

ここで  は  に対する Filippov 解 23)とよばれ， はある初期条件を満たし，     は正の定数ゲ

インであり    は符号関数を表す．さらに，つぎの変数を定義する． 

 

 

(48)  

 

 

ただし，    はつぎの関数に対する Filippov 解である． 

 

 

(49)  

(50)  

 

このとき，つぎの定理が成り立つ． 

定理 1) ゲイン       が十分条件 

 

(51)  

 

(52)  

 

(53)  

 

 

を満たすとき，制御則(46)はつぎの吸収領域 

 

(54)  

 

 

に対して，準大域的な漸近追従 

 

(55)  

 

を達成する．ただし，                     であり，    は  の最小固有値

を表す． 

正定関数として  

 

(56)  

 

を考えることで定理 1 は証明される． 
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5検証実験 

5-1 実験システム 

提案する手法の有効性を検証するために使用した実験システム

を図 5 に示す．エアロバイクにはエンコーダが取り付けてあり，

クランク角度が計測可能である．筋刺激装置である RehaStim はコ

ンピュータにUSB接続されており，電流値は2mA刻みで最大126mA

まで，パルス幅は 1μs 刻みで最大 500μs までリアルタイムで変

更可能である．本研究では，40Hz で制御則によってパルス幅を制

御し，電流値は被験者毎に調整した定数値を用いた．制御プログ

ラムは MATLAB と SIMULINK を用いて 設計し， Real-Time 

Workshop(MATLABの Toolbox のひとつ)を使って Quanser の DSPに

実装した． 

被験者は 7名の 24～41 歳の男性健常者である．実験に参加する

にあたり，すべての被験者からインフォームド・コンセントが得

られたことで，本検証実験はフロリダ大学の治験審査委員会によ

って許可された．ペダリング運動が筋刺激によって制御されてい

るときには，被験者自身が能動的に漕いだり逆らったりすること

なく，被験者にはできるだけリラックスした状態で臨んでもらっ

た．また，提案する制御手法との比較のため，被験者自身がモニタで速度偏差を確認しながらペダリング運

動をおこなう自発的な目標値追従実験もおこなった． 

 

5-2 実験結果 

滑らかな漕ぎだしを実現するために，目標速度を              とした．すべての被験者

に対して，制御則で用いるゲインは                  とした．表 1 と表 2 に二乗平

均平方根による位置偏差と速度偏差の実験結果，対応のある両側 t 検定による平均，標準偏差および P値を

示す．実験結果は 0-40s の過渡状態と 40-140s の定常状態に分けて示してあり，偏差の最大値は定常状態に

おける最大値である．表中において RISE は提案手法によるペダリングを，Volu. は自発的なペダリングを意

味する．図 6 にある被験者の位置偏差と速度偏差の時間応答を示す． 

 

表 1: 二乗平均平方根による位置偏差        表 2: 二乗平均平方根による速度偏差 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 5 実験システム 
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図 6 実験結果(左：提案手法，右：自発的なペダリング) 

 

表 1 と表 2 の実験結果より，提案手法によるペダリングと自発的なペダリングの間には，定常状態の速

度偏差において統計的優位性          が見られたが，被験者毎の結果を個別に比べると，非常

に近い偏差に留まっている．また，それ以外の位置偏差や偏差の最大値においては，統計的な優位性はみら

れなかった．図 6 から提案手法における速度偏差は，自発的なペダリングに比べるとやや振動的ではあるが，

定常状態での位置偏差は      に収まっており，速度偏差は     に収まっている． 

以上より，提案手法により自発的なペダリングに近い運動が実現できているため，提案手法の有効性が確

認された． 

6おわりに 

本研究では，筋刺激を用いた FES ペダリングシステムにおいて，二関節筋による出力方向を考慮した入力

生成法と制御則を提案し，安定性解析と実験により有効性を検証した．特に，ペダリングの効率を改善する

ために 4つの筋肉による足先の出力方向を陽に考慮した．また，人間の下肢が持つ筋肉の不確かさや筋疲労

が存在する場合にも追従制御が可能な制御則の提案と安定性解析をおこなった．本研究では，健常者に対し

てのみ有効性を確認する検証実験がおこなわれているため，実際の非健常者に対する有効性の検証は今後の

課題のひとつに挙げられる． 
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