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1

第 1章

序論

1.1 研究背景 -ブレインコンピュータインタフェース (BCI)

とは-

ブレインコンピュータインタフェース（BCI: Brain-computer interface）とは，中枢神
経系と機械の間の直接的な情報伝達を実現する技術である [1]．BCIでは何らかの方法に
より計測した脳内の生理的な活動からヒトの意図を推定することで，運動制御や発話に
関する神経系や筋を介さずに外部機器の操作を可能にする．BCI 技術の実現により，筋
萎縮のために四肢の筋力が低下してしまう筋萎縮側索硬化症（ALS: Amyotrophic lateral

sclerosis）や筋ジストロフィーなどの根本的な治療が困難な神経筋難病に対し，工学的な
対処法を提供することができる．
神経筋難病の中でも特に重度の病態として，ロックトイン症候群が挙げられる．ロック
トイン症候群は 1966年に Plumと Posnerにより定義された症状であり，認知機能に異常
はないが四肢麻痺や顔面神経麻痺が生じる重度の運動障害および感覚障害であり，ALS

や脳幹梗塞，外傷性脳損傷などに起因する [2]．先述の通り，このような神経筋難病には
有効な治療法が確立されておらず，薬剤やリハビリテーションによる病勢進展の抑制を目
的とした治療が行われている [3]．しかしながら，薬剤やリハビリテーションによる治療
は病状の進行を遅らせる効果はあるが，根本的な治療を行うことできない．近年では，胚
性幹（ES: Embryonic stem）細胞や人工多能性幹（iPS: Induced pluripotent stem）細胞な
どを用いて損傷した組織を再生させる再生医療の神経筋難病への実用化が期待されている
が [4]，ヒトを被験者とした臨床試験により有効性が確認された研究例は未だ報告されて
いない．このような医学的アプローチとは対象に，損傷機能を機械的に補填する手段を提
供し，神経筋難病患者の生活の質を向上させる技術の研究も行われている [1]．例えば，
ロックトイン症候群の患者に対して眼球運動により操作可能な質問回答装置や文書処理プ
ログラムを提供し，コミュニケーションを可能にした研究が報告されている [5–7]．
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図 1.1 ブレインコンピュータインタフェースシステム概略図

BCIは脳活動からヒトの意図を直接的に推定して外部機器との情報伝達を可能にするた
め，神経筋難病患者の生活の質を向上させる新たな技術の 1つとして注目を集めている．
脳活動を計測する方法として，非侵襲的に計測可能な脳波（EEG: Electroencephalography）
[1, 8–14] や脳磁図（MEG: Magnetoencephalography）[15, 16]，機能的磁気共鳴画像法
（fMRI: Functional magnetic resonance imaging）[17,18]，近赤外分光法（NIRS: Near-infrared

spectroscopy）[19]，侵襲的な方法に皮質脳波（ECoG: Electrocorticography）[20,21]など
がある．さらに，類似の技術として，眼電図（EOG: Electrooculography）や筋電図（EMG:

Electromyography）などの眼球運動や筋活動により生じる電位変化を用いて意図を抽出
し，機器制御に利用するマンマシンインタフェースの研究も行われている．fMRIは血流
変化を捉えることで脳の活動領域を同定可能であるが，時間分解能が低く，計測器が高価
であることから BCIとしての応用は困難である．MEGや NIRSは時間分解能は高いが，
計測器が大型であるため計測環境が制限されてしまう．ECoGでは脳表に留置した硬膜下
電極を用いることで時間分解能と空間分解能の高い脳機能計測が可能であるが，外科的手
術を必要とするため簡便な計測とは言い難い．一方，EEGは計測器が安価であり，非侵
襲的に計測可能であるため，様々な応用が期待されている．EEGを用いた BCIは，肢体
不自由者のためのコミュニケーション支援や外部機器の操作に加え，エンターテイメント
分野への応用も行われている．

EEGを用いた BCIは，図 1.1の概略図のように，EEG信号計測（Data recording），信
号処理（Signal processing），制御出力（Device control）の 3 つから構成される．まず，
EEG信号計測部では，運動想起や視覚刺激注視などの特定の行動（タスク）時の EEGを
計測する．次に，信号処理部において，計測された EEGからタスク時の状態を表す EEG

の特徴量を抽出する．さらに，抽出された特徴量をコンピュータやスマートフォン，電動
車椅子などの外部機器の制御コマンドへ変換し，各機器へ送出する．

2
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1.2 BCI研究の現状
1.2.1 BCIの起源

“Brain-computer interface” という表現は 1973 年に Vidal により最初に使用されたが，
当初はコンピュータを用いて脳機能に関する知見を得るためのあらゆるシステムのことを
意味していた [22]．近年では，脳活動を利用してコミュニケーションや外部機器の制御を
行うシステムに対して BCIという表現が一般に用いられている．また，類義語であるブ
レインマシンインタフェース（BMI: Brain-machine interface）は，脳に埋め込まれた微小
電極により記録された神経細胞の活動を利用する場合に用いられる [23]．

1.2.2 BCIの分類

近年の EEGを用いた BCIでは，次の 4種類の EEG特徴量が用いられる：視覚誘発電
位（VEP: Visual evoked potential），事象関連電位（ERP: Event-related potential），感覚運
動律動（SMR: Sensorimotor rhythm），緩変動電位（SCP: Slow cortical potential）．本節で
は，それぞれの特徴量に基づく BCIの研究動向について述べる．

1.2.2.1 視覚誘発電位（VEP）
VEP は視覚刺激を視野に照射した時に後頭部から計測される EEG の特徴的変化であ
り，1977年に Vidalにより BCIへ応用された [24]．この研究では，異なる視野領域に照
射された光刺激により誘発された VEPを解析することで被験者の視線を推定し，視線の
方向へマウスカーソルを移動させる BCI を実現した．1992 年に Sutter により提案され
た BCIは，異なる時刻に点灯する 64個の視覚刺激を用いて VEPを誘発し，コンピュー
タへの文字や記号の入力が可能であることを示した [9]．また，この研究では ALS の患
者を被験者として実験が行われ，BCIの臨床応用への可能性を示した．Middendorfらや
Chengらの研究では，異なる周波数で点滅する光刺激により誘発される光駆動反応を応用
した BCIを提案し，情報伝達速度の向上を実現した [8,25]．近年では，視覚刺激の提示方
法 [26–28]や誘発された VEPから意図を推定するための信号処理手法 [29–32]を対象と
した VEP型 BCIの研究が行われている．

1.2.2.2 事象関連電位（ERP）
ERPは特定の事象を知覚した時に生じる一過性の電位変動であり，例えば，同じ刺激が
繰り返し提示される中に時々挿入される異なる刺激を知覚した時などに生じる．特に，特
定の事象を知覚した約 300 ms後に主に頭頂部から観測される EEGの陽性成分を P300と
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呼び，1965年以降の認知精神生理学の研究において盛んに利用されている [33, 34]．
P300 は 1988 年に Farwell と Donchin により BCI へ応用された [35]．この研究では，
コンピュータモニタ上に提示された 36 個の英字と記号のうち 1 つが順不同に点灯し，
ユーザが入力したい文字および記号が点灯した時に生じる P300成分を検出することで文
字入力を可能にした．また，この研究では標的となる文字や記号へ視線を移さずに注意の
みを向けるよう被験者に指示して実験を行うことで，視線移動が困難なユーザでも BCIを
使用できることを示した．2000年以降は，モニタ上の刺激配置や点灯の時間間隔の違い
による性能の比較 [36, 37]，刺激の点灯時と消灯時の明暗差の違いによる性能の比較 [38]

など，実用化へむけた P300型 BCIの研究が行われている．

1.2.2.3 感覚運動律動（SMR）
SMR は運動行動時に感覚運動野から観測される律動成分であり，1930 年代に Berger

らによりその存在が指摘された [39–41]．Chatrianらは mu律動と呼ばれる 8 - 12 Hzの律
動成分が随意運動中に減少することを示し，この現象は現在では事象関連脱同期（ERD:

Event-related desynchronization) として知られている [42, 43]．この他にも，随意運動に
続いて mu 律動成分が増加する事象関連同期（ERS: Event-related synchronization）が
Pfurtschellerにより観測され，mu律動と同様に beta律動と呼ばれる 18 - 26 Hzの律動成
分にも ERD と ERS が観測されることが示された [44]．これらの律動変化が観測できる
頭皮上の位置は実行する随意運動により異なる．例えば，左右の手の運動時には対側の大
脳半球において ERDが観測され [45, 46]，足の運動時には頭頂部において ERDが観測さ
れる [47]．

Jasperと Penfieldが 1949年に発表した研究では，SMRの ERDや ERSは実際の随意
運動だけでなく運動想像時にも観測されることが示された [41, 48]．また，近年の多くの
研究において，随意運動時と運動想像時に観測される律動変化は類似していることが示さ
れている [49–51]．これらの知見に基づき，運動想像時の SMRを用いることで肢体不自
由者でも利用可能な BCIの実現が期待されており，過去 20年以上に渡り研究が行われて
いる [52–54]．

1.2.2.4 緩変動電位（SCP）
SCPは特定の運動や運動想像の 500 - 1000 ms前に観測される電位変化であり，準備電
位とも呼ばれ，行動の準備に伴い生じる皮質の活性化であると考えられている [55]．SCP

は事象に先行して生じる陰性の電位変化により構成される ERPであり，頭皮上から計測
された EEGの時間領域における解析により観測可能である．Birbaumerらは，人々はバ
イオフィードバックを通じて SCP の意図的な操作を学習可能であり，ALS 患者のよう
な肢体不自由者でも利用できる SCPを用いた BCIの可能性を示した [56–58]．古典的な
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SCP型 BCIでは，SCP成分の増減により 2値の選択を行う [59]．また，複数の選択肢を
持つ BCIの場合は，SCP成分の増減により目的の選択肢を含む群と含まない群に分割し，
1つの選択肢が残るまでこれを繰り返すことで選択肢の特定を実現する [60]．

1.2.3 BCIの応用例

BCIの応用研究は多岐にわたり，大別すると “Yes”と “No”などの 2値選択や複数の選
択肢から 1つを選択する離散値入力のための BCIと，連続値入力のための BCIの 2種類
に分類される．離散値入力のための BCIはコンピュータへの文字入力装置や環境制御装
置などへ応用されている [37, 61, 62]．Farwellと Donchinの研究では，コンピュータモニ
タ上に 6 × 6の行列状に配置した 36種類の記号を順不同に点灯させて P300を誘発し，文
字入力を行う BCI を提案した [34]．Jia らは，12 種類の周波数で点滅する光刺激を用い
た VEP型 BCIにより電話のダイヤルシステムを提案した [63]．Edlingerらの研究では，
BCIと仮想現実の技術を融合し，仮想空間中に存在する電化製品を P300型 BCIにより制
御する環境制御装置を実演した [62]．一方，連続値入力のための BCIはコンピュータの
マウスカーソル操作や電動車椅子の方向制御などへ応用されている [64]．Millan らの研
究では，左右の腕などの運動を想起することにより観測される SMRを用い，仮想空間に
おけるユーザの移動を可能にする BCIを提案した [65]．さらに，Galanらや Huangらは
SMRを用いた電動車椅子操作のための BCIを提案した [66, 67]．

EEGを用いた BCIの研究では，実際の肢体不自由者を被験者としたコミュニケーショ
ン支援の利用可能性やリハビリテーションへの応用も行われている．Birbaumerらは病期
の異なる 37名の ALS患者を対象として，SCP型 BCIによる文字入力の臨床実験を行っ
た [68]．軽度の麻痺からロックトイン症候群までの病期が異なる患者でも BCI実験の結
果に有意差は認められず，ロックトイン症候群の患者でも BCI を用いたコミュニケー
ションが可能であることが示された [69]．さらに，近年では BCIを用いた脳卒中片麻痺
上肢のリハビリテーションの有効性が報告されている．Prasad らや Shindo らの研究で
は，脳卒中による片麻痺患者に対して SMRの振幅を視覚的および触覚的にフィードバッ
クさせる BCIを用いたリハビリテーションを行い，上肢機能が改善することを明らかに
した [70, 71]．

1.3 BCI研究における課題
1.3.1 情報伝達率の向上

BCIの性能評価として一般に使用される情報伝達率（ITR: Information transfer rate）は
単位時間あたりの通信情報量として求められ，bits/minの単位で表される [25]．M 個の選
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表 1.1 各種脳波反応に基づく BCIにおける性能比較

Neuro- Number of Accuracy Speed ITR

mechanism commands (%) (s/selection) (bits/min)

VEP 4 - 32 85 - 98 1 - 4 25 -145

ERP 4 - 84 83 - 95 9 - 18 15 - 35

SMR 2 - 3 70 - 98 2 - 6 3 - 17

SCP 2 - 4 70 - 90 3 - 4 10 - 13

択肢から P[%]の精度で 1つを選択できる BCIシステムの場合，ITRはシャノンの情報理
論における伝送情報量を基に次式で求められる．

ITR =

(

log2M +P log2P + (1−P )log2

[

1−P

M −1

])

×
60

T
(1.1)

ここで，T は 1つの選択に要する時間 [s]，すなわち通信速度を示す．例えば，先述した
Farwellと Donchinらの P300型 BCIでは，36個の視覚刺激の全てが順不同に点灯した後
に標的となる視覚刺激が特定され，コンピュータへのコマンドの入力が行われる [13]．こ
の例では，一度コマンドが入力されてから次のコマンドが入力されるまでの時間が通信速
度として定義される．上式に示す通り，ITRは選択肢数，精度，通信速度の 3つの要因に
依存するため，これらのいずれかを改善することで高い ITRを持つ BCIを実現すること
が可能となる．
表 1.1に，従来研究において示された EEGに基づく BCIの EEG特徴，選択肢数，精
度，通信速度，ITRの関係をまとめる．2000年前後の研究では，最大 10 - 25 bits/minの
ITR が達成されている [1, 13]．VEP や ERP 型 BCI では多くの選択肢を持つシステムが
構築可能であるため，運動想起時の EEG（SMR，CSP）に基づく BCIに比べて高い ITR

が実現できる [26, 28, 32, 72, 73]．さらに，VEP型 BCIは高速かつ高精度な通信が可能で
あることから，ERP型 BCIよりも高い ITRが実現できる．一方，SMRや CSP型 BCIで
は外部刺激が不要であるため実用的であるが，選択肢数が限られるため高い ITR が実現
できない [54, 74–76]．

ITR の向上を目的とした先行研究の例を表 1.2 に示す．近年 Jin らにより提案された
ERP型 BCIでは 84個の選択肢を実現し，35 bits/minの ITRを達成した [73]．一方，Bin

らが提案した VEP型 BCIでは，選択肢数は少ない（6個）が高速かつ高精度な通信を実
現し，58 bits/minの性能を達成している [31]．さらに，Binらや Spulerらは，視覚刺激の
提示手法を工夫した VEP型 BCIを提案することで，100 bits/min以上の ITRを実現して
いる [28, 32]．VEPと ERPのハイブリッド型 BCIにより示された ITRは 56 bits/minで
あるが，機能拡張による更なる高性能化が期待されている．
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表 1.2 ITR向上を目的とした BCIの先行研究

Study Neuro- Number of Accuracy Speed ITR

mechanism Commands (%) (s/selection) (bits/min)

Farwell and Donchin (2000) [13] ERP 36 95 17.4 16

Jin et al. (2011) [73] ERP 84 93 9.5 35

Bin et al. (2009) [31] VEP 6 95 2.3 58

Bin et al. (2011) [28] VEP 32 85 2.1 108

Spuler et al. (2012) [32] VEP 32 96 2.8 144

Yin et al. (2013) [77] VEP + ERP 36 94 4.9 56
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図 1.2 市販されている脳波信号計測機器

1.3.2 実環境応用

1.3.2.1 携帯型システムの設計
近年，実験環境における BCIの性能評価だけでなく，実環境応用を目的とした研究が盛
んに行われている．これまでの BCIの研究では，医療機器や研究用機器として使用されて
いる大型計測機器を用いた EEGの計測が行われてきた．図 1.2A - Dに，市販されている
大型計測機器の例を示す：g.BCIsys（g.tec medical engineering GmbH），BioSemi Active

Two EEG System（BioSemi, Inc.），ポリメイト II（ティアック社），脳波計 EEG-120 シ
リーズ（日本光電）．これらの計測機器は電極数が多いため，多くの情報を一度に計測す
ることができるが，電極装着による負担や持ち運びができず使用環境が限られることが問
題となる．近年では様々な環境における EEG計測を可能にする小型計測機器が開発され，
現在では BCI研究にも利用されている．図 1.2E - Gに，市販されている小型計測機器の
例を示す：Mindwave/Mindset（Neurosky, Inc.），High Density Dry EEG Headset System

（Cognionics, Inc.），Emotiv EPOC Headset（Emotiv Systems）．これらの計測機器は，計測
箇所を絞り電極数を制限する代わりに機器自体が小型化されている．また，多くの小型計
測機器は Bluetoothなどの無線通信機能を搭載しており，計測した信号を解析用計算機へ
直接転送できる．これらの利点を活かし，小型計測機器から計測された生体信号の解析を
スマートフォンやタブレットなどで行う携帯型 BCIシステムが提案されており [78–81]，
歩行中や自動車運転中の EEG計測および解析や，実環境における使用を想定した BCIシ
ステムの有効性の検証が行われている [82–84]．このように，携帯型 BCI システムの台
頭により，実験環境だけでなく様々な環境における BCIの使用が可能となった．今後は
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図 1.3 湿式電極と乾式電極

様々な環境を想定した研究を行うことで，BCIの応用の可能性を大幅に拡大することがで
きると考えられる．

1.3.2.2 電極装着による疲労や不快感の軽減
一般に頭皮上の有毛部から EEG を計測するためには電極と頭皮の間に導電性ジェル
を塗布する必要があり，このような電極を湿式電極という．図 1.3Aに示す g.LADYbird

（g.tec medical engineering GmbH）の使用時には，頭皮上に固定した後に中央の穴から導
電性ジェルを注入する．また，図 1.3Bは皮膚に粘着させて使用する使い捨て電極であり，
粘着部分には導電性ジェルが予め塗布されている．このような電極では，導電性ジェルが
付着することによる不快感が生じ，EEG計測の終了時には洗髪する必要があるためユー
ザに負担を与えてしまう．
近年の研究により，導電性ジェルを用いずに EEG の計測が可能な乾式電極や非接
触電極の有効性が示されている [85, 86]．図 1.3C および D は，それぞれ g.tec medical

engineering GmbHと Cognionics Inc.から販売されている乾式電極である．これらの電極
は針のような形状をしているため，頭髪を避けて頭皮に接触することができ，数 sの間に
電極の装着を終えることができる．したがって，小型計測器や乾式電極を用いることで，
EEGの計測時に生じるユーザの負担を大幅に軽減可能であると考えられる．

1.3.2.3 非同期システム
従来研究により提案された BCIの多くは，コマンド入力のタイミングがシステムにより
決められているため，ユーザは入力のタイミングをシステムに合わせなければならない．
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このようなシステムは同期システムと呼ばれ，システムの作動中は一定時間毎に何らかの
入力が外部機器へ転送され続ける．Masonらは近年の研究において，ユーザがシステムの
稼働状態と休止状態を任意に切替可能な BCI，すなわち非同期 BCIを提案した [87]．日
常生活における BCIの使用を想定すると，システムのタイミングに依存せずにユーザが
任意のタイミングで入力可能な非同期 BCIシステムが望ましい．Chengらの研究ではス
イッチ型インタフェースを BCIと組み合わせる事で，稼働状態と休止状態を切替可能な
VEP型 BCIを提案した [25]．同様に，Pfurtschellerらは SMRによりシステムの状態を切
替え，VEPによるコマンド入力が可能なハイブリッド型 BCIを提案した [88]．Zhangら
の研究にように安静状態の EEGと刺激により誘発された EEGを機械学習により分類し，
分類結果により入力の有無を判断する手法も提案されている [89]．この他にも，EOGや
EMGなど複数の生体信号を組み合わせたハイブリッド型 BCIや機械学習の導入による非
同期 BCIシステムの研究が盛んに行われている [90–93]．

1.4 研究目的
本研究では，実環境下における文字入力を想定した高速 BCIの提案を目的とする．BCI

により文字入力を行うためには，少なくとも 32 個の選択肢（英字 26 種類，Backspace,

Space, Enter, Shift, Period, Comma）から 1つの文字を高速に選択できる必要がある．ま
た，BCIの日常利用を想定すると，システムの稼働状態と切替状態をユーザが任意に切替
可能な非同期 BCIシステムであることが望ましい．従来の多選択肢 BCIにおける入力速
度の最高値は 2.1 s/selectionであり，この BCIでは 1 min間に約 25個の文字を入力可能
である [28, 32]．一方，健常者がキーボードやタッチパネルを用いて文字入力を行う速度
はそれぞれ約 50 - 100 words/minと約 30 - 50 words/minであり [94,95]，これらに匹敵す
る入力速度の BCIが実現すれば肢体不自由者だけでなく健常者にも需要を拡大すること
ができると考えられる．また，BCIの潜在的ユーザの拡大により，BCIの研究や市場が活
性化し，両者の間に好循環が生じると期待される．この目的を達成するために，本研究で
はまず（1）非同期型システムを実現するためにスイッチ型インタフェースを提案し，次
に，（2）高速な文字入力を実現するための BCIを提案する．

4章では，非同期 BCIを実現するためのスイッチ型インタフェースを提案する．Usakli

らの研究では，EOGと EEGを組み合わせたハイブリッド型 BCIを提案し，EOGにより
検出した瞬目をシステムの状態を切り替えるスイッチとして利用する非同期 BCIの有効
性を示した [90]．瞬目は 200 ms 程度の瞬発的な行為であり，EOG を用いて容易に検出
可能であるため，スイッチ型インタフェースに適している．しかしながら，瞬目は日常的
に無意識に行われるため，誤操作を引き起こす可能性が考えられる．したがって，日常的
に行われる瞬目と区別して意図的に行う随意性瞬目のみを検出する必要がある．また，従
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来研究の多くは EOGの閾値処理により検出された瞬目を用いてインタフェースへ応用し
ている [90, 96]．しかしながら，瞬目時の EOG には振幅や持続時間に個人差が存在する
ため，ユーザはシステムの利用前に学習データを計測して個人毎に適切な閾値を決定する
必要がある．本研究では，個人差の少ない EOGの波形形状を特徴量として随意性瞬目を
検出し，新規ユーザでも利用可能なスイッチ型インタフェースを提案することを目的と
する．

5章と 6章では，文字入力のための高速 BCIを提案する．表 1.2に示したように，従来
の高速 BCIの多くは VEP型 BCIである．しかしながら，VEP型 BCIでは選択肢数と入
力速度はトレードオフであり，多選択肢かつ高速入力が可能な BCIの実現は困難である．
これらを両立するための VEP型 BCIにおける課題として，（1）視覚刺激への情報付与方
法の改善，および（2）誘発された VEPを高精度に検出するための信号処理手法の提案が
挙げられる．視覚刺激への情報付与方法は重要な研究課題であり，これまでの研究では周
波数情報が付与された視覚刺激が多く用いられている [1, 26]．しかしながら，コンピュー
タモニタにより視覚刺激を提示する場合，提示可能な周波数はモニタのリフレッシュレー
トにより限られるため，周波数情報を用いて選択肢数を増加させることは困難であった．
この問題を解決するために，本研究では周波数を近似的に実現することにより提示可能な
周波数，すなわち視覚刺激数を増やすことができる手法を提案する．5章では，提案手法
である周波数近似手法により誘発された VEPの特徴解析および BCIへの利用可能性の検
証を行う．さらに，視覚刺激に対して多くの情報を付与することで，短いデータ長の EEG

からの高精度な VEPの特徴抽出を可能になると考えられる．したがって，1つのコマン
ドを入力するために視覚刺激を注視する時間を削減することができ，通信速度の向上が可
能となる．具体的には，5章で提案した近似的周波数情報に位相情報を付加することによ
り，VEPの分離可能性を向上させる．また，誘発された VEPから周波数情報と位相情報
を同時に検出するための信号処理手法を提案し，VEP の検出精度の検証を行う．6 章で
は，周波数-位相近似手法により情報付けされた 32個の視覚刺激を用いた BCIを提案し，
高速 BCIとしての応用可能性を示す．BCIの性能評価には ITRを用いる．32個の選択肢
から 1分間に 40回の選択が可能な BCIを想定し，170 bits/min程度の ITRを実現可能な
BCIの提案を目標とする．

1.5 論文構成
本論文は図 1.4に示すように以下 6章から構成される．下記にその概要を示す．第 2章
では，EEGの発生源である脳に関する電気生理学的な基礎知識についてを述べ，眼に与え
られた情報が視覚系を通じて中枢神経へ到達し，VEP を発生させる機序について解説す
る．第 3章では，VEP型 BCIにおけるシステム設計や信号処理手法に関する既存研究に
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図 1.4 本論文の構成

ついて述べる．第 4章では，非同期 BCIを実現するためのシステムの稼働状態と休止状
態を切り替える機構を構築するために，EOGにより検出した随意性瞬目を用いたスイッ
チ型インタフェースを提案する．第 5章と第 6章では，近似的刺激提示手法を提案し，こ
れを応用した高速 VEP型 BCIの有効性を示す．第 5章では，周波数近似手法によりコン
ピュータモニタ上に提示可能な周波数を増加可能であることを示し，この手法により誘発
される VEPが BCIへ応用可能であることを示す．また，第 6章では，周波数-位相近似手
法により視覚刺激へ付加する情報量を増加させ，高速かつ高精度に注視刺激を特定可能で
あることを示し，高速 BCIの実現可能性について述べる．最後に第 7章において本研究
の結論を述べる．
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第 2章

脳の電気生理学的基礎と視覚系

2.1 緒言
本章では，VEP型 BCIを理解する上で必要な電気生理学的な基礎知識について概説す
る．まず，2.2 節では脳内の電位発生源である神経細胞について述べる．また，VEP 型
BCIでは視覚刺激を注視した時に計測される EEGを用いるため，2.3 節では視覚に関す
る情報処理について述べる．最後に，2.4 節では EEG の発生機序や計測方法について述
べる．

2.2 電気生理学的基礎
2.2.1 脳の構造

人間の感覚や知覚，随意運動，学習，言語，認知に関わる機能は，すべて脳の大脳皮質
の働きにより実現されている．この大脳皮質は神経細胞（ニューロン）と神経膠細胞（グ
リア）により構成されており，大脳皮質における情報処理の大部分は約 150億個のニュー
ロンにより行われている [97]．ニューロンは樹状突起，細胞体，軸索により構成されてお
り，樹状突起は他のニューロンの軸索とシナプス結合を形成して情報を受け取る．他の
ニューロンから伝達された情報は，活動電位を用いて符号化されて軸索まで伝わり，さら
に他のニューロンへと伝達される．このようにニューロン間のシナプス結合により神経回
路網が形成され，この複合体として大脳皮質が形成される．
図 2.1に示すように，大脳皮質は前頭葉（Frontal lobe），頭頂葉（Parietal lobe），側頭
葉（Temporal lobe），後頭葉（Occipital lobe）の 4つの部分に分けられる．さらに，各部
位はそれぞれが異なる機能を持つ局所領域に分けられており，これを大脳皮質の機能局在
という．例えば，前頭葉には嗅覚野（Olfactory area）や言語の発話に関連するブローカ野
（Broca’s area），頭頂葉には運動野（Motor area）や体性感覚野（Somatosensory area），側
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図 2.1 大脳皮質と機能局在

頭葉には聴覚野（Auditory area），後頭葉には視覚野（Visual area）などが存在する．

2.2.2 神経細胞の情報伝達

2.2.2.1 細胞膜と膜電位
ニューロンは細胞膜（Plasma membrane）に覆われており，ニューロン内外に存在する
物質の移動を制御する機能を持つ [98]．細胞膜の主要な成分は脂質であり，膜を貫通する
イオンチャネル（Ion channel）の働きにより膜内外に存在するイオンの移動を可能にする
（図 2.2A）．イオンチャネルは膜透過性のタンパク質により形成された孔であり，K+ を選
択的に透過させるカリウムチャネルや Na+ を選択的に透過させるナトリウムチャネルの
ようにイオン選択性を持つ．イオンは脂質により形成される膜を直接透過できないが，イ
オンチャネルを通過することで膜内外を移動することができる．例えば，ニューロン内
外に濃度の差（濃度勾配）または電位差が生じた場合，イオンは勾配に従って移動する．
ニューロン内外では K+，Na+，Ca2+，Cl− などのイオンが濃度勾配と電位差のつり合い
を保ちながら存在しており，静止時のニューロンの内側は外側に対して-65 mVの電位差
を持っている．膜内外に生じる電位差を膜電位と呼び，特に静止時のニューロン内外に生
じる電位差を静止膜電位という．膜電位が正に変化することを脱分極といい，負に変化す
ることを過分極という．
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図 2.2 (A)細胞膜 [98]と (B)シナプス伝達 [99]

2.2.2.2 シナプス伝達
図 2.2Bに示すように，ニューロンの樹状突起はシナプス結合を介して他のニューロン
の軸索から情報を受け取る．情報を伝える側のニューロンはシナプス前，情報を受け取る
側のニューロンはシナプス後と呼ばれ，シナプス前膜（Presynaptic membrane）とシナプ
ス後膜（Postsynaptic membran）との間には約 20 nmのシナプス間隙（Synaptic cleft）が
ある．シナプス前側の軸索にはシナプス小胞（Synaptic vesicle）と呼ばれる球形の物質が
含まれており，シナプス小胞の中にはアセチルコリンやグルタミン酸などの神経伝達物質
（Neurotransmitter）が含まれている．このシナプス小胞から放出された神経伝達物質がシ
ナプス後樹状突起の受容体（Receptor）へ届くと，伝達物質動作性のイオンチャネルの孔が
開く．ここに Na+ や K+ などの陽イオンが透過した場合，興奮性シナプス後電位（EPSP:

Excitatory postsynaptic potential）と呼ばれる脱分極が起きる．また，Cl− などの陰イオン
が透過した場合は，抑制性シナプス後電位（IPSP: Inhibitory postsynaptic potential）と呼
ばれる過分極が起きる．

2.2.2.3 活動電位
ニューロン間の情報伝達は神経伝達物質により行われるが，個々のニューロンでは活動
電位（Action potential）を用いて情報伝達が行われる [100]．何らかの要因により膜電位
が変化する電位変化を起動電位というが，ある閾値を超えた脱分極を起こすと膜から活動
電位が生じ，この状態を発火という．脱分極が閾値を超えるまでは活動電位は生じない
が，活動電位が生じている時の膜電位は約 40 mVに達し，3 ms程度で静止状態へ戻る．
この時の脱分極は Na+ の膜内への流入により生じ，その後の K+ の流出により再び分極
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図 2.3 (A)眼球と (B)網膜の構造 [101]

状態を保つ．脱分極を起こすための電流の大きさに依存して活動電位の発火頻度が増加
し，神経系ではこの発火頻度により情報が符号化される．
ニューロンでは樹状突起において生じた EPSPにより活動電位が発生し，この活動電位
は軸索を伝わり他のニューロンへ伝達される．細胞膜に脱分極が起き閾値へ達すると，電
位依存性のナトリウムチャネルが開いて Na+ が流入する．この影響で活動電位が発生す
ると，近接する細胞膜を脱分極させ，脱分極が閾値へ達するとその場所に活動電位が発生
する．このようにして活動電位は軸索の末端まで伝わり，シナプス間隙において神経伝達
物質を放出させる引き金となる．

2.3 視覚系
2.3.1 末梢視覚系

2.3.1.1 眼球の構造
可視光線などの電磁波を知覚することによりヒトに生じる感覚を視覚という．光刺激を
受容してから知覚するまでの神経経路を視覚系と呼び，眼の網膜（Retina）により神経活
動に変換された光刺激の情報が中枢神経へと送られる．
眼球の構造を図 2.3Aに示す．眼球は硝子体（Vitreous body）という粘性の高い液体に
満たされており，強膜（Sclera）により球形の形状が維持されている．光刺激を神経活動
に変換する網膜は眼球の奥に存在し，光刺激は角膜（Cornea）や水晶体（Optic lens）によ
り焦点を調節された後に網膜へ達する．水晶体は毛様体筋（Ciliary muscle）に付着した毛
様体繊維により支えられ，この水晶体の形状が変化することで対象物に焦点を合わせるこ
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図 2.4 網膜上の視細胞密度 [101]

表 2.1 桿体視と錐体視の特徴

Rod Cone

Sensitivity ◦ ×

Time resolution × ◦

Color sence × ◦

とができる．また，網膜へ届く光の量は虹彩（Iris）の収縮により調節される．網膜に届い
た光刺激は神経活動へ変換され，視神経（Optic nerves）を通して中枢（脳）へ送られる．

2.3.1.2 網膜の構造
網膜は図 2.3Bに示すように，5種類の細胞により構成される 3層構造を形成している．
眼に届いた光刺激は，まず視細胞（Photoreceptor cell）により神経活動へ変換される．そ
の後，双極細胞（Bipolar cell）を通して神経節細胞（Ganglion cell）へと伝達される．神
経節細胞の軸索は束となり中枢へ伸びており，これを視神経と呼ぶ．これらの 3 種類の
細胞は視覚情報を中枢へ直接的に送るための経路であるのに対し，水平細胞（Horizontal

cell）とアマクリン細胞（Amacrine cell）は受け取った情報を広範な双極細胞や神経節細
胞へ拡散する働きをする．ここで，網膜において光感受性を持つ細胞は視細胞だけであ
り，網膜から中枢への出力源は神経節細胞のみである．
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図 2.5 網膜から大脳皮質までの経路 [102]

2.3.1.3 視細胞の特徴
視細胞は光刺激を神経活動へ変換する細胞であり，暗闇中で約-20 mVの膜電位を持つ．
光感受性を持つ視物質が光を吸収すると過分極を起こし，光刺激の強度に応じて振幅も大
きくなる．視細胞は円筒形の桿体（Rod）と円錐形の錐体（Cone）に分類され，表 2.1に示
すようにそれぞれが異なる性質を持つ．例えば，桿体は錐体に比べて光感度（Sensitivity）
が高いが，錐体は桿体に比べて高い時間分解能（Time resolution）を持つ．したがって，
主に桿体が働く暗所では素早く動作する物体を認識することは出来ないが，明所では錐体
が働くためこのような物体を認識することができる．さらに，色を知覚できるのは錐体の
みである．
図 2.4に示すように，網膜中心部にある中心窩（Fovea）の周囲には錐体が密集してお
り，桿体は中心窩から約 20◦ 離れた部分の密度が高くなる．また，中心窩から 15 - 20◦ の
位置に盲点（Blind spot）が存在するが，この位置には視細胞は存在しない．中心窩から
20◦ 程度の領域に対応する視野を中心視野といい，これ以外の領域を周辺視野という．

2.3.2 中枢視覚系

2.3.2.1 網膜から中枢への経路
網膜により生じた神経活動は視神経を通じて中枢へと伝達される．具体的には，視神経
の情報は視床の外側膝状体 (LGN: Lateral geniculate necleus) へ伝達され，その後，大脳
皮質の第一次視覚野（Primary visual area）へ伝達される．ここで，両目で捉えることが
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できる全領域を半分に分割した領域はそれぞれ左右の半視野と呼ばれる．図 2.5に示すよ
うに，眼球には左右の半視野それぞれに対応する網膜の領域があり，例えば右眼の右半分
の網膜は左の半視野のみから情報を知覚する．眼球から出た視神経のうち半分は視交叉
（Optic chiasm）という場所で交叉し，各半視野に体する視神経を束ねた視索（Optic tract）
を構成する．各視索は左右半球にある LGNに接続され，第一次視覚野に情報が伝達され
る．したがって，どちらの眼においても左半視野の情報は右半球の視覚野へ，右半視野の
情報は左半球の視覚野へと投射される．

2.3.2.2 第一次視覚野と高次視覚野
第一次視覚野は LGN からの情報を最初に受け取る領域である，V1 野とも呼ばれる．
網膜において近接する視細胞から得られた情報は V1野でも近接する細胞に投射される性
質があり，これを網膜部位局在という．双方の眼からの情報は V1野の両眼視ニューロン
によって混ぜ合わされるため，左右の入力情報は 1つに統合して知覚される．また，特定
の方向性を持つ刺激のみに反応する方向選択性ニューロンの存在により，物体の形状や輪
郭の認識が可能となる．さらに，特定の方向へ刺激が移動した場合のみに反応する運動方
向選択性ニューロンにより，移動する物体の認識が可能となる．
視覚野には V1野の他にも様々な領域が存在する．例えば，物体の形と色の知覚に重要
な V4野や IT野，動きに関する視覚処理を行う V5野もしくはMT野などがあり，これら
は高次視覚野と呼ばれる．V1野の伝達された情報は，目的に応じて他の領域の高次視覚
野へ伝達される．V1野から V2野，V3野を通してMT野へ情報を投射する経路を背側路
といい，動きの知覚や眼球運動の指示などが行われる．一方，V1野から V2野，V3野，
IT野を通り側頭葉に至る経路を腹側路といい，物体の形状や色の認識などが行われる．

2.4 脳波の発生機序と計測方法
2.4.1 容積伝導

樹状突起の興奮性シナプスが EPSPを発生させると，周囲の細胞内は正電位に，細胞外
は負電位に変化する [103]．一方，静止しているニューロンは分極しているため，細胞外
は正電位に保たれている．したがって，EPSPによりシナプス周囲に負の細胞外電位が生
じると，細胞体周囲の正の細胞外電位との間に電位差が生じ，電流が流れる．頭皮や皮質
に貼付した電極と電位差の発生源の間に介在する生体組織は容積導体と呼ばれ，電位差が
発生するとその場所を中心に電場を形成する．近接する数千から数十万ものニューロンが
同期的に電位差を生じることにより周囲に強い電場が形成され，図 2.6のように頭皮や皮
質に添付した電極による計測が可能となる．電位発生源は電流双極子とみなされ，電極か
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図 2.6 容積伝導 [103]

ら計測される電位は双極子と電極の距離や双極子の方向，容積導体を構成する媒体の伝導
率などにより変化する．例えば，大脳皮質の凹凸はそれぞれ脳溝，脳回と呼ばれ，脳回か
ら発生する電位は近接する頭皮から容易に計測可能であるが，脳溝から生じた電位は近接
する頭皮からの計測は困難である．

2.4.2 脳波計測

脳内で発生した電位変化は，頭皮や皮質に貼付された電極により計測可能である．図
2.7Aのように，頭皮から計測される電位変化を脳波（EEG: Electroencephalogram）とい
い，脳表から計測される電位変化を皮質脳波（ECoG: Electrocorticogram）という．EEG

は非侵襲的な計測が可能であるため多くの人が利用可能であるが，伝導率の悪い頭蓋骨を
通して伝わることにより減衰された電位信号を計測することになる．一方，ECoGは頭蓋
骨を通さないため雑音の少ない電気信号が計測可能であるが，電極の装着に外科的手術を
要するため簡便な計測とは言い難い．したがって，本研究では EEGに焦点を当てる．

EEGは，基準電極の電圧と計測点の電圧の差をオペアンプにより増幅する差動増幅と呼
ばれる方法により計測される．一般には，図 2.7Bにおいて赤色で示された箇所に貼付し
た電極により EEG計測を行う．この電極配置は国際 10-20法と呼ばれ，The International

Fedration of Society for Electroencephalography and Clinical Neurophisiology により推奨
されている．2.2.1節で述べたように，EEG計測時には観測したい脳部位に応じて電極配
置を適宜決定する必要があるが，双極子の方向や容積導体の種類などの影響を考慮し，計
測した部位に近接する電極以外の箇所からも計測を行うことが望ましい．
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図 2.7 (A)生体電気信号の計測方法と (B)国際 10-20法における脳波計測箇所 [104]

2.4.3 脳波律動成分

EEGには被験者に特別な刺激を与えない時に観測される自発脳波と，知覚刺激に誘発
されて生じる誘発脳波の 2 種類が存在する．先述にように，複数の細胞が同期的かつ周
期的に活動することにより脳内の情報を表現するため，EEGは様々な周波数の律動成分
により構成される．EEG は周波数帯域により 0.5 - 4.0 Hz を delta 帯域，4.0 - 7.5 Hz を
theta帯域，8.0 - 13 Hzを alpha帯域，14 - 26 Hzを beta帯域，30 Hz以上を gamma帯域
と区分され，それぞれ生理学的な意義を有している．例えば，alpha帯域の EEGは安静時
や覚醒時に増加し，delta帯域や theta帯域の EEGは睡眠時に特徴的な変動を生じる．こ
のように律動成分を解析することにより，癲癇発作やアルツハイマーなどの診断や睡眠段
階判定などが可能である．
誘発電位の代表例として視覚誘発電位 (VEP: Visual evoked potentials) が挙げられる．

VEPは，視覚刺激を知覚した百数十ms後に視覚野に生じる事象関連電位 (ERP)の一種で
ある．一般に，視覚刺激を知覚すると，75 ms後に最初の ERP成分である陰性の成分が脳
の後頭葉に位置する V1野に生じる．続いて，約 100 ms後に陽性成分 (P1または P100)

と約 145 ms後に陰性成分 (N1または N145)が生じる．また，V1野では，多くの神経細
胞が中心視野に対する視覚情報処理を担い，周辺視野に対する視覚情報処理に関わる神
経細胞の数は中心視野に比べて極めて少ない．これを原理を皮質拡大と呼ぶ [105]．した
がって，中心視野に対する視覚刺激に誘発された VEPは高い振幅値を持つため，目的の
視覚刺激へ視線を近づけることで，視空間上に提示された複数の視覚刺激から注視刺激の
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みを特定することが可能となる．VEP の潜時や発生源は視覚刺激の特性により多少の変
化はあるが，上述の頑健な特徴から選択的注視に関する研究における VEPの有用性が示
されている．
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第 3章

VEP型 BCIに関する既存研究

3.1 緒言
本章では，VEP型 BCIに関する既存研究について述べる．まず，3.2節で VEP型 BCI

の概要について述べ，次に 3.3節で VEP型 BCIシステムを設計する上で重要な既存研究
について述べる．さらに，3.4節では VEP型 BCIに用いられる信号処理手法について述
べる．

3.2 VEP型 BCIの概要
第 1章で述べたように，視覚刺激を視野内に照射することにより誘発される EEG特徴
を視覚誘発電位（VEP: Visual evoked potential）と呼び，1977年に Vidalにより VEPを
用いた初の BCIが提案された [24]．VEPは視覚刺激を知覚した百数十 ms後に脳の後頭
葉に位置する第一次視覚野（V1野）に生じる EEG変化であり，ERPの一種である．V1

野では多くの神経細胞が中心視野に対する視覚情報処理を担い，周辺視野に対する視覚情
報処理に関わる神経細胞の数は中心視野に比べて極めて少ないことが明らかとなってい
る [105]．したがって，視空間上に提示された複数の視覚刺激の中の 1つへ視線を向ける
と，注視刺激により誘発された VEP成分が他の視覚刺激により誘発された VEP成分に比
べて優位となる．VEP を解析することで注視刺激の特定ができるため，特定された視覚
刺激に対応付けられた操作コマンドを外部機器へ入力する BCIが実現できる．
第 1 章で述べたように，VEP 型 BCI は高い ITR を達成できるため，多くの選択肢や
高い精度，高速性が求められる BCIとしての実環境応用が期待されている．これまでの
VEP型 BCIの研究では，主に（1）視覚刺激の種類，（2）視覚刺激の変調方法，（3）VEP

解析のための信号処理手法に関する研究が行われてきた．高い ITRを達成するためには，
VEPの誘発に適した視覚刺激や，誘発された VEPを解析するための適切な信号処理手法
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図 3.1 VEP型 BCIに用いられる視覚刺激の例 [106, 107]

を総合的に検討する必要がある．本章では，これまでの研究で用いられている視覚刺激の
種類と変調方法について次節（3.3節）で述べ，信号処理手法について 3.4節で述べる．

3.3 VEP型 BCIのシステム設計
3.3.1 視覚刺激の種類

VEP型 BCIに用いられる視覚刺激は，フラッシュ刺激とパターンリバーサル刺激に分
類される [106]．各視覚刺激の提示方法と誘発される VEPの特徴について次にまとめる．

3.3.1.1 フラッシュ刺激
フラッシュ刺激は閃光のように瞬間的に発せられる光であり，図 3.1A に示すように

Light-emitting diode（LED），もしくは Cathode ray tube（CRT）や Liquid crystal display

（LCD）のようなコンピュータモニタ上に提示される [107]．コンピュータモニタを用い
る場合，視覚刺激の数や大きさ，位置などのパラメータを柔軟に変更することができる．
一方，LEDによる視覚刺激のパラメータを変更する場合，電子回路を扱う必要があるた
め容易に変更することはできない．したがって，多数の視覚刺激を提示する場合や検証用
に様々な視覚刺激のパラメータを試したい場合などは，コンピュータモニタによる刺激提
示を第一に検討すべきである．フラッシュ刺激により誘発される VEPは，主に刺激提示
の約 90 ms後に生じる陰性成分（N2）と 120 ms後に生じる陽性成分（P2）により構成さ
れる [106]．これらの成分はパターンリバーサル刺激により誘発される VEP に比べて被
験者間変動が大きいと報告されている．
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3.3.1.2 パターンリバーサル刺激
パターンリバーサル刺激は白黒の模様を任意の時間間隔で反転させて提示する刺激であ
り，コンピュータモニタを用いて提示される．図 3.1Bのように，市松模様や縞模様の白
黒を反転させることにより VEPを誘発することができる．パターンリバーサル刺激によ
り誘発される VEPは，主に刺激提示の約 75 ms後と 135 ms後に生じる陰性成分（N75，
N135），約 100 ms後に生じる陽性成分（P100）により構成される [106]．これらの成分は
フラッシュ刺激を用いた場合と異なり，波形や潜時に試行間や被験者間のばらつきは少な
いと報告されている．

3.3.2 視覚刺激変調方法

VEP型 BCIでは複数の視覚刺激に対して異なる情報を付加することで誘発された VEP

から注視刺激の特定が可能になり，この刺激変調方法は BCI の性能を左右するため慎
重に検討されるべきである．Gao らは VEP 型 BCI における視覚刺激の変調方式を，伝
送工学における多次元接続方式に則り時分割多元接続（TDMA: Time-division multiple

access），周波数分割多元接続（FDMA: Frequency-division multiple access），符号分割多元
接続（CDMA: Code-division multiple access），空間分割多元接続（SDMA: Space-division

multiple access）の 4 種類に分類した [108]．本節では主にコンピュータモニタ上に提示
されるフラッシュ刺激を用いた場合を例として，各多元接続方式について解説する．

3.3.2.1 時分割多元接続（TDMA）
最も単純な刺激変調方式は TDMA であり，この方式により誘発される VEP を時間変
調視覚誘発電位（t-VEP: Time modulated visual evoked potentials）という [27]．t-VEP型
BCIでは，複数の視覚刺激はそれぞれ異なるタイミングで点灯し，誘発された VEP成分
が出現する時刻を求めることで注視刺激を特定する [109,110]．図 3.2に TDMAの例を示
す．この例では，コンピュータモニタ上に 2種類のフラッシュ刺激が提示されており（図
3.2A），各視覚刺激は図 3.2Bに示すような変調符号列の立ち上がりに同期して点灯する．

t-VEP型 BCIでは，各視覚刺激の点灯時刻と VEPの発生時刻を厳密に同期させる必要
があり，一般には刺激提示装置から生成したイベントトリガーを脳波計により EEGと同
時に計測する．t-VEP 型 BCI には提示可能な視覚刺激の数に上限はなく，多くの選択肢
を持つ BCIの構築が可能である．しかしながら，視覚刺激数の増加に伴い，目的の視覚刺
激が点灯するまでの時間が長くなるため通信速度が低下する．また，視覚刺激を一度だけ
注視することにより誘発された VEP 成分を自発脳波成分を含む EEG から検出すること
は困難であるため，同一の視覚刺激を注視した時の複数試行の加算平均を行うことで信号
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図 3.2 時間分割多元接続を用いた視覚刺激の例 [27]

対雑音比（SNR: Signal-to-noise ratio）の向上を行うことが一般的である．この方法では
全ての視覚刺激が複数回点灯した後に注視刺激の特定が行われるため，一度のコマンド入
力に時間がかかり，高い ITRの実現は望めない．

3.3.2.2 周波数分割多元接続（FDMA）
FDMA は周期的に点滅する視覚刺激により変調する方式であり，この方式により誘
発される VEP を周波数変調視覚誘発電位（f-VEP: Frequency modulated visual evoked

potentials）という [27]．特に，6 Hz以上の周波数で点滅する視覚刺激により誘発される
VEP を，定常状態視覚誘発電位（SSVEP: Steady-state visual evoked potentials）という．
f-VEPは視覚刺激の点滅と同じ周波数および高調波成分により構成されるため，計測した
EEGの周波数解析を行うことで注視刺激と特定することができる [1]．この方式では全て
の視覚刺激が同時に点滅しているため，t-VEPのように逐次的に点灯する方式に比べて高
速な通信が可能である．FDMAの代表例として 3種類の情報付加方法があり，図 3.3A-C

はそれぞれ周波数のみ，位相のみ，周波数と位相の両方により情報付加を行う方法の例を
示す．
図 3.3Aは周波数により情報付けられた 2つのフラッシュ刺激の例であり，コンピュー
タモニタ上に提示された 2つのフラッシュ刺激のうち，一方は 10 Hzで点滅し，もう一方
は 12 Hzで点滅する．alpha帯域（8 - 13 Hz）の SSVEPは SNRが高いため，精度を重視
する場合はこの帯域から刺激周波数を選択すべきである [111]．一方，ヒトは 34 Hz以上
で点滅する視覚刺激を知覚することができないため，高周波帯域から刺激周波数を選択す
ることでユーザの眼疲労を軽減することができる [112, 113]．しかしながら，刺激周波数
が高くなるほど SSVEPの SNRが低下するため，刺激周波数の選択は用途や対象となる
ユーザによって慎重に検討されるべきである．この方法では必要な選択肢の数だけ周波数
変調刺激を用意する必要があるが，コンピュータモニタを用いて提示可能な周波数はモニ
タのリフレッシュレートにより制限される [114]．実際，リフレッシュレートを 1周期あ
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図 3.3 周波数分割多元接続を用いた視覚刺激の例 [27]

たりのフレーム数で整除できる周波数のみを提示可能である．例えば，60 Hzのリフレッ
シュレート下では 10 Hz（6フレーム/周期）や 12 Hz（5フレーム/周期）などの周波数は
提示可能であるが，11 Hz（5.45フレーム/周期）などの周波数は提示できない．したがっ
て，多くの選択肢が必要な BCIへの応用は困難である．

SSVEPは視覚刺激に対して頑健な位相特性を持つことが知られているため，位相によ
り情報付けられた SSVEPを BCIへ応用することができる [26]．図 3.3Bは同一の周波数
（10 Hz）かつ異なる位相（0◦ と 90◦）を持つ 2つのフラッシュ刺激の例である．計測され
た EEGに対して位相解析を行うことで注視刺激を特定することができ，Wangらは 6種
類の位相（解像度：60◦）の SSVEPを分類した研究例を報告した [26]．また，周波数と位
相の両方により情報付けられた SSVEP を用いることで，選択肢数の増加が可能となる．
図 3.3Cは，2種類の周波数と 2種類の位相により変調された 4つの視覚刺激の例を示す．
これらの視覚刺激により得られた EEGに対して周波数解析と位相解析を行うことで，注
視刺激を特定することができる．Jiaらはこの方法で 15種類の視覚刺激を用いた BCIを
提案し，高い ITRを達成した [115]．
周波数情報を用いる場合は視覚刺激が点灯した時刻を厳密に記録する必要がないため視
覚刺激提示装置からイベントトリガーを生成する必要はないが，位相情報を用いる場合は
イベントトリガーの生成は必須となる．また，EEGの解析に用いるデータ長が長いほど
高精度に注視刺激を特定することができるため，通信速度と注視刺激特定精度はトレード
オフとなる．

3.3.2.3 符号分割多元接続（CDMA）
CDMAには擬似乱数符号列による変調や周波数変異変調（FSK: Frequency shift keying）
を用いた方式が存在する [108]．図 3.4Bは擬似乱数符号列により情報付けられた 2つのフ
ラッシュ刺激の例であり，それぞれが異なる符号列の立ち上がりに同期して点灯する．こ
の方式により誘発される VEPは，符号変調視覚誘発電位（c-VEP: Code modulated visual
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図 3.4 符号分割多元接続を用いた視覚刺激の例 [27]

evoked potentials）と呼ばれる [27]．Bin らの研究では M 系列により N ビットの符号列
を生成し，これを循環シフトすることで各刺激に対する符号列を生成している [27, 28]．
したがって，最大 N 通りの符号列を生成することができ，符号列長によっては FDMAに
比べて多くの選択肢を提示することができる．また，TDMAと比べて高速な注視刺激選
択ができることが報告されており，高い ITRの達成が期待されている [28]．実際，2013

年までの従来研究において最も高い ITR を達成した BCI は，c-VEP に基づく BCI であ
る [32]．
図 3.4Cは FSKを用いた変調方式の例を示す．Kimuraらの研究では，周波数変調され
た 2つの視覚刺激により誘発された SSVEPから二値符号列を生成し，符号列に対応する
コマンドを外部機器へ入力する [116]．図 3.4Cの例では視覚刺激 T1を’1’，視覚刺激 T2

を’0’に対応させて’100’や’101’のような 3ビットの符号列を生成し，対応するコマンド
へ復号化する．この方法では，符号列長を増やすことで幾らでも選択肢数を増加させるこ
とができる．しかしながら，選択肢数の増加に伴いコマンド選択の時間が増加するため，
高い ITRの実現は困難である．

3.3.2.4 空間分割多元接続（SDMA）
SDMAでは視野上の異なる位置に視覚刺激を照射することで VEPに情報付けを行う方
法であり，Vidal が提案した初の BCI に用いられた方法である [24]．Vidal の研究では，
図 3.5A のように市松模様のパターンリバーサル刺激がコンピュータモニタ上に提示さ
れ，ユーザは視覚刺激の頂点付近に提示された 4つの固視点のうち 1つを注視することで
異なる視野上に刺激を照射する．この方法で誘発された VEPは 90%以上の精度で分類す
ることができ，BCIの実現可能性が報告された．
近年になり，Zhengらは SDMAと FDMAを組み合わせた視覚刺激を用いた BCIを提
案した [117]．この研究では，左右の半視野に周波数変調された 2つの視覚刺激を照射し，
被験者が注意を向けた一方の視覚刺激を空間情報と周波数情報により特定する．具体的に
は，図 3.5Bに示すように，被験者はコンピュータモニタの中央に提示された固視点に視
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図 3.5 空間分割多元接続を用いた視覚刺激の例 [117]

線を保つことで，2つの視覚刺激を左右の視野に照射することが可能となる．左右の視野
から知覚された情報は対側の視覚野へ伝わるため，後頭部の左右に貼付した複数の電極を
用いて VEPを解析することで，注意を向けている視覚刺激を特定することができる．し
たがって，2つの視覚刺激には周波数情報だけでなく空間情報も加わるため，FDMAのみ
の場合よりも高精度な分類が可能である．

SDMAは他の変調方法と組み合わせることで，注視刺激特定精度を向上させることが
できる．しかしながら，EEGにより分類可能な視空間上の空間解像度は低く，多くのコ
マンドが必要な BCIへの応用は困難である．

3.4 VEP型 BCIのための信号処理
3.4.1 空間フィルタ

複数の電極により計測された EEGは，時間フィルタだけでなく空間的なフィルタリン
グを行うことで SNR を向上することができる [118]．空間フィルタを用いることで，計
測器から生じる雑音や環境に依存する雑音を除去することが可能となる．本論文では，基
準電極導出法，共通平均基準導出法，発生源導出法の 3の空間フィルタについて述べる．
この他にも，眼球運動や筋活動などに起因する雑音を除去するために，主成分分析（PCA:

Principal component analysis）や独立成分分析（ICA: Independent component analysis）を
用いた空間フィルタが提案されている [119]．

3.4.1.1 基準電極導出法
目的の電極（探査電極）と基準電極の電位差を計測する方法を基準電極導出法という．
特に，図 3.6Aのように耳朶などに貼付した電極を基準とする場合を単極導出と呼び，頭
皮上の電極を基準とする場合を双極導出という．一般に，EEGは耳朶や眉間，鼻尖，乳様
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図 3.6 各種空間フィルタにおける電極配置 [118]

突起を基準電極として差動増幅により計測される．また，左右半球間の EEGの差や頭部
間の電位差を観測したい場合は，双極導出が用いられる．

3.4.1.2 共通平均基準導出法
共通平均基準導出法（CAR: Common average reference）は，図 3.6Bに示すように，各
電極における電位と全ての電極の平均値の差分を計算する方法である [118]．i 番目の探
査電極の EEGを xi (t )とすると，CARを適用した信号 yi (t )は次式で求められる．

yi (t ) = xi (t )−
1

N

[

x1(t )+ x2(t )+·· ·+xN (t )
]

(3.1)

ここで，N は電極数を示す．CARは，全ての電極に同様の雑音が混入している場合に有
用である [119]．例えば，電源雑音や計測器から生じる雑音は CAR により除去可能であ
る．しかしながら，眼球運動や筋活動に起因する雑音のように，電極により影響が異なる
雑音の除去には適していない．このような場合は，PCAや ICAによる空間フィルタリン
グが有用である．

3.4.1.3 発生源導出法
発生源導出法は，目的とする電極の周囲に位置する電極の平均電位を基準とする空間
フィルタである [118, 119]．i 番目の電極の EEGを xi (t )とし，この周囲 4箇所の電極を
x j (t ), j = 1,2,3,4とすると，発生源導出法は次式で定義される．

yi (t ) = xi (t )−
1

4

[

x1(t )+x2(t )+x3(t )+x4(t )
]

(3.2)

発生源導出法は図 3.6Cと図 3.6Dに示すように，電極の選択方法が 2種類存在する．図
3.6Cは目的とする電極の再近傍の電極を用いる Small Laplacianと呼ばれる手法であり，
多くの EEG に関する研究において用いられている [118]．しかしながら，再近傍の電極
にも抽出したい成分が含まれている場合，この成分も除去してしまう可能性がある．この
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図 3.7 SSVEPの周波数スペクトラム

ような場合には，図 3.6D に示す 2 番目に近い電極を用いる Large Laplacian と呼ばれる
手法が用いられる．これらの空間フィルタを用いることで，局所的な領域に共通して存在
する雑音成分を除去することができる．

3.4.2 信号特徴解析手法

3.4.2.1 周波数解析
2.4節で述べたように，各々の神経細胞は周期的に活動することで情報を表現し，複数
の神経細胞が同期的に活動した結果として頭皮上から EEGとして計測される．したがっ
て，EEGの周期性（周波数）を解析することは，大脳皮質内の神経細胞の活動を推定する
ための有用な手段である．周波数解析を行うには，一般にフーリエ変換（FFT: Fast Fourier

transform）が用いられる．信号 x(n)の FFTは，次式により定義される．

F ( f ) =

∣

∣

∣

∣

∣

1

N

N
∑

n=1

x(n)e
− j 2π(

f
fs

)n

∣

∣

∣

∣

∣

(3.3)

ここで， f は周波数 [Hz]， fs はサンプリング周波数 [Hz]，n はサンプル点，N はデータ
長を示し，F ( f )は x(n)の振幅スペクトラムという．
図 3.7に，10 Hzおよび 12 Hzで点滅する視覚刺激注視時の EEG（SSVEP）に対して

FFTを適用して得られた振幅スペクトラムの例を示す．図から，各 SSVEPは主に刺激周
波数に対応する周波数成分とその高調波成分により構成されていることが分かる．この他
にも，周波数解析は基礎律動の解析や EOGの解析にも用いられる．
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3.4.2.2 信号対雑音比
信号対雑音比（SNR: Signal-to-noise ratio）は，信号に対する雑音の量を示したものであ
り，電気工学や通信工学では信号電力と雑音電力の比の対数で求められる．一方，SSVEP

研究の分野では，視覚刺激により誘発された成分を信号，これ以外の成分を雑音として次
式により定義される SNRを用いた解析が行われる [111]．

SNR =
K ×F ( f )

∑K /2
k=1

[

F ( f +k∆ f )+F ( f −k∆ f )
] (3.4)

ここで，F ( f )は式 3.3により求められる刺激周波数 f における振幅スペクトル値，∆ f は
振幅スペクトルにおける周波数解像度を示す．また，K は定数であり，刺激周波数の ±2-4

Hzの周波数成分が選択されるように決定される．式 3.4から分かるように，SNRの値に
より刺激周波数に近接する周波数成分に対する SSVEP成分の大きさを求めることができ
る．先述の空間フィルタを用いることで，SNRを向上させることができる．

3.4.2.3 位相と潜時
2.2節で述べたように，VEPは P1成分や N1成分により構成されており，刺激提示か
ら構成成分が生じるまでには時間差がある．これを潜時という．潜時を解析することで，
計測された EEG が視覚刺激により誘発された成分を含むことを裏付けることができる．
SSVEPの潜時は，群遅延により求めることができる [120,121]．まず，次式のように FFT

を用いて SSVEPの位相 φx ( f )を求める．

φx ( f ) = angle
[ 1

N

N
∑

n=1

x(n)e
− j 2π(

f
fs

)n]

(3.5)

ここで，SSVEPの潜時が一定であると仮定すると，刺激周波数 f の関数である位相 φx ( f )

は一次関数による回帰が可能である．SSVEPの潜時 t は，この線形回帰関数の傾きとし
て次式のように得られる．

t =
∆φx ( f1 − f2)

2× ( f1 − f2)
×1000 (3.6)

ここで，∆φx ( f1 − f2) =φx ( f1)−φx ( f2)は異なる周波数 ( f1, f2)における SSVEPの位相差
である．

3.4.2.4 頭皮上分布
複数の電極により EEGを計測する場合は，頭皮上分布を用いた解析を行うことができ
る．各電極における振幅スペクトル値や SNR を計算し，電極間の値を補間することで
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図 3.8 10 Hzの視覚刺激注視時の SSVEPの頭皮上分布

振幅値や SNR の頭皮上分布が生成される．本研究では，EEGLAB という EEG 解析用
MATLAB Toolbox（Mathworks, Inc.）の TOPOPLOT 関数を用いて頭皮上分布を生成す
る [122]．図 3.8に，10 Hzで点滅する視覚刺激注視時の 256箇所の EEGデータから生成
した振幅値の頭皮上分布を例示する．この図から，9, 11, 12 Hz の EEG は頭皮上分布に
特徴的な傾向はみられないが，10 Hzの EEGは後頭部に高い振幅値を持つことが分かる．
したがって，10 Hzの EEGは視覚野から生じており，視覚刺激により誘発された可能性
が高いことを示している．頭皮上分布は，この他にも様々な場面において利用される．特
に，運動想起時の EEGは特徴的な頭皮上分布を示すため，これを特徴量として想起して
いる運動部位を特定することも可能である．

3.4.3 注視刺激特定手法

3.4.3.1 FFTに基づく手法
SSVEP型 BCIにおいて注視刺激を特定する最も簡単な手法は，周波数解析により優位
周波数を検出することである [26]．刺激周波数は既知であるため，刺激周波数における振
幅値のみを計算し，値が最大となる周波数が注視刺激の周波数であると判断できる．図
3.7から分かるように，刺激周波数における振幅は，近接する周波数における振幅に比べ
て有意に高い値を持つ．したがって，80 - 90 %以上の高い精度で注視刺激を特定するこ
とができる．
周波数解析には一般に FFTが用いられるが，データ長の選択は BCIの性能評価におい
て重要な要素となる．データ長を大きくすることで精度を向上させることができるが，通
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信速度が低下してしまう．また，視覚刺激の周波数解像度に適したデータ長を選択するの
必要がある．例えば，1 Hzの周波数解像度であれば 1 s分のデータ，0.25 Hzの周波数解
像度であれば 4 s分のデータを用いて解析を行う必要がある．式 1.1に示すように，通信
速度の低下は大幅な ITR の低下を引き起こすため，最適なデータ長の調査は重要な研究
課題である．

3.4.3.2 最小エネルギー結合に基づく手法
最小エネルギー結合（MEC: Minimum energy combination）に基づく手法は 2007年に

Friman らに提案された手法であり，多チャンネル EEG 信号から選択された SSVEP 検
出に有効な電極のみを用いる手法である [30, 123, 124]．FFT を用いた手法は単チャンネ
ルの EEG を用いるため何らかの手法により探査電極を予め決定しておく必要があるが，
MECに基づく手法ではこのような処理を行う必要はない．

MEC は，雑音成分を多く含む電極を推定し，計測された EEG から雑音成分を除去
することで SNR を向上する手法である．ここで， f Hz の視覚刺激注視時の EEG 信号
X ∈ RM×N を，次式のようにモデル化する．

X T
= Y T A+E (3.7)

ここで，Y ∈ R2Nh×N は参照信号，A ∈ R2Nh×N は各電極における振幅値を保持する行列，
E ∈ RM×N は雑音を示す．参照信号は次式で定義される．

Y f =

















sin(2π f n)

cos(2π f n)
...

sin(2πNh f n)

cos(2πNh f n)

















,n =
1

fs
,

2

fs
, · · · ,

N

fs
(3.8)

ここで，f は周波数，fs はサンプリング周波数，Nh は高調波の数，N はデータ長を示す．
本手法では，まず多チャンネル EEG信号 X から周波数分類に有効な成分を抽出した混
合信号 S ∈ RN×Ns を，結合係数W ∈ RN×NS を用いた線形変換により得る．Ns は周波数分
類に有効な EEG成分の数を示し，後述の式 3.13で決定される．

S = X T W (3.9)

最適なW は，雑音や余分な信号成分を可能な限り除去するような結合係数として求めら
れる．まず，次式により多チャンネル EEG信号 X から SSVEP成分 Y を除去する．

X̃ = X T −Y T (Y Y T )−1Y X T (3.10)

次に，次式の最適化問題を解くことで，最適なW を決定する．

min ∥ X̃ T W ∥2
= minW T X̃ X̃ T W (3.11)
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実際には，式 3.11は PCAにより実現される [30]．また，結合係数W は，PCAにより求
められる固有値（λ1 ≤λ2 ≤λ3 · · ·）および固有ベクトル（v1, v2, v3, · · ·）により構成される．

W =

[

v1
√

λ1

,
v2

√

λ2

, · · · ,
vNs

√

λNs

]

(3.12)

Ns には，次の条件式を満たす最小の値が用いられる．
∑Ns

i=1
λi

∑N
j=1λ j

> 0.1 (3.13)

結合係数W が得られた後は，SSVEPの信号強度を次式のように求める．

P =
1

Ns Nh

Ns
∑

l=1

Nh
∑

k=1

∥ Yk Sl ∥ (3.14)

ここで，Yk は参照信号 Y における第 k 高調波成分を，Sl は l 番目の混合信号を示す．注
視刺激の周波数を特定するためには，全ての刺激周波数 fi に対して式 3.14を計算し，次
式を満たす i を刺激周波数であると特定する．

arg max
i

Pi , i = 1,2, · · · ,K (3.15)

近年の研究において，MECに基づく手法よりも同年に提案された後述の正準相関分析
（CCA: Canonical correlation analysis）に基づく手法の方が高精度に周波数を検出できる
ことが示されている [123, 124]．

3.4.3.3 正準相関分析に基づく手法
FFTは SSVEPに基づく BCIにおいて広く用いられているが，CCAに基づく手法を用
いることで SSVEPの検出精度を向上させることができると 2007年に Linらにより報告
されている [31, 125]．CCAは 2組の多変量データがあるとき，それぞれの線形結合の相
関 (正準相関) が最大となるような結合係数を決定する手法である．SSVEP の研究では，
多チャンネル EEGデータと三角関数を用いた参照信号の間の正準相関が特徴量として用
いられる．
まず，2組の多変量データを X，Y，これらの線形結合を x = X T Wx，y = Y T Wy とする
と，CCAは x と y の相関を最大にするWx，Wy を求める次式に示す問題へ帰着する．

arg max
Wx ,Wy

ρ(x, y) =
E

[

W T
x X Y T Wy

]

√

E
[

W T
x X X T Wx

]

E
[

W T
y Y Y T Wy

]

(3.16)

SSVEPに基づく BCIでは，X を多チャンネル EEGデータとし，Y を X と同じデータ長
の三角関数に基づく参照信号とする．参照信号は式 3.8 で定義された Y f が用いられる．
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図 3.9 CCAに基づく SSVEP検出手法 [31]

図 3.9に示すように，注視刺激を特定するためには周波数 f を刺激周波数に対応させ，正
準相関係数 ρ を最大にする周波数 f を選択すれば良い．また，正弦波と余弦波の線形結
合は位相を変化させた正弦波となるため，SSVEPの位相と一致するような結合係数が選
択され，SSVEPの位相が未知の場合においても対応可能となる．
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第 4章

眼電図の相関特徴を用いた随意性瞬
目検出手法

4.1 緒言
本章では，非同期 BCI システムへの応用を目的として，人間が日常的に行う瞬目と区
別して意図的な瞬目（随意性瞬目）のみを EOGから検出する手法について述べる．BCI

は，1990年代以降盛んに研究されてきたが，第 1章で述べたように実用化に際して様々
な課題が残されている．具体的には，使用環境の多様化や負担の軽減，および非同期シス
テムによる使用時間の選択が可能であることが挙げられる．近年の小型の生体信号計測装
置や携帯端末を用いた信号解析装置の台頭により，場所を問わず様々な環境における BCI

システムの利用が可能となった [79,81, 83]．さらに，複数の生体信号を組み合わせること
で稼働状態と休止状態の切り替えが可能な BCI，すなわち非同期型の BCIが提案されて
いる [90, 91]．既存の非同期 BCIシステムでは，主に EOGから推定した眼球運動や瞬目
を用いて稼働状態と休止状態を選択し，稼働時は EEG によるコマンド選択が行われる．
したがって，ユーザは意図的にシステムの状態を切り替えることができ，意図しない入力
や誤入力を防ぐことができる．しかしながら，眼球運動や瞬目は日常的に行う動作である
ため，誤ってシステムの状態を切り替えてしまう可能性があり，実際は非同期 BCIのため
のインタフェースには適していないという問題がある．
この問題を解決するためには，日常生活において無意識的に行う可能性が低く，意図し
た場合のみ行うことができる随意運動を用いたスイッチ型インタフェースを提案する必要
がある．また，高精度かつ高速な入力が可能なスイッチ型インタフェースが要求される．
EMGや EOGは背景雑音に比べて振幅が大きいため高精度に動作を検出することができ
るため，スイッチ型インタフェースとして広く利用されている [126]．ここで，瞬目は無
意識的に行われる周期性瞬目，光刺激や物理刺激に誘発されて行われる反射性瞬目，意図
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図 4.1 随意性瞬目を用いた非同期型 BCIシステム

的に行われる随意性瞬目の 3種類に分類される．したがって，周期性瞬目や反射性瞬目と
区別して随意性瞬目のみを検出することで，実用的なスイッチ型インタフェースへ応用す
ることができる．しかしながら，周期性瞬目時と随意性瞬目時の EOGの振幅や持続時間
には有意差はなく，これらを識別することは困難である [127]．EOGと fMRIの同時計測
により周期性瞬目と随意性瞬目の比較を行った研究では，各瞬目時には異なる部位が活性
化することが示されたが，EOGによる瞬目間の分類可能性は示されていない [127]．この
他にも随意性瞬目を用いたスイッチ型インタフェースは数多く提案されているが，周期性
瞬目と随意性瞬目の間の分類精度を検証した研究は報告されていない [128–130]．
本研究では，EOGを用いて周期性瞬目と随意性瞬目を分類する手法を提案する．高精
度な分類が可能になれば，周期性瞬目を無視して随意性瞬目のみを検出することができ，
誤入力の少ないスイッチ型インタフェースが実現できる．ここで，本研究では随意性瞬目
として両目で瞬時に 2回瞬目を行うダブルブリンクと片目で行うウィンクを用いる．ダブ
ルブリンクやウィンクは意図的な場合のみに発生し，無意識的にこれらを行う可能性は低
いと考えられる．これらの瞬目の分類を目的として，本研究では（1）サポートベクトル
マシン（SVM: Support vector machine）により生成した被験者毎の分類モデルを用いる手
法，および（2）EOGの波形形状を用いることにより個人差の影響に頑健な分類手法を提
案し，随意性瞬目の検出精度を検証する．検出された随意性瞬目は，図 4.1に示すように
非同期 BCI システムにおける状態の切り替えに用いられる．瞬目時の EOG の変化には
個人差があるため個人毎に分類モデルを構築することで高精度な分類が可能となるが，新
規ユーザは BCIシステムを使用する前に訓練データを計測する必要がある．個人差を考
慮した分類手法を提案することで，新規ユーザでもすぐに利用可能なシステムを構築する
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図 4.2 （A）眼球の電池モデルと（B）電極配置

ことができる．したがって，本研究の目的は個人差の影響を考慮した分類手法の提案であ
り，さらに非同期 BCIに適した随意性瞬目についての考察を行う．

4.2 方法
4.2.1 眼電図の発生機序と計測方法

2.3.1.3 節で述べたように網膜を構成する視細胞は約-20 mV の膜電位を持つため，図
4.2Aのように眼球の角膜と網膜の間には角膜網膜電位と呼ばれる電位差が生じる [101]．
この角膜網膜電位は常に一定の値であるが，眼球の動作に伴い眼球周囲の皮膚上から観
測される電位は変化する．このように，眼球周囲に貼付した電極から計測される電位を
EOGという．EOGは，主に眼球運動により生じる電位変化の解析に用いられるが，瞬目
時にも電位変化が観測されると報告されている．これは，瞬目時には眼球が上方向に約
1.5度の回転を起こす事が原因と考えられていた．しかしながら，瞬目時の眼球の回転の
影響だけではなく，瞼が角膜を覆うことにより眼球周囲の皮膚電位が変化することも原因
の 1つであると報告されている [131]．眼球運動とこれに伴う EOGの変化量は線形関係
であり，EOGは背景雑音に比べて振幅が大きい（10 - 15µV）ことから，眼球運動や瞬目
の検出を容易に行うことができる [126]．

EOGは，一般に図 4.2Bに示すように眼球の上下左右の 4箇所に貼付した電極と耳朶ま
たは正中前頭部に貼付した参照電極，接地電極の計 6箇所から計測される．電極位置に関
する詳細な取決めは無いが，EOGは（1）優位眼の上部 4 cmの前頭部と（2）下部 2 cm

の頬骨部，（3，4）優位眼と非優位眼の左右 3 cmの側頭骨部から計測され，参照電極は耳
朶や乳様突起，正中前頭部が用いられることが多い [126, 132, 133]．さらに，眼球の上下
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図 4.3 眼電図計測実験の流れ

2箇所の電位差および左右 2箇所の電位差を得ることにより，背景雑音の影響を除去した
眼球運動による電位変化を解析することが可能となる．

4.2.2 眼電図計測実験

随意性瞬目時と周期性瞬目時の EOG の特徴を解析するために，EOG 計測実験を行っ
た．被験者は心身ともに健康な 8 名の男女を対象とし，図 4.2B に示す計測箇所から
EOGを計測した．全ての被験者は実験前に慶應義塾大学倫理委員会および University of

California, San Diego（UCSD） Human Research Protections Programにより認可された
承認同意書に署名をしている．各被験者の優位眼を事前に調査し，優位眼の上部 4 cmと
下部 2 cmの位置，および優位眼と非優位眼の左右 3 cmの位置に電極を貼付し，乳様突
起に基準電極，FPz箇所に接地電極を貼付して計測を行った．EOGは Ag/AgCl電極によ
り取得され，1000 Hzのサンプリング周波数で記録した．本実験では，（1）両目で行う通
常の瞬目（ノーマル），（2）両目で瞬時に 2度行う瞬目（ダブルブリンク），（3）優位眼の
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みの瞬目（ウィンク）の 3種類の瞬目時の EOGを計測した．
実験は電磁遮蔽されていない明るい部屋で行った．コンピュータモニタから約 60 cm

離れた場所に椅子を用意し，被験者をモニタに正面を向くように着席させた．実験は図
4.3に示す流れで行われ，各被験者はモニタに表示された視覚刺激に合わせて安静時と瞬
目時の EOGを計測した．視覚刺激はMATLABの Psychophysics Toolbox extentionsを用
いて実装した [134]．図 4.3Aは安静時の EOG計測の流れを示している．まず，モニタの
中央に “Rest” という文字列が 10 s 間表示され，この後に固視点を示す “+” を 30 s 間表
示させた．被験者は開眼状態で安静状態を保ち，固視点の表示中はこれの注視を維持させ
た．次に，図 4.3Bに示す流れで瞬目時の EOGを計測した．まず，安静時と同様に次の瞬
目を示す文字列（“Normal”，“Double”，“Wink”）を 10 s間表示させた．被験者は固視点
が表示された時刻に合わせて，指定された種類の瞬目を行った．固視点は 3 sに一度表示
され，0.5 s間表示された後に消える．各瞬目につき 30 s間の計測が行われ，10試行分の
瞬目時の EOG データの計測を行った．これを 1 セッションとして，各被験者は合計 10

セッションの実験を行った．したがって，各瞬目につき合計 100試行分の EOGデータを
計測した．また，実行中のタスクを示す 8 bitsのデジタル信号を刺激提示装置により生成
し，イベントトリガーとして EOGと同期して計測した．

4.2.3 眼電図解析手法

計測された EOGから各瞬目の特徴を解析するために，まず垂直電位と水平電位を求め
た．垂直電位は眼球の上部の電極により計測された電位から下部の電位を減算することに
より得られ，水平電位は優位眼側の電極により計測された電位から非優位眼側の電位を減
算することにより得られる．次に，刺激提示装置から生成されたイベントトリガーに従
い，垂直電位と水平電位を試行毎のエポックに分割した．エポックは固視点の提示時刻を
0 msとして，800 msまでの区間とした．また，瞬目が含まれていないと目視により判定
された 800 msの区間を抽出し，これを安静状態（Rest）とした．ここで，刺激提示に気
づかずに瞬目が行えなかった区間や本来行うはずの瞬目と異なる瞬目を誤って行ってし
まった区間などを明らかな失敗試行として目視により排除した．この時，瞬間的に電位が
安静時電位に比べて 10倍程度に増大した部分を瞬目であるとし，800 msの区間中からこ
のような電位変化の有無や数を目視により判定した．垂直電位と水平電位は，元信号を
v(n),n = 1,2, ..., N とすると，次式により正規化される．

v́(n) =
µ(n)−µmin

µmax −µmin
(4.1)
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図 4.4 各瞬目時の垂直電位と水平電位

ここで，

µ(n) = v(n)−
1

N

N
∑

h=1

v(h) (4.2)

µmax は µ(n)の最大値を，µmin は µ(n)の最小値を示す．また，N はデータ長であり，本
研究では N = 800とした．
図 4.4 に全被験者の各瞬目時の垂直電位と水平電位を示す．図 4.4A - C はそれぞれ

Normal，Double，Wink時の垂直電位であり，図 4.4D - Fは水平電位を示す．それぞれの
上図は各瞬目の信号を試行毎に並べた図であり，縦軸は試行回数，横軸は時間 [ms]を表
している．また，下図は各瞬目時の電位の試行間平均を示す．ここで，上図は瞬目に起因
する振幅のピークが 200 ms の位置になるように試行毎に並べている．さらに，図 4.4B

は，二度の振幅ピークの間隔が小さい試行から大きい試行の順になるよう並べて表示して
いる．
図 4.4 から分かるように，各瞬目時は垂直電位に値の大きい振幅のピークが生じてい
る．特に，Double時は同レベルの振幅のピークが 2度現れている．また，Winkの水平電
位には，垂直電位と同レベルの振幅ピークが現れていることが分かる．Normal，Doube，
Winkの垂直電位とWinkの水平電位において，振幅ピークから前後数 msの区間は類似
した形状をしていることが分かる．さらに，NormalとWinkの持続時間は約 200 msであ
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り，Doubleの持続時間は約 300 - 500 msであることが分かる．

4.2.4 SVMを用いた随意性瞬眼検出手法

SVMは，マージンと呼ばれる指標を最大化することにより分類を実現する機械学習手
法である [135]．また，カーネルトリックという技法により，線形判別だけでなく非線形
分類問題にも応用できる．SVMは高い汎化能力を持つため非常に注目されており，画像
認識や音声認識など様々な分野において利用されている．

SVMによる 2クラス分類問題を考える．訓練データ集合として，N 個の入力ベクトル
xn とそれぞれに対応する目標値 t1, t2, ..., tN (tn ∈ {−1,1})が与えられているとき，分類は次
式における y(xn)に基づいて行われる．

y(xn) = w
T φ(xn)+b (4.3)

ここで，w は結合係数，b はバイアスパラメータ，φ(x) は特徴空間変換関数であり，
φ(x)T φ(xn) = K (x,xn)はカーネル関数となる．マージンとは訓練データと分類境界の距離
|y(xn)|/‖w‖の最小値であり，SVMではこのマージンを最大化するパラメータ wと b を
求める．したがって，次の最適化問題を解くことで分類境界を得る．

arg max
w,b

{

1

‖w‖
min

n
|y(xn)|

}

(4.4)

ここで，線形分離可能であると仮定すると tn y(x) > 0が成立し，訓練データと分類境界の
距離は tn y(xn)/‖w‖と書き直すことができる．また，パラメータ wと b を同じ係数で定
数倍しても距離 tn y(xn)/‖w‖ は変化しないことから，マージンの値を 1 とすることがで
き，すべてのデータについて次の制約式が成立する．

tn y(xn) = tn(w
T φ(xn)+b) ≥ 1 (4.5)

したがって，式 4.4は式 4.5の制約の下では ‖w‖の最小化問題となり，ラグランジュ乗数
を用いて次のラグランジュ関数を最小化する問題に置き換えられる．

L(w,b,a) =
1

2
‖w‖2 −

N
∑

n=1

{

tn(w
T φ(xn)+b)−1

}

(4.6)

ここで，a = (a1, a2, ..., aN )T はラグランジュ乗数である．
これまでの SVMでは，各クラスのデータは線形分離可能であることを仮定していた．
しかしながら，実際の問題では分布が重なる場合が多く，線形分離不可能な場合にも適用
できる必要がある．そこで，スラック変数 ξn（≥ 0）を用いて一部の訓練データの誤分類
を許容するよう修正する．

tn y(xn) ≥ 1−ξn (4.7)
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図 4.5 SVMにおけるマージン最大化 [135]

式 4.7を制約条件とすると，解は誤分類にペナルティを与えつつ式 4.4を最小化する問題
と考えられる．

L(w,b,ξ,a,µ) =
1

2
‖w‖2

+C
N
∑

n=1

ξn −
N
∑

n=1

an{tn y(xn)−1+ξn}−
N
∑

n=1

µnξn (4.8)

ここで，an と µn はラグランジュ乗数である．学習したモデルパラメータ an と b を用い
て新しいデータ x を分類するには，次式により y(x)を計算し，この符号を調べれば良い．

y(x) =
N
∑

n=1

an tnk(x,xn)+b (4.9)

ここで，k(x,xn)はカーネル関数であり，k(x,xn) =φ(x)φ(xn)である．このように，誤分類
を許容する制約をソフトマージンと呼び，式 4.5に示す制約をハードマージンと呼ぶ．図
4.5にマージン最大化について図示する．図 4.5Aはハードマージンを最大化する境界を，
図 4.5Bはソフトマージンを最大化する境界の例を示す．円で囲まれたデータは分類境界
の決定に使用されたデータ（サポートベクトル）を示す．ソフトマージン SVNを用いる
ことで，線形分離不可能な場合でも汎化能力の高い分類境界を決定することができる．
本研究では，各瞬目を分類するために SVMを用いた手法を提案した．図 4.4から分か
るように，瞬目時は安静時に比べて垂直電位の振幅値が非常に高くなる．したがって，垂
直電位の振幅の極大値を特徴量とすることで，安静時と瞬目時の分類が可能となる．ま
た，Wink時は他の瞬目時と異なり，水平電位に高い振幅値を持つ．したがって，水平電
位の振幅の極大値を特徴量とすることで，Winkと他の瞬目を分類することができる．さ
らに，Double を他の瞬目と分類するためには，約 300 - 500 ms 以内に生じる 2 度の振
幅ピークを抽出する必要がある．本研究では，予め用意した Doubleの垂直電位のテンプ
レートを用い，入力された垂直電位との相互相関の最大値を特徴量とした．したがって，
（1）垂直電位の振幅の極大値，（2）水平電位の振幅の極大値，（3）Doubleのテンプレー
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図 4.6 眼電図のテンプレート信号と入力信号

トと入力された垂直電位の相互相関の最大値を特徴量として SVMに適用した．ここで，
EOG データには式 4.1 と式 4.2 で示した正規化は適用しない．また，本研究では，線形
カーネル（Linear）と Radial basis functionカーネル（RBF）を用いて分類を行った．線形
カーネルは式 4.10により定義され，

k(x, x́) = x
T

x́ (4.10)

RBFカーネルは式 4.11により定義される．

k(x, x́) = exp

(

−
‖x− x́‖

σ2

)

(4.11)

ここで，x́は学習データ，xは新規データ，σは実数のパラメータである．

4.2.5 個人差を考慮した随意性瞬眼検出手法

個人差を考慮した手法では，随意性瞬目の形状を特徴として用いた．図 4.6に示すよう
に，通常瞬目を行なうと，瞼を閉じ始めた時刻から垂直電位の振幅が上昇し，瞼を閉じた
時刻に振幅が最大となる．さらに，瞼が自然な位置まで開いた時刻に平常時の振幅へと降
下する．この時，振幅には個人差や試行間差があるが，相関係数を特徴量とすることでこ
れらの差の影響を受けない検出が可能となる．
計測された垂直電位と水平電位は，最小二乗法により設計した 8次の FIRフィルタ（通
過帯域: 0.5 - 15 Hz）を適用した．さらに，式 4.1，式 4.2 により計測信号の正規化を行
なった．次に特徴量として事前に用意したテンプレート信号と入力信号の相関係数を求め
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た．ここで，テンプレート信号は Normal時の眼電図の学習データの時間平均を求めるこ
とにより作成した．図 4.6における vt (n)はテンプレート信号を示し，va(n)は入力信号
を示す．次式のように，振幅の極大点 np から ±da の区間に対してピアソンの相関係数 r

を求めた．

r =

∑2da

n=0(va(np −da +n)− v̄a)(vt (n)− v̄t )
√

∑2da

n=0(va(np −da +n)− v̄a)2

√

∑2da

n=0(vt (n)− v̄t )2

(4.12)

ここで，v̄a と v̄t はそれぞれ入力信号とテンプレート信号の平均を示す．相関係数 r が閾
値 rth を上回った時刻 np ±da に瞬目が含まれると判定した．
本手法における瞬目分類のアルゴリズムを次に示す．まず，Matlab関数の findpeaks.m

を用い，入力された垂直電位と水平電位から振幅ピークを検出した．次に，振幅の極大点
と判定された時刻における信号に式 4.12を適用して相関係数を求め，閾値 rth を上回る区
間を瞬目と判定した．ここで，水平電位に瞬目が含まれると判定された場合は，この区間
をWinkと分類した．また，水平電位に瞬目が含まれず，垂直電位に瞬目が 1度含まれる
区間を Normalと分類した．さらに，垂直電位に瞬目が複数含まれていた場合，2つの瞬
目の時間差が dth 以内であれば Doubleと分類した．

4.3 結果
4.3.1 SVMを用いた手法の分類精度

表 4.1に，SVMを用いた瞬目分類の結果を示す．各被験者毎に 10分割交差検証法を用
いて分類精度を算出した．ここでは，精度と再現率の調和平均である F 値を用いた評価
を行った．各被験者の F値の平均は，線形カーネルを用いた場合は 94.43±6.15 %，RBF

カーネルを用いた場合は 97.28 %となった．8名中 6名の被験者において，線形カーネル
を用いた場合よりも RBFカーネルを用いた場合に高い分類精度が得られた．最も高い分
類精度が得られた被験者は s1であり，RBFカーネルを用いた場合に 99.83 %の精度を示
した．一方，被験者 s3と s8は，線形カーネルを用いた場合に特に低い分類精度が得られ
た．Winkの水平電位の振幅値には個人差および試行間差が大きく，水平電位の極大値が
大きいほど，垂直電位の極大値も大きくなる傾向がみられた．特に，被験者 s3 と s8 は
Winkの特徴量の分散が大きく，Normalとの分布の重なりが大きくなるため，線形カーネ
ルよりも RBFカーネルを用いることにより分類精度が向上したと考えられる．
表 4.2に，RBFカーネルを用いた SVMによる瞬目分類の混合行列を示す．全ての瞬目
は 90 %以上の精度で分類可能であることが示された．Normalの 0.32 %とWinkの 0.54

%は Restに誤分類されたが，瞬目と安静状態は高い精度で分類可能であることが示され
た．しかしながら，Doubleの 6.58 %は Normalに，1.49 %はWinkに誤分類されてしま
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表 4.1 SVMによる瞬目の分類精度（F値）

Kernel function Number of

Subject Linear RBF valid trials

s1 99.64 99.83 397

s2 98.13 97.92 388

s3 81.57 95.80 376

s4 98.20 98.75 387

s5 98.20 98.40 391

s6 93.71 93.70 354

s7 96.56 97.57 369

s8 89.45 96.28 392

Mean±STD 94.43±6.15 97.28±1.94 382±14.42

表 4.2 RBFカーネルを用いた SVMによる分類結果の混合行列

Output of SVM-based method (%)

Input Rest Normal Double Wink

Rest 98.87 0.00 0.28 0.85

Normal 0.32 95.56 2.87 1.25

Double 0.00 6.58 92.49 1.49

Wink 0.54 0.56 1.21 97.69

い，Doubleの真陽性率は 92.49 %であった．Doubleにおける振幅ピークの間隔の試行間
差により相互相関係数が低下してしまい，垂直電位の振幅の極大値は Normalと同等であ
るため，多くの Doubleが Normalに誤分類されたと考えられる．一方，Winkの真陽性率
は 97.69 % であり，Double より高い精度で検出できる可能性が示された．したがって，
非同期 BCIのためのスイッチ型インタフェースには，随意性瞬目としてWinkが適してい
ると考えられる．

4.3.2 個人差を考慮した手法の分類精度

まず，個人差を考慮した手法におけるパラメータを設定する．提案手法における未知パ
ラメータは，相関係数を求める区間を示す da，相関係数の閾値 rth，ダブルブリンクの判
定に用いる閾値 dth の 3種類である．da を設定するためには，各瞬目時電位の試行間の
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図 4.7 (A) 各瞬目 EOG の試行間相関係数と (B) 瞬目時と非瞬目時の EOG とテンプ
レート信号間の相関係数のヒストグラム

表 4.3 個人差を考慮した手法による分類結果の混合行列

Output of proposed method (%)

Input Rest Normal Double Wink

Rest 97.28 0.00 0.00 2.72

Normal 0.16 96.97 0.16 2.71

Double 0.00 1.44 96.49 2.07

Wink 0.32 1.92 0.00 97.76

相関係数を最大にする値を選択する．図 4.7Aは，各瞬目の試行間の相関係数の平均値を
示す．横軸は da を，縦軸は相関係数を表しており，da を 2 - 100 msまで変化させた時の
相関係数を求める．結果から，da=49 msの場合に相関係数の最大値が得られることが明
らかとなった．次に，da=49とした場合の入力信号とテンプレート信号の相関係数のヒス
トグラムを図 4.7Bに示す．各瞬目信号に対する相関係数は 0.7を上回り，瞬目が含まれ
ない信号に対する相関係数は一様に分布しているが，主に 0.7以下であるという結果が得
られた．したがって，rth=0.7と設定した．実際には，da は交差検証法を用いて学習デー
タに依存して求められた最適値を利用した．さらに，図 4.4 より，Double の持続時間は
500 ms程度であることが分かるため，dth=500 msとした．
本研究では，提案手法の個人差の影響に対する頑健性を示すため，7名のデータを学習
データとし，残り 1名のデータを検証データとした 8分割交差検証法による分類精度を算
出した．学習データからテンプレート信号を作成し，さらに相関係数を求める区間を示す

48



第 4章 眼電図の相関特徴を用いた随意性瞬目検出手法 4.4 考察

表 4.4 従来手法と提案手法の比較（F値）

Method Yamagishi et al. [96] Proposed 1 [136] Proposed 2

s1 98.71 86.07 99.36

s2 94.98 86.67 97.20

s3 96.31 89.90 98.93

s4 99.31 94.52 99.57

s5 99.36 96.30 99.57

s6 97.62 98.71 99.14

s7 92.95 88.11 95.43

s8 94.30 87.79 98.05

Mean±STD 96.67±2.42 91.01±4.82 98.41±1.46

da を求め，先述の瞬目検出アルゴリズムへ適用した．表 4.3に，提案手法による分類結果
の混合行列を示す．表から分かるように，全ての瞬目において 95 %以上の分類精度が得
られた．これは，相関係数を特徴量としたことにより，個人毎および試行毎の振幅の差を
軽減することができたためと考えられる．しかしながら，安静状態であっても眼球運動の
影響により，瞬目との相関が高くなる場合が観察された．したがって，微小な眼球運動の
影響を取り除く手法が必要であると考えられる．本手法により得られた F値は 98.41 %で
あり，高精度かつ個人差の影響を受けない随意性瞬目検出が可能であることが示された．

4.4 考察
4.4.1 随意性瞬目検出精度

本研究では，周期性瞬目と区別して随意性瞬目のみを検出するために，SVMを用いた
個人に特化した手法と EOG 波形の相関係数を用いて個人差を考慮した手法を提案した．
SVMを用いた手法では 97.28 %の分類精度が得られ，相関係数を用いた手法では 98.41

%の分類精度が得られた．また，いずれの手法においても，DoubleよりもWinkの方が
高い精度で検出できることが示された．これらの結果から，提案手法は高精度な随意性瞬
目検出が可能であることが示され，スイッチ型インタフェースへの応用可能性が確認さ
れた．
相関係数を特徴量とした手法では，EOGの振幅の個人差に影響されて分類精度が低下
することを回避することができる．この事実を示すために，1名の被験者から得られた検
証データと他の被験者から得られた学習データを用いた交差検証法により分類精度を求め
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図 4.8 随意性瞬目を用いたスイッチ型インタフェースの例

た．一方，SVMを用いた手法における個人差の影響を調査するために，同様の交差検証
を行った結果を表 4.4に示す．さらに，従来研究により提案された手法として Yamagishi

らの手法 [96] との比較も行った．Yamagishi らの手法では，瞬目により生じた垂直およ
び水平電位の第一振幅ピーク値と第二振幅ピーク値を特徴量として，通常の瞬目とウィ
ンクだけでなく，四方向の眼球運動を識別することができる．本手法を基に，Normalと
Wink を識別し，提案手法と同様に 500 ms 以内に瞬目が 2 回含まれる場合は Double と
して瞬目の分類を行なう．表 4.4に示すように，山岸らの手法（Yamagishi et al.）の分類
精度は 96.67±2.42 %，SVMを用いた手法（Proposed 1）の分類精度は 91.01±4.82 %，相
関係数を用いた手法の分類精度（Proposed 2）は 98.41±1.46 %となった．さらに，t検定
により相関係数を用いた手法と他の手法の分類精度には有意差がある事が明らかとなった
（Yamagishi et al. vs. Proposed 2: p=0.005, Proposed 1 vs. Proposed 2: p=0.002）．この結
果から，EOG波形の相関係数を特徴量として用いることで，個人差の影響に頑健な随意
性瞬目検出が可能となることが示された．

4.4.2 コンピュータインタフェースへの応用

これまでの性能評価では，予め計測されたデータに対して手法を適用した結果（オフラ
イン評価結果）を示した．これをオンラインインタフェースシステムへ応用するために
は，常時入力され続ける EOGデータに対して提案手法を適用する必要がある．本研究で
は，400 ms毎に 800 ms分のデータを取得し，提案手法による瞬目検出を行うオンライン
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BCIシステムを構築した．ここでは，EOGデータは 1000 Hzのサンプリング周波数で計
測されるが，256 Hzにリサンプリングした．また，提案手法におけるパラメータ（バン
ドパスフィルタ，da，rth，dth）は，オフライン解析時の値に対応するように設定した．
図 4.8に，提案手法を用いたコンピュータインタフェースの例を示す．ここで示したイ
ンタフェースは，ユーザが実行した瞬目を検出して，フィードバックを行うシステムであ
る．コンピュータモニタ上には “Rest”，“Normal”，“Double”，“Wink”の 4種類の文字が
表示されており，現在の状態が赤色の文字で示される．ユーザが瞬目をした数 ms後に瞬
目に対応した文字列が赤色で示され，次のフレームで “Rest”へ戻る．実際には，800 ms

の解析窓を用いているため，瞬目の開始から入力まで最大 800 msの時間を要する．
本例では，4種類の状態を視覚的にフィードバックすることで，瞬目の検出を正しく行
うことができるかを確認することができる．実際にスイッチ型インタフェースとして用い
る場合は，Double またはWink のいずれかを入力コマンドと対応させ，他の瞬目および
安静時には何も入力しないようにすればよい．本研究では，このスイッチ型インタフェー
スと EEG を用いた BCI を組み合わせることで，非同期 BCI の実現を目指す．さらに，
Double とWinkの両方に入力コマンドを対応させることで，多機能インタフェースとし
ても用いることができる．

4.4.3 提案手法を用いた電動車椅子制御

提案手法は，随意性瞬目として DoubleとWinkを，非随意性瞬目である Normalと区
別して検出することができる．また，EOGの水平電位に対して負の相関係数を特徴量と
して加えることで，左右のWink を分類することができる．したがって，Double と左右
Winkの 3種類を入力コマンドとして利用することができる．例えば，Doubleを前進およ
び停止，左右のWinkを左右回転と対応させることで，電動車椅子や小型ロボット等への
インタフェースとして応用することが可能となる．
提案手法の応用例として，随意性瞬目により制御可能な電動車椅子を実装した．提案し
た電動車椅子は，随意性瞬目により前進，停止，左右回転が可能であるが，入力コマンド
数が少ないため円滑な走行ができない．例えば，交差点を旋回するためには，交差点で一
度停止し，その場で回転を行った後，再び前進をする必要があり，時間がかかってしまう．
この問題を解決するために，本研究で用いる電動車椅子は前方にレーザーレンジファイン
ダ（LRF: Laser range finder）が装着されており，通路や交差点，障害物の有無といった環
境情報を認識し，環境に合わせた走行を可能にした．例えば，停止状態で左右Winkを行
なうと，その場で左右に回転する．また，前方に交差点がある状況で左右Winkを行なう
場合，最適な走行速度を算出し，壁に衝突しないように円滑に右左折を行なう．
本電動車椅子を用いて実環境を走行した例を図 4.9に示す．図 4.9は実際に走行した軌
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図 4.9 随意性瞬目により制御可能な電動車椅子の動作軌跡

跡をシミュレータ上に表示したものである．図 4.9に示すように，この例では走行開始か
ら 2.8 s後に右ウィンク，9.2 s後にダブルブリンク，12.3 s後に左ウィンク，16.8 s後に
ダブルブリンクを実行している．環境情報を考慮することにより，瞬目の実行回数と障害
物等への衝突の可能性を減らすことができ，円滑な走行を可能にした．このように，提案
した随意性瞬目検出手法により最大 3種類の入力コマンドを持つインタフェースへ応用す
ることができ，コンピュータへのインタフェースだけでなく，電動車椅子やロボットの操
作にも応用できることが示された．

4.5 結言
本章では，非同期 BCI を実現するために，EOG から検出した随意性瞬目を用いたス
イッチ型インタフェースを提案した．随意性瞬目の高精度な検出を目的として SVMを用
いた手法と相関係数を用いた手法を提案し，分類精度の検証を行った．シミュレーション
の結果から，相関係数を用いた手法を用いることで 98.41%の高精度かつ個人差の影響に
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頑健な随意性瞬目検出が可能であり，新規ユーザでも利用可能なスイッチ型インタフェー
スを実現した．．また，提案手法は 3種類の随意性瞬目を周期性瞬目と区別して検出でき
るため，スイッチ型インタフェースだけでなく，前進と左右回転を行う移動ロボット用の
インタフェースとして応用可能であることを示した．本研究の発展課題として，随意性瞬
目を用いたスイッチ型インタフェースと EEGを用いた BCIを組み合わせることにより，
非同期 BCIの実現を目指す．
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第 5章

近似周波数を用いた定常状態視覚刺
激提示手法

5.1 緒言
定常状態視覚誘発電位（SSVEP: Steady-state visual evoked potentials）は周期的に点滅
する視覚刺激を視野上に照射することにより誘発される EEG特徴であり，主に V1野に近
接する後頭部から計測される．SSVEPを用いた BCIは，ITRの高さや使いやすさ，ユー
ザの事前訓練が不要などの利点から注目を集めている [8, 25–27, 111, 137, 138]．SSVEP

型 BCIにおいて，視覚刺激の提示方法を工夫することで性能や使いやすさが変化するた
め，視覚刺激提示手法の設計は重要な研究分野である [26]．第 3章で述べたように，一般
に LEDやコンピュータモニタ上に提示される点滅光が視覚刺激として用いられる [107]．
LED による刺激提示手法では視覚刺激の数，色，点滅パターン，大きさ，位置などのパ
ラメータの変更は困難であるが，コンピュータモニタを用いることで容易に各パラメータ
を調節することができる．さらに，近年では日常環境下における利用を想定したスマート
フォンやタブレット PCなどの携帯端末を用いた SSVEP型 BCIが提案されており，コン
ピュータモニタを用いた視覚刺激提示手法の需要は高まっている [79, 81, 84, 86]．しかし
ながら，モニタのリフレッシュレートにより実現可能な周波数は制限されてしまうため，
選択肢数の増加は困難である．例えば，60 Hz のリフレッシュレートの場合は 10 Hz（6

フレーム/周期）や 12 Hz（5フレーム/周期）のように，リフレッシュレートの約数となる
周波数のみが提示可能である．この方法では，文字入力装置のように多くの選択肢が必要
な BCIシステムへ応用することは不可能である．
近年，Wangらは，モニタのリフレッシュレートを用いて周波数を近似することで，刺
激周波数の解像度を向上させる方法を提案した [114]．本手法を用いることで，リフレッ
シュレートの半分までのあらゆる周波数を提示することが可能となる．彼らは 9 - 12.75
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Hzの 16種類の周波数（0.25 Hz間隔）で点滅する視覚刺激を用いた BCIを構築し，75.4

bits/min の ITR を達成した．この周波数近似手法は幾つかの SSVEP 型 BCI の研究にお
いて有効性が示されているが，SSVEPに関連する多くの研究に用いられているとは言い
難い [79, 81, 84, 86, 123, 139–141]．この主な原因は，従来手法により誘発された SSVEP

と周波数近似手法により誘発された SSVEPの特徴を直接比較した研究は未だ行われてお
らず，周波数近似手法の頑健性が保証されていないことである．正確な SSVEPの振幅や
位相，潜時が要求される研究において，手法間の定量的な特徴比較の不足は，周波数近似
手法の採用を阻む要因となる．例えば，位相情報を用いた変調方法は SSVEP型 BCIにお
いて広く用いられており，視覚刺激による正確な位相情報付けが要求される．もし周波数
近似手法により誘発された SSVEP が頑健な位相情報を有することが示されれば，Jia ら
が提案した周波数-位相変調方法において周波数と位相の柔軟な選択が可能となる [115]．
また，SSVEPは認知神経科学や臨床神経学の様々な研究に用いられており，このような
研究では SSVEPの振幅や位相の正確な計測が要求される [106, 142]．したがって，周波
数近似手法により誘発された SSVEPの特徴の頑健性を定量評価する必要がある．
本研究では，75 Hz と 120 Hz の CRT モニタを用いて 2 種類の刺激提示手法による 9

Hz，10 Hz...，13 Hz の視覚刺激を提示し，各手法により誘発された SSVEP の振幅値，
SNR，位相と潜時，頭皮上分布，周波数検出精度の比較を行う．ここで，10 Hzと 12 Hz

の視覚刺激は，75 Hzのリフレッシュレート下では周波数近似手法により生成されるが，
120 Hzのリフレッシュレート下では従来の固定周期手法により生成される．また，9 Hz，
11 Hz，13 Hzの視覚刺激は，いずれのリフレッシュレート下においても周波数近似手法
により提示される．LCDモニタは選択可能なリフレッシュレートが少ない場合が多いが，
本研究では 75 Hzと 120 Hzのリフレッシュレートの切替が可能な CRTを用いることで
刺激提示手法間の直接比較を実現する．さらに，高速 SSVEP型 BCIとしての周波数近似
手法の有効性を示すために，疑似オンライン BCI実験と呼ばれる方法により周波数検出
精度と ITRを求め，性能評価を行う．ここでは，75 Hzのリフレッシュレートで動作する
LCDモニタを用い，周波数近似手法により変調された 8種類の視覚刺激（8 Hz - 15 Hz, 1

Hz間隔）を提示した場合における性能評価を行う．したがって，本研究の目的は（1）周
波数近似手法により誘発された SSVEPの定量的な特徴解析，および，（2）高速 BCIとし
ての有効性の検証である．
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5.2 方法
5.2.1 近似周波数を用いた刺激提示手法

従来のコンピュータモニタを用いた視覚刺激変調手法では，1周期あたりのフレーム数
は固定されている．例えば，60 Hzのリフレッシュレート下において 10 Hzの視覚刺激を
提示するためには，3フレーム毎に点灯と消灯が切り替わる必要がある．ここで，‘1’は
発光，‘0’は消灯とすると，10 Hzの視覚刺激は符号列‘111000111000111...’のように
表現される．一方，11 Hz は 2.73 フレーム毎に点灯と消灯が切り替わる必要があり，こ
の手法ではこのような周波数を実現することは不可能である．Wangらが提案した手法で
は，1周期あたりのフレーム数を可変にすることで，近似的に様々な周波数の実現を可能
にした [114]．例えば，11 Hzの刺激は符号列‘1110001110011100011...’のように，5フ
レーム/周期と 6フレーム/周期を混合することで実現している．本研究では，この手法を
周波数近似手法と呼び，従来手法は対比的に固定周期手法と呼ぶ．刺激周波数を f とした
時，周波数近似手法により得られる符号列 c( f , i )は次式で定義される．

c( f , i ) = square

[

2π f

(

i

RefreshRate

)]

(5.1)

ここで，square
[

·
]

は 50 %デューティ比の矩形波を，i はフレーム番号を示す．この方法
を用いることで，リフレッシュレートの半分までのあらゆる周波数を実現することが可能
となる．図 5.1Aと図 5.1Dに，式 5.1により生成された 75 Hzおよび 120 Hzのリフレッ
シュレート下における 10 Hzの刺激変調符号列の例を示す．120 Hzのリフレッシュレー
ト下における符号列では 1 周期あたりのフレーム数は 12 フレームに固定されているが，
75 Hzのリフレッシュレート下における符号列では 1周期あたりのフレーム数は 7フレー
ムの場合と 8フレームの場合が混在する．

5.2.2 脳波計測実験

固定周期手法と周波数近似手法により誘発された SSVEP の比較を行うため，EEG 計
測実験を行った．EEG計測実験では，図 5.2Aに示す 5 × 5 cmの正方形の視覚刺激を 21

インチの ViewSonic P810 CRT モニタ（ViewSonic Corp.）上に提示した．リフレッシュ
レートは，75 Hzと 120 Hzを用い，刺激周波数は 9 - 13 Hz（1 Hz間隔）の 5種類とし
た．ここで，10 Hzと 12 Hzの視覚刺激は 120 Hzのリフレッシュレート上では固定周期
手法により提示されるが，これ以外の周波数は周波数近似手法により提示される．した
がって，10 Hzと 12 Hzの SSVEPを比較することで，各手法の直接的な比較を行うこと
ができる．また，他の周波数における SSVEP は，周波数近似により誘発された SSVEP
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図 5.1 刺激変調符号列と誘発された SSVEP

のリフレッシュレートによる違いを検証するために用いた．刺激提示用のプログラムは，
Microsoft DirectX 9.0を用いてMicrosoft Visual C++により実装した．
本研究では 10名の男性（平均年齢: 25 ± 5歳）を被験者として EEGの計測を行った．
全ての被験者は眼鏡やコンタクトレンズにより視力を矯正している．また，被験者は実
験前に慶應義塾大学倫理委員会および UCSD Human Research Protections Program によ
り認可された承認同意書に署名している．被験者はモニタから 35 cm 離れた椅子に着席
し，顎台を用いて頭部姿勢を固定した．各被験者は，図 5.2Aのようにモニタの中央に提
示される 1つの視覚刺激を 30 s間注視した．ここで，視覚刺激は 10種類（5種類の周波
数 × 2 種類のリフレッシュレート）の中からランダムに選択され，数 s 間の休憩を挟ん
で全ての視覚刺激を注視した．これを 1セッションとし，計 4セッションの EEG計測を
行った．視覚疲労を避けるために，各刺激注視の間に数 s間の休憩を，各セッション間に
数分間の休憩を行った．脳波計に BioSemi Active Two EEG System（BioSemi, Inc.）を用
い，256個の Ag/AgCl電極を用いて頭部全体から EEGを計測した．また，3Dデジタイ
ザ（Polhemus, Inc.）を用いて電極位置を計測した．すべての電極は Cz箇所の電位を基準
とし，2048 Hzのサンプリング周波数により EEGを計測した．さらに，刺激提示装置に
より生成された 8 bitsのデジタル信号がイベントトリガーとして 4 s毎に出力され，EEG

と同期して計測される．
本実験では EEG に加え，モニタ表面に装着したフォトトランジスタ（PNZ108CLR,

Panasonic Corp.）により，60 s間の点滅信号を計測した．ここでは 1000 Hzのサンプリン
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図 5.2 （A）オフライン実験と（B）オンライン実験における視覚刺激提示装置

グ周波数を用いた．図 5.1Bと図 5.1Dに，75 Hzと 120 Hzのリフレッシュレート下にお
いて計測された 10 Hzの点滅信号の例を示す．

5.2.3 脳波解析手法

本研究では誘発された SSVEPの振幅値，SNR，位相と潜時，頭皮上分布の解析を行い，
視覚刺激提示手法間の比較を行った．計測された EEGデータはまず 256 Hzにダウンサ
ンプリングされ，透過周波数 5 - 30 Hz のバンドパスフィルタを適用した．次に，EEG

データは刺激提示装置により生成されたイベントトリガーに従って 4 s間のエポックに分
割され，30 s間分の各 EEGデータから 6個のエポックを抽出した．したがって，本研究
では 4セッションの EEG計測を行ったため，各視覚刺激あたり 24個のエポックを得た．
第 3章に示した通り，計測された EEGに対して FFTによる周波数解析を行い，式 3.3

のように刺激周波数 f に対する振幅値 F ( f )を得ることができる．同様にして，刺激周波
数 f における SNRは式 3.4により得られ，位相 φx ( f )は式 3.5により得られる．ここで，
本研究では 4 sのエポックを用いるため，式 3.4における ∆ f は 0.25 Hzであり，K を 12

とした．SSVEPの潜時は，式 3.6により，位相 φx ( f ), f = 9,10, ...,13に対する線形回帰関
数の傾き，すなわち群遅延として得られる．さらに，3Dデジタイザにより得られた電極
の頭皮上の位置を用いて SSVEPの振幅値と SNRの頭皮上分布を作成し，SSVEPの検出
に有用な電極の特定を行った．
本研究では上記の解析に加え，注視刺激特定精度の検証も行った．各刺激提示手法を用
いた場合の注視刺激特定精度の直接比較を行うために，10 Hzと 12 Hzのみのデータを用
いた 2クラス分類を行った．また，2種類のリフレッシュレートにおける注視刺激特定精
度を比較するために，全ての刺激周波数（9 - 13 Hz）を用いた 5クラス分類を行った．注
視刺激を特定するためには，第 3章で述べた FFTに基づく手法と CCAに基づく手法を用
いた．
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図 5.3 オンライン BCI実験の流れ

5.2.4 疑似オンライン BCI実験

これまでの周波数近似手法を用いた BCI の研究では，少人数の被験者（3 名）のみに
よるオンライン BCI評価が行われている [114]. 本研究では，周波数近似手法のさらなる
有効性を検証するために，8名の被験者（男性：8名，女性：2名，平均年齢：22.5±0.85

歳）による疑似オンライン BCI実験を行った [115]．全ての被験者は慶應義塾大学倫理委
員会により承認された同意書に署名し，実験データや個人情報の取り扱い方針に対する了
承を得ている．本実験では，図 5.2Bに示す 24インチの Dell S2409W LCDモニタ（Dell

Inc.）を用い，75 Hzのリフレッシュレート下において視覚刺激を提示した．視覚刺激は
8個の正方形（3 × 3 cm）の点滅刺激であり，点滅周波数は 8 - 15 Hz（1 Hz間隔）であ
る．ここで，全ての視覚刺激は周波数近似手法により変調される．刺激提示プログラムは
MATLAB の Psychophysics Toolbox extentions を用いて実装した [134]．EEG は後頭部
の 4箇所の電極（POz, O1, O2, Oz）を用いて計測され，脳波計 g.USBamp（g.tec medical

engineering GmbH）により 256 Hzのサンプリング周波数で記録した．
被験者はモニタから 70 cm離れた椅子に座り，同時に点滅する 8個の視覚刺激からラン
ダムに指定された 1個を 1 s間注視した．1セッションにつき 8個の視覚刺激を注視し，
休憩を挟み 15セッションの実験を行った．被験者が注視すべき視覚刺激は，視覚提示プ
ログラムによりランダムに指示される．実験は図 5.3に示す流れで行われる．まず，モニ
タ上の注視すべき位置に 3 × 3 cmの赤色の矩形枠が 0.5 s間表示される．このとき，点滅
刺激は表示されておらず，被験者はこの間に視線を注視位置へ移動させる．次に，点滅刺
激が 1 s間提示され，被験者は点滅が消えるまで注視を続ける．点滅が終わると，次の注
視刺激の位置に矩形枠が移動し，ユーザはこれを繰り返す．
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図 5.4 固定周期手法と周波数近似手法により誘発された SSVEP信号波形の比較

計測された EEGは CCAに基づく手法により分類され，注視刺激が特定される．疑似
オンライン BCIでは，式 1.1で定義される ITRを用いて性能評価を行った [1]．本研究で
は，式 1.1における視覚刺激数 M は 8，注視刺激特定に要する時間 T は 1.5 s（刺激注視
1 s+視線移動 0.5 s）である．

5.3 結果
5.3.1 SSVEP波形と振幅スペクトル

図 5.1Aと図 5.1Dは，それぞれ 75 Hzと 120 Hzのリフレッシュレート下で生成された
10 Hzの刺激変調符号列を示す．ここで，120 Hzのリフレッシュレート下では固定周期手
法，75 Hzのリフレッシュレート下では周波数近似手法により符号列を生成した．図 5.1B
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と図 5.1Eは，フォトトランジスタによりモニタ表面から計測された照度変化を示す．こ
れらは，明らかに刺激の点灯時に高い振幅値を持ち，消灯時には小さい振幅値を持つ．図
5.1Cと図 5.1Fは，2種類の刺激信号により誘発された SSVEPの波形を示す．刺激変調
符号列の振幅スペクトル（図 5.1G）から，どちらのリフレッシュレート下においても刺激
周波数において振幅値のピークが観測され，これらは同等の振幅値を持つことが分かる．
また，刺激信号と SSVEPの振幅スペクトルも同様の傾向を示し，刺激周波数帯では高い
振幅値を，これ以外の周波数では小さな振幅値を持つ（図 5.1H，図 5.1I）．これらの結果
から，周波数近似手法を用いることで，固定周期手法と同等な SSVEPを誘発することが
できる可能性が示された．
図 5.4 は，2 種類のリフレッシュレート下において誘発された全刺激周波数に対する

SSVEP波形の被験者間平均を示す．図 5.4に示した波形は，Ozから計測された EEGを
用い，背景雑音を除いて SSVEPの振幅と位相を見やすくするために通過周波数 [ f -2 f +2]

Hzのバンドパスフィルタを適用したものである．ここで， f は刺激周波数を示す．全て
の条件下において，SSVEPの波形は刺激周波数と同じ周波数を持つ正弦波に近い形状を
していることが分かる．また，全ての刺激周波数において，SSVEPの周波数成分は常に
一定の振幅値と位相を持ち，リフレッシュレートによらず類似した特徴を持つことがわか
る．詳細な解析結果は，次節以降で述べる．

5.3.2 振幅値と SNR

図 5.5Aは，2種類のリフレッシュレートにおける Oz箇所から計測された SSVEPの振
幅値を示す．9 Hzから 13 Hzまでの全ての周波数において，刺激周波数が大きくなるに従
い SSVEPの振幅値は小さくなることが分かる．75 Hzと 120 Hzのリフレッシュレート
における 10 Hzの SSVEPの振幅値はそれぞれ 3.70 µV と 3.80 µV であり，t検定の結果，
リフレッシュレート間，すなわち刺激提示手法間に有意差は認められなかった（p=0.70）．
一方，12 Hzでは振幅値は 2.89 µV と 3.37 µV であり，刺激提示手法間に有意差が認めら
れた（p< 10−4）．また，これ以外の周波数における SSVEPの振幅値はリフレッシュレー
ト間で同等であり（75 Hz vs. 120 Hz, 9 Hz: 4.79 µV vs. 4.83 µV , 11 Hz: 3.10 µV vs. 2.99

µV , 13 Hz: 2.77 µV vs. 2.95 µV），リフレッシュレート間に有意差は確認されなかった（9

Hz: p=0.77, 11 Hz: p=0.19, 13 Hz: p=0.34）．
図 5.5Bは，各 SSVEPの SNRを示す．振幅値と同様に，12 Hzにおける SNRはリフ
レッシュレート間に有意差が確認された（75 Hz: 3.37, 120 Hz: 3.83, p< 0.001）．一方，10

Hzにおける SNRには有意差は確認されなかった（75 Hz: 3.44, 120 Hz: 3.34, p< 0.67）．
これ以外の周波数における SNRには有意差は確認されなかった（75 Hz vs. 120 Hz, 9 Hz:

4.28 vs. 4.38, p=0.62, 11 Hz: 2.93 vs. 2.96, p=0.73, 13 Hz: 3.59 vs. 3.79, p=0.35）．
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図 5.5 オフライン脳波解析結果

5.3.3 位相と潜時

位相と潜時は Oz 箇所から計測された SSVEP により求めた．図 5.5C に，位相の被験
者間平均値を刺激周波数の関数として示した．各リフレッシュレートにおける位相の値は
線形回帰モデルにより近似された直線が当てはめられ，これは SSVEPの潜時が刺激周波
数に依らず一定であることを示す．また，図 5.5Cは線形回帰曲線の傾きとして推定され
た SSVEPの潜時も示しており，2種類のリフレッシュレートにおける潜時は 75 Hzでは
128 ms, 120 Hz では 135 ms であった．これらの結果は，固定周期手法を用いた SSVEP

の潜時を示した従来研究の結果と一致している [115, 143]．t 検定の結果，2 種類のリフ
レッシュレートにおける潜時に有意差は確認されなかった（p=0.16）．
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図 5.6 SSVEP振幅値と SNRの頭皮上分布

5.3.4 振幅値および SNRの頭皮上分布

図 5.6Aと図 5.6Bは，SSVEPの振幅値と SNRの頭皮上分布を示す．各図の上段は 120

Hzのリフレッシュレートにおける頭皮上分布を示し，中段は 75 Hzのリフレッシュレー
トにおける頭皮上分布を示す．また，下段は 120 Hzと 75 Hzのリフレッシュレートにお
ける振幅値および SNRの差に基づく頭皮上分布を示す．全ての条件下において，頭皮上
分布は類似しており，後頭部に高い振幅値および SNRを持つことが分かる．刺激周波数
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が大きくなるに従い，振幅値および SNRが高い値を示す領域が小さくなることが分かる．
頭皮上分布に示された黒点は，リフレッシュレート間に振幅値および SNRの有意差が確
認された電極位置を示す．先で述べたように，12 Hz の SSVEP の振幅値と SNR はリフ
レッシュレート間において有意差があり，頭皮上分布によると振幅値は 13個，SNRは 3

個の電極に有意差が存在することが確認された（p< 10−4）．他の刺激周波数における頭皮
上分布には，リフレッシュレート間に有意差は確認されなかった．

5.3.5 周波数分類精度

表 5.1 に，FFT と CCA に基づく手法を用いて 10 Hz と 12 Hz の SSVEP を分類した
結果を示す．ここで，M1 は FFT に基づく手法，M2 は基本周波数のみを用いた CCA

（Nh = 1）に基づく手法，M3 は基本周波数と第二高調波を用いた CCA（Nh = 2）に基づ
く手法を示す．10 Hzと 12 Hzの視覚刺激は，120 Hzのリフレッシュレート下では固定
周期手法により提示され，75 Hzのリフレッシュレート下では周波数近似手法により提示
されている．したがって，この 2クラス分類の精度比較は，刺激提示手法の直接的な比較
となる．表 5.1から，固定周期手法を用いることで周波数近似手法よりも高い分類精度が
得られることが分かり，これは 12 Hzの SSVEPの振幅値や SNRは手法間に有意差が有
るという結果と一致している．FFTに基づく手法では，固定周期手法と周波数近似手法の
分類精度はそれぞれ 91.72 % と 92.30 % であり，刺激提示手法間に有意差は認められな
かった（p=0.58）．CCAに基づく手法を用いた場合は，FFTに基づく手法よりも高い分類
精度が得られた（75 Hz vs. 120 Hz, M2: 97.33 % vs. 98.96 %, M3: 97.95% vs. 99.37 %）．
また，FFT に基づく手法の場合と同様に，刺激提示手法間に有意差は確認されなかった
（M2: p=0.22, M3: p=0.29）．第二高調波を用いることで分類精度を向上できることが示さ
れたが，CCAに基づく手法では全ての被験者において高い分類精度が得られたため，高調
波の有無による有意差は認められなかった（75 Hz: p=0.08; 120 Hz: p=0.17）．表 5.2に，
分類結果の混合行列を示す．FFT に基づく手法では 10 Hz の SSVEP に比べて 12 Hz の
SSVEPは高い分類精度が得られたが，CCAに基づく手法では 10 Hzの SSVEPにおいて
高い分類精度が示された．
図 5.5Dに，全ての刺激周波数（9-13 Hz）を用いた場合の SSVEPの周波数分類精度を
示す．M1 を用いた場合の分類精度は，75 Hz と 120 Hz のリフレッシュレート下ではそ
れぞれ 77.80 %と 81.19 %であり，有意差は認められなかった（p=0.11）．一方，CCAを
用いることで周波数検出精度は向上した（75 Hz vs 120 Hz: M2: 89.20 % vs. 93.46 %, M3:

90.55 % vs. 94.27 %）．第二高調波を用いることで分類精度を向上できることが示された
が，75 Hzのリフレッシュレート下では高調波の有無による有意差が認められ（p=0.03），
120 Hzのリフレッシュレート下では有意差は認められなかった（p=0.13）．FFTを用いた
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表 5.1 オフライン周波数分類精度（10 Hz vs. 12 Hz）

M1 M2 M3

Subject 75 Hz 120 Hz 75 Hz 120 Hz 75Hz 120Hz

s1 79.17 86.96 100.00 100.00 100.00 100.00

s2 68.75 67.35 93.75 93.75 95.83 99.37

s3 100.00 100.00 100.00 100.00 100.00 100.00

s4 89.80 91.67 85.71 97.92 87.76 100.00

s5 97.92 95.74 97.92 100.00 97.92 100.00

s6 100.00 97.87 100.00 97.87 100.00 97.87

s7 100.00 100.00 100.00 100.00 100.00 100.00

s8 100.00 98.00 100.00 100.00 100.00 100.00

s9 83.67 87.50 95.92 97.92 97.96 97.92

s10 97.92 97.92 100.00 100.00 100.00 100.00

Mean±STD 91.72±3.50 92.30±3.16 97.33±1.46 98.96±0.46 97.95±1.22 99.37±0.31
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表 5.2 オフライン周波数分類における混合行列（10 Hz vs. 12 Hz）

M1 M2 M3

75 Hz 120 Hz 75 Hz 120 Hz 75Hz 120Hz

10 Hz 12 Hz 10 Hz 12 Hz 10 Hz 12 Hz 10 Hz 12 Hz 10 Hz 12 Hz 10 Hz 12 Hz

10 Hz 90.10 9.90 90.71 9.29 100.00 0.00 100.00 0.00 100.00 0.00 100.00 0.00

12 Hz 6.67 93.33 6.28 93.72 5.38 94.62 2.07 97.93 4.15 95.85 1.23 98.77
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表 5.3 疑似オンライン周波数検出精度

Subject Accuracy (%) ITR (bits/min)

s1 90.83 92.03

s2 96.67 107.82

s3 84.17 77.01

s4 92.50 96.21

s5 95.00 102.93

s6 100.00 120.00

s7 94.17 100.62

s8 86.67 82.37

s9 100.00 120.00

s10 70.00 51.06

Mean±STD 91.00±9.00 95.00±20.90

手法と同様に，CCAを用いた手法においてもリフレッシュレート間に有意差は認められ
なかった（M2: p=0.09, M3: p=0.12）．これらの結果から，120 Hzのリフレッシュレート
を用いることで，75 Hzのリフレッシュレートに比べてわずかに高い周波数検出精度を実
現可能であることが示されたが，統計的には同等の値であることが示された．

5.3.6 疑似オンライン BCI性能

表 5.3に，疑似オンライン BCI実験により得られた性能評価結果を示す．疑似オンライ
ン BCI実験の結果として，95.0±20.9 bits/minの ITRが得られた（被験者間平均）．また，
このとき注視刺激特定精度は 91.0±9.0 %であった．特に，被験者 s6と s9は 100%の分
類精度を示しており，120 bits/minの ITRを達成した．95.00 bits/minの ITRは，これま
での SSVEP型 BCIにおける最高値である [31,114]．表 5.4は混合行列であり，すべての
周波数において高い分類精度を示していることが分かる．特に，9 - 13 Hzの分類精度は
90%を超えており，これは alpha帯域（8 - 13 Hz）における SSVEPの SNRは他の帯域
に比べて高いという従来研究の結果と一致している [137]．これらの結果から，周波数近
似手法により誘発された SSVEPを用いることで様々な周波数（8 - 15 Hz）を実現するこ
とができ，高い ITRを達成可能な SSVEP型 BCIの実現可能性が示された．
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表 5.4 疑似オンライン周波数検出における混合行列

Input Output of the simulated online test

8 Hz 9 Hz 10 Hz 11 Hz 12 Hz 13 Hz 14 Hz 15 Hz

8 Hz 89.33 2.00 0.67 0.67 4.00 2.00 0.67 0.67

9 Hz 1.33 91.33 2.67 0.67 0.00 2.67 0.67 0.67

10 Hz 1.33 0.00 97.33 0.00 0.67 0.00 0.67 0.00

11 Hz 2.00 0.00 2.00 93.33 1.33 0.00 1.33 0.00

12 Hz 0.00 0.67 0.00 1.33 98.00 0.00 0.00 0.00

13 Hz 8.00 1.33 0.00 0.00 0.00 90.67 0.00 0.00

14 Hz 3.33 1.33 1.33 0.67 4.00 6.67 82.00 0.67

15 Hz 4.00 1.33 0.00 0.00 2.00 1.33 5.33 86.00

5.4 考察
5.4.1 誘発された SSVEPの波形特徴

周波数近似手法を用いた視覚刺激提示手法は，SSVEP型 BCIにおいて高い周波数解像
度の SSVEPを誘発するために有効な手法であることが示されていた [114]．しかしなが
ら，従来の固定周期手法と周波数近似手法により誘発された SSVEPの直接的な特徴比較
は行われていなかった．したがって，周波数近似手法の厳密な有効性の検証が必要とされ
ていた．本研究では，2種類のリフレッシュレートで動作する CRTモニタを用いて固定
周期手法と周波数近似手法による視覚刺激を提示し，誘発された SSVEPの計測を行った．
ここで，120 Hzのリフレッシュレートにおいては 10 Hzと 12 Hzの視覚刺激は固定周期
手法により実現されるが，これ以外の視覚刺激は周波数近似手法により実現される．計測
された SSVEPに対して，振幅値，SNR，位相と潜時，頭皮上分布を用いた解析を行うこ
とで，刺激提示手法間の直接的な特徴比較を行った．10 Hzの SSVEPのすべての特徴は，
手法間で同等であるという結果が得られた．一方，12 Hzの SSVEPにおいては，手法に
より振幅値に有意な差が生じる結果が得られた（p< 10−4）．従来研究により特定の周波数
の SSVEP には分数調波成分が生じることが示されており，120 Hz のリフレッシュレー
トを用いることで分数調波成分である 12 Hzの信号が増幅されたと考えられる [144]．ま
た，提案手法により実現された 2種類のリフレッシュレートにおける 3種類の SSVEP（9

Hz，11 Hz，13 Hz）は，同等な信号特徴を持つことが示された．図 5.5Aより，75 Hzの
リフレッシュレート下における周波数近似手法により誘発された SSVEPの振幅値は刺激
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周波数の増加に伴い滑らかに減少していることから，12 Hzの SSVEPの振幅差は固定周
期手法を用いた場合のみに生じる作用であると考えられる．これらの結果から，周波数近
似手法を用いることで様々な周波数の視覚刺激を実現可能であり，誘発される SSVEPは
頑健な特徴を持つことが示された．
本研究では，SSVEPの基本周波数に焦点を絞った特徴解析を行ったが，SSVEPの分類
では高調波成分を含めた解析が一般に用いられる．したがって，周波数近似手法により誘
発された SSVEPの高調波の解析は重要である [26]．9 Hzと 13 Hz の刺激注視時におけ
る SSVEPの第二高調波の振幅値は，リフレッシュレート間において同等であることが示
された（75 Hz vs. 120Hz, 9 Hz: 2.65 µV vs. 2.63 µV , p=0.87; 13 Hz: 1.11 µV vs. 1.12 µV ,

p=0.82）．しかしながら，これ以外の刺激周波数に対する第二高調波の振幅値には有意差
が確認された（75 Hz vs. 120 Hz, 10 Hz: 1.87 µV vs. 2.27 µV , p=0.01; 11 Hz: 1.52 µV vs.

1.83 µV , p=0.02; 12 Hz: 1.29 µV vs. 1.62 µV , p=0.02）．これは，120 Hzの分数調波（20

Hzと 24 Hz）と刺激周波数（10 Hz - 12 Hz）の干渉作用が第二高調波の振幅値を増大させ
たと考えられる．第二高調波以外にも，周波数近似手法により誘発された SSVEP には，
高い振幅値を示す干渉周波数と呼ばれる成分が観測された [145]．しかしながら，これら
の干渉周波数成分に関しては，照度センサを用いた視覚刺激間の光強度の比較を行うな
ど，更なる調査が必要である．

5.4.2 注視刺激特定精度と情報伝達率

本研究では，周波数近似手法と固定周期手法により誘発された 10 Hzと 12 Hzの SSVEP

の分類精度の比較を行った．周波数近似手法における分類精度の被験者平均は固定周期手
法に比べてわずかに低いことが示されたが，有意差は認められなかった（周波数近似 vs.

固定周期，FFT：91.72 % vs. 92.30 %，p=0.58；CCA：97.33 % vs. 98.96 %，p=0.22）．さ
らに，本研究では 5種類の刺激周波数（9 Hz - 13 Hz，1 Hz間隔）の刺激注視時の SSVEP

に対して周波数分類を行い，注視刺激の特定精度を求めた．75 Hz における分類精度は
120 Hzに比べるとわずかに低いが，有意差は認められなかった．したがって，周波数近
似を用いた提案手法は，分類精度を低下させることなく，選択できる周波数を大幅に増
加させることができる．しかしながら，120 Hzのリフレッシュレート下で誘発された 12

Hzの SSVEPは高い SNRを持つため，SSVEP型 BCIの構築を検討する際は従来手法と
提案手法を組み合わせた視覚刺激が有効であると考えられる．
上記の性能評価に加え，本研究では疑似オンライン BCI実験を行い，8個の選択肢を持
つオンライン BCI システムとしての性能を推定した．疑似オンライン BCI 実験の結果，
平均 91.0±9.0 %の分類精度が得られた．同様に 8個の選択肢を持つ SSVEP型 BCIを用
いた Bakardjian らの研究では，広帯域の刺激周波数から 8 種類の刺激周波数を選択し，
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3.4 s/selectionの入力速度を示した [146]，本研究では，SNRが高い alpha帯域から刺激周
波数を選択することで，1.5 s/selectionの入力速度を達成した．理論上は選択肢数の増加，
入力速度の改善，分類精度の向上により ITRを向上させることができ，本研究では 95.0

bits/minの ITRを達成した．このように，周波数近似手法を用いることで刺激周波数の帯
域を柔軟に選択することができるため，選択肢数の増加だけでなく，分類精度の高い刺激
周波数の選択が可能となり，高速な BCIの実現が可能となる．

5.4.3 干渉周波数成分

先に述べたように，周波数近似手法により誘発された SSVEP の周波数スペクトルを
詳細に観察すると，基本周波数や高調波以外の成分が生じていることが分かる [145]．図
5.7Aと図 5.7Bに，それぞれ 10 Hzと 12 Hzの視覚刺激注視時の EEGの振幅スペクトル
を示す．図 5.7から分かるように，75 Hzのリフレッシュレート下では基本周波数と高調
波成分以外にも高い振幅値を持つ周波数が存在することが分かる．例えば，10 Hzの視覚
刺激注視時は 5 Hz，15 Hz，25 Hzにおいて，12 Hzの視覚刺激注視時は 9 Hz，15 Hz，33

Hzにおいて高い振幅値が観測された．また，頭皮上分布から分かるように，これらの成
分は主に後頭部に現れており，視覚刺激を注視することにより誘発されていると考えられ
る．本研究では，これらの成分はリフレッシュレートと刺激周波数の干渉により生じたと
仮定しており，干渉周波数と呼ぶ．
干渉周波数成分は SSVEPに付加情報を与えると考えられる．したがって，次式を参照
信号とした CCAに基づく注視刺激特定手法を用いることで，分類精度を向上可能である
と考えられる．
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ここで，fim ,m = 1,2, ..., M はm番目の干渉周波数を示す．実際に，本手法を用いて全ての
刺激周波数（9 - 13 Hz）から注視刺激周波数を検出した結果，平均検出精度は 92.82±6.57

%となった．ここでは，式 5.2における M を 2とし，被験者毎に最も検出率が高くなる
ように干渉周波数成分を選択した．この結果から，本手法（M4）を用いることで，式 3.8
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図 5.7 干渉周波数成分と振幅値の頭皮上分布

で定義される従来の参照信号を用いた場合よりも高精度な検出ができることが示された
（M2 vs. M4: p=0.03，M3 vs. M4: p=0.048）．したがって，周波数近似手法を用いる場合
は，干渉周波数成分を考慮した特徴抽出を検討するべきである．

5.4.4 刺激周波数とリフレッシュレート

本研究では，従来研究により広く用いられている 10 Hzと 12 Hzの刺激周波数を用いて
固定周期手法と周波数近似手法の比較を行った．実際，9 Hz，11 Hz，13 Hzの刺激周波
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数は，固定周期手法を用いて一般的なモニタのリフレッシュレート（60 Hz，75 Hz，120

Hz）下に提示することは不可能である．本研究を更に発展させるためには，90 Hzのリフ
レッシュレートで動作するモニタを用いて固定周期手法により 9 Hzの視覚刺激を提示す
る方針が考えられる．さらに，LEDを用いた刺激提示装置では柔軟な刺激周波数を実現
することができるため，様々な刺激周波数における直接比較が可能である．
本研究では，SSVEP 型 BCI において一般に用いられる alpha 帯域の刺激周波数のみ
を用いた実験を行ったが [26]，周波数近似手法は他の周波数帯域にも適用可能である．
近年の研究では，20 Hz 以上の刺激周波数を用いた SSVEP の有効性が報告されてい
る [147, 148]．高周波数帯域の刺激周波数を採用することで注視による眼疲労を軽減でき
るため，BCIシステムの快適性を向上することができる．固定周期手法を用いる場合，高
周波数帯域から刺激周波数を選択することは，リフレッシュレートによる制限のために
alpha帯域からの選択に比べて困難である．例えば，60 Hzのリフレッシュレート下では，
選択可能な高帯域の周波数は 20 Hzと 30 Hzのみである．対して，周波数近似手法を用い
ることにより，理論的にはリフレッシュレートの半分までのあらゆる刺激周波数を提示す
ることができる．したがって，高周波数帯域の視覚刺激を用いた SSVEP型 BCIの実現に
は，周波数近似手法が不可欠である．また，高周波数帯域を用いる場合，120 Hzなどの高
いリフレッシュレートのコンピュータモニタが望ましい．周波数近似手法では，固定周期
手法により生成可能な近接する 2つの周波数を用いて近似的にあらゆる周波数を実現して
いる．例えば，22 Hzの刺激周波数を生成する場合，60 Hzのリフレッシュレート下では
20 Hzと 30 Hzの混合により近似され，120 Hzのリフレッシュレート下では 20 Hzと 24

Hzの混合により近似される．したがって，高いリフレッシュレートのモニタを用いるこ
とで，より近い周波数による近似が可能であるため，近似精度が向上すると考えられる．

5.4.5 位相情報を含む刺激変調

周波数近似により様々な刺激周波数を選択することができるようになったが，変調可能
な刺激数の更なる増加手法として位相情報を組み込むことが考えられる．刺激提示時刻か
ら SSVEPが発生するまでの時間は一定であることが知られており，異なる位相を持つ同
一周波数の複数の視覚刺激により，視覚刺激と同一の周波数と位相を持つ SSVEPを誘発
することができる [26,149,150]．このように位相情報と周波数情報を組み合わせることで
刺激周波数の数を増やし，ITRを向上した研究が報告されている [115]．本研究では，周
波数近似手法により得られた SSVEPの振幅値や SNRの解析に加え，位相と潜時の解析
も行った．結果から，潜時は刺激周波数に依らず一定であり，約 130 msであることが示
された．これは固定周期手法により誘発された SSVEP の潜時とほぼ同等の結果である．
したがって，式 5.3のように周波数近似手法により生成された視覚刺激に位相情報を組み
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込むことで，位相による分類が可能な SSVEPが誘発可能であると考えられる．

c( f ,φ, i ) = square

[

2π f

(

i

RefreshRate

)

+φ

]

(5.3)

ここで，φは位相を示す．この方法では，近似的にあらゆる周波数と位相を実現すること
ができ，SSVEP型 BCIにおける視覚刺激の数を大幅に増加させることができる．

5.4.6 周波数近似手法の応用例

周波数近似を用いた視覚刺激提示手法により，様々な刺激周波数を選択できるように
なった．したがって，高い ITRを達成可能な多コマンド BCIへの応用が期待される．例
えば，コンピュータのマウスカーソルを 8方向へ操作するシステム [146]や 12個の選択
肢から成る電話番号入力システム（数字 10個，Backspace，Enter）[111]，30個以上の選
択肢が必要な文字入力システム（英字 26個，Backspace，Space，Enter，Shift）[151]な
どが考えられる．また，周波数近似手法は従来の視覚刺激数を増加するために用いられて
いた手法（Dual-frequency method [152]，Mixed frequency-phase method [115]）にも用い
ることができ，より選択肢数を増加できる可能性がある．さらに，リフレッシュレートの
低い携帯端末やタブレット型端末などの画面上に刺激を提示する際にも提案手法は有効で
ある [79,81]．周波数近似手法を用いた SSVEP型 BCIには様々な応用例が考えられるが，
視覚神経科学の研究にも利用することができる．例えば，様々な周波数で点滅する光刺激
注視時の脳活動を調べる研究や多くの視覚情報から知覚したい情報のみを選択する（選択
的注視）能力の診断にも用いることができる [153]．

5.5 結言
本章では，SSVEP型 BCIにおける選択肢数を増加させるために，周波数近似を用いた
視覚刺激変調手法の有効性を検証した [154, 155]．従来の固定周期手法では提示可能な刺
激周波数は限られていたが，周波数近似手法を用いることで刺激の周波数解像度を大幅
に向上することができる．実際，コンピュータモニタのリフレッシュレートの半分まで
のあらゆる周波数を実現可能である．周波数近似手法と固定周期手法により誘発された
SSVEP の特徴を比較した結果，手法に依らず頑健な SSVEP を誘発できることが確認さ
れた．また，周波数近似手法を用いた疑似オンライン BCI実験を行った結果，高速かつ高
精度に SSVEPを検出することができ，95.00 bits/minの ITRを実現した．
周波数近似手法により誘発された SSVEPの潜時は，視覚刺激の点滅時刻に対して一定
であることが示された．したがって，位相を変化させた複数の視覚刺激を用いることで，
位相情報によりタグ付けられた SSVEPを誘発することができる．このようにして，周波
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数情報だけでなく位相情報を付加することで選択肢数の更なる増加が可能となると考えら
れる．次章では周波数と位相情報を用いた刺激提示手法を提案し，多選択肢が必要な文字
入力のための BCIへ応用する．
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第 6章

周波数-位相近似手法を用いた高速
SSVEP型 BCI

6.1 緒言
第 1 章で述べたように，EEG を用いた BCI は様々な分野の研究者に注目されてお
り [1, 156, 157]，過去数十年の間に性能は飛躍的に向上した．SSVEP 型 BCI の性能は，
（1）視覚刺激提示方法，（2）視覚刺激への情報付与方法，（3）注視刺激特定手法の 3 つ
の要因に依存する．第一に，頑健で信頼性のある VEPを誘発するためには，安定かつ正
確な刺激提示を行う必要がある．一般に，SSVEP 型 BCI における刺激の数は，モニタ
のリフレッシュレートにより制限されるが，第 5 章で示した周波数近似手法を用いるこ
とでこの問題は解決できる [114, 158, 159]．次に，視覚刺激への情報付与は，BCI シス
テムを設計する上で重要な役割を担う．第 3章で述べたように VEP型 BCIには t-VEP，
f-VEP，c-VEP，s-VEP の 4 種類が存在し，これらは無線通信技術として利用されてい
る時分割多元接続方式（TDMA: Time division multiple access）や周波数分割多元接続方
式（FDMA: Frequency division multiple access），符号分割多元接続方式（CDMA: Code

division multiple access），空間分割多元接続方式（SDMA: Space division multiple access）
に相当する [27]．無線通信技術の場合と同様に，効果的な符号化方法を用いることで VEP

の SNR を向上させることができ，刺激間の分離可能性を高めることができる．第三に，
高速な BCIを実現するためには，効果的な注視刺激特定手法が必要となる．近年，CCA

を用いた多チャンネル EEG解析手法は広く SSVEP型 BCIの研究において用いられてい
る [31,125]．単チャネル EEGのパワースペクトル密度（PSD: Power spectrum density）に
基づく手法と比べると，注視刺激特定精度を大幅に向上可能であることが示された [125]．
CCAに基づく手法は近年の研究によりさらに改良されている [160–162]．
本研究では，ITR の向上を目的とした SSVEP 型 BCI を提案する．近年報告されてい
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る SSVEP型 BCIの研究における ITRの多くは 60 bits/min以下である [31]．このように
SSVEP型 BCIの ITRは近年飛躍的に向上しているが，更なる改善の余地があると考えら
れる．前章で示した通り，周波数だけでなく位相情報を組み込んだ視覚刺激を利用するこ
とで，視覚刺激の数を増加させることが可能となる [115]．しかしながら，従来の注視刺
激特定手法では位相情報を検出することはできないため，周波数と位相を同時に検出する
手法の提案が必要となる．このように，最適な視覚刺激提示方法，情報付与方法，注視刺
激特定手法を用いることで，高性能な SSVEP型 BCIを実現することができる．本研究で
は，40文字/minの速度で入力が可能な SSVEP型 BCIを提案する．提案システムでは，8

種類の周波数情報（8 - 15 Hz，1 Hz間隔）と 4種類の位相情報（0, 90, 180, 270度）を持
つ計 32個の視覚刺激を用いた．短時間（高速）に EEGの周波数と位相情報を捉えるため
に，本研究ではユーザ特有の学習データを参照信号として利用する CCAに基づく注視刺
激特定手法を提案する．本研究の新規性は，（1）周波数-位相近似手法を用いた視覚刺激
提示手法の提案，（2）多選択肢（32個）BCIの設計，（3）学習データを用いた CCAに基
づく注視刺激特定手法の提案である．

6.2 方法
6.2.1 周波数-位相近似手法

前章で述べたように，コンピュータモニタ上に視覚刺激を提示することで色や点滅パ
ターンなどの刺激パラメータを柔軟に変更することができるが，実現可能な周波数はリフ
レッシュレートにより制限される．周波数近似手法を用いることでこの制限は解決され，
リフレッシュレートの半分までのあらゆる周波数を持つ視覚刺激をコンピュータモニタ上
に提示できるようになった [79,113,114]．これまでの研究において，周波数近似手法によ
り提示された SSVEPの位相と潜時は頑健であり，9 - 13 Hz（1 Hz間隔）の SSVEPの潜
時は 140 ms 前後であることが示された [155]．この結果から，周波数近似を位相領域へ
拡張可能であると考えられる．つまり，同一周波数かつ位相の異なる視覚刺激は，刺激位
相に応じた位相を持つ SSVEPを誘発することができる．したがって，周波数だけでなく
位相情報を付加した視覚刺激が設計でき，これは提示可能な視覚刺激数を大幅に増加する
ことができる．近似周波数に位相情報を加えた符号列 c( f ,φ, i )は次式により定義される．

c( f ,φ, i ) = square

[

2π f

(

i

RefreshRate

)

+φ

]

(6.1)

ここで，square[·] は 50 %デューティ比の矩形波を， f は刺激周波数，φは位相，i はフ
レーム番号を示す．理論的には，周波数-位相近似手法によりあらゆる周波数（リフレッ
シュレートの半分まで）と位相（0 - 360度）を実現可能である．図 6.1Aに，75 Hzのリ
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図 6.1 (A)刺激変調符号列と (B)誘発された SSVEP，(C)振幅スペクトル，(D)複素スペクトル

フレッシュレート下において周波数-位相近似手法により生成された 4種類の位相（0, 90,

180, 270度）を持つ 10 Hzの符号列を示す．さらに，図 6.1Bより，光駆動により周波数-

位相情報は正確に SSVEPに現れていることが分かる [163]．

6.2.2 脳波解析手法

式 6.1により生成された刺激符号列により，特定の周波数と位相を持つ視覚刺激を提示
することができる．誘発された SSVEPの周波数と位相は，FFTにより求められた複素ス
ペクトルから得ることができる．振幅スペクトル値と位相スペクトル値は，各スペクトル
の刺激周波数における値として得ることができる．したがって，SSVEPの振幅 Ax ( f )と
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初期位相 φx ( f )は次式により求められる．

Ax ( f ) = abs

[

1

N

N
∑

n=1

x(n)e
− j 2π(

f
fs

)n

]

(6.2)

φx ( f ) = angle

[

1

N

N
∑

n=1

x(n)e
− j 2π(

f
fs

)n

]

(6.3)

ここで，x(n)は単チャネル EEG， f は刺激周波数， fs はサンプリング周波数，n はサン
プル点，N はデータ長を示す．さらに，第 5章と同様の解析手法（式 3.6）により，刺激
提示から SSVEPが発生するまでの潜時 t を求めた．

6.2.3 注視刺激特定手法

6.2.3.1 CCAと PSDに基づく手法
SSVEPから周波数情報と位相情報を求める最も単純な手法は，周波数検出と位相検出
の 2段階処理を行う手法である．本研究では，まず，CCAに基づく手法により刺激周波
数を特定し，次に FFTにより位相を求め，注視刺激の特定を行った．CCAに基づく周波
数の特定手法は，3.4.3.3節で述べた通りである．CCAにより特定された周波数における
複素スペクトル値を計算することで SSVEPの初期位相を求め [31, 125]，学習データから
得られた位相の参照値と比較することで位相検出を行った [115]．
周波数検出では，まず多チャンネル EEGである Xと式 3.8に示す参照信号 Y f 間の正
準相関係数 CC A(X,Y f ) を求め，正準相関係数を最大にする f を刺激周波数と特定した．
ここで，参照信号 Y f は，刺激提示に用いた周波数（8 - 15 Hz, 1 Hz間隔）の数だけ用意
した．周波数検出の後，後頭部の電極から 1箇所を選択し，特定された周波数における単
チャネル EEGの複素スペクトルを求めた．さらに，予め求めた学習データの刺激周波数
における複素スペクトル値と新たに入力された EEG の複素スペクトル値の内積を求め，
最も高くなる視覚刺激を注視刺激であると特定した．

6.2.3.2 学習データを用いた CCAに基づく手法
本研究では，SSVEP の学習データを参照信号とした CCA に基づく注視刺激特定手法
を提案した．学習データを参照信号とすることで，周波数検出と位相検出を独立に行う必
要がなく，1段階の処理により注視刺激を特定できる．
提案手法では，参照信号 X̂k は学習データ Xk（k = 1,2, ...,K）の時間平均を求めること
で得られる．K は視覚刺激数を示す．また，CCAにより得られた空間フィルタ（式 3.16

における Wx）を適用した検証データ Xと参照信号 X̂k の相関係数を注視刺激特定のため
の特徴量として利用した．本研究では，SNRを向上させるための空間フィルタとして（1）
検証データ Xと学習データに基づく参照信号 X̂k 間の正準係数W

XX̂
，（2）検証データ Xと
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図 6.2 提案手法のフローチャート

三角関数に基づく参照信号 Y間の正準係数WX Y，（3）学習データに基づく参照信号 X̂k と
三角関数に基づく参照信号 Y間の正準係数 W

X̂Y
の 3種類を導入した．図 6.2に，提案手

法による注視刺激特定手法の処理の流れを示す．注視刺激は，学習データに基づく参照信
号と新規に入力された信号（検証データ）間の相関係数が最大になる刺激として特定され
る．従来手法における三角関数に基づく参照信号と検証データの正準相関係数は，位相を
区別する能力はないが，周波数の特定には効果がある．したがって，本研究では 3種類の
空間フィルタにより得られた相関係数に，上述の正準相関係数を加えた 4種類の特徴量を
考慮した．
さらに本研究では，上記の 4 種類の特徴量を組み合わせた統合分類器を提案した．ま
ず，上述の特徴量を示す相関ベクトル ρ を次式により定義した．

ρ =
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
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(6.4)

ここで，ρ(a,b)は a と b の間のピアソンの相関係数を示す．次に，次式に示す重み付き
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図 6.3 刺激提示装置

相関係数 ρ̃ を特徴量とすることで，先述した特徴量を統合した手法となる．

ρ̃ =

4
∑

i=1

sign(ρi ) ·ρ2
i (6.5)

ここで，signは検証データと学習データ間の負の相関係数による分類可能性を保つために
利用した（e.g., 0度と 180度，90度と 270度）．提案手法では，この特徴量 ρ̃ を最大にす
る参照信号に対応した視覚刺激が注視刺激として特定される．

6.2.4 脳波計測実験

6.2.4.1 実験 1：オフライン脳波計測実験
周波数-位相近似手法による視覚刺激により誘発された EEGを計測，解析するために，
オフライン実験を行った．この実験では，24 インチの LCD モニタ（Dell S2409W, Dell

Inc.）上に 32 個の視覚刺激を提示した．モニタのリフレッシュレートは 75 Hz とした．
図 6.3に示すように，視覚刺激は 3 × 3 cmの正方形であり，2つの刺激間の距離を 3 cm

（縦）と 2 cm（横）として 8 × 4の行列として配置した．各列はそれぞれ 8種類の周波数
（8 - 15 Hz）を示し，各行はそれぞれ 4 種類の位相 (0, 90, 180, 270 度) を示す．ここで，
全ての視覚刺激は，式 6.1に述べた周波数-位相近似手法により生成された．また，刺激提
示プログラムはMATLABの Psychophysics Toolbox extentionsを用いて実装した [134]．
本研究では，平均年齢 23 歳の 13 名の男女（男性：10 名，女性：3 名）による実験を
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行った．全ての被験者は，慶應義塾大学倫理委員会により承認された同意書に署名し，実
験データや個人情報の取り扱い方針に了承済みである．被験者はモニタから 70 cm 離れ
た椅子に座り，同時に点滅する 32個の視覚刺激からランダムに指定された 1個を 4 s間
注視した．1セッションの中で 32個全ての視覚刺激を順に注視した．また，セッション
間に数 min の休憩を挟み，合計 7 セッションの実験を行った．被験者が注視すべき視覚
刺激は，刺激提示プログラムにより指示される．まず，モニタ上の注視すべき位置に 3 ×

3 cmの赤い矩形枠が 0.5 s間表示される．このとき，点滅刺激は表示されておらず，被験
者はこの間に視線を注視位置へ移動させる．次に，点滅刺激が 4 s間提示され，被験者は
点滅が消えるまで注視を続けた．点滅が終わると，次に注視すべき位置に矩形枠が移動
し，ユーザは上記の行為を繰り返し行った．EEGは主に後頭部に貼付された 16個の電極
（FPz, F3, F4, Fz, Cz, P1, P2, Pz, PO3, PO4, PO7, PO8, O1, O2, Oz）により計測され，脳波
計 g.USBamp（g.tec medical engineering GmbH）により 512 Hzのサンプリング周波数で
記録した．注視刺激や視線移動の時間を示す 8 bitsのデジタル信号が刺激提示プログラム
により生成され，イベントトリガーとして EEG と同時に計測した．計測された EEG は
イベントトリガーに従い 4 s間のエポックに分割され，特徴解析や注視刺激特定手法の検
証に用いられる．

6.2.4.2 実験 2：疑似オンライン BCI実験
刺激提示手法や注視刺激特定手法を含む提案システムのオンライン性能を評価するため
に，第 5章と同様に疑似オンライン BCI実験を行った．実験はオフライン EEG計測実験
と同じ 13名の被験者に対して行われた．本実験は，視覚刺激の点滅時間を 1 s間，視線
移動時間を 0.5 s間とするオンライン BCIを想定して行われた．また，32個のコマンドを
オンライン入力する実験を想定し，刺激提示プログラムによりランダムに指示された順に
32個の視覚刺激を注視する実験内容とした．各被験者は，32個のコマンドを入力する実
験を 2回行った．計測条件は，オフライン EEG計測実験のときと比べて，刺激の点滅時
間（実験 1：4 s間，実験 2：1 s間）以外は同じとした．

6.2.5 脳波解析と性能評価

オフライン EEG計測実験と疑似オンライン BCI実験では，全ての EEGデータエポック
は式 3.1に示す CARと通過周波数 7 - 50 Hzの無限インパルス応答（IIR: Infinite impulse

response）フィルタが適用される．視覚系の反応の遅れを考慮し，オフライン EEG計測
実験と疑似オンライン BCI 実験にて計測されたデータエポックは，0 を刺激の点滅が開
始した時点とすると，それぞれ [0.12 s 4.12 s]と [0.12 s 1.12 s]の区間を切り出した．つ
まり，オフライン実験において分類精度を最大にする区間として，120 msの遅れを適用
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した．また，CCAにおける過学習を防ぐために，後頭部の 8個の電極（PO3, PO4, PO7,

PO8, POz, O1, O2, Oz）を用いて解析を行った．CCA を用いた周波数検出における三角
関数に基づく参照信号では，高調波成分の数を 3（Nh = 3）とした．さらに，CCAを用い
た注視刺激特定手法における位相検出には，Small Laplacian法による前処理を行った Oz

箇所の単チャンネル EEGを用いた．
計測された EEG データエポックは，先述の提案手法により分類される．オフライン

EEG計測実験では，Leave-one-out交差検証法（LOOCV: Leave-one-out cross validation）
により分類精度を推定した．ここで分類に使用されたパラメータおよび学習データは疑似
オンライン BCI実験における EEG解析にも適用される．本稿では，分類精度に加えて式
1.1で定義される ITRによる性能評価も行った．

6.3 結果
6.3.1 位相と潜時

図 6.1 に，4 種類の位相（0，90，180，270 度）を持つ 10 Hz の刺激変調符号列（図
6.1A）と誘発された SSVEP（図 6.1B）の例を示す．刺激は 75 Hzのリフレッシュレート
下で提示されていると想定している．図 6.1Cは，誘発された SSVEPの振幅スペクトルを
示す．この図から，異なる位相を持つ全ての SSVEPにおいて 10 Hzに振幅ピークが生じ
ていることが分かる．図 6.1Dに示す SSVEPの複素スペクトルは，4種類の位相に対応し
たクラスタが存在することを示している．これらの結果は，周波数-位相近似手法により，

図 6.4 各周波数における (A)刺激変調符号列と (B)SSVEPの複素スペクトル
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図 6.5 誘発された SSVEPの (A)位相と (B)潜時

所望の周波数と位相を持つ SSVEPを誘発できることを示す．したがって，この手法によ
り SSVEP型 BCIにおける視覚刺激の数を柔軟に増減させることができる．図 6.4Aと図
6.4Bは，刺激変調符号列と誘発された SSVEPの被験者間平均の刺激周波数における複素
スペクトルを示す．ここに示す SSVEPは，CARにより空間フィルタリングされた Oz箇
所の EEGを用いたものである．理想的には，注視刺激に対する複素スペクトル値は同程
度の振幅値を持ち，それぞれ 0，90，180，270度の位置に現れると予想される．一方，非
注視刺激に対する複素スペクトル値はほぼゼロの振幅値を持つことが予想される．近似手
法により得られた符号列には周波数や位相の誤差が見られるが，それぞれは互いに異なる
周波数と位相を示している．誘発された SSVEPの複素スペクトルは，刺激変調符号列の
場合と同様の傾向を示している．符号列と SSVEP間の違いは視覚系の遅れから生じたも
のであり，この遅れ時間（潜時）は式 3.6により推定可能である．図 6.5は，誘発された
SSVEPから推定された位相と潜時を示す．図 6.5Aは，位相の被験者間平均を刺激周波数
の関数として 4種類の刺激位相それぞれについて示したものである．全ての周波数-位相
曲線は同等な傾きを持つ線形回帰モデルに当てはまり，これは SSVEPの潜時が一定であ
ることを示している．図 6.5Bは，線形回帰モデルの傾きから推定された SSVEPの潜時
を示す．4種類の刺激位相に対する SSVEPの潜時は，それぞれ 144ms，141ms，142ms，
145msであった．推定された潜時は，従来研究により示された結果と一致する [115,143]．
一元配置分散分析（ANOVA: Analysis of variance）の結果，異なる刺激位相における潜時
の間には有意差は確認されなかった（p=0.73）．これらの結果から，適切な機械学習の処
理を行うことで，SSVEPの周波数と位相を正しく分類できる可能性が示された．
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図 6.6 オフライン注視刺激特定精度

6.3.2 オフライン BCI性能

図 6.6A はオフライン実験における注視刺激特定精度の被験者平均を，図 6.6B は ITR

の被験者平均をそれぞれ示す．これらの結果は，1 - 4 sに分割されたエポックに対して 5

種類の CCA に基づく手法を用いて計算された．図 6.6 において，M1 は CCA に基づく
周波数検出と PSD に基づく位相検出の 2段階手法を，M2 は検証データと学習データか
ら生成された空間フィルタを用いた提案手法を，M3 は検証データと三角関数に基づく参
照信号から生成された空間フィルタを用いた提案手法を，M4 は学習データと三角関数に
基づく参照信号から生成された空間フィルタを用いた提案手法を，M5 はこれらを組み合
わせた提案手法を示す．これらの結果から，4 種類の提案手法（M2，M3，M4，M5）は
全てのデータ長において M1 よりも高い分類精度と ITR が得られることが示された．特
に，統合分類器である M5 を用いることで，最も高い分類精度と ITRが得られることが分
かる．1 sのデータ長において，分類精度は 70.95±17.53 %から 88.84±11.48 %まで増加
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図 6.7 疑似オンライン BCI実験における (A)注視刺激特定精度と (B)ITR

し（M1 vs. M5，p< 10−3），ITRは 111.65±41.75 bits/minから 161.00±34.23 bits/minま
で増加した（M1 vs. M5，p< 10−5）．全てのデータ長において比較的高い分類精度（>88

%）が得られたことから，データ長が短い 1 sの場合に最も高い ITRが得られた．式 1.1

から分かるように，データ長が長い場合，多少の精度向上は大幅な ITR の減少を引き起
こす．例えば，1 sの場合に比べて 2 sのデータを用いることで分類精度は 4.26 %増加可
能だが（88.84±11.48 % vs. 93.10±6.16 %，p< 0.05），ITRは 161.00±34.23 bits.minから
104.03±12.49 bits/minに減少してしまう（p< 10−6）．これらの結果は，1 sのデータ長が
高い ITRを持つオンライン BCIシステムを構築するために最適であることを示している．
注視刺激特定手法の更なる比較のために，0.5 sと 1 sのデータを用いた場合の各手法に
おける分類精度と ITRを計算した．図 6.6Cと図 6.6Dに示すように，いずれの場合も提
案手法（M2，M3，M4，M5）の分類精度と ITRは M1 に比べて有意に高いことが示され
た．0.5 sのデータ長の場合，提案手法の優位性はさらに顕著に現れている．特に，M1 の
分類精度は提案手法に比べて有意に低く（M1 vs. M2: p< 10−5; M1 vs. M3: p< 10−5; M1

vs. M4: p< 10−6; M1 vs. M5: p< 10−6），一方，M5 の分類精度は他の手法に比べて有意に
高いことが分かる（M5 vs. M1: p< 10−6; M5 vs. M2: p< 10−3; M5 vs. M3: p< 10−5; M5 vs.

M4: p< 10−4）．M2，M3，M4 の間には分類精度に有意差は認められなかった（M2 vs. M3:

p=0.75; M2 vs. M4: p=0.85; M3 vs. M4: p=0.50）．これらの結果から，CCAに基づく空間
フィルタを用いた提案手法の有効性が示された．

6.3.3 疑似オンライン BCI性能

表 6.1 は疑似オンライン BCI 実験により得られた被験者毎の分類精度と ITR を示す．
表では，周波数分類精度（8クラス分類）と位相分類精度（4クラス分類），周波数-位相
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表 6.1 疑似オンライン BCI性能評価

Accuracy (%) ITR

Subject Frequency Phase Mixed (bits/min)

s1 96.88 93.75 92.19 168.70

s2 93.75 90.62 90.62 163.47

s3 93.75 95.31 93.75 174.12

s4 93.75 92.19 92.19 168.70

s5 96.88 90.62 90.62 163.47

s6 96.88 93.75 92.19 168.70

s7 100.00 95.31 95.31 179.79

s8 100.00 96.88 96.88 185.78

s9 89.06 78.12 78.12 126.34

s10 100.00 98.44 98.44 192.26

s11 95.31 85.94 85.94 148.70

s12 98.44 96.88 96.88 185.78

s13 87.50 85.94 84.38 144.03

Mean±std 95.55±3.98 91.83±5.68 91.35±5.69 166.91±18.50

分類精度（32 クラス分類）の結果をそれぞれ区別して示している．3 種類の全ての分類
精度において，被験者間平均値は 90 %を超える高い値が得られた（周波数：95.55±3.98

%，位相：91.83±5.68 %，周波数-位相：91.59±5.69 %）．一般に，周波数分類は位相分類
よりも高精度に行うことができ，3 名の被験者からは 100 % の周波数分類精度が得られ
た．1試行の長さが 1.5 sであることから，これらの分類精度は高い ITRを示し，周波数-

位相分類では被験者間平均 166.91±18.50 bits/minの ITRが得られた．周波数検出と位相
検出それぞれの ITR の平均は，それぞれ 105.64±11.55 bits/min と 59.55±10.85 bits/min

であった．ここで，図 6.8に各視覚刺激に対する注視刺激特定精度を示す．図から分かる
ように，刺激周波数が高帯域であるほど注視刺激特定精度は低く，これは従来研究の結果
と一致する [155]．
図 6.7 は異なるデータ長を用いた場合のオンライン BCI 性能の推定結果を示す．図中
の実線はそれぞれ分類精度と ITRを示しており，破線はチャンスレベルを示す．図 6.7A

は，データ長が 0.1 sから 1 sへ増えるに従い分類精度が増加することを示している．ここ
で，各エポックは刺激提示から SSVEP発生までの 120 msの遅れを考慮して抽出されて
いる．すなわち，0.1 sのエポックとは，刺激提示の時間を 0 sとすると 0.12 s後から 0.22

88



第 6章 周波数-位相近似手法を用いた高速 SSVEP型 BCI 6.4 考察

Frequency (Hz)

P
h
a
s
e
 (

D
e
g
re

e
)

 

 

8 9 10 11 12 13 14 15

0

90

180

270

50

60

70

80

90

100

図 6.8 各視覚刺激に対する注視刺激特定精度（%）

s後までを抽出したものとなる．結果から，短いデータ長のエポックにおいても，3種類
の分類精度はそれぞれチャンスレベルを上回っていることが分かる．図 6.7Bより，短い
データ長のエポックを用いて検出時間を短縮することで，分類精度は低下するが ITRを向
上可能であることが分かる．この現象は周波数検出，位相検出，周波数-位相検出全ての
おいて共通である．最も高い ITRは，0.6 sのエポックの場合に得られた（周波数-位相：
203.56±30.74 bits/min，周波数：121.58±21.47 bits/min，位相：72.01±14.96 bits/min）．実
際，分類精度と ITRにはトレードオフがあり，オンライン BCIシステムを構築する際に
は目的に応じて最適値を選択する必要がある．

6.4 考察
6.4.1 情報伝達率

BCI の評価において ITR は広く用いられてきた [1, 164]．本研究では，13 名の被験者
に対して疑似オンライン BCI実験を行った結果，平均 166.91±18.50 bits/minの ITRが得
られた．ITRの最大値と最小値はそれぞれ 192.26 bits/min（s10）と 126.34 bits/min（s9）
であった．我々の知見では，166.91±18.50 bits/minの ITRはこれまでに報告されてきた
EEGを用いた BCIの中で最高値であり，これは過去に c-VEP型 BCIの研究で得られた
ITRの最高値である 144 bits/minを大きく上回る結果である [32]．
従来の周波数と位相情報を組み合わせた SSVEP型 BCIの研究では，本研究と同様の疑
似オンライン BCI実験により 66.5 bits/minの ITRを示した [115]．本研究は従来研究に
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比べ，（1）視覚刺激数の増加（32 vs. 15），（2）注視刺激特定に要する時間の短縮（1 s vs.

2 s），（3）多チャンネル手法の使用（CCA vs. bipolar），（4）学習データを用いた CCAに
基づく注視刺激特定手法の使用などの理由により 100 bits/min以上の大幅な性能改善を達
成することができた．本研究で提案した周波数-位相近似手法は，コンピュータモニタを
用いた場合でも多数の視覚刺激を提示することを可能にする．解析の結果，この近似手法
により誘発された SSVEPは，高い周波数-位相解像度（周波数：1 Hz，位相：90度）を持
ち，適切な機械学習手法により分類できる性質を持つことが示された．また，学習データ
と CCAに基づく空間フィルタを用いた提案手法は，1 sの短いデータ長においても 90 %

以上の高い分類精度を実現可能であることが示された．
本研究では，SSVEP型 BCIの既存研究に比べて高い性能を達成した．CCAに基づく手
法を用いた初のオンライン BCIシステムの研究では，58 bits/minの ITRが示された [31]．
100 bits/min の高い ITR を達成した先行研究は，周波数近似を用いた研究である [155]．
本研究は，周波数近似手法を拡張して位相情報を加えたものであり，SSVEPの持つ情報
量の大幅な増加を実現した．この結果として，これまでの研究において最高性能を誇って
いた c-VEP型 BCIシステムよりも高い ITRを達成した [27,28,32]．しかしながら，デー
タ長や符号列長などのパラメータを最適化することで c-VEP型 BCIの性能を向上させる
余地があると考えられるため，これらの BCIシステムの直接比較を行う必要がある．
本提案システムは高い ITRを達成したが，更なる改善の余地がある．図 6.7から分かる
ように，0.6 sのデータ長を用いることで，ITRを 203.56±30.74 bits/minまで向上可能で
あることが分かる．特に，最も高い値を示した被験者（s8）の ITRは 262.17 bits/minで
あった．実際には，データ長を被験者毎に適応的に決定する手法を用いることで，注視刺
激特定に要する時間を減らすことができる [111]．個人差を考慮し個人に特有なパラメー
タ（電極位置，高調波成分，バンドパスフィルタ）を決定することで，更なる性能向上が
期待される．一方，視覚刺激数の増加も，ITRを増加させる有効な手段の 1つである．周
波数と位相の解像度を向上させることで，この目的を達成できる．さらに，視線移動の時
間を減少させることにより，ITRを向上させることができる．実際，ユーザが訓練するこ
とにより，視線移動時間を減少させることができる．Chenらの研究では 0.3 sの視線移動
時間を考慮しており，本研究で用いた 0.5 sの視線位相時間を短縮可能であることを示し
ている．これらのパラメータは，高性能な BCIシステムを実現するために慎重に選択さ
れるべきである．上述のパラメータ最適化を行うことで，60文字/minの速度で入力可能
な BCIシステムを実現可能であると考えられる．
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図 6.9 周波数特定精度と位相特定精度

6.4.2 学習データを用いた手法の有効性

本研究における提案手法は，BCIシステムの性能向上のための重要な役割を担う．提案
手法について詳しく考察するために，本研究では周波数分類精度と位相分類精度における
提案手法と従来の CCAに基づく手法の比較を行った．図 6.9に，0.5 sと 1 sのエポック
に対して 5 種類の分類手法を適用した場合の周波数検出と位相検出における分類精度と
ITRを示す．この結果は，CCAの参照信号に学習データを導入することで周波数検出と
位相検出の両方の分類精度を向上可能であることを示している．特に，位相検出精度の
向上は顕著に現れている．1 sのエポックを用いた場合，位相検出精度は 14.15 %（M1：
76.20 %，M5：90.35 %，p< 0.005）向上し，周波数検出精度は 13.60 %（M1：79.50 %，
M5：93.10 %，p< 0.05）向上した．0.5 sのエポックを用いた場合でも，提案手法の分類
精度は高く，CCAに基づく手法に比べて有意に高い値を達成した（M5 vs. M1；周波数：
83.10 % vs. 30.77 %，p< 10−6；位相：82.55 % vs. 41.38 %，p< 10−8）．
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提案手法を用いることで周波数検出や位相検出精度が向上する理由は次のように考えら
れる．（1）時間領域における特徴量としては，三角関数による参照信号に比べて SSVEP

の学習データの方がより良い特徴付けが可能であるということが実証されている．Zhang

らは SSVEP の学習データを用いて周波数検出を行う Multi-way CCA（MCCA）を提案
し [160, 162]，Panらは位相を考慮した三角関数と学習データを参照信号として周波数検
出を行う手法を提案した [161]．これらの手法は従来の CCAに基づく手法に比べて周波
数検出精度を改善することができる．図 6.9に示すように，提案手法は三角関数を参照信
号とした従来の CCAに基づく手法よりも高い周波数検出精度を達成している．（2）提案
手法では，正準相関ではなく，空間フィルタを適用した EEG信号間の相関係数を特徴量
として用いている．正準相関では検証データと参照信号の相関が正値になるように重みが
決定されるため，位相が 180度異なる 2つのクラスを分類することはできない．検証デー
タと参照信号間の相関係数ではこのような場合は負値となる．一方，CCAに基づく空間
フィルタにより 1 次元信号へ次元削減した検証データと参照信号間の相関係数を用いる
ことで，同周波数かつ位相が 180度異なる 2クラス分類も可能になる．この処理により，
位相の正確な検出が可能になる．（3）提案手法では異なる 3 種類の空間フィルタを用い
ることで，検証データと参照信号間の相関係数の推定を改善している．さらに，これらに
加えて通常の CCAによる特徴量を組み合わせた統合分類器を提案した．図 6.6に示すよ
うに，統合分類器の分類精度は他の手法に比べて最も高く，周波数と位相の同時検出に有
効であることが分かる．最も重要な結果として，0.5 s のような短いデータ長においても
高い分類精度を達成できることが挙げられる．通常の CCAに基づく手法に比べて提案手
法の分類精度は高く，両者の平均値には有意差が存在した（分類精度：78.98 % vs. 26.41

%；ITR: 200.14 bits/min vs. 33.92 bits/min，p< 10−6）．したがって，提案手法を用いるこ
とで，1 s以内に文字入力が可能な BCIシステムを構築することが可能となる．
注意すべき点として，注視刺激特定に必要な学習データを取得するために，実利用の前
に EEG計測を行う必要がある．周波数検出のみであれば通常の CCAに基づく手法を用
いれば学習データを事前に取得する必要はない．しかしながら，SSVEPにおける位相の
個人差は比較的高く，高精度に位相検出を行うためには学習データを利用した手法が望ま
しい．実利用を考えると，提案手法を用いるために事前に計測すべき学習データ数を検証
することは重要である．図 6.10に，学習データ数と分類精度と ITRの関係を示す．概し
て，学習データ数が増加するに従い，性能は増加することが分かる．学習データ数の増加
による性能改善は，周波数検出よりも位相検出において顕著にみられる．5試行分以上の
学習データを使用することにより，160 bits/min以上の高い ITRを得ることができる（5

試行：161.34 bits/min，6試行：164.20 bits/min，7試行：166.91 bits/min）．本研究では 1

試行に 1.5 sを要するシステムを想定しているため，5試行分の学習データを計測するに
は 5 min程度の予備実験が必要となる．
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図 6.10 学習データ数と注視刺激特定精度

6.4.3 実用的な BCIの実現における課題

本研究では疑似オンライン BCI実験を用いた性能評価を行った．この方法はこれまで
の研究においても広く用いられている [116, 161, 165]．本質的には，疑似オンライン BCI

実験で得られた知見は容易にオンラインシステムへ適用して実装することができる．しか
しながら，オンラインシステムにより得られた BCI性能はデータ転送の遅れやデータ処
理時間，フィードバックの提示による効果など，様々な要因の影響を受ける．さらに，オ
ンラインシステム使用中の入力誤りなどに関連したユーザの生理，心理変化が評価に影響
を与える可能性がある．ユーザに対して訓練の時間を用意することで，これらの影響を押
さえることができると考えられる．また，本研究では 20代の被験者を用いたが，SSVEP

の振幅や潜時は被験者の年齢によって変化することが報告されている [166]．1991 年の
Porciatti らの報告では，低周波数帯域の視覚刺激による誘発された高齢者の SSVEP は，
振幅が小さく，潜時は長くなる．したがって，様々な年齢の被験者で実験を行い，提案し
た BCIシステムの有効性を検証する必要がある．
実際に文字入力装置を実装するために，次の問題について考慮する必要がある．第一
に，非同期 BCIシステムを構築する必要がある．つまり，文字入力状態と休憩状態を判別
し，自動で切り替える機構が必要となる．この問題に最も簡単な解決策は，スイッチ型イ
ンタフェースの導入である [25]．本研究では，第 4章に示した随意性瞬目検出手法を利用
したスイッチ型インタフェースを導入することにより，この問題に対処可能である．第二
に，VEP型 BCIでは視覚刺激を注視することによる眼疲労や不快感が生じるため，これ
を軽減する必要がある．視覚刺激に対する眼疲労や不快感は刺激パラメータを調節するこ
とにより改善できる．例えば，高周波数帯域 [147]や高デューティ比 [167]の視覚刺激は，
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眼疲労や不快感の軽減に有用であることが示されている．第三に，実用性を考慮した携帯
型 BCIシステムを構築する必要がある．日常生活における実用性を向上させるためには，
携帯端末や無線通信技術を用いた BCIシステムの実現が不可欠である [79, 86, 168]．

6.4.4 周波数-位相近似手法の応用可能性

本研究では，32 個の視覚刺激を用いた SSVEP 型 BCI を用いて，周波数-位相近似手
法や注視刺激特定手法の有効性を検証した．P300 や c-VEP を用いた文字入力システ
ム [32,35]などと比べ，提案システムは高速な入力が可能であることが示された．1.5 sで
1個の注視刺激を特定することができ，これは 1 min間に 40文字の入力が可能であるこ
とに相当する．このことから，提案システムの入力速度が視線追跡装置やタッチパネルな
どによる入力装置に匹敵すると考えられる．また，文字入力装置の他にも多くの入力コマ
ンドを要するインタフェースとしての応用が可能である．例えば，電話番号入力装置や多
くの関節を持つ機械の制御などが考えられる．
本研究で提案した注視刺激特定手法は，入力コマンドの少ない SSVEP型 BCIへも適用
できる [106]．例えば，2種類の周波数（例：10 Hzと 15 Hzなど）と 2種類の位相 (例：
0度と 180度など)を用いた 4個の視覚刺激を持つシステムでは，提案手法による注視刺
激特定手法が有効である．このような場合，注視刺激特定のためのデータ長を 0.5 s以下
に短縮できると考えられる．数 100 ms程度の速度での入力が実現すれば，高速入力を求
める多くのシステムへ応用できる．例えば，周波数-位相でタグ付けされた物体に対する
視覚的注意は，ほぼリアルタイムで追跡することができる [169]．高速 BCIは，肢体不自
由者の行動やコミュニケーション支援だけでなく，健常者に対するヒューマンコンピュー
タインタフェースとしての利用が期待される [170, 171]．また，本研究で提案された技術
は，SSVEPを用いた視覚神経科学への応用も期待される．例えば，多くの視覚情報から
知覚したい情報を選択する（選択的注視）能力に関する研究などにおいて利用可能であ
る [142, 153]．これらに基づき，提案手法は SSVEPを用いた選択的注視に基づくあらゆ
る BCIシステムへ応用可能であると考えられる [160, 172, 173]．

6.5 結言
本章では，周波数近似手法を拡張し，位相情報を付加することにより，SSVEP型 BCI

における視覚刺激数を大幅に増加させる手法を提案した [174]．この周波数-位相近似手法
を用いることで，視覚刺激と同じ周波数や位相を持つ SSVEP を誘発することができる．
したがって，適切な機械学習手法を用いることで，SSVEPの周波数と位相を検出するこ
とができ，これらの特徴に関連付けられた情報を BCIのコマンドとして利用することが
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できる．本研究では，周波数と位相を検出する手法として，学習データを用いた CCAに
基づく手法を提案した．提案手法では，学習データと検証データの相関係数を特徴量とし
て用いることで，正確な周波数と位相の検出を可能とした．このように多選択肢かつ高精
度な BCIの性能評価をした結果，166.91 bits/minという既存研究の中で最高値の ITRが
実現できることが示された．
提案システムは，文字入力装置に必要な選択肢数および性能を達成可能である．しかし
ながら，本研究で行われた性能評価は疑似オンライン BCI実験のみであるため，オンライ
ン BCIシステムを構築して性能評価を行う必要がある．また，視覚刺激を注視すること
による眼疲労や不快感を軽減することも重要な研究課題である．今後は，上記の課題を解
決することにより，実用性の高い BCIシステムの実装を行う．
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結論

本研究では，実環境下における文字入力のための BCIを提案し，BCIシステムの非同
期化および ITR を向上するための視覚刺激提示手法や信号処理手法を提案した．従来の
BCI 研究では工学的な機能補填やコミュニケーション支援が必要な ALS や筋ジストロ
フィーなどの神経筋難病患者を対象としており，健常者に対しても有用かつ魅力的な BCI

は未だ実現されていなかった．BCI の潜在ユーザを肢体不自由者だけでなく健常者へ拡
大させ，需要が増加することで，BCIシステムの販売会社や研究者が増加し，BCIに関す
る市場と研究の間に好循環が生じると考えられる．これを実現するためには，高性能かつ
簡便に利用できる BCIを提案し，健常者に対する BCIの有用性を示す必要がある．文字
入力を可能にするためには少なくとも 32個の選択肢（英字 26種類，Backspace，Space，
Enter，Shift，Period，Comma）が必要であり，キーボードやタッチパネルに匹敵するた
めには 1 - 1.5 s/selection 程度の高速な入力速度が望ましい．BCI システムにおける選択
肢数や通信速度，精度はシステムの性能を評価する上で重要な指標となり，これらの総合
的な評価指標である ITR を用いると，上記の目的を達成するためには 170 bits/min 程度
の ITRが望まれる．従来研究では符号変調された VEPを用いることで 2.1 s/selectionの
通信が可能な高速 BCIを実現したが，タッチパネルに匹敵するほど高速な通信は未だに
達成されていない．本研究では各視覚刺激に対して多くの情報を付与し，短いデータ長の
EEGによる高精度な特徴抽出を可能にすることで，通信速度および ITRの向上を実現し
た．具体的には，近似的に実現された周波数および位相により情報が付加された視覚刺激
の提示手法を提案し，この手法により誘発された VEPに正確に周波数-位相情報が付与さ
れていることを示した．また，学習データを用いた信号処理手法を提案し，短いデータ長
の EEGからの高精度な周波数-位相情報の抽出を実現した．さらに，EOGにより随意性
瞬目を検出する手法を提案し，BCIシステムの稼働状態と休止状態を切り替えるためのス
イッチ型インタフェースとして応用することで，非同期 BCIシステムを実現した．
第 4 章では，無意識的な瞬目と区別して随意性瞬目であるダブルブリンクとウィンク
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を EOGを用いて検出し，スイッチ型インタフェースへ応用する手法を提案した．従来の
EOGによる瞬目検出法では振幅値を特徴量として用いるのに対して，提案手法では瞬目
時の EOG の波形形状を特徴量として用い，EOG の振幅や持続時間の個人差の影響に頑
健な随意性瞬目検出を実現している．ウィンク時の EOGの振幅は個人差だけでなく試行
間差が大きく適切な閾値を決定することは困難であったが，RBFカーネルを用いた SVM

や提案手法により試行間差の影響を受けない高精度な検出を実現した．シミュレーション
では対象となる被験者以外の学習データから抽出した波形形状を用いた場合の提案手法に
よる瞬目分類精度を求めた結果，高精度な分類精度を達成した．したがって，個人差の影
響を受けない特徴量の抽出に成功し，提案手法を用いることで新規ユーザでも随意性瞬目
によるスイッチ型インタフェースを利用可能であることが示されたと考えている．
第 5章では，コンピュータモニタにより提示可能な周波数の解像度を向上し，選択肢数
を増加させる方法として周波数近似手法を提案した．コンピュータモニタ上に提示可能な
周波数はリフレッシュレートにより制限されていたが,周波数近似手法では周期を可変に
することで近似的に様々な周波数が実現できる．本手法により誘発された SSVEPを解析
した結果，振幅値や SNR，位相と潜時は従来手法により誘発された SSVEPとほぼ同等で
あり，SSVEP型 BCIとしての応用可能性が示された．さらに，疑似オンライン BCI実験
の結果，選択肢数を増加可能であるにもかかわらず高速かつ高精度に SSVEPを検出可能
であり，ITRを向上させる可能性が示された．また，SSVEPに付加された位相情報が頑
健な特性を持つことから，周波数近似手法を拡張して位相情報を付加することにより，選
択肢数をさらに増加できる可能性が示された．
第 6章では，周波数情報だけでなく位相情報を付加した SSVEPを誘発するための周波
数-位相近似手法を提案した．本手法により周波数または位相の異なる 32種類の視覚刺激
をコンピュータモニタ上に提示させることに成功し，文字入力への応用可能性の検証を
行った．一般に SSVEP の周波数や位相解析に用いられる FFT に基づく手法では，解析
に用いる電極を 1つ選択する必要があるため情報量が少なく，周波数-位相検出精度は選
択された電極に左右される．一方，多チャンネル EEGの学習データと新規データの正準
相関を特徴とした提案手法を用いることで，電極選択の必要がなく，情報量も増加するた
め高精度な分類ができることが示された．これらの提案手法を用いた疑似オンライン BCI

実験の結果，167 bits/minの ITRを達成し，既存研究において提案された BCIの中で最も
高速な BCIの実現に成功した．
本研究において提案した VEP 型 BCI は，1.5 s/selection の通信速度を実現し，従来研
究における ITRの最高値を更新した．これは 1 min間に約 40個の文字入力を可能にする
速度であり，健常者がタッチパネルにより文字入力を行う速度に匹敵する．したがって，
BCI が健常者にとっても有用であることが示され，潜在ユーザの拡大が期待される．ま
た，本研究で提案した BCIは文字入力を対象としていたが，他のアプリケーションへの
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応用も可能である．例えば，ユーザの周辺環境に存在する家電機器などの操作入力を BCI

の選択肢へ割り当てることで，環境操作のための BCI が実現できる．この場合，選択肢
数が多いほど，多くの機器操作が可能であるため，本研究において提案された手法の利用
が不可欠となる．また，コンピュータのマウスカーソルを 4 - 8方向へ移動させるような
BCIや Onと Offを制御するスイッチのような BCIなど，選択肢の少ない BCIに対して
も提案手法は有効である．この場合，周波数と位相により情報が付加された少数の視覚刺
激を用いることで，1s 以下の高速な通信が可能になると考えられる．これらの例のよう
に，今後は本研究において提案した成果を発展させて様々な応用研究を行うことで，BCI

の需要を拡大させられると考えている．本研究成果が礎となり，多くの肢体不自由者の生
活の質が向上し，さらには健常者にとっても有用な BCI技術が発展することを切に願う．
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