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体幹・骨盤回旋運動補助による歩行支援および走行拡張∗

橋本 光太郎

概要

近年, 高齢化に伴う要介護・要支援者の増加が大きな問題となっており, 未然に防止するこ
とが重要となっている. 我々は要介護となる要因の一つである運動器障害に着目し, 人間
が行う基本的な動作である歩行や走行を対象として, 体幹と骨盤の回旋運動から歩行を支
援する回旋運動補助システムを開発しており, 日常的な運動を促し運動機会を増加させる
ことで運動器障害の予防を目指す. 回旋運動補助では体幹と骨盤の間に相対的な回旋運動
を与えることで歩行・走行時の運動を効率の良い動作へ改善する. 歩行・走行といったダ
イナミックな動作に対して補助を与え動作を改善するにあたり, 人間の現在行っている動
作に合わせた補助を行う必要がある. そこで, 本研究では人間の歩行・走行動作に適応し
た回旋運動補助を与えることで歩行・走行を支援するシステムを構築する.

我々が提案する回旋運動補助では制御系に拡張型周期入力制御を導入することにより,

人間の動作周期に合わせた補助を適用可能としており, 運動周期の変化に応じて適切な補
助力を与えられる. また, 制御パラメータの変更により補助力を運動に対して先行もしく
は遅延する形で与えるよう調整が行えるため, 運動の促進もしくは抑制が可能である.

本研究では, 上記装置を利用して回旋運動補助を実施するにあたり, Spinal Engine理論
にて提唱されている人間の上半身と下半身のエネルギフローに着目し, 歩行・走行運動中
に発生するエネルギロスを, 装置による運動への介入にて一部補填することで, 運動規模
を維持するために人間が投入していたエネルギ分を代替, 人間にとって負担が少なくなる
よう補助を提供するシステムの実現を目的とする.

まず, 回旋運動補助装置の設計・開発を行った. 歩行中に人間の体幹と骨盤の間で発生
している運動を計測した結果, 回旋運動の他に前後屈, 側屈動作が行われており, これらの
運動が制限された際には歩行の運動規模は縮小され, 負担が大きくなっていたため, 装置
により運動に介入する際にはこれらの運動が制限されないよう, フレキシブルな構造とし
た. この装置に拡張型周期入力制御を導入, 脚の動きから歩行・走行動作を把握し, その動
作に応じた補助を与える.

次に, 回旋補助による効果検証のため歩行および走行実験を実施した. 実際に装置を装
着し, 歩行または走行動作中に回旋補助力を与え, その際の運動の変化および表面筋電位
を計測した結果, 歩行運動において高齢者歩容の改善効果および大腿筋, 大臀筋の負担低
減効果を確認した. また, 力学モデルによる解析により歩行中のエネルギ損失を約 1割軽
減し, エネルギ的に損失が少ない動作に変化したことを確認した.

さらに, 走行動作への補助実験において, 回旋補助により上半身と下半身のエネルギフ
ローの改善についてシミュレーションにて検証した. 今後, 回旋補助による走行動作の変
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化を表現するため, 走行運動の生成による検証が容易となるよう, 単純なモデルにて走行
を表現する. 我々は, 質量とバネにて構成された 1リンクモデルで走行を表現する SLIPモ
デルをベースに, 回旋動作を表現できる拡張 SLIPモデルを作成した. 作成したモデルよ
るシミュレーションにより, 走行中の上半身と下半身における角運動量を比較した結果, 回
旋補助により角運動量差が約 6.1%低減されることを確認した. また, 上半身と下半身の間
で発生しているエネルギフローから, 理想的な走行を維持するための外部から投入すべき
必要トルクを算出し, 開発した回旋補助装置の制御系が出力する補助トルクと比較したと
ころ, 補助率は約 5.6%となり, 回旋補助により低減された角運動量差の量と同程度である
ことを確認した. これより,　開発したシステムにより走行運動の改善が行えることが示
唆されたほか, 拡張 SLIPモデルを用いたエネルギフロー改善のための制御系設計手法の
構築可能性を示した.

キーワード: 回旋補助, 歩行支援, 運動拡張, Spinal Engine
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Trunk and Pelvic Rotation Assist for Walking Assist and

Running Augmentation†

Kotaro Hashimoto

Abstract

In recent years, the increase in the number of people requiring nursing care and support

accompanying aging has become a major problem, and it is important to prevent it in

advance. We focus on musculoskeletal disorders, one of the factors that require nursing

care, and support the walking movement from the trunk and pelvic rotation to sup-

port the walking and running, which are the basic actions performed by humans. We

are developing a system that aims to prevent musculoskeletal disorders by promoting

daily exercise and increasing exercise opportunities. Trunk and pelvic rotation assist

is improve the motion during walking and running to efficient motion by giving a rela-

tive rotational motion between the trunk and pelvis. In order to improve efficiency by

providing assistance for dynamic motion such as walking and running, it is necessary

to provide assistance that matches the current motion of human beings. In this study,

we develop a system that assists walking and running by providing rotational motion

assistance adapted to human walking and running motion.

In our proposed rotational motion assist system, by introducing a periodic input

control to the control system, it is possible to apply assist that matches the human

motion cycle, and to provide an appropriate assist force according to changes in the

motion cycle. Therefore, it is possible to give assistance to humans while reducing the

restriction of motion by the device. In addition, the assistance can proceed or delay

the motion by adjusting a control parameter, so that the motion can be controlled to

promote or suppress the exercise. In this study, we focus on the energy flow of the upper

and lower body of the human body proposed in the Spinal Engine Theory to assist in

the rotational motion using the device, and to reduce the energy loss that occurs during

walking and running motion. The aim is to realize a system that provides assistance

to reduce the burden on humans by substituting part of the energy that was input by

humans to maintain the scale of movement, by partially compensating for movements

with devices.

First, we designed and developed the trunk and pelvic rotation assist device. As

a result of measuring the movements occurring between the human trunk and pelvis

during walking, anteroposterior bending and lateral bending movements were performed

†Doctoral Thesis, Division of Systems Science and Informatics, Graduate School of Informa-
tion Science and Technology, Hokkaido University, SSI-DT79175027, March 25, 2020.
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in addition to the rotation movements. When these movements were restricted, the scale

of walking was reduced and the burden increased. For that reason, a flexible structure

was adopted so that these motions were not restricted when intervening in the exercise

by the device. This system introduces periodic input control, measures walking and

running motion from leg motion, and gives assistance corresponding to the walking and

running motion.

Next, walking and running experiments were performed to verify the effect of the

trunk and pelvic rotation assist. With the device actually worn, a rotation assisting force

was applied during walking or running, and changes in movement and surface-EMG were

measured. As a result, it was confirmed that the elderly gait was improved and reduced

the burden on the thigh muscles and gluteal muscles. In addition, it was confirmed by

analysis using a dynamic model that energy loss during walking was reduced by about

10%, and the operation changed to a low energy loss motion.

Moreover, in the experiment for assisting running motion, the improvement of energy

flow in the upper body and lower body with rotation assist was verified by simulation. In

the future, in order to express the change of the running motion due to the rotation assist,

we will express the running with a simple model so that the verification by generating the

running motion is easy. We have developed an extended SLIP model that can express

the rotational motion based on the SLIP model that represents running by one-link

model composed of mass and spring. By comparing the angular momentum between

the upper body and lower body during running by simulation using the created model,

it was confirmed that the angular momentum difference was reduced by about 6.1% by

the rotation assist. Also, based on the energy flow generated between the upper and

lower body, the required torque to be applied from the outside to maintain ideal running

is calculated, and the assistive torque output by the control system of the developed

rotation assist device is calculated. As a result of comparison, the assist rate was about

5.6%, confirming that it was about the same as the amount of angular momentum

difference reduced by the rotation assist. This suggests that the running system can be

improved by the developed system and that the control system design method for energy

flow improvement using the extended SLIP model can be constructed.

Keywords: Rotation Assist, Walking Assist, Running Assist, Spinal Engine

iv



目 次

第 1章 序論
1

1.1 研究背景 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1

1.1.1 歩行と走行 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1

1.1.2 高齢化社会に伴う要介護問題と運動の重要性 . . . . . . . . . . . . . 3

1.1.3 人間拡張技術 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 4

1.2 関連研究 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5

1.3 研究目的 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

1.4 論文構成 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 6

第 2章 回旋運動補助装置の設計
7

2.1 体幹回旋運動の歩行動作への寄与 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

2.1.1 体幹固定による検証実験 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 7

2.1.2 実験結果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9

2.2 体幹・骨盤回旋運動補助装置 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.2.1 体幹・骨盤運動補助装置の概要 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.2.2 歩行分析による装置仕様の決定 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15

2.2.3 体幹・骨盤運動補助装置の設計および製作 . . . . . . . . . . . . . . 18

2.3 周期入力制御による回旋補助 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23

2.3.1 周期入力制御による歩行・走行アシスト . . . . . . . . . . . . . . . 23

2.4 第 2章のまとめ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26

第 3章 回旋運動補助効果の検証
27

3.1 歩行支援効果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

3.1.1 歩行支援効果検証実験 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

3.1.2 実験結果・考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29

3.2 走行拡張効果 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

3.2.1 走行拡張効果検証実験 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

3.2.2 実験結果・考察 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36

3.3 第 3章のまとめ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 43

v



第 4章 補助最適化のための SLIPモデルに基づく解析
45

4.1 SpinalEngine理論に基づく回旋補助の評価方法 . . . . . . . . . . . . . . . 45

4.2 SLIPモデルによる走行運動の表現 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

4.2.1 SLIPモデル . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 45

4.3 回旋運動表現のためのモデル拡張 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

4.3.1 回旋運動の表現 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

4.4 Spinal Engine理論に基づく走行拡張評価 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

4.4.1 パラメータ同定 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

4.4.2 拡張 SLIPモデルによる回旋補助の評価 . . . . . . . . . . . . . . . . 52

4.4.3 エネルギフローに基づく回旋補助の一提案 . . . . . . . . . . . . . . 56

4.5 第 4章のまとめ . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

第 5章 結論
63

謝辞 65

参考文献 67

付 録A 拡張 SLIPモデル運動方程式の導出 71

A.1 立脚相 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71

A.2 遊脚相 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 72

vi



図 目 次

1.1 Walking motion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

1.2 Running motion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2

1.3 Walking experiment on fixed upper body . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3

1.4 Comparison of EMG on fixed upper body (5.5km/h, *p<0.05, **p<0.01) 3

2.1 Trunk fixing tool . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8

2.2 EMG measurement position . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8

2.3 Example of trunk rotaion angle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9

2.4 Example of hip flexion angle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 9

2.5 Comparison of joint angle on fixed upper body (5.5km/h, **p<0.01) . . . 12

2.6 Comparison of EMG on fixed upper body (5.5km/h, *p<0.05, **p<0.01) 12

2.7 Measurement muscle position . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.8 Schematic of trunk and pelvis motion assist device . . . . . . . . . . . . . 14

2.9 Helen Hayes markerset . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15

2.10 Measurement by motion capture system . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15

2.11 Length of back surface . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16

2.12 Bending . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17

2.13 Lateral bending . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17

2.14 CAD model . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

2.15 Trunk-Pelvic Motion Assist Device . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 19

2.16 Wearing Trunk-Pelvic Motion Assist Device . . . . . . . . . . . . . . . . . 20

2.17 Microcontroller . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 20

2.18 Joint angle sensor . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21

2.19 Complementary filter . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

2.20 Control switch . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

2.21 Emergency stop switch . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 22

2.22 Outputs of periodic input control . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24

2.23 Block diagram of trunk and pelvis motion assist in walk . . . . . . . . . . 24

2.24 Definition of Joint Angle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25

3.1 Experiment of imitation of elderly walking . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27

3.2 Elderly walking . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

3.3 Knee flexion angle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29

3.4 Experiment of rotation assist on walking . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 30

3.5 Walker model . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31

vii



3.6 Mechanical energy of walker (Subject B, No assist) . . . . . . . . . . . . . 33

3.7 Mechanical energy of walker (Subject B, With assist) . . . . . . . . . . . . 33

3.8 Evaluation of energy loss (Subject B) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

3.9 Running experiment . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35

3.10 Running experiment condition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35

3.11 Subject condition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 35

3.12 Measurement muscle position . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36

3.13 Running performance . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37

3.14 Changes in EMG (iEMG) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37

3.15 Comparison of EMG (EO L) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

3.16 Comparison of EMG (EO R) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38

3.17 Comparison of EMG (ES L) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

3.18 Comparison of EMG (ES R) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39

3.19 Comparison of EMG (GM L) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

3.20 Comparison of EMG (GM R) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40

3.21 Comparison of EMG (QF L) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

3.22 Comparison of EMG (QF R) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41

3.23 Comparison of EMG (BF L) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42

3.24 Comparison of EMG (BF R) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 42

4.1 SLIP model . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

4.2 SLIP running . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 46

4.3 Enhanced SLIP model . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 47

4.4 Enhanced SLIP model running . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 48

4.5 Expression of running in enhanced SLIP model . . . . . . . . . . . . . . . 49

4.6 Comparison of result in measurement and simulation (COM Z) . . . . . . 54

4.7 Comparison of result in measurement and simulation (Trunk rotation) . . 54

4.8 Comparison of result in measurement and simulation (Trunk rotation

modulated) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

4.9 Comparison of trunk rotation angle (SLIP) . . . . . . . . . . . . . . . . . 55

4.10 Changes in angular momentum of upper and lower body (no assist) . . . . 56

4.11 Changes in angular momentum of upper and lower body (with assist) . . 56

4.12 Energy of upper and lower body on enhanced SLIP model . . . . . . . . . 57

4.13 Mechanical energy in running simulation . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58

4.14 Energy transfer between upper body and lower body . . . . . . . . . . . . 58

4.15 Energy transfer difference between upper body and lower body . . . . . . 59

4.16 Difference of energy transfer in second step . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

4.17 Required energy . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

4.18 Required velocity . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

4.19 Required acceleration . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

4.20 Required torque . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

4.21 Required torque pattern for ideal running . . . . . . . . . . . . . . . . . . 62

viii



表 目 次

2.1 Subject information of experiment in fixing trunk rotation walking . . . . 8

2.2 Average joint angle (natural walking) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

2.3 Average joint angle (fixed walking) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11

2.4 Measurement muscle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 13

2.5 Bending of flexible shaft, stretching range of body surface . . . . . . . . . 18

2.6 Assist device specification . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18

2.7 IMU specification . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 21

2.8 Assist device specification . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25

3.1 Mesurement condition . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28

3.2 Imitation of elderly walking (*p<0.05, **p<0.01) . . . . . . . . . . . . . . 29

3.3 Experimental result (*p<0.05, **p<0.01, ***p=0.01) . . . . . . . . . . . . 30

3.4 Segment condition (Subject B) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32

3.5 Compare of energy loss . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34

3.6 Measurement muscle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36

3.7 Changes in motion (*:p < 0.05, **:p < 0.01) . . . . . . . . . . . . . . . . . 36

4.1 Parameters of enhanced SLIP model . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 50

4.2 Measurement results of length of part and body weight . . . . . . . . . . . 51

4.3 Estimation coefficient of mass of part . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 51

4.4 Estimation coefficient of principal moment of inertia of part . . . . . . . . 52

4.5 Rotaion moment of inertia . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 52

4.6 Result of parameter identification (**:p < 0.01) . . . . . . . . . . . . . . . 53

4.7 Difference of angular momentum . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 56

ix





第1章 序論

1.1 研究背景

1.1.1 歩行と走行

人間は胴体を始め, 下肢, 上肢, 頭部からなる身体構造を持っている. 動物の中でも人間
は特殊な移動形態を採っており, 2本の下肢と脊柱を垂直に立てて移動する, 直立二足歩
行を行う. このような移動形態を採る動物は人間だけであると言われ, 進化の過程におい
て食料獲得のため広く行動する必要に迫られたことで, 四足歩行よりもエネルギ効率の良
かった二足歩行を発達させたと考えられている [1][2].

歩行は, 人間が日常で最も高頻度に行う移動動作である. その具体的な身体動作として
は,「2本の下肢の交互運動を用いて, 体重心を含む体幹をバランスを失わないように前方
へ運ぶ方法」とされる [3]. 下肢による移動運動は周期的な動作で行われ, 下肢が地面と接
している”立脚期”と, 下肢が地面から離れている”遊脚期”の大きく 2つの状態に分けら
れる. 一般に, 歩行の 1周期は一方の下肢が地面と接する”接地”から同側の下肢が再び接
地するまでを指す. 歩行の特徴として, 立脚期には 2つの状態があり, 両方の下肢が地面に
接している両脚支持期と左右どちらかの下肢だけが地面と接している単脚支持期が存在す
る. 図 1.1に 1周期における歩行動作の例を示す. 歩行では, 1周期における立脚期の割合
が 62%程度, 遊脚期が 38%程度 (歩行速度 1.2m/s時)となり, 片脚の立脚期が 50%を超え
て占めているため, 立脚期の始めと終わりに 12%程度ずつ両脚支持期が存在している [4].

走行は, 下肢を利用した歩行よりも高速な移動運動である. その特徴として, 歩行に見
られた両脚支持期が見られなくなり, どちら側の下肢も地面から離れる瞬間が存在する.

図 1.2に 1周期における走行動作の例を示す. 走行では, 1周期における立脚期の割合が
39%程度, 遊脚期が 61%程度 (走行速度 3.2m/s時)となり, 片脚の立脚期が 50%を下回る
ことで両脚支持期が無くなり, 両脚が地面と接しない状態が生まれる [4].

このような歩行および走行において共通することとして, どちらも全身を利用した移動
運動である点がある. 歩行のような動作を取り上げられる際, 直接環境と作用しあってい
る下半身に注目されることが多いが, 実際のところ, 運動を行っているのは下半身だけで
はなく, 上半身の運動も歩行という動作において大きな役割を果たしていると言われてい
る [5]. その役割として考えられているのは, 歩行動作中, 下半身が動作することによって
発生している角運動量を, 上半身が相殺することによって, 歩行動作が維持されていること
である. 実際, 上半身である腕を胸の前で組んで振らずに歩くことで, 床と足の間で発生す
る回旋方向の摩擦が増加し, エネルギー消費量が 5.0∼7.7%増加すると報告されている [6].
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図 1.1: Walking motion

図 1.2: Running motion

このような釣り合いが取られ, 効率的な運動となるメカニズムとして, SpinalEngineと
いう脊柱に着目した理論が提唱されている [7]. SpinalEngine理論では, 歩行や走行といっ
た移動運動の本質は脊柱にあると述べられており, 運動中に上半身および下半身の間で発
生するエネルギは, 脊柱を介してエネルギのやり取り, エネルギーフローが正常に発生す
ることで釣り合いが取られ, 効率的な運動が維持されると考えられる. 実際に, 図 1.3に示
す形で, 上半身を固定器具により固定し, その運動を拘束することにより, 上半身の運動に
よる歩行への寄与を確認した. 5名の被験者において, トレッドミル上にて歩行を行い歩
行速度をコントロールした上で, 歩行の負担として筋活動を計測した結果, 図 1.4の様に下
肢筋 (大腿四頭筋:QF, 大腿二頭筋:BF)にて筋活動の増加する形で有意な差が確認された.

この結果より, 下肢における負担は増加していることが推察され, 上半身があり, その運動
によって省エネルギな歩行が達成されていると考えられる.

以上より, 歩行および走行どちらにおいても, 上半身は運動の効率化に寄与しており, 上
半身から歩行, 走行運動を変容, 改善することが可能であるものと考えられる.
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(a) Natural walking (b) Fixed walking

図 1.3: Walking experiment on fixed upper body
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図 1.4: Comparison of EMG on fixed upper body (5.5km/h, *p<0.05, **p<0.01)

1.1.2 高齢化社会に伴う要介護問題と運動の重要性

近年, 世界各国で高齢化が進行している. その傾向は先進国において特に顕著で, 60歳
以上の老年人口の割合は 2015年時点で約 24%にも達している [8]. 今後もその割合は先進
国・発展途上国問わずさらに増加することが予想され, 既に高齢化が進行している日本も
例外ではない [9].

人間は加齢に伴い身体機能が低下し, 日常生活において支援や介護が必要となる場合が
ある. このような状態はそれぞれ要支援, 要介護状態と呼ばれ, QOL(quality of life: 生活
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の質)の低下を招くことに加え, 介護を行う家族や介護者の負担の増加に繋がる可能性が
あるため, 介護職員が不足している現状 [26]においては要介護となる前に予防することが
望ましい. 健康上の問題で日常生活に制限が生じるまでの期間を”健康寿命”といい, こ
の健康寿命が延びることによりQOLの向上の他, 介護予防, 医療費の削減といった様々な
メリットが生じると考えられる [12]. 要介護となる要因には多くの原因がある [10]. 脳卒中
や心疾患等に起因するもののほか, 高齢に起因する衰弱, 関節疾患, 骨折・転倒に伴う運動
器障害が大きな割合を占めている [11]. 運動機能の低下はADL(Activities of daily living:

日常生活活動度)の低下との関連が強いと言われている [13]. ADLを維持・向上させるこ
とで運動器障害の予防に繋がると考えられ, ADL維持・向上の方法の 1つとして, 人間の
基本的な運動である歩行運動を行うことが挙げられる. 実際, 歩行能力が低下している高
齢者は, 将来的な要介護発生と関連していることが示されており [14], 適度な歩行運動を積
極的に行うことで運動器障害の予防, 要介護の予防となることが考えられる. 厚生労働省
でもこの適度な歩行運動を行う目安として歩数を目標値として定めており, また, 適度な
歩行を行うことで心筋梗塞やがんの発生リスクを低下させることが出来るという報告もあ
り, 健康寿命の延伸に対して歩行運動は有用であると考えられる [15].

1.1.3 人間拡張技術

人間拡張技術とは, 生身の人間では出来ないようなことをロボット技術などを利用する
ことで出来るようにする技術のことである. 具体的には, パワーアシストロボットを利用
し, 普段の何倍もの重さのものを持てるようになったり, 自動車などで通常死角となるよ
うな場所をカメラや投影装置を利用してあたかも透視しているかのように見えるようにし
たり, 触覚デバイスによりμmオーダーの精度の触覚を得ること等, 人間の身体能力や感
覚を, ロボット技術を組み合わせることで, 通常は出来ないようなことを実現する技術で
ある.

ここで我々は, 身体能力向上の一つである走行拡張技術に着目した. 人間が走行を行う
際, 上半身と下半身の間でエネルギの授受が行われており, エネルギの流れとして見るこ
とができる. エネルギフローが滞るようになると, 上半身または下半身で発生した反トル
クを相殺する運動量を持つことができず, 筋発揮によって抵抗し, 走行を維持するように
なり, 非効率な走行となることが考えられる. そこで, 我々の提案する体幹・骨盤回旋運動
補助では, この体幹および骨盤におけるエネルギフローの制御が可能であると見込まれる.

まずは体幹・骨盤回旋運動補助にてエネルギフローの改善が図れることを確認し, 走行時
に発生するエネルギフローの損失を回旋補助により低減し, 走行を効率的なものへ改善で
きるか検証する.
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1.2 関連研究

歩行アシストシステム
佐野らは受動歩行理論に基づき人の遊脚期における脚振り運動の支援を行う無動力
の歩行アシストシステムを開発した [16]. 受動歩行とは, McGeerにより提唱された,

アクチュエータやセンサ, 制御なしに, 歩行機がもつダイナミクスと下り坂などの環
境との相互作用のみで織り成される歩行のことをいう [17]. 製品化された ACSIVE

では, バネ・カムを用いた腰トルク発生機構により被支援者が単独で利用できるもの
となっており, 歩行を行うとその脚の動作によりバネにエネルギが蓄えられ, 補助力
が作用し遊脚期での膝の脚振り運動へのアシスト効果が示されている [18]. モータ
を用いない単純な機構により構成されているため, 重量が片脚のもので 550gと歩行
アシストシステムの中でも軽量なものとなっている. 片脚に障害が発生し膝の屈曲
ができなくなったことを想定した検証ではこの支援機により, 屈曲が容易になる感覚
があり左右差が低減されたという効果が得られている. また, 改良型の aLQではさ
らに軽量化がなされており, 片脚で 380gであり, 歩行時の負担が PCI(Physiological

Cost Index)法による評価で約 20%低減するとされている [19].

岩月らは受動歩行機の歩容が人の歩容と非常に近いという特徴から歩行支援機を開
発した [20]. 人に対して受動歩行を行う脚を追加する形の歩行支援機となっており,

モータ等の動力を用いない無動力の支援機である. 支援者が歩行支援機に動作を与
え, 歩行支援機が受動歩行を行い, その動作が歩行支援機を装着している被支援者に
伝達されることで歩行の支援が行われる. この歩行支援機と共に歩行を行うことで
疑似的に高齢者歩容を再現した状態において膝の屈曲が支援され, 抑制されていた
膝関節の動作が健常者に近づく効果, 歩幅や歩行速度の改善効果が得られている.

山海らは歩行障碍者に対する歩行およびリハビリテーションを支援するためのアシ
ストシステムとして, 外骨格型パワーアシストシステムの HALを開発した [21]. 人
の下肢に対して装置を取り付け, DCモータにより下肢関節を駆動する機構を取って
いる. アシストにおいて装着者の運動意思を読み取るにあたり, 筋肉から漏れ出る電
気パルスである筋電位を利用しており, これを表面筋電位として計測, 関節に配置し
たアクチュエータを駆動させることで動作支援を行う.

自動車メーカーの Hondaでは, 腰部と大腿部に取り付け, 股関節の動作をサポート
することで歩行をアシストするHonda歩行アシストを開発した [22]. 歩行時の股関
節の角度を計測し, 股関節を屈曲・伸展させることで下肢の振り出し, 蹴り出しを支
援する. 脳卒中片麻痺者へのリハビリテーション用途として利用された結果, 快適歩
行速度の向上といった効果が得られている [23].

このように, 多くの歩行アシストシステムでは, 下肢の動作に着目し, その動作を支
援する形で歩行のアシストが行われてきた. しかし, 前述の通り, 歩行動作は下半身
のみで行われる運動ではなく, 上半身の運動も関与して行われる運動である. そこ
で, 上半身も含めたアシストを行うことで, より効果的な歩行アシストを適用できる
ものと考えられる. まだ活発には行われていないが, 次のような上半身を考慮した全
身運動としての歩行を支援する歩行アシストシステムの研究がされている.
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全身運動を考慮した歩行アシストシステム
王らは Spinal Engine理論で述べられている歩行における脊柱の動きに着目し, 体幹
の側屈・捻り運動を取り入れた歩行アシスト機器を開発を行っており, 左右の踏み分
け, 腰の回旋動作を取り入れた歩行アシスト機器を製作している. 圧力センサにより
足底圧を計測し, さらに神経振動子を用いた制御法により股関節の内転・外転および
屈曲・伸展をアシストすることで装着者の意思の同調したアシスト制御ができるこ
とを確認している [24].

原口らは体幹や上肢の運動を下肢に伝達することで歩行支援効果を得る無動力歩行
アシストシステムを開発している [25]. 腕振りの動作と体幹回旋運動をベルトを介
して股関節へ伝達する機構を取っている. 歩行動作実験により, 股関節伸展モーメン
トに対して約 15%の支援効果を得ることが出来ている.

これらの歩行アシストシステムは上半身の動作を利用したものではあるが, 上半身
へのアシストを併せて行う, 全身運動として歩行をアシストするシステムはほとん
ど見受けられない. 我々は, 上半身と下半身の協調関係に着目し, それぞれの動作に
介入することで全身運動としての歩行を支援する歩行アシストシステムを開発する.

また, 本アシスト手法は走行運動に対しても有効であると考えられ, 走行運動に対し
ても適用することを検討する.

1.3 研究目的

本研究では, 上記装置を利用して回旋運動補助を実施するにあたり, Spinal Engine理論
にて提唱されている人間の上半身と下半身のエネルギフローに着目する. 歩行・走行運動
中に発生するエネルギロスを, 装置による運動への介入にて一部補填することで, 運動規
模を維持するために人間が投入していたエネルギ分を代替, 人間にとって負担が少なくな
るよう補助を提供するシステムの実現を目的とする.

1.4 論文構成

本論文の構成は以下の通りである.

第 1章 本研究の背景, 関連研究, 目的について述べた.

第 2章 体幹・骨盤間に回旋運動を与え, 歩行・走行動作に介入する体幹・骨盤回旋運動補
助装置の設計, 開発について述べる.

第 3章 第 2章で設計, 開発した体幹・骨盤回旋運動補助装置により, 歩行への支援効果の
検証と, 走行拡張効果の検証について述べる.

第 4章 回旋運動補助の検証のため, 走行動作を対象に拡張 SLIPモデルによる補助効果の
解析について述べる.

第 5章 本研究の結論を述べる.
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第2章 回旋運動補助装置の設計

2.1 体幹回旋運動の歩行動作への寄与

2.1.1 体幹固定による検証実験

体幹の回旋運動が歩行に及ぼす作用について歩行実験により検証を行う. 歩行中, 上半
身を動かさないよう意識して歩行を行うと自然に歩行を行っているときに比べ歩きにくく
なることが予想される. これは, Spinal Engine理論を基に考えると, 上半身の運動を抑制
することで上半身と下半身の間で成り立っていた角運動量のバランスが崩れ, 歩行を維持
するためには, 運動規模を変化させて保存の関係を保つ, あるいは不足分または過剰分の
角運動量を人間のモータである筋肉が補償することが必要である. 前者の場合は歩容が変
化に伴い通常あまり活動しない筋肉が活動するようになる, 筋肉が活動するタイミングが
変化するといった現象が発生するものと考えられる. 後者の場合には筋活動のタイミング
は大きな変化がなく, 活動の大きさが変化するものと考えられ, どちらの場合においても,

歩行の効率化に上半身が関与していたことが推察される.

そこで, 実際に上半身の運動を拘束した状態での歩行を行い, その際の身体運動や筋活
動量を計測することで, 歩行における上半身の関与を確認する. 本研究ではこの上半身の
運動として体幹の回旋運動に着目した.

体幹の回旋運動の抑制には図 2.1に示す固定器具を使用する. この固定器具は腰当てを
骨盤付近に装着し, 肩当てを肩に装着することで体幹を拘束し動きを制限する. 装着図に
ついては図 1.3に示した通りである. また, 腕の振りについても上半身の角運動量に寄与
するため, 固定器具にて体幹を固定したパターンでは, 腕を体幹に密着した状態にて維持
し, 腕の振りを抑制した状態で歩行を行った. 被験者は健常な成人男性 5名, トレッドミル
上で各歩行状態について歩行速度 3.5 [km/h], 4.5 [km/h], 5.5 [km/h]の 3速度, 各 40秒 3

セット実施する. トレッドミルを使用した歩行への作用として, 床上 (平地歩行)と同じ速
度で歩行した際, 体感で 1.5倍の速さに感じられるという報告がある [27]. しかし, 床反力
の観点から比較するとほとんど差はないとの報告もあり [28], 今回の実験ではトレッドミ
ル上同士の比較を行うため, 負荷の比較を行う上では問題とならないと考え, トレッドミ
ルを利用し計測を行う. モーションキャプチャシステムにより歩行時の動作を計測し, 表
面筋電位計により筋肉の筋電位を計測する. 計測する筋肉は, 股関節の屈曲・伸展に関与
する大腿四頭筋 (外側広筋)および大腿二頭筋 (長頭), 体幹の回旋に関与する外腹斜筋と腕
の屈曲・伸展に関与する広背筋である. 各筋電位を計測する際の電極の取り付け位置の写
真を図 2.2に示す. モーションキャプチャシステムのサンプリング周波数は 100 [Hz], 表面
筋電位計のサンプリング周波数は 1000 [Hz]である.

図 2.3にモーションキャプチャシステムにより計測された 3次元データより得られる体
幹回旋角の例を, 図 2.4に股関節角の例を示す. 本実験の歩容の評価では, 体幹回旋角, 股
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図 2.1: Trunk fixing tool

表 2.1: Subject information of experiment in

fixing trunk rotation walking

被験者 年齢 身長 [cm] 体重 [kg]

被験者A 23 164 72

被験者 B 24 173 58

被験者 C 24 173 75

被験者D 24 172 65

被験者 E 21 167 68

Front view Back view

図 2.2: EMG measurement position

関節角および肩関節角の振れの大きさ, 歩行周期といった点から評価を行う. 各関節角の
振れの大きさについて, 体幹回旋角は図に示したように左右への回旋が最大となった点の
振れ幅を振れの大きさとする. 股関節角は図に示したように屈曲が最大となった点, 伸展
が最大となった点の振れ幅を振れの大きさとし, 左右それぞれの股関節角を評価する. 肩
関節角については股関節角と同様に左右の肩関節角について屈曲・伸展方向の振れ幅につ
いて評価する.

筋活動量の評価について述べる. 表面筋電位計にて計測した筋電位では人の部位による電
位の違いにより筋肉間および被験者間の定量的な比較・評価が行えないため, 正規化を行う
必要がある. そこで, ここでは代表的な正規化法である 100%MVC法を用いる. 100%MVC

法とは, 計測筋の等尺性随意収縮 (Maximum Voluntary Contraction:MVC)時の筋電位が
100%となるように正規化する手法である. これにより, その筋肉の活動量がその筋肉が
MVC時の活動量に対する割合で評価できるため, 筋肉間, 被験者間における比較も行うこ
とが出来る. 但し, MVC時の筋電位は随意的で静的な条件において計測されるものである
ため, 運動時の筋活動量は必ずしも 100%以下にならない場合がある [29]. MVCの計測方
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2.1. 体幹回旋運動の歩行動作への寄与

図 2.3: Example of trunk rotaion angle

図 2.4: Example of hip flexion angle

法としては, 被験者の各計測筋についてその筋肉が行う運動を抑え込むよう被験者を抑え
込み, 最も力を発揮しやすい姿勢にて約 5秒間最大努力で力を発揮してもらい計測を行う.

得られた%MVC値を動作中の筋活動量の評価指標とする.

2.1.2 実験結果

表 2.2∼表 2.3にモーションキャプチャシステムにより計測した各被験者の各歩行速度に
おける歩行の動作データを解析した結果の体幹回旋角, 左右股関節角, 左右肩関節角の振
れ幅を示す. Nはサンプル数で, ここではストライドの数を表しており, 各関節角の値はサ
ンプルの平均を, 括弧内の数字は標準誤差を示している. 一例として, 歩行速度 5.5 [km/h]

で歩行した際の体幹固定器具による上下半身の運動変化として, 図 2.5にそれぞれの関節
角の変化を示す.
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2.2. 体幹・骨盤回旋運動補助装置

図 2.7: Measurement muscle position

表 2.4: Measurement muscle

番号 計測筋 略称

1 大腿四頭筋 QF

2 大腿二頭筋 BF

3 外腹斜筋 EO

4 広背筋 LD

体幹固定器具装着に伴い, 体幹回旋角および左右の肩関節角は大幅に縮小していること
が確認でき, また, 左右の股関節角については拡大している. このような変化が, 全被験者
を通しておおよそ同様の変化が表れており, 体幹固定器具により上半身の運動が抑制され
ていることが確認できる.

この状態における負担変化の例として, 歩行速度 5.5 [km/h]における表面筋電位の計測
結果を, 改めて図 2.6に示す. また, 計測した筋肉の位置および略称を図 2.7, 表 2.4に示す.

総じて下肢筋の筋活動は増加する傾向にあり, 有意な差が表れている. この結果より, 上半
身の運動が正常に行われることで, 歩行が効率的な運動となっていたことが推察される.

2.2 体幹・骨盤回旋運動補助装置

2.2.1 体幹・骨盤運動補助装置の概要

体幹と骨盤に対して回旋運動を与える体幹・骨盤回旋運動補助装置の概要について述
べる.

体幹と骨盤の間にて相対的な回旋運動を与えるため, 図 2.8に示した構造の装置を設計,

開発する. 本装置では, 人間の骨盤と体幹に対してそれぞれに装着するためのマウントを
介して装置を装着する.. 骨盤マウント (Hip mount)上にはモータを固定しており, 人間の
体幹回旋軸と平行な軸の回転トルクを生み出す. このモータで発生したトルクを胸郭マウ
ント (Chest mount)へ伝達することで, 体幹と骨盤の間で回旋運動を発生させる構造して
いる.
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図 2.8: Schematic of trunk and pelvis motion assist device

人間は歩行や走行を行う際, 体幹と骨盤には回旋運動以外に前後屈動作や側屈動作が発
生している. これらの運動を制限してしまうことにより, 前章で述べたような余分な筋発
揮を防ぐため, 装置の装着前後で運動に制限がないことが望ましい. そこで, 装置の機構
による制限を抑えるため, 体幹と骨盤の間で動力を伝達する機構には可撓性の高いフレキ
シブルシャフトを採用する. フレキシブルシャフトは, 回転を伝達する柔軟な動力伝達軸
で, 軸が弧を描く様に曲げられた状態においても回転を伝達することが出来る. これによ
り, 前後屈や側屈時の体幹の湾曲動作に追従しつつ, 動力伝達が可能となる. しかし, 前後
屈運動においては, 湾曲動作への追従の他に, 体表面長の変化に対する対応も必要となる.

これは, 体幹内にある回旋軸の脊柱と体表面に配置される装置の回旋軸が一致せず, 平行
に配置されることに起因する問題で, 前後屈時に体表面長に変化が生まれる. 体表面長の
変化に伴い, 装置の回旋軸も軸方向に引き伸ばされるなどの変化が発生するため, 体幹の
前後屈動作を制限しないためには, この変化に対応する機構が必要となる. そこで, 回転を
伝達するフレキシブルシャフトと体幹に装着する胸郭マウントとの接合部に, 回旋軸方向
に平行移動するスライダを持つスライド機構を設け, 前屈時の背中の体表面長の伸縮に対
応できるようにすることで, 装置を装着しても運動を妨げない構造とした. これらの機構
にて必要となる仕様について, 歩行実験を実施, 歩行分析により仕様を決定する.
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2.2.2 歩行分析による装置仕様の決定

歩行動作の計測を行い, 次の 2点の仕様を決定する.

• フレキシブルシャフトに対して作用する曲げの曲率半径

• スライド機構のストローク長

図 2.9: Helen Hayes markerset 図 2.10: Measurement by motion capture system

歩行動作の計測に当たり, 光学式モーションキャプチャシステム (Motion Analysis Cor-

poration, MAC3D System)を利用して 3次元的な動作計測を行う. 光学式モーションキャ
プチャシステムは, 計測対象に取り付けた球体の反射マーカーに対して赤外線 LED光源に
て赤外線を照射し, その反射を複数台のカメラで撮影することでマーカーの 3次元位置座
標を計測するシステムである. 計測した 3次元位置座標を用いてコンピュータ上で計測対
象の動きを再現することが出来, 様々な解析に利用することが出来る. 計測対象が人間の
場合には, 解剖学的特徴点にマーカーを取り付けることにより人が行う多くの動作がコン
ピュータ上で再現できるようになる. 人の全身の動作を計測するために様々なマーカーの
取り付け方 (マーカーセット)があるが, 本研究ではヘレンヘイズマーカーセットを利用す
る. 図 2.9にヘレンヘイズマーカーセットを取り付けた様子を, 図 2.10に計測されたマー
カーとそれらが構成する人のマーカーセットを示す (但し, 図 2.9で示した姿勢とは別の計
測データである).

また, 筋活動量の計測のため, 表面筋電位計 (S&ME Company, BioLog DL-5000)を用い
て計測を行い, その変化を確認する. 表面筋電位計は, 能動的に動作を行った際の筋活動に
伴い皮膚表面に発生する微弱な電位 (表面筋電位)を計測することで, 筋活動量を評価する
計測機器である. 計測の際には, 計測したい筋肉上の皮膚に電極を貼り付けることで微弱
な電位を計測する. このため, 非侵襲的で被験者の負担が少ない計測方法となっている. 本
研究では電極として使い捨ての電極 (日本光電, ディスポ電極Mビトロード)を使用した.
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図 2.11: Length of back surface

被験者は成人男性 3名, 水平な床の上で歩行を行い, 3次元動作計測システム (MAC3D

モーションキャプチャシステム, サンプリング 100 [Hz], 赤外線カメラ 11台) により計測
する. 体表面長として, ここでは骨盤マウント上に配置したモータから胸郭マウントまで
シャフトを渡すことを想定し, 図 2.11に示した形で仙骨 S1上マーカーと胸椎 T6上マー
カーの距離を体表面長として計測を行った. ここでは, 条件が厳しい状態での値を設計値
とするため, 歩行の中でも運動強度の高い速歩の状態で計測した. ただし, 無理に手脚を振
り歩くような歩容ではなく, 被験者にとって無理なく自然に行える速歩について実施した.

歩行において体幹は鉛直に保たれるので, シャフトに作用する曲げは骨盤の動作によるも
のが主体となる. そこで, 前額面上での運動と矢状面上での運動に分けて, 前額面での運動
では立脚期に立脚脚を骨盤が乗り越える際に発生する骨盤の傾斜運動が最も小さな曲率半
径の曲げを生じると考え, 図 2.12に示す様に仙骨 S1, 腰椎 L5, 胸椎T12上に貼付したマー
カー 3点より曲率半径を計算し, 設計値を見積もる. 矢状面上での運動では歩行の推進力
の一部を生み出す体幹の前後屈動作が曲げを生じると考え, 図 2.13に示す様に仙骨 S1, 胸
椎T6, 頸椎C7上に貼付したマーカー 3点よりシャフトに対して作用する曲げから設計値
を得る. ここで, シャフトは骨盤マウントと胸郭マウントを経由点なしに繋いでいるため,

腰部の湾曲の影響は受けないものとする.
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第 2章 回旋運動補助装置の設計
2.2. 体幹・骨盤回旋運動補助装置

図 2.12: Bending

図 2.13: Lateral bending

歩行分析結果からシャフトに作用する曲げの曲率半径および体表面長の伸縮幅として S1

上マーカーと T6上マーカーの距離の最大値と最小値の差分を計算した結果を表 2.5に示
す. 歩行時にシャフトに作用する曲げは前額面上での骨盤の傾斜運動によるものが曲率半
径として最小となり, R450程度であることが確認された. 前後屈動作による曲げは曲率半
径が大きく, 選定に関しては影響がないレベルであったため, 上記の側屈.動作による影響
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表 2.5: Bending of flexible shaft, stretching range of body surface

Subject A Subject B Subject C

Age 24 22 24

Height [cm] / Weight [kg] 159 / 70 167 / 68 160 / 59

Walking Speed [km/h] 7.64 6.29 7.25

Minimum Radius of Curvature on Coronal Plane [mm] 496 460 559

Minimum Radius of Curvature on Sagittal Plane [mm] 2747 843 1751

T6-S1 Maximun / Minimum Distance [mm] 325 / 308 309 / 302 365 / 349

Stretching Range [mm] 17 7 16

Amplitude of trunk rotation angle θt (SD) [ ° ] 9.0 (0.6) 5.9 (0.7) 13.8 (1.1)

Amplitude of pelvic rotation angle θpt (SD) [ ° ] 7.4 (0.6) 5.1 (0.7) 12.9 (0.8)

Amplitude of chest rotation angle θtt (SD) [ ° ] 3.2 (0.5) 0.8 (0.4) 2.5 (0.3)

Chest/Pelvic rotation ratio θtt/θpt 0.43 0.16 0.19

表 2.6: Assist device specification

Specification

Length, Width, Height [mm] 412±50, 340, 85

Weight [kg] 3.0

Motor power [W] 100

Reduction ratio of motor gear head 72:1

Efficiency of motor gear head [%] 59

Rated speed [rpm] 171

Rated torque [Nm] 3.29

Operating frequency [Hz] 50

からシャフトを選定する. また, スライド機構のストローク長について, 歩行時の体表面長
の伸縮幅は 20 [mm]に満たない程度であったため, これを十分許容するストローク長を設
定し, スライド機構を設計する.

2.2.3 体幹・骨盤運動補助装置の設計および製作

図 2.14および図 2.15に開発した体幹・骨盤運動補助装置のCADモデルおよび外観, 表
2.8に主な仕様を示す. モータ (マクソンモータ, EC22)が取り付けられた骨盤マウント
(Hip mount)は骨盤背部, 胸郭マウント (Chest mount）は胸郭背部に, それぞれベルトで
固定され, 身体に装置駆動力が伝わる. 前述の歩行動作解析の結果，フレキシブルシャフ
トが対応するべき曲率半径がR450程度であること, 表 2.8に示す伝達動力より最小曲げ半
径 R250, 許容回転数範囲 200∼3600 [rpm], 許容伝達トルク 1.08 [Nm], 全長 180 [mm]の
両回転型フレキシブルシャフト (昌和発条製作所)を採用した.
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第 2章 回旋運動補助装置の設計
2.2. 体幹・骨盤回旋運動補助装置

図 2.14: CAD model

図 2.15: Trunk-Pelvic Motion Assist Device
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図 2.16: Wearing Trunk-Pelvic Motion Assist Device

図 2.17: Microcontroller

骨盤マウントと胸郭マウントはフレキシブルシャフト (Flexible shaft)およびスライド
機構 (Sliding mechanism)で連結され, モータの駆動トルクが伝達される. この装置を装着
した状態を図 2.16に示す.

本装置では, 図 2.17に示すPSoCマイコン (Cypress, PSoC 5LP)により制御および計測
を統括する. 制御はリアルタイム制御にて一定周期の制御が実現されるように構成し, リ
アルタイムOSとして FreeRTOSを導入した.

人間の行っている歩行や走行動作の状態を観測するため,本装置では,股関節屈伸角,骨盤
回旋角, 胸郭回旋角を計測するにあたり, 図 2.18に示す 6軸 IMU(InvenSense, MPU-9250)

を採用した. この IMUに搭載されている加速度センサおよびジャイロセンサを利用して
関節角を計測する.
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第 2章 回旋運動補助装置の設計
2.2. 体幹・骨盤回旋運動補助装置

図 2.18: Joint angle sensor

表 2.7: IMU specification

Specification

Interface I2C

Acceleration measurement range ± 2 [g]

Gyroscope measurement range ± 250 [ ° /sec]

表 2.7に本センサの仕様を示す. 計測に際して, 加速度センサには高周波のノイズが多
く, ジャイロセンサではドリフトにより, それぞれ単体で角度計測を行う場合には大きな
誤差が発生する. そこで, 我々は図 2.19および式 2.1に示した相補フィルタ [30]と呼ばれ
る, それぞれのセンサの長所 (周波数特性的に信頼度の高い信号を抽出したもの)を相補的
に組み合わせる特性を持ったフィルタを利用することにより, センサ由来のノイズの影響
を低減した姿勢角 (関節角)を得る. ここで, 式 2.1中のAは相補フィルタのフィルタ係数
(ここでは, A=0.95とした), θJointは計測される関節角, θGyroはジャイロセンサから得た
角速度より算出された姿勢角, θAccは加速度センサより得た加速度より算出された姿勢角,

ωGyroはジャイロセンサにて計測した角速度, dtはサンプリング時間 (装置の制御周期)を
表す. IMUは大腿部および骨盤マウント上, 胸郭マウント上に設置し, それぞれの関節角,

回旋角の計測を行う.

θJoint = A(θGyro + ωGyrodt) + (1−A)θAcc (2.1)

安全のため, 装着者は 2系統のスイッチの操作により, 装置の動作を制御, 強制停止出来
るようになっている. 1つは, 図 2.20に示すように, 常に手で保持しつつ操作を行えるス
イッチとなっており, 補助のON-OFFを切り替えることが出来る. もう 1つは, 図 2.21に
示すような非常停止スイッチとなっており, 骨盤マウントのベルト上に取り付けられてい
る. こちらのスイッチでは, モータ電流を強制的にカットすることで装置の非常停止が行
えるようになっている.
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図 2.19: Complementary filter

図 2.20: Control switch

図 2.21: Emergency stop switch
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第 2章 回旋運動補助装置の設計
2.3. 周期入力制御による回旋補助

2.3 周期入力制御による回旋補助

2.3.1 周期入力制御による歩行・走行アシスト

体幹・骨盤運動補助を行うため, 本研究ではアシスト装置の制御系として周期入力制御
を導入する. 周期入力制御はその制御系に周波数引き込み現象を持つ非線形方程式を利用
することで周期入力と同期した出力を得ることができ [32], 周期的運動を持つメカニカル
システムを任意のエネルギ状態に動的に安定化する手法で, 周期運動である支援対象の歩
行運動に対して有用であり, 適当な歩容へ改善する補助を行う上で適していると考えられ
る. 周期入力と出力の同期はそのような非線形振動子の持つ特性を利用して実現する. 基
本的には式 2.2により周期入力 uと出力 xの同期が実現される.

ẍ− ϵ(1− ẋ2)ẋ+ ω2
0x = KGu (2.2)

ここで, ω0は非線形振動子の自励振動周波数, ϵ, KGは正の定数である. 周期入力制御
では, 式 2.3のような加法定理を利用した出力方程式を考える. ωは周期入力の周波数, x

は周期入力に同期した解 x ∝ sin(ωt)であり, Kf は制御出力のゲイン (体幹回旋角の目標
振幅), KAG1,KAG2は各同期出力の振幅を 1にするためのオートゲインである.

y = Kf (KAG1x cosψ +KAG2ẋ sinψ) = Kf sin(ωt+ ψ) (2.3)

これより, 周期入力制御は入力の周期運動に対して任意の位相差 ψを持った制御出力 y

を得ることができる. この位相差を制御することで系へのエネルギの入出を制御して, 目
標の運動状態へ導くことで周期運動系の運動状態を制御する.

人間の運動補助へ周期入力制御を適用するにあたり, 相津らは非線形振動子にHybrid振
動子というVan der Pol振動子とRayleigh方程式の両方の特性を持つ拡張型Hybrid振動
子を開発した [31]. 非線形項に対して双対な関係を持つそれらの特性を同時に考慮するこ
とで, 相平面上において対称性の良い解軌道を実現できる. また, Hybrid振動子の解軌道
は人間の四肢の運動特性に近いという報告もあることから，人間の運動に対して親和性の
高いアシスト装置の制御系が実現可能と考える.

本研究では右股関節角 θhrを次式の拡張型Hybrid振動子に入力し, 脚の運動に同期した
体幹回旋角の目標値 θdを得る.

θ̈d − ϵ[1− βθ2d − (1− β)δθ̇2d]θ̇d + ω2
0θd = KGθhr (2.4)

ここで, δは相平面上における正規化係数であり, 理想的には δ = 1/ω2
0を用いる. この振

動子は, 粘性項のエネルギフィードバックの項にポテンシャルエネルギと運動エネルギの両
方を持ち, その比率 β（変形度）を変化させることで図 2.22のような任意の弛緩振動を発
生させることが可能となっている. 例えば, β = 1の場合, 上記方程式はVan der Pol振動
子として振舞い, 急峻な立上りを持つ振動となる. また, β = 0の場合, Rayleigh振動子と
して振舞いVan der Pol振動子とは逆に緩やかな立上りと急峻な立下がりを示す. β = 0.5

では, ちょうど中間の特性として正弦波に近い解軌道を示し, 人間の運動特性に近い運動
と言われている. このような出力波形の変形により入力の周期運動に対して位相の進み・
遅れを持たせることで, 系のエネルギ制御を可能とする. 本研究では, 人間の運動に対して
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図 2.22: Outputs of periodic input control

図 2.23: Block diagram of trunk and pelvis motion assist in walk

先行して補助力を与えることで運動補助を行うために, β = 1として Van der Pol振動子
の特性を持った体幹回旋角の目標値を得る. 体幹回旋角などの関節角の定義は, 図 2.24の
通りである. 目標とする体幹回旋角の振幅Kf は歩行時のエネルギ制御を行う上で歩行状
態に合わせて設定するとよいと考えられるが, 次章で述べる歩行動作での効果検証におい
ては, 試みに一定値の振幅を目標値とした. マウント部のずれやフレキシブルシャフトの
ねじれの作用が働いた状態においても補助力を伝達できるように, 被験者A,B,Cが速歩を
行った際の体幹回旋角の振幅 (3名の平均値)の 3倍程度の値を目標振幅とした. 周期入力
制御により体幹回旋角の目標値を算出した後, それに追従するよう PD制御にてモータを
制御する. PD制御のゲインKp,Kdは被験者が歩行動作を行った際, 目標値への追従が行
われるように設定を行い, 被験者が自身の動作に装置が追従し, かつ装置により回旋を促
されていると感じる補助力を受ける状態となるよう調整を行った.
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2.3. 周期入力制御による回旋補助

表 2.8: Assist device specification

θhr Right leg hip flexion angle

θpt Pelvic rotation angle

θtt Trunk rotation angle

θt Relative rotation angle of trunk and pelvis

θd Target angle of trunk rotation

e Command Value

Iin Input current

τm Motor torque

Fmp External force applied to pelvis

Fmt External force applied to trunk

図 2.24: Definition of Joint Angle
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2.4 第2章のまとめ

本章では, 体幹と骨盤の間に相対的な回旋運動を与える装置の設計・開発について述べ
た. 体幹・骨盤回旋運動補助では, 人間の体幹および骨盤それぞれに対して回旋方向の運
動を与えることで, 上半身と下半身の間におけるエネルギーフローを改善することを目的
としている. そのため, 回旋運動を与えつつも, その他の人間が行っている運動を可能な限
り妨げないために, フレキシブルシャフトを利用した柔軟な構造を持たせた. これらの構
造材の選定においては, 人間の動作を計測することにより, 必要な性能を決定し, 部品の選
定を行った.

回旋補助を人間に対して適用するにあたり, 歩行状態や走行状態に合わせて補助力を適
用する必要があるため, 制御系に周期入力制御を導入することで, 運動の周期に適応して
補助力を与えることが出来るように設計した. また, 導入した周期入力制御では, 非線形振
動子のもつパラメータを調整することで出力の波形を変形することが可能で, 運動に対し
て先んじて補助を与えたり, 遅らせることで負荷を与えることなどが可能となっている.

次章では, 本章で開発した装置を利用して, 歩行および走行に対して回旋補助を適用し
た際の効果検証について述べる.
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第3章 回旋運動補助効果の検証

3.1 歩行支援効果

3.1.1 歩行支援効果検証実験

提案する体幹・骨盤運動補助装置による歩行アシスト効果について, 歩行実験を実施し
評価を行う.

歩行時の歩容を評価するため, 人間の歩行動作を 3次元動作計測システム (MotionAnal-

ysis, MAC3D)によって計測する. 計測条件を表 3.1に示す. 計測動作は床上歩行であり,

普段通りの歩行速度での歩行を計測する. 歩行目標として，進行方向の目線の高さに目標
となる目印を設定し, その目標に目線を合わせつつ, 目標に向かい歩行を行うよう指示し
た. 歩容の評価は図 2.24の関節角について検証する.

被験者は前述の歩行実験を行った際, 表 2.5に示すように体幹回旋角 θtの振幅が小さく,

かつ胸郭回旋角の振幅と骨盤回旋角の振幅の比が最も小さい, つまり歩行時に体幹の運動
があまりなく, 下半身と上半身との間のエネルギ損失が大きいと考えられる被験者Bおよ
び被験者Cに対して本アシストを適用する. 装置着用による効果の比較検証動作として装
置を着用し駆動しない場合での歩行を計測し, 回旋補助力の有無による作用の評価を行う.

人間は高齢になるつれ, 図 3.2に示すように関節の動作が縮小する [33]. 本装置は独歩で
きる高齢者を対象として開発しているが, 本論文では開発した装置と制御系の有効性を安
全に検証するため, 危険状態を回避できる 20代の若年健常者を被験者とし, 図 3.1に示す
ように, その足首におもりをつけることで負荷を掛け, 疑似的な高齢被験者とした. まず,

このような負荷により高齢者歩容を再現できているのか検証を行った.

図 3.1: Experiment of imitation of elderly walking
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表 3.1: Mesurement condition

Subject 2 males

Measurement Motion capture system

Motion Walk on floor

Trial number 3 times

Number of strides 6

Deformation rate β = 1.0

Amplitude of target

trunk rotation angle

Kf = 30 [ ° ]
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図 3.2: Elderly walking

両足首に対してそれぞれ 2 [kg]の重りを付けることによる, 模擬高齢者歩容の再現実験
の結果, 表 3.2に示すような歩容の変化が確認された. 表中の*は自然歩行と重りを装着し
た歩行のデータについて t検定を行った結果を示している. 骨盤回旋角の振幅が 1.0 [ ° ],
膝関節屈曲角の最大点が 4.5 [ ° ]有意に減少し, 歩行速度および股関節角は変化が見られ
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なかった. ここで, 膝関節屈曲角の計測点を図 3.3に示す.

表 3.2: Imitation of elderly walking (*p<0.05, **p<0.01)

Natural walking (SD) Loaded walking (SD)

Speed [km/h] 5.2 (0.0) 5.0 (0.1)

Pelvis rotation angle [ ° ] (N=6) 3.4 (0.6) 2.4 (0.6)*

Hip flexion angle [ ° ] (N=12) 19.9 (0.5) 20.0 (0.6)

Knee flexion angle [ ° ] (N=12) 71.9 (1.2) 67.4 (1.1)**
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図 3.3: Knee flexion angle

このような歩容の変化は部分的ではあるが, 前述の高齢健常者の歩容の変化と類似する
ものであり, 本実験では, 足首に重り装着した歩容を高齢者の歩容を模擬したものとして,

回旋アシストの歩行支援効果の検証を行う.

3.1.2 実験結果・考察

歩行支援効果検証実験時の様子を図 3.4に示す. 装置による歩容の変化として, モーショ
ンキャプチャにて計測したデータより計算した歩行速度および各関節角の振れ幅を標準偏
差として表 3.3に示す. 表中の*は回旋補助なしと補助ありのデータについて t検定を行っ
た結果を示している. 回旋補助を行うことにより, 装置が直接作用する骨盤に対する体幹
の回旋角 θtは被験者 Bでは 7.3 [ ° ], 被験者 Cでは 15.1 [ ° ]有意に増加しており, 設計通
り装置による補助力が作用し, 回旋運動に対して作用していることが確認できる. 骨盤の
回旋角 θpt, 胸郭の回旋角 θttについて, 被験者 Bでは共に 3.3 [ ° ]有意に増加しており, 骨
盤, 胸郭それぞれに同程度の運動の拡大が確認された. 被験者 Cでは骨盤の回旋角が 2.1

[ ° ], 胸郭の回旋角が 11.5 [ ° ]有意に増加していることが確認され, 胸郭の運動の拡大が大
きいものの, それぞれに運動の拡大が確認された. このように, 骨盤と胸郭に対して補助力
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図 3.4: Experiment of rotation assist on walking

表 3.3: Experimental result (*p<0.05, **p<0.01, ***p=0.01)

Subject B Subject C

No assist (SD) With assist (SD) No assist (SD) With assist (SD)

θt [ ° ] 3.6 (0.6) 10.9 (2.6) ** 9.8 (0.8) 24.9 (2.2) **

θpt [ ° ] 2.2 (0.5) 5.5 (0.6) ** 7.3 (0.4) 9.4 (0.8) **

θtt [ ° ] 3.2 (0.7) 6.5 (1.6) ** 5.2 (1.6) 16.7 (1.9) **

θpc [ ° ] 4.7 (0.3) 3.2 (0.3) ** 3.6 (1.1) 3.1 (0.4)

θtc [ ° ] 6.2 (0.3) 4.2 (1.1) ** 6.8 (1.0) 4.8 (0.5) **

θts [ ° ] 0.9 (0.1) 1.8 (0.2) ** 1.4 (0.5) 4.0 (1.1) **

Hip flexion angle [ ° ] 19.1 (1.1) 18.3 (0.8) * 18.6 (0.8) 16.8 (1.9) **

Knee flexion angle [ ° ] 74.3 (1.6) 76.3 (1.2) *** 73.6 (4.6) 74.6 (1.4)

Walking speed [km/h] 5.2 (0.4) 4.8 (0.1) 4.0 (0.1) 4.1 (0.1)

Stride length [m] 1.51 (0.05) 1.39 (0.02) ** 1.24 (0.02) 1.26 (0.05)

Cycle duration [s] 1.04 (0.04) 1.04 (0.03) 1.12 (0.02) 1.11 (0.02)

を加え, 回旋運動を与えるという目的を達成した. また, 膝関節角の屈曲角も被験者 Bで
は有意に増大しており, 被験者Cにおいては両膝の平均値としては有意な差が見られない
が, 片脚の値では右膝関節角において 73.7 [ ° ]から 76.2 [ ° ]へ 2.5 [ ° ]有意 (p < 0.01)に
増大していた. 歩行速度については, 被験者B, C両者とも重りの装着による有意な差は見
られなかった.
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骨盤の回旋角および胸郭の回旋角は増加しており, 回旋補助の作用を受けて歩容が変化
したことが確認できる. 骨盤の回旋角が増大することによりストライド長が増大すること
が考えられたが, 今回の結果からは増大は確認されなかった. 膝関節角が回旋補助により有
意に増大していることから高齢者歩行に見られる歩容が若年者の歩行に近づいたことが見
受けられる. 骨盤の傾斜角, 体幹の側屈角, 体幹の前屈角に表れた変化について, コルセッ
トを着用した際の体幹の側屈角, 前屈角 [34]に類似することから, 装置を着用する際の固定
ベルトの締め付けによる影響や, 骨盤と胸郭をつなぐ装置の構造による影響と考えられる.

このときのそれぞれの状態における上半身と下半身の力学的エネルギを, 図 3.5を利用
して式 3.1により計算する. ここで, iは身体部分, jは時刻を表し, miは身体部分質量, g

は重力加速度, hij は身体部分の重心高, h0 は立位時の身体部分の重心高, vij は身体部分
重心の速度, Iiは身体部分重心周りの慣性モーメント, ωij は身体部分の角度を数値微分し
て得た角速度である. これら身体部分重心およびその速度, 身体部分の角度は動力学計算
シミュレータ (SIMM, MusculoGraphics Inc.)を利用して計算し, 身体部分質量および重
心周りの慣性モーメントの値は阿江らの推定式 [35]より表 3.4に示す通り算出した. また,

下半身は身体部分 i = 1 ∼ 7, 上半身は身体部分 i = 8 ∼ 12で構成されるものとする. そ
の計算結果を図 3.6および図 3.7に示す. 図中の RHSおよび LHSはそれぞれ, 右踵接地
(Right Heel Strike)および左踵接地 (Left Heel Strike)を表している.

Eij = mig(hij − h0) +
1

2
miv

2
ij +

1

2
Iiω

2
ij (3.1)

図 3.5: Walker model
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表 3.4: Segment condition (Subject B)

Segment No.i Segment name Moment of inertia [kg・m2]

1 Pelvis 0.203

2 Right thigh 0.0654

3 Right lower thigh 0.0161

4 Right foot 0.00158

5 Left thigh 0.0654

6 Left lower thigh 0.0161

7 Left foot 0.00158

8 Trunk 0.203

9 Right upper arm 0.0128

10 Left upper arm 0.0128

11 Right lower arm 0.00506

12 Left lower arm 0.00506

図 3.6および図 3.7より, 上半身と下半身のエネルギがそれぞれ増加するタイミングに
おいて上半身のエネルギが装置を着用することで増加し, 着用しない場合に見られる下半
身のエネルギとの差が小さくなっていることが確認できる. 理想的な効率の良い歩行とし
てエネルギロスのない歩行を考えると, 歩行時にエネルギの散逸がない状態であるため下
半身と上半身の力学的エネルギの和は一定値になると考えられる. 受動歩行理論において
も, 理想的な受動歩行が行われる場合には, 外部からのエネルギの供給なしに歩行が維持
可能, つまり, 力学的エネルギの総和は一定であるとされている [36]. 実際には様々な要因
でエネルギロスが発生するが, アシスト対象としている下半身と上半身の運動の調和がと
れていない歩行においては下半身と上半身の間で行われているとされるエネルギの伝達の
過程においてエネルギの散逸が発生していると考えられ, エネルギロスの大きい歩行とな
る. このエネルギの散逸を評価するため, 歩行中の力学的エネルギ和の最大値からの差を
散逸したエネルギとし, 1歩行周期における理想的なエネルギ状態に対する散逸したエネ
ルギの割合である散逸率を評価関数として式 3.2の様に定義する.

e =
1

n

∑n
j (Emax −

∑s
i Eij)

Emax
(3.2)

ここで, nは 1歩行周期のデータ数, sは身体部分の数, Emaxは歩行中の力学的エネルギ
和の最大値である. この散逸率が小さいほどその歩行状態における散逸したエネルギの割
合が小さいことを表しているためエネルギロスが少ない効率的な歩容となることを示す.
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図 3.6: Mechanical energy of walker (Subject B, No assist)
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図 3.7: Mechanical energy of walker (Subject B, With assist)

回旋補助の有無によるそれぞれの散逸率を示したものが表 3.5である. ここでは, 計測
した 3試行の内, エネルギの水準が近いものとして Emaxの値が近いものを抜粋し比較し
た. 表 3.5より, 回旋補助によって散逸率が被験者 Bにおいては 4.2ポイント (4.2 / 30.2

= 13.9%), 被験者Cでは 2.5ポイント (2.5 / 27.7 = 9.0%)改善しており, それぞれ効率的
な歩容へ変化したことが確認できる. これより, 開発した装置による体幹・骨盤運動補助
は, 人の上半身と下半身間のエネルギ状態を制御することができ, 歩行時のエネルギ損失
が少なく, 効率の良い歩容へ改善する歩行アシストの実現可能性を示した.
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図 3.8: Evaluation of energy loss (Subject B)

表 3.5: Compare of energy loss

Subject B Subject C

No assist With assist No assist With assist

n 3 4 5 7

e [%] 30.2 26.0 27.7 25.2

Emax [J] 109 98.8 52.0 62.5

3.2 走行拡張効果

3.2.1 走行拡張効果検証実験

走行に対する回旋補助効果の検証を行うため, 走行実験を実施した. 計測は屋内で実施,

平地での走行動作を計測する. 図 3.9および図 3.10に走行実験の実験環境を示す. 人の走
行動作をモーションキャプチャシステム (VICON)により計測する. フルボディマーカー
セットにて全身の 3次元動作を記録する. 図 3.10のように, 計測空間には床反力計が設置
されており, 走行時の床反力を計測できるよう床反力計の上を走行する. また, 同時に表面
筋電位計により筋活動量の計測を行う. 計測を行う筋肉については, 表 3.6に示すとおり
である.

図 3.11に走行実験時の被験者の状態を示す. 実験中は常時, 回旋補助装置を装着した状
態にて計測を行う. 被験者は 1名 (身長 1.67 [m], 体重 60.0 [kg]), 回旋補助なし, 補助あり
の 2パターンを計測する. それぞれのパターンにおいて, 20試行計測する. 運動強度は, 無
理をせず継続して走行できる軽いランニング程度の強度とした. 回旋補助装置の動作は,

入力の股関節角と同期した正弦波波形の目標体幹回旋角に追従する形で補助力を与える.

これより, 走行中に運動状態を促進, 抑制させるような変化は与えず, 一定の運動状態を維
持するように補助が行われる.
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図 3.9: Running experiment

図 3.10: Running experiment condition

図 3.11: Subject condition
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図 3.12: Measurement muscle position

表 3.6: Measurement muscle

番号 計測筋 略称

1 外腹斜筋 EO

2 脊柱起立筋 ES

3 大臀筋 GM

4 大腿四頭筋 QF

5 大腿二頭筋 BF

表 3.7: Changes in motion (*:p < 0.05, **:p < 0.01)

補助なし (SD) 補助あり (SD)

体幹回旋角 [ ° ] 15.8(1.8) 23.5(4.1)**

右股関節角 [ ° ] 40.8(2.2) 44.3(1.6)**

左股関節角 [ ° ] 39.9(1.9) 44.1(2.2)**

走行周期 [s] 0.75(0.04) 0.83(0.02)**

ストライド長 [m] 1.93(0.07) 1.71(0.10)**

走行速度 [m/s] 2.57(0.14) 2.07(0.17)*

3.2.2 実験結果・考察

走行実験において走行中に回旋補助を与えた結果を示す. まず, 運動の変化として, 体幹
回旋角, 股関節角および走行周期, 速度について表 3.13に示す. 表中の*は回旋補助なしと
補助ありのデータについて t検定を行った結果を示している.

ここでは, 図 2.24と同様に体幹回旋角, 股関節角について, 体幹回旋角は反時計回り (胸
郭が骨盤に対して左側へ回旋), 股関節角は屈曲を正方向とし, 最大回旋 (屈曲)角から最小
回旋 (伸展)角の振れ幅を取っている. 回旋補助を与えることにより, まず, 装置が直接作用
している体幹回旋角が平均値で 7.7 [ ° ]拡大している. また, 股関節角が左右それぞれ 4.2

[ ° ], 3.5 [ ° ]拡大していることが確認できる. 次に, 走行周期, ストライド長, 走行速度につ
いて, それぞれ装置が作用することにより, 周期が 0.08 [s]長く, ストライド長が 0.22 [m]

短くなり, これに伴い走行速度が 0.50 [m/s]低下した結果となっている. ここで, 図 3.13

に補助なし, 補助ありの試行における, 走行周波数 (走行周期の逆数)とストライド長をプ
ロットしたものを示す.

それぞれの状態を比較すると, 補助ありのものは, 補助なしのものと比べて平均は低下
しているものの, 走行周波数のばらつきが小さくなっていることが確認できる. ストライ
ド長に関して, 補助ありのものは平均が短く, ばらつきが大きくなっていることが見受け
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図 3.13: Running performance

図 3.14: Changes in EMG (iEMG)

られる. これは, 人が装置により回旋補助を加えられることで, その動作に合わせて運動し
ようとしていたためと考えられる. 装置の動作は人の運動を計測し, フィードバック的に
周期を合わせて行くため, 運動の途中から人が運動を速くしようとした場合, 補助がその
動作に合うまでにタイムラグが発生する. その過程で, 人は装置より抵抗を受けに行く形
となるので, そこで無理に運動を速めようとしない限り, 装置の元々の動作周期周辺での
運動に落ち着くものと考えられ, 今回の結果となったものと思われる.

次に, 筋負荷の変化を確認するため, 筋活動量の変化を積分筋電位として補助なし, 補助
ありでステップごとに平均を取り (補助なし: 9ステップ, 補助あり: 7ステップ), 比較した
ものを図 3.14に示す. また, 各筋肉の 1走行周期中の表面筋電位の比較として, RMS(root

mean square)処理を行い, 右踵接地を走行周期の始まりとして, 複数のステップの平均を
取った波形を示したものを図 3.15∼図 3.24に示す. まず, 図 3.14より, 回旋補助による変
化として, 大臀筋の左右において有意に筋活動量が低下している.
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図 3.15: Comparison of EMG (EO L)
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図 3.16: Comparison of EMG (EO R)
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図 3.17: Comparison of EMG (ES L)
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図 3.18: Comparison of EMG (ES R)
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図 3.19: Comparison of EMG (GM L)
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図 3.20: Comparison of EMG (GM R)
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図 3.21: Comparison of EMG (QF L)
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図 3.22: Comparison of EMG (QF R)
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図 3.23: Comparison of EMG (BF L)

0

50

100

150

200

0 20 40 60 80 100

E
M

G
 R

M
S

 [

�

V
]

WalkingCycle [%]

No assistance (n=9)

With assistance (n=7)

図 3.24: Comparison of EMG (BF R)

実際, 左右の大臀筋の筋電位を示している図 3.19および図 3.20を確認すると, 筋電位波形
ピークの低下や波形面積の縮小が確認できる. また, 大腿二頭筋の右側についても有意な
低下が見られる. 大臀筋や大腿二頭筋は, 股関節を伸展させる際に働く筋である. 加えて,

大腿二頭筋は膝関節を屈曲させる機能も持つ. このような機能から, 大臀筋は走行中にお
いて, 踵接地時に発生する床反力に起因する股関節周りの屈曲モーメントを制御する際に
働く. 大腿二頭筋は, 遊脚相終期に前方へ振られている大腿を減速させることをメインに
働くことに加え, 大臀筋と共に踵接地時の股関節周りの屈曲モーメントを制御する. ここ
では左右両側で筋活動量の低下が見られた大臀筋に着目して, それぞれの走行周期中の活
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動変化を確認すると, 踵接地のタイミングから活動を開始し, 回旋補助なしに比べて補助あ
りのものは緩やかに活動量が増加して, 活動のピークのタイミングが走行周期の 10%程度
遅れる形で現れ, 活動が収まるタイミングは補助なしのものと同程度のタイミングで収束
している. また, 左側の筋においてはそのピークの低下も見られる. 活動量のピークの遅れ
は, 大腿四頭筋や大腿二頭筋においても見られる. 上半身の筋である, 外腹斜筋や脊柱起立
筋においては, このような活動量のピークの遅れは, 脊柱起立筋活動の一部で見受けられる
ものの, 下肢筋ほど明確に現れていない, このような筋活動の変化は回旋補助による運動
の変化によりもたらされたものであると考えられるが, 本実験の計測結果としては走行パ
フォーマンスの低下も見られており, 効率的な運動へ変化したことによるエネルギロスの
低減効果によるものかどうかについては, 今後, より条件を整えて検証を行う必要がある.

3.3 第3章のまとめ

本章では, 体幹・骨盤回旋運動補助を歩行および走行に対して適用し, その効果の検証
を行った.

歩行に対して回旋補助を適用した結果として, 高齢者歩容の改善と, 力学的エネルギ効率
の改善が見られた. 検証実験では, 若年成人男性に対して実施しているため, 高齢者歩容の
模擬ということで足首にウエイトを装着した状態で高齢者歩容に近づくことを確認し, こ
れを模擬高齢者歩容として, 回旋補助により改善するかを検証した. 歩行実験の結果, 高齢
者の歩容に見られる関節角の減少が再現されており, 回旋補助によりその改善が見られた.

力学的エネルギの比較においても, 1歩行周期中の損失が回旋補助の適用により約 10%前
後低下しており, 効率的な歩容に変化したことが見受けられた.

走行実験の結果, 回旋補助により体幹回旋動作に介入し, その動作を拡大したことを確
認した. 走行時の筋活動量を補助なしと補助ありにて比較したところ, 補助を与えたもの
については, 大臀筋や大腿二頭筋といった股関節の伸展筋について活動量の低下を, 下肢
筋について活動量ピークに遅れが生じていることを確認した. しかし, 走行パフォーマン
スについて低下していたため, 回旋補助を行ったことによるエネルギフロー改善により表
れた効果かどうか検証を行う必要がある.

次章では, 回旋補助の与え方について最適化するために, 人間の上半身と下半身の間で
発生しているエネルギフローを表現し, 与えるべき補助力を検討するためのモデルの作成
および解析, 評価について述べる.
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第4章 補助最適化のための
SLIPモデルに基づく解析

本章では, 第 3章にて実施した回旋補助実験について, SpinalEngine理論に基づいた上半
身と下半身のエネルギフローの観点から, 動作改善効果の評価について述べる. まず, 上下
半身のエネルギフローに着目した回旋補助による動作改善の評価方法について述べる. 次
に, 回旋補助を考慮した走行動作を表現するモデルを構築する. 最後に, 構築したモデルを
利用し, 計測した拡張走行動作における回旋補助の評価を行う.

4.1 SpinalEngine理論に基づく回旋補助の評価方法

本アシストでは, 歩行, 走行動作中の上半身と下半身における回旋運動に対して作用す
ることで, それぞれの間でやり取りされているエネルギの流れに介入し, 散逸エネルギの
少ない, 所謂楽な歩行状態や, より高いパフォーマンスを発揮する走行など, 意図する運動
状態へと変化させることを目的としている. そこで, 回旋補助による上半身と下半身の間
で発生しているエネルギフローの改善効果を評価するため, 上半身と下半身を持ち, それ
ぞれの回旋動作および装置の介入を表現するモデルを構築する. この際, 与えた回旋補助
により人間の動作がどのように変化するのかを今後検討するため, 装置により介入し動作
が変化した運動の生成が行えることが望ましい. 全身運動の生成はこれまでも試みられて
きているが, 人間の全身の構造をモデル化したヒューマンモデルでは自由度が非常に多く,

力学的に整合性のとれた動作を生成することは困難である. 人間の動作を非常に単純なモ
デルで表現することで, 運動の生成を容易に行うことが出来る SLIPモデルをベースに, 回
旋補助評価のためのモデルを作成する.

4.2 SLIPモデルによる走行運動の表現

4.2.1 SLIPモデル

走行運動に対して適用する回旋アシストのため, 走行動作をモデル化, 走行中の上半身
と下半身の間における回旋の角運動量の変化を表現することで, 与えるべき回旋アシスト
について検討する. ここではまず, 前章の走行拡張効果検証時に与えていた回旋運動補助
について, 人間の走行モデルを用いて解析することで補助の評価を実施する.

前述のように, 人は非常に複雑な構造を持ち, 力学的に整合性のとれた全身運動を生成
することは難しい. そこで, 走行運動を, 単純な構造で構成される SLIPモデルで表現し,

回旋アシストを適用した走行運動を生成, 走行への作用を検討する.
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図 4.1: SLIP model

図 4.2: SLIP running

SLIPモデルは, Blickhan[37]により提唱された, 図 4.1の様に質点とバネを持つ 1リン
ク構造のモデルで, 図 4.2に示す様な走行動作などにおいて, 人の身体重心が脚のバネのよ
うな振る舞いにより支えられ, 移動する形で運動を表現してきた.

4.3 回旋運動表現のためのモデル拡張

4.3.1 回旋運動の表現

通常, SLIPモデルは矢状面上での運動を表現するように設計されている. Seipelら [40]

は SLIPモデルを 3次元化し, 水平面および冠状面上での走行の振る舞いを表現可能とし
ているが, 本研究が検証を実施する水平面上で行われる回旋運動に伴う上半身, 下半身の
間での角運動量の変化およびエネルギーフローを表現することは出来ない.

そこで, 本研究では 3次元に拡張された SLIPモデルをベースに回旋運動を表現するこ
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図 4.3: Enhanced SLIP model

とで, 回旋アシストを評価可能なモデルへ拡張する. 上半身と下半身に見立てた 2つの慣
性ロータを図 4.3に示す形で設け, 体幹・骨盤それぞれの回旋運動を表現できるよう拡張,

エネルギーフローの観点から回旋アシストについて検討, 評価する. 本モデルにおける人
間の走行との関係のイメージとしては, 図 4.4のようになるまた, 床面との接触により発生
する相互作用として人が受ける回旋モーメントを表現するモーメントアームを脚部にあた
る部分に持たせる.

本モデルでは, 図 4.5で表したように立脚相、遊脚相の 2つの状態で走行を表現する. ラ
ンニングの様な強度の走行では, 体幹はおおよそ鉛直に保たれており, 上半身, 下半身を表
現する慣性ロータは, それぞれ常に鉛直方向に平行に回旋軸を維持するものとする. その
ため, 以下の式 4.1, 4.2に示す関係にある.


xL = xU = xG

yL = yU = yG

zL = zG − lTL

zU = zG + lTU

(4.1)


ẋL = ẋU = ẋG

ẏL = ẏU = ẏG

żL = żU = żG

(4.2)

立脚相, 遊脚相それぞれの状態における本モデルの運動方程式について, ラグランジュの
運動方程式により導出する. 導出した運動方程式について, 立脚相を式 4.7に, 遊脚相を式
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図 4.4: Enhanced SLIP model running

4.8に示す. また, 式中の α, β, γについて, 式 4.9∼4.11の様においている. ここで, これら
の式中, 図 4.3中のパラメータについて表 4.1にまとめる. 慣性モーメントについては, 阿
江らの推定法 [35]を用いて次のように推定した. この推定法では, 立位で手を自然に下し
た姿勢の人間の身体を 15個の部分に分け, それぞれの部分長と全身の体重から, それぞれ
の部分における主慣性モーメントを推定する. まず, 被験者の部分長および体重を計測し,

その計測結果を表 4.2に示す. また, 推定式 4.3および表 4.3に示す推定係数より部分の体
重を計算し, その結果についても表 4.2に示す. 次に, この計測値を用いて, 以下の推定式
4.4より部分の主慣性モーメントを計算し, 計算結果を表 4.4に示す.

Mi = a0 + a1 ∗ SL+ a2 ∗WT (4.3)

IZi = b0 + b1 ∗ SL+ b2 ∗WT (4.4)

ここで, IZiは部分の主慣性モーメント, SLは部分長, WT は体重を表す. 最後に, 上半
身および下半身それぞれの部分ごとの慣性モーメントを式 4.5および式 4.6の様に足し合
わせることで, 下半身の慣性モーメント ILおよび上半身の慣性モーメント IU を表 4.5の
ように求めた.

IL = 2
{
(I大腿 +M大腿l

2
P ) + (I下腿 +M下腿l

2
P ) + (I足 +M足l

2
P )

}
+ I下胴 (4.5)

IU = 2
{
(I上腕 +M上腕l

2
S) + (I前腕 +M前腕l

2
S) + (I手 +M手l

2
S)
}
+ I頭 + I上胴 (4.6)

ここで, lP および lSはそれぞれ, 体幹回旋軸 (正中線)からの大腿中心および上腕中心ま
での水平距離であり, それぞれのそれ以遠も同じ距離離れているものとする.
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図 4.5: Expression of running in enhanced SLIP model



ẍG =
{
ML
M φ̇2 + MU

M (ψ̇2 − 2ψ̇φ̇+ φ̇2) + α
}
xG = ẍU = ẍL

ÿG =
{
ML
M φ̇2 + MU

M (ψ̇2 − 2ψ̇φ̇+ φ̇2) + α
}
yG = ÿU = ÿL

z̈G = αzG − g = z̈U = z̈L

φ̈ = 1
β

{
WF sin θ cosφ− 2(xLẋG + yLẏG){MLφ̇+MU (φ̇− ψ̇)}

}
ψ̈ = 1

γ {kT (φ− ψ) + τH + τD}
　　+ 1

β

{
WF sin θ cosφ− 2(xGẋL +GLẏG)

{
MLφ̇+MU (φ̇− ψ̇)

}}
(4.7)



ẍG = 0.0 = ẍU = ẍL

ÿG = 0.0 = ÿU = ÿL

z̈G = −g = z̈U = z̈L

φ̈ = 0.0

ψ̈ = τD+τH
IUG

(4.8)

α = −kL
M

1− lL0√
x2G + y2G + z2G

 (4.9)

β = ILG +ML(x
2
G + y2G) (4.10)

γ = IUG +MU (x
2
G + y2G) (4.11)
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表 4.1: Parameters of enhanced SLIP model

パラメータ 説明

ML,MU ,M 下半身, 上半身, 全身質量
IL, IU 下半身, 上半身慣性モーメント (回旋)

lL 足先から重心までの長さ (脚)

lL0 脚の自然長
lTU 全身重心位置から上半身重心位置までの長さ
lTL 全身重心位置から下半身重心位置までの長さ
kL, kT 脚バネ定数, 回旋バネ定数
φ, θ, ψ 下肢回旋角, 下肢仰角, 体幹角
φ0, θ0 接地時の姿勢

xG, yG, zG 全身の重心位置
xL, yL, zL 下半身重心位置
xU , yU , zU 上半身重心位置

τH 人が発揮する回旋トルク
τD 装置が発揮する回旋トルク

立脚相から遊脚相, 遊脚相から立脚相への遷移条件は, それぞれ式 4.12および式 4.13に
従う. 立脚相から遊脚相への遷移条件である式 4.12では, 離地の際における脚の状態を条
件としている. 立脚の際には, 接地の時点から脚のバネが圧縮され, 離地にかけてバネが伸
長することで貯められたエネルギを利用しつつ蹴り出しを行い, 遊脚相へと遷移する. そ
のため, 離地の条件として, 立脚中にバネに貯められたエネルギを使い切った状態, つまり
脚の長さが自然長になっていること, かつ, バネの伸長速度がゼロもしくは伸長方向にあ
れば, 遊脚相に遷移するとしている. 遊脚相から立脚相への遷移条件である式 4.13では,

接地の際における質点の状態を条件としている. 遊脚相では, 離地時に質点の速度が重力
方向においては重力と逆向き, つまり上昇する速度を持つため, 進行方向の速度と合わせ
て, 質点は放物運動をするように遊脚相の運動を表現する. この状態に基づいて, 接地時の
条件として, 質点の高さについて, バネが圧縮されていない自然長の状態で, 接地姿勢の質
点高さになった状態とし, かつ, 質点の持つ重力方向の速度が重力方向と同じ, 落下方向と
なっている状態を条件としている. {

lL = lL0

l̇L ≥ 0
(4.12)

{
zL = lL0 cos θ0

żL ≤ 0
(4.13)

運動のシミュレーションにあたり, モデルの一部のパラメータ (kL, lL0, kT )を同定する
必要がある. そこで, 運動実験を実施, 人の走行運動を計測し, パラメータを同定する.
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表 4.2: Measurement results of length of part and body weight

計測部位 計測結果 [m] 部分質量推定結果 [kg]

頭部 0.28 7.6

上腕 0.25 1.5

前腕 0.23 0.91

手 0.20 0.65

大腿 0.44 7.5

下腿 0.39 3.0

足 0.25 0.71

上胴 0.30 17

下胴 0.18 10

体重 60.0[kg]

表 4.3: Estimation coefficient of mass of part

Mi a0 a1 a2

頭部 -1.1968 25.9526 0.02604

上腕 -0.36785 1.15588 0.02712

前腕 -0.43807 2.22923 0.01397

手 -0.01474 2.09424 0.00414

大腿 -4.53542 14.5253 0.09324

下腿 -1.71524 6.04396 0.03885

足 -0.26784 2.61804 0.00545

上胴 -9.63322 31.431 0.27893

下胴 -5.70449 29.2113 0.17966

4.4 Spinal Engine理論に基づく走行拡張評価

4.4.1 パラメータ同定

DhaibaWorks[41]を用いて, 計測した動作データより人間の重心軌道および床反力デー
タからモデルへの接触力を計算し, 拡張 SLIPモデルのパラメータを同定する. まず, 脚バ
ネ定数 kLおよび脚の自然長 lL0について, 計測された床との接触力 F (t)とバネの反力の
誤差を最小化するよう, 式 4.14に示す評価関数を最小化して最適化, パラメータを同定す
る. また, 回旋バネ定数 kT について, 上半身の慣性トルクとねじりバネのトルクの誤差を
最小化するよう, 評価関数として式 4.15を最小化する形で最適化を行い, 同定する.

EL =

T∑
t

(F (t)− kL(lL(t)− lL0))
2 (4.14)
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表 4.4: Estimation coefficient of principal moment of inertia of part

IZi b0 b1 b2

頭部 -138.956 1307.37 1.24856

上腕 -11.1029 -44.8794 0.71203

前腕 -13.4756 26.3785 0.24644

手 -1.67255 9.0812 0.05381

大腿 -350.308 418.338 6.6271

下腿 -62.7928 104.746 1.10838

足 -40.9844 228.138 0.00753

上胴 -2016.55 1516.61 48.8973

下胴 -1376.85 2246.6 29.075

表 4.5: Rotaion moment of inertia

慣性モーメント

IU [kgm
2] 0.48

IL[kgm
2] 0.50

ET =

T∑
t

(IU
d2

dt2
(ψ − φ)− kT (ψ − φ))2 (4.15)

ここで, Tは stance期の時間である. パラメータ同定の結果を表 4.6に示す. 回旋補助
を適用することにより, kLについて有意に低下する結果が見られた. 他のパラメータにつ
いては有意な差は確認されなかった. この kLの値の差は, 明らかに回旋補助を与えること
により発生したものであるが, 前章で示したように, 走行速度を揃えた比較が行えていな
いため, 身体運動が効率化された結果であるのか, 走行パフォーマンスが低下したことに
よるものなのか切り分けられていない. どちらの作用が効いているのか明確にするために
は, 今後, パフォーマンスが同じ状態での比較を行う必要がある.

4.4.2 拡張 SLIPモデルによる回旋補助の評価

本実験で与えた回旋補助トルクにて, 我々が考える負担の少ない走行状態, 上半身と下
半身の角運動量のバランスが取れている状態で行われる走行となるかを拡張 SLIPモデル
を利用して検証する.

ここでは, 補助なしの動作を基にして, 拡張 SLIPモデルにてその動作を再現, そこに実
験時に与えたトルクを加えることで, 角運動量が回旋補助の有無でどのように変化するか
を確認し, 回旋アシストの評価を行う. SLIPモデルにより走行を表現する際には, はじめ
に質点に対して速度, つまりエネルギが与えられ, 地面との接触により立脚相のふるまい
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表 4.6: Result of parameter identification (**:p < 0.01)

補助なし 補助あり

kL [N/m] −9.45× 103 −9.01× 103**

lL0 [m] 1.01 1.01

kT [Nm/rad] 3.34× 102 3.35× 102

が表現される. その際にバネに蓄えられたエネルギがバネの伸長と共に放出され, 質点を
押し上げることにより遊脚相へ遷移する. 遊脚相では重力の作用により再び速度を持ちな
がら地面へと接触することにより立脚相に遷移するといった形で走行が繰り返し表現され
る. このとき, 与える速度により, 走行のふるまいが変化することになる. そこで, 我々は,

その速度について, 走行実験時の計測された動作を表現するために, PSO(Particle Swarm

Optimization)法を用いて探索することで決定した. PSO(粒子群最適化)法 [42]は最適解
探索アルゴリズムの一つで, 最適化のための目的関数が与えられたとき, 複数の粒子が互
いに情報を共有し合いながら最適解を求めて探索空間を動き回ることで, 最適解を探索す
る [43]. ここでは目的関数として, 計測された走行動作より求めたステップ間の距離と時
間を用い, 一定時間 Tmに進む際の目標位置 Ptargetとして式 4.16のように定義し, これを
最大化するようパラメータを探索, 最適化する. ここで, Pt=Tm は拡張 SLIPモデルの全身
の重心位置である.

ESLIP =
1

(Ptarget − Pt=Tm)
2

(4.16)

図 4.6にモーションキャプチャにより計測した被験者の身体重心の高さの時系列データ
と, 同定したパラメータを利用した SLIPモデルによるシミュレーションの質点高さの時系
列データをプロットした結果を示す. SLIPモデルによるシミュレーションは, おおよそ実
走行の軌跡と類似しており, 走行の速度も実測で 2.29 [m/s], SLIPで 2.27 [m/s]と実走行
の重心の振舞を再現できているものと考えられる. 図 4.7に計測したモーションデータよ
り算出した体幹回旋角と SLIPモデルによるシミュレーションにより得られた体幹回旋角
をプロットした結果を示す. それぞれの波形を確認すると, 振幅と位相に差が生じている.

これは, SLIPモデルのシミュレーション条件によるものと考えられる. 本シミュレーショ
ンでは, まず, 慣性モーメントが一定の状態で走行の生成が行われている. 実際の走行に
おいては, 手足の振りにより, 回旋軸周りの慣性モーメントは動的に変化するが, 本シミュ
レーションで採用している慣性モーメントの値としては, 前節で求めた立位の状態におけ
る回旋軸周りの慣性モーメントを走行周期全体にわたり定数として扱っていたため, 小さ
な振幅の回旋角となったものと考えられる. また, 位相の差について, SLIPモデルによる
シミュレーションでは, 本来, 走行時に発生する接地面との接触力による運動の変化を接地
時の重心速度のリセットにより与えている部分があるため, 実際の走行動作よりも, 位相が
進んだ状態で運動が生成されているものと考えられる. 以上の点より, 試みに, 慣性モーメ
ントについて, 両手足を 45[ ° ]振った状態の慣性モーメントを求め (IU = 0.74, IL = 2.4),

上半身と下半身の慣性モーメントの比率を求め (2.4 / 0.74 = 3.2), シミュレーションの結
果に掛け合わせ振幅を調整し, また, 実際の走行データより, 接地時から床反力のピーク部
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分までの時間を計測し, SLIPシミュレーションの運動をその時間分遅らせた結果を図 4.8

に示す. 実測の体幹回旋角と, 以上のものを調整した SLIPシミュレーションの結果は, 振
幅および位相, 波形など概ね類似していることが見受けられ, 慣性モーメントの値や速度
の与え方を改良することで妥当な体幹回旋角を生成できるものと考えられる.

図 4.9に SLIPモデルによるシミュレーションにおいて, 補助なしの状態と, 装置トルク
データを加味した補助ありの状態の体幹回旋角の比較を示す. 加えたトルクにより, 回旋
運動が変化している様子が確認でき, これにより, 上半身と下半身の角運動量の状態がど
のように変化したか検証する.

図 4.6: Comparison of result in measurement and simulation (COM Z)
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図 4.7: Comparison of result in measurement and simulation (Trunk rotation)

54



第 4章 補助最適化のための SLIPモデルに基づく解析
4.4. SPINAL ENGINE理論に基づく走行拡張評価

-15

-10

-5

0

5

10

15

0 0.5 1 1.5 2 2.5

体
幹
回
旋
角
[

]

time [s]

Mocap

SLIP

図 4.8: Comparison of result in measurement and simulation (Trunk rotation modulated)

図 4.9: Comparison of trunk rotation angle (SLIP)

図 4.10,図 4.11に補助なし, あり, それぞれの状態における走行中の角運動量の変化の
一例を示す. 角運動量のバランスが取れており, 直進の走行を維持している場合には, 上半
身, 下半身の角運動量の大きさは同程度になると考えられるので, 式 4.17のように上半身,

下半身の角運動量 (LU , LL)の差分を取り, それを試行における走行時間にわたり積分する
ことで, その走行における角運動量バランスがどの程度取れていたか評価する.

eL =
T∑
t

(LL − LU )
2 (4.17)

表 4.7に図 4.10, 図 4.11に示した走行における角運動量差を示す. 表 4.7に示す様に, 回
旋補助を与えることで角運動量差が 6.1%縮小していることが確認された. これは, 回旋補
助が与えられることにより上半身, 下半身間でのエネルギフローが円滑に維持されるよう
になり, 上半身, 下半身の角運動量それぞれが散逸して失われずに保存された状態に近い
走行動作となったものと考えられる.
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図 4.10: Changes in angular momentum of upper and lower body (no assist)

図 4.11: Changes in angular momentum of upper and lower body (with assist)

表 4.7: Difference of angular momentum

補助なし 補助あり

eL 4.9 4.6

4.4.3 エネルギフローに基づく回旋補助の一提案

前節では, 走行時において回旋補助を行うことで上半身, 下半身の角運動量差が減少, 効
率的な走行状態と変化したことを示した. この改善の機序と考えているエネルギフローの
状態を基に, 我々が設計した走行状態の改善のための回旋補助がどの程度有効かについて
述べる. ここでのエネルギフローとは, 上半身および下半身が持つエネルギが, 走行動作の
中でそれぞれ互いに移動する流れのことを指す. 我々が設計した拡張 SLIPモデルにおい
ては, 図 4.12に示す形で表現される. EU , ELはそれぞれ上半身, 下半身が持つエネルギ,

つまり運動エネルギ (並進, 回転)とポテンシャルエネルギの総和を表す. この EU , ELの
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走行中における変化から, エネルギフローを求める.

拡張 SLIPモデルを利用して走行動作のシミュレーションを行い, 得られた動作から上
半身および下半身の力学的エネルギを計算した結果を図 4.13に示す. また, 図中には立脚
相と遊脚相の状態をそれぞれ 0, 1としてプロットしている. ここでは, 理想的な走行状態
となるために投入すべきエネルギの検証のため, 前節での SLIPモデルシミュレーション
にて, 人間が走行を維持するために投入するエネルギを模して行っていた各ステップ毎に
速度のリセットを行わず純粋な受動機構として扱い, 回旋補助によって理想状態へと変化
させることができるか検証する. また, 回旋の慣性モーメントについて, 実際の走行時にお
いては腕や脚が振られることで大きな慣性モーメントが発生する. そのため, ここでは両
手足をそれぞれ互い違いに 45[ ° ]振った状態を再現し, 上半身の慣性モーメントを前述の
値の 2倍, 下半身の慣性モーメントを 5倍としてシミュレーションを行う.

エネルギフローを求めるため, 接地時の上半身および下半身のエネルギ状態を基準とし
て, その基準からの変化を確認する. 接地のタイミングは, 図 4.13に示した相が 1から 0に
変化するタイミングであるので, この点におけるエネルギを基準として, ステップ毎に変
化を抽出したものを図 4.14に示す.

図 4.12: Energy of upper and lower body on enhanced SLIP model
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我々は各ステップにおいて上半身から下半身, 下半身から上半身へのそれぞれのエネル
ギフローに差が無い状態, 力学的エネルギの総和が一定となる状態が理想的な走行状態と
考えている. 図 4.14のエネルギフローでは, 2ステップ目以降のフローに流量の変化が生
じることで, 理想状態から乖離していることが確認できる (図 4.15: 1ステップ目のフロー
を維持したものを理想状態として表示している). そこで, 理想状態のエネルギフローから
2ステップ目にて発生した差を抽出し, フローに差が生まれないよう上半身に対して与える
(差し引く)べきエネルギを求め, それに応じた回旋補助トルクを算出する. まず, 図 4.16

の様に, 2ステップ目にて発生したエネルギフローの差を抽出する. この図では, 上半身で
は∆EU 分エネルギが不足しており, 下半身では∆EL分エネルギに余剰が出ている. この
エネルギフローの差を, 下半身を基準に上半身に対して与えるべき必要エネルギとして図
4.17の様に抽出する. 次に, 抽出したエネルギフローの差から, 式 4.18を用いて角速度を
計算し, これを微分することで角加速度を算出する.

∆ψ̇ =

√
2(∆EU −∆EL)

IU
(4.18)

角速度および角加速度を計算した結果を図 4.18および図 4.19に示す. ここで, 角速度を
計算する際, 拡張 SLIPモデルにおける回旋の慣性モーメントが小さいことに起因する, 通
常, 人が能動的に行う身体運動では多く含まれない高い振動数の運動が発生したため, 100

[ms]窓の移動平均を取ることで, 4Hzをカットオフ周波数としてそれ以上の振動数の動作
を減衰させた. 算出した角加速度に, 上半身の慣性モーメントを掛けることで, 必要トルク
を図 4.20の様に求める. 得られた 1ステップ (2ステップ目)における必要トルクを基本と
して, 左右脚のステップ毎にトルクを反転しつつ重ね合わせ, 走行時に理想状態を維持す
るため与える回旋補助トルクが図 4.21の様に得られる.

ここで, 2章にて設計した制御系による回旋補助を考える. 設計した拡張周期入力制御
系では, 出力波形を正弦波を基本として, そのピーク波形を進める or遅らせることが出来
るようになっており, 運動に先んじて補助を与える or運動を抑制するように補助を与える
ことを期待して設計された. この制御系を通して与えられる補助トルクを 3パターン, 図
4.21にプロットする. 理想状態を維持するための必要トルクと, 回旋補助装置によって与
えられる補助トルクを比較すると, 必要トルクには高い振動数の波形が含まれるものの, 補
助トルクの波形の傾向は類似しており, 特に β = 1.0の波形が必要トルクの波形に類似し
ていることが伺える. この β = 1.0における補助トルクを与えた際の必要トルクを補填す
る補助率を, 1周期において絶対値をとり積分値でそれぞれ比較することで計算すると, お
よそ 5.6%となり, 前節で得られた角運動量差の低減率 6.1%に近いことが確認された. これ
は, 我々が提案した制御系により走行運動の改善が行えることを示唆するものであり, ま
た, このエネルギフローを基にして補助トルクを設計することで, 効率的な走行動作へと
改良できる可能性を示すものである.
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図 4.18: Required velocity
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4.5 第4章のまとめ

本章では, 人間の上半身および下半身の回旋による運動への作用を表現できるように拡
張した SLIPモデルを利用して, 走行動作をエネルギフローの観点から評価を実施した.

SLIPモデルは, 質点とバネからなる非常に単純な構造のモデルであるため, 運動を生成
しても力学的な不整合が起き難い特徴を持つが, 我々が適用する回旋補助で作用する回旋
の運動を表現することが出来ない. そこで, 回旋補助による上半身と下半身への作用を表
現するため, 回旋運動を表せるよう慣性ロータを 2つ設け, 上半身と下半身それぞれの回
旋運動による作用を表現するように拡張を行った.

拡張したモデルについて運動方程式を導出し, バネ定数や自然長といったパラメータを
実際の走行動作より同定し, 同定したパラメータは実際の走行動作をよく表現できている
ことを確認した. 上半身と下半身の角運動量について検証し, 走行中に発生しているエネ
ルギフロー中の損失による上半身と下半身の間における角運動量の差が, 回旋補助により
約 6.1%低減されていたことが確認された.

また, SLIPモデルを用いて走行中のエネルギフローから理想的な走行状態を維持する必
要トルクを算出し, 設計した制御系の出力する補助トルクと比較したところ, その補助率
は約 5.6%となり, 角運動量差で低減されていた量と近しいものとなった. 得られた必要ト
ルクを基に, 装置から人間への作用を含む力学モデルを通して装置が発生するべきトルク
を求めることで, 走行を改善する回旋補助を実現しうると考える. これより, 本制御系によ
りエネルギフローの改善が行えることが示唆されたほか, エネルギフローを改善すること
による走行動作の改良の可能性が示された. 以上から, 提案する体幹・骨盤回旋運動補助
により, 上半身と下半身におけるエネルギフローを改善する効果が期待され, 回旋動作に
よる走行動作および歩行動作に対して動作改善の可能性を示した.
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第5章 結論

本研究では, 体幹と骨盤の間に回旋運動を与えることで, 歩行や走行中の上半身と下半身
の間で発生しているエネルギフローに作用し, その動作を効率化するアシストシステムの
開発とその効果検証, 評価を行った.

1. 体幹・骨盤回旋補助装置の開発
体幹・骨盤回旋運動補助では, 人間の体幹および骨盤それぞれに対して回旋方向の運
動を与えることで, 上半身と下半身の間におけるエネルギーフローを改善すること
を目的としている. そのため, 回旋運動を与えつつも, 人間が行っている体幹のその
他の運動を可能な限り妨げないことが望ましい. そこで, 開発する体幹・骨盤回旋補
助装置では, フレキシブルシャフトおよびスライド機構を組み合わせることにより,

体幹の前後屈動作や側屈動作を許容しつつ, モータにより発生する回旋トルクを骨
盤から胸郭へ伝達できる柔軟な構造を持たせた. これらの構造材の選定において, 歩
行実験を実施して人間の動作を計測することにより, 必要な性能を決定し, 部品の選
定を行った.

回旋補助を人間に対して適用するにあたり, 歩行状態や走行状態に合わせて補助力
を適用する必要がある. そこで, 本装置では股関節屈伸角を IMUにより計測し, 拡
張型周期入力制御を導入することで, その運動の周期に適応して補助力を与えるこ
とが出来るよう制御系を設計した. 導入した拡張型周期入力制御では, 非線形振動子
のもつ制御パラメータを調整することで出力の波形を変形することが可能で, 運動
に対して先んじて補助を与えたり, 遅らせることで負荷を与えることなどが可能と
なっている.

2. 回旋補助の歩行・走行に対する効果検証
回旋補助を実際に歩行および走行に対して適用し, その効果について実験的に検証
した. 歩行動作に対する検証実験では, 若年成人男性に対して実施しているため, 高
齢者歩容の模擬ということで足首にウエイトを装着した状態で高齢者歩容に近づく
ことを確認し, これを模擬高齢者歩容として, 回旋補助により改善するかを検証した.

模擬高齢者歩容では, 高齢者の歩容に見られる関節角の減少が再現されていること
を確認した. 歩行に対して回旋補助を適用した結果として, 膝関節角の可動域改善と
いった模擬高齢者歩容の改善が見られた. 歩行周期全体を通した力学的エネルギの
比較において, 発生していたエネルギ損失が回旋補助の適用により約 10%程度低下
しており, 効率的な歩容に変化したことが確認された.

走行動作に対する検証実験では, 回旋補助により体幹回旋動作に介入し, その動作を
拡大したことを確認した. 走行時の筋活動量を補助なしと補助ありにて比較したと
ころ, 補助を与えたものについては, 大臀筋や大腿二頭筋といった股関節の伸展筋に
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ついて, 活動量の低下を確認した. しかし, 走行パフォーマンスについて低下してい
たため, 回旋補助を行ったことによるエネルギフロー改善により表れた効果かどうか
検証を行う必要がある.

3. 拡張 SLIPモデルによる回旋補助の評価
走行動作に対する回旋補助について, その有効性を SLIPモデルを利用し評価を実施
した. SLIPモデルは, 質点とバネからなる非常に単純な構造のモデルであるため, 運
動を生成しても力学的な不整合が起き難い特徴を持つが, 我々が適用する回旋補助で
作用する回旋の運動を表現することが出来ない. そこで, 回旋補助による上半身と下
半身への作用を表現するため, 回旋運動を表せるよう慣性ロータを 2つ設け, 上半身
と下半身それぞれの回旋運動による作用を表現するように拡張を行った.

拡張したモデルについて運動方程式を導出し, バネ定数や自然長といったパラメータ
を実際の走行動作より同定し, 同定したパラメータは実際の走行動作をよく表現でき
ていることを確認した. 上半身と下半身の角運動量について検証し, 走行中に発生し
ているエネルギフロー中の損失による上半身と下半身の間における角運動量の差が,

回旋補助により約 6.1%低減されていたことが確認された. また, SLIPモデルを用い
て走行中のエネルギフローから理想的な走行状態を維持する必要トルクを算出し, 設
計した制御系の出力する補助トルクと比較したところ, その補助率は約 5.6%となり,

角運動量誤差で低減されていた量と近しいものとなった. これより, 提案したアシス
トシステムにより走行運動の改善が行えることが示唆され, エネルギフローを基にし
て補助トルクを設計することで, 効率的な走行動作へと改良できる可能性を示した.

以上から, 提案する体幹・骨盤回旋運動補助により, 上半身と下半身におけるエネル
ギフローを改善する効果が期待され, 回旋動作による走行動作および歩行動作に対
して動作改善の可能性を示した.

以上より, 提案する体幹・骨盤回旋運動補助は, 歩行および走行動作を改善する効果を
確認した. 今後, エネルギフローを指標とした制御手法の構築により, より効果的なアシス
トが見込まれる. また, 本アシスト手法は, 脚を中心として補助を行う従来型の歩行・走行
アシストシステムに更なるアシスト効果をもたらすことが期待される.
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付 録A 拡張SLIPモデル運動方程式の導出

図 4.3に示した, 拡張 SLIPモデルの運動方程式について, ラグランジュの運動方程式を用
いて導出する. 以下に立脚相および遊脚相における運動方程式の導出過程を示す.

A.1 立脚相

ラグランジアンLを求めるため, 系の運動エネルギとポテンシャルエネルギを書き出す.

まず, 運動エネルギK は下半身および上半身の質点の運動エネルギ, 下肢回旋および体幹
回旋の回転エネルギからなり, 式 (A.1)の通りである.

K =
1

2
M(ẋ2G + ẏ2G + ż2G) +

1

2
ILφ̇

2 +
1

2
IU (ψ̇ − φ̇)2 (A.1)

次に, ポテンシャルエネルギ U は下半身および上半身の質点のポテンシャルエネルギ,

脚バネおよび回旋バネの弾性エネルギからなり, 式 (A.2)の通りである.

U =MgzG +
1

2
kL(lL − lL0)

2 +
1

2
kT (ψ − φ)2 (A.2)

これらの差を取ることにより, ラグランジアンLを導出する. 式 (4.1), (4.2)の関係を利
用して整理することで, 式 (A.3)の様に導出される.

L = K − U

=
1

2
M(ẋ2G + ẏ2G + ż2G) +

1

2
ILφ̇

2 +
1

2
IU (ψ̇

2 + 2ψ̇φ̇+ φ̇2)

+
1

2

{
IU +MU (x

2
G + y2G)(ψ̇

2 − 2ψ̇φ̇+ φ̇2)
}

−MgzG − 1

2
kL

{
x2G + y2G + z2G − 2lL0

√
x2G + y2G + z2G + l2L0

}
−1

2
kT (ψ

2 − 2ψφ+ φ2) (A.3)

このラグランジアンより, 次のラグランジュ方程式を立て, 拡張 SLIPモデルの運動方程
式を導入する. 式 (A.4)にラグランジュ方程式を示す.



t
dt

(
∂L
∂ẋG

)
= ∂L

∂xG

t
dt

(
∂L
∂ẏG

)
= ∂L

∂yG

t
dt

(
∂L
∂żG

)
= ∂L

∂zG

t
dt

(
∂L
∂ϕ̇G

)
= ∂L

∂ϕG
+WF sin θ cosφ− τH − τD

t
dt

(
∂L
∂ψ̇G

)
= ∂L

∂ψG
+ τH + τD

(A.4)
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式 (A.4)について解くことで, 式 (A.5)に示す立脚期における運動方程式が得られる.



ẍG =
{
ML
M φ̇2 + MU

M (ψ̇2 − 2ψ̇φ̇+ φ̇2) + α
}
xG = ẍU = ẍL

ÿG =
{
ML
M φ̇2 + MU

M (ψ̇2 − 2ψ̇φ̇+ φ̇2) + α
}
yG = ÿU = ÿL

z̈G = αzG − g = z̈U = z̈L

φ̈ = 1
β

{
WF sin θ cosφ− 2(xLẋG + yLẏG){MLφ̇+MU (φ̇− ψ̇)}

}
ψ̈ = 1

γ {kT (φ− ψ) + τH + τD}
　　+ 1

β

{
WF sin θ cosφ− 2(xGẋL +GLẏG)

{
MLφ̇+MU (φ̇− ψ̇)

}}
(A.5)

ここで, 式 (A.5)中の α, β, γについて, 以下の式 (A.6)∼(A.8)の通りおいている.

α = −kL
M

1− lL0√
x2G + y2G + z2G

 (A.6)

β = ILG +ML(x
2
G + y2G) (A.7)

γ = IUG +MU (x
2
G + y2G) (A.8)

A.2 遊脚相

遊脚相における運動では, 床からの反力を受けない点が大きく異なり, それに伴い運動
方程式が変化する. 式 (A.9)に遊脚期における運動方程式を示す.



ẍG = 0.0 = ẍU = ẍL

ÿG = 0.0 = ÿU = ÿL

z̈G = −g = z̈U = z̈L

φ̈ = 0.0

ψ̈ = τD+τH
IUG

(A.9)
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