
Title アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明

Author(s) 吉田, 道拓

Degree Grantor 北海道大学

Degree Name 博士(情報科学)

Dissertation Number 甲第15556号

Issue Date 2023-03-23

DOI https://doi.org/10.14943/doctoral.k15556

Doc URL https://hdl.handle.net/2115/89581

Type doctoral thesis

File Information Michihiro_Yoshida.pdf

Hokkaido University Collection of Scholarly and Academic Papers : HUSCAP



SSI-DT46205032

博士論文

アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明

吉田道拓

2023年 3月

北海道大学大学院情報科学院
システム情報科学コース



本論文は北海道大学大学院情報科学院に
博士 (情報科学)授与の要件として提出した博士論文である。

吉田道拓

審査委員： 主査 田中孝之教授
副査 金井理教授

山下裕教授

Copyright © 2023 by Michihiro Yoshida. All rights reserved.



アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明∗

吉田道拓

概要

　腰痛症は多くの人々が罹患する疾病であり，生涯罹患率が 8割にも及ぶ．腰痛症の治療およ
び予防の方法の一つとして，骨盤部に締付力を与える骨盤ベルトが広く用いられてきた．一方
で，骨盤ベルトの長期使用には血行阻害や補助対象筋の萎縮などの悪影響も指摘されている．
そこで本研究では，腰部負担に応じて締付力を自動的に調整する可変締付力制御により腰部を
補助する骨盤ベルト型アシストスーツのアクティブコルセットを開発した．可変締付力制御に
おいて，適切な締付けの強さやタイミングといった特性や得られる補助効果は各個人で異なる
ことが予想され，制御則を個人に適合させる必要がある．これらを決定するためには，補助効
果の個人差が生じる要因を特定する必要がある．しかしながら，今日までに骨盤締付力により
腰部負担が軽減されるメカニズムは解明されておらず，また補助効果の個人差がどのような要
因から生じるのかは明らかにされていない．そこで本研究では，可変締付力制御則の開発に向
けた締付力による負担軽減機序の解明および補助効果の個人差要因の特定を目的とする．
補助メカニズムの検証では 93名の被験者を動員した運動計測実験により前屈位における締

付力の補助効果を検証した．力学モデルに基づき計算された腰椎関節トルクを腰部負担の指標
として評価したところ，約 8〜9 割の被験者において腰部負担が軽減されることを確認した．
このとき負担が軽減された被験者では腰椎関節の屈曲が抑制され，股関節により運動が代替さ
れる傾向が見られた．この運動矯正は前屈に関わる関節の屈曲に対する剛性が変化することで
生じており，締付力が腰椎関節剛性を股関節剛性に対してより高い状態に変化させることが明
らかとなった．さらに，X線画像から得られた骨盤や腰椎部の姿勢や形状 (腰仙椎アライメン
ト)を用い，関節剛性変化が腰仙椎アライメントの変形に起因することを示す回帰モデルを構
築した．また，被験者が元々備える腰仙椎アライメントおよび体格的特徴から，関節剛性変化
に対して高い寄与をもつ特徴量を特定し，補助効果を推定する回帰モデルを開発した．これに
より骨盤ベルトの補助効果は骨盤に対する仙骨の姿勢角 (PI角)や体重に強く影響されること
が示された．得られた知見に基づき被験者の体格および腰仙椎アライメントを入力として締付
力制御則を個人適合する手法を開発した．また，実用に向けて体格的特徴のみを入力に持つ手
法を開発し，64名の被検者を動員して個人適合された制御則の性能評価実験を行った．これに

∗ 北海道大学大学院情報科学院システム情報科学コース 博士論文, SSI-DT46205032, 2023 年 3 月
1日.

— i —



より提案法を適用することで過半数の被験者で補助効果が向上することを確認した．

キーワード: アクティブコルセット, 可変締付力制御, 骨盤締付力, 関節剛性, 腰仙椎アライメ
ント
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Elucidation of the Mechanism of Lumbar Burden Reduction by
Pelvic Tightening for the Development of Variable Tightening

Force Control of Active Corset†

Michihiro Yoshida

Abstract

Low back pain is a disease that affects a large number of people, with a lifetime incidence of ap-
proximately 80%. Pelvic belts have been widely used as a method of treatment and prevention of
low back pain. On the other hand, long-term use of pelvic belts has been associated with nega-
tive effects such as impaired blood circulation and atrophy of the muscles. Therefore, this study
developed the Active Corset, a pelvic belt-type power assist suit. Active Corset assists the lumbar
region by using a variable tightening force control that automatically adjusts the tightening force
according to the lumbar burden. In variable tightening force control, it is expected that there will
be individual differences in characteristics such as appropriate tightening strength and timing, as
well as assistance effects, and the control law should be personalized. To determine these factors, it
is necessary to identify the factors that cause individual differences in assistance effects. However,
the mechanism by which the pelvic tightening force reduces lumbar burden has not been elucidated,
and it is not clear what factors cause the individual differences in the assistance effect. Therefore,
the purpose of this study is to elucidate the mechanism of burden reduction by tightening force
and to identify the individual difference factors of the assistance effect for the development of a
variable tightening force control.

The effect of the tightening force assistance in the forward bending position was verified by a
motion measurement experiment with 93 subjects. The lumbar joint torque calculated based on
the mechanical model was evaluated as the lumbar burden, and it was confirmed that the lumbar
burden was reduced in approximately 80-90% of the volunteers. In volunteers with reduced burden,
lumbar joint flexion was decreased and hip flexion tended to increase. Motion correction is caused
by a change in joint stiffness, and it was found that the tightening force changes the lumbar joint
stiffness to a higher value relative to the hip joint stiffness.

Furthermore, the relationship between joint stiffness changes and lumbosacral vertebral align-
ment deformity was modeled using X-ray images. Also, a model was developed to estimate the
assistance effect by identifying features with high contribution to joint stiffness change based on

† Doctoral Dissertation, Course of Systems Science and Informatics, Graduate School of Information
Science and Technology, Hokkaido University, SSI-DT46205032, March 1, 2023.
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lumbosacral vertebral alignment and physique characteristics. The assistance effect was shown to
be influenced by the posture angle of the sacrum relative to the pelvis (PI angle) and body weight. A
method was developed to personalize tightening force control by using body size and lumbosacral
alignment as inputs. In addition, 64 volunteers were mobilized for evaluation experiments of the
control law, and it was confirmed that the assistance effect was improved in the majority of subjects.

Keywords: Active Corset, Variable tightening force control, Pelvic tightening, Joint stiffness, Lum-
bosacral alignment
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第 1章

序論

1.1 腰部補助の需要と課題
いわゆる腰痛症は国内において生涯有病率が 8割を超える疾病であるとされる [5]．2019年

度に厚生労働省が実施した国民生活基礎調査によると，腰痛症は男性の 9.1%が自覚しており
最も有訴率が高く，女性でも肩こりに次いで多く 11.4%であったことから多くの人々を悩ませ
ているといえる [6]．腰痛の発生機会は労働中が全体の 36%と最多であり [7]，業種による差
はあるものの労働者の 4〜8割程度が腰痛を患っているとされ，特に介護に従事する者では 8
割以上が常に腰痛を自覚しているとされる [8, 9, 10]．国外においても腰痛症は深刻な問題であ
り，米国では 1990年の調査で腰部の機械的な損傷に起因する腰痛に関する診察件数が約 1500
万件あったとされ，これは米国内の全診療科目の 2.8%を占めた [11]．腰痛症による経済的損
失は大きく，米国では腰痛関連の労災に係る直接経費のみで 100億から 150億ドルに及ぶとさ
れ，労災補償総額の 16%を占めた [12]．国内においても，腰痛に関連する医療費が 820億円
に及ぶとする報告がある [5]．
腰痛症は，痛みの原因や発生機序によりいくつかに分類することができる．腰痛が生じる原

因には身体的な負荷による組織の損傷，心理的要因 [13]，神経性 [14]のものに分けることがで
きるとされる．特に心理的要因および神経性の痛みは原因の特定が難しく，また組織の損傷に
おいても筋肉や靭帯の緊張などに起因する痛み [15]は，発生箇所が痛みを自覚する部位とは別
であることも多く，原因が特定しづらい非特異的腰痛に分類される．一方で，痛みの発生箇所
が特定可能な腰痛は特異的腰痛と呼ばれ，主に仙腸関節または椎間関節の損傷 [16, 17, 18]や
腰部椎体間の軟組織 (椎間板)の変性や損傷 [19]に起因するものが報告されている．
腰痛症の治療は重症度や原因に応じた適切な方法が選択されるべきであるが，一般的に科学的

根拠に基づき用いられる手法としては薬物投与や外科的治療の他，運動療法 [20, 21, 22, 23, 24]
や温熱療法なども知られている [25]．これらの方法は筋硬度を低下させる効果が知られており
[25]，筋や靭帯の緊張を解すことで非特異的腰痛の症状を緩和する効果が期待できる．その他
に，古くから症状の緩和や予防のために用いられてきた方法に骨盤ベルトやコルセットを用い
て体幹や骨盤部を圧迫する方法がある [26, 27, 28]．骨盤ベルトやコルセットは腰部にかかる負
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Fig.1.1. Lumbar burden reduction due to increasing the intra-abdominal pressure[1]

担を軽減する効果があるとされており [1, 29]，椎体や仙腸関節の機械的な損傷に対する予防効
果が期待できる．

1.2 締付力補助の有効性
骨盤ベルトやコルセットなど，締付力により腰部を補助する装具の補助効果は古くから議論
されてきた．20世紀初頭には脊柱側弯症の治療に骨盤ベルトを用いたとする記録があり，一定
の効果が認められた [30]．その後は Bartelinkらにより，コルセットによる腹部の圧迫が腹腔
内圧を上昇させ腰部負担を軽減するとした報告がされて以来，科学的な根拠に基づく補助効果
の検証が進められてきた [1]．腹腔は体幹内部で臓器を格納するための空間であり，気体や液
体で満たされている (Fig.1.1)．腹腔内圧は体外からの圧迫力に比例して上昇することが知られ
ており [31]，腹部の周囲を圧迫することで内圧が上昇し圧力が上下方向に逃れることで上体の
自重を支える力が生じ，椎体に掛かる負荷が減少するとされる．morrisらの報告によると腹腔
内圧から生じる力により椎間板に掛かる圧迫力は本来より 30%程度減少するとされる [32]．
骨盤ベルトとコルセットは締付力により腰部を補助するという点において共通するが，補助
メカニズムは異なるものと思われる．着用する位置について，コルセットは肋骨の下部から骨
盤の上部までの腹部全体を圧迫するが，骨盤ベルトは上前腸骨棘から大転子付近までの骨盤部
のみを締め付ける．よってコルセットでは腹腔全体を圧迫することができる一方で，骨盤ベル
トでは胴体前面側の下腹部を圧迫するのみであり，側部や背部は寛骨および仙骨により臓器が
覆われるため腹腔まで圧迫力が伝達されない．さらに骨盤部への締付力は腰部の関節を安定化
させる効果があるとされており，骨盤ベルトが骨格に影響を及ぼした可能性が示唆されてき
た [33, 34]．従って骨盤ベルトでは，コルセットによる腹腔内圧上昇とは異なる影響も作用し
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て腰部が補助されることが予想される．しかしながら骨盤ベルトについてはその補助メカニズ
ムがこれまでに明らかにされておらず，計測に基づく仮説が述べられるのみにとどまる状況で
ある．
一方で，コルセットおよび骨盤ベルトの補助効果の検証はこれまでに様々な評価指標により

なされてきた．一つの評価方法として腰痛治療の観点から，VAS(Visual Analog Scale)等を用
いて痛みの程度を測る方法がとられてきた．Zomalhetoらは 67名を動員し，コルセットを着
用する群と着用しない群での腰痛の軽減度を VASで評価した [35]．Satoらは 6か月におよぶ
長期使用による効果を調べ，コルセットにより腰痛が軽減されることを示した [36]．また，筋
負担の軽減効果という観点から近年では筋活動による評価が用いられる [37]．朱らは広背筋の
表面筋電図を計測し，コルセット着用時の筋活動低下を示した [38]．松村らは農作業を対象と
し，作物を収穫する動作において骨盤ベルトの着用により大臀筋および大腿直筋の筋負担が低
下することを示した [39]．姿勢や運動の矯正効果という観点からは，吉川らが移乗介護動作に
おける運動の矯正効果を示したほか [40]，荷物挙上時にコルセットを着用することで腰椎部の
前弯が増大したとする報告もある [41, 42]．また，出口らはコルセットの着用が腹腔内圧を上
昇させたことを報告し [43]，末廣らは腹腔内圧の上昇に寄与する内腹斜筋の活動がコルセット
着用時に低下することを示し，コルセットが腹腔内圧の上昇を補助することを指摘した [44]．
締付力による補助効果が認められないとする事例も報告されており，鴨原らによる 20名の

被験者を動員した 1か月に渡るコルセットの着用実験において，歩行時の身体疲労が軽減され
る傾向はみられたものの腰痛は改善しないとした．また松尾らによる報告では，上肢を前方に
伸ばした姿勢で荷物を挙上したとき，コルセットの着用により先行研究 [41, 42]で報告された
ような腰椎の前弯角度の変化が認められなかったとされる [45]．一般的にはコルセットや骨盤
ベルトの補助効果は広く認められているものの [46]，効果が認められない例もあり全ての患者
に適用することができない．さらに，これらの装具の長期間にわたる使用は締付力による血流
の阻害や補助対象筋の萎縮といった弊害も指摘されており [47, 48, 49]，締付力を必要とする人
にのみ適切なタイミングと強度の補助力を与えることが望ましい．そこで本研究では，次節で
述べるように腰部負担の大きさに応じて自動的に締付力を調整する機能をもつアクティブコル
セットを開発した (Fig.1.2)．これにより，必要な分だけ締付力を与え，身体への負荷を抑えた
腰部補助を行うことができる．
ところで，先に述べたようにこれまでに骨盤ベルトやコルセットの評価には様々な方法が取

られ，また対象とする部位も各々で異なった．これは腰部負担の定義の仕方によるところが大
きく，本研究においてもアクティブコルセットの開発および補助効果の評価に当たり適切に腰
部負担を定義する必要がある．コルセットおよび骨盤ベルトに期待される効果は圧迫力による
腰部負担の軽減であり，すなわち椎間板にかかる圧迫力の緩和である．椎間板の圧迫力は椎間
板ヘルニアや脊椎すべり症といった腰部の機械的な損傷による腰痛の原因となる箇所であり，
これまでの先行研究でも腰部負担の指標として用いられてきた [50, 51, 52]．よって本研究にお
いても椎間板圧迫力を腰部負担として定義する．
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Fig.1.2. Active Corset

Fig.1.3. Constitution of Active Corset

1.3 アクティブコルセットの概要

1.3.1 システム概要

アクティブコルセット本体を Fig.1.3に，装着状態を Fig. 1.2に示す．アクティブコルセット
は骨盤ベルト型のアシストスーツであり，腰部負担の大きさに応じてベルトの張力を自動的に
調節する可変締付力制御により腰部を補助する．ベルト張力の調節はモータユニット（減速機
付き DCブラシレスモータ）よりフレキシブルジョイントを介して行われ，モータの出力軸に
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Fig.1.4. Musculature model for lumbar burden estimation including the back and abdominal mus-
cles[2]

接続されたシャフトにより骨盤ベルトを巻き取ることで締付力を調整する．ベルト張力はモー
タユニットの出力範囲に依存し，最小で 33.3N，最大で 80Nの締付力を発揮する．
アクティブコルセットには腰部負担値を推定するために土谷らが開発したセンサスーツ

[53, 54]と同様のセンサシステムが内蔵され，これにより腰部負担を推定する．センサ構成と
しては，上体および骨盤部にあたる位置にそれぞれ 9軸 IMUが搭載され，二つのセンサ姿勢
の差分から上体の屈曲角度が得られる．また，腰背部の筋活動量を測るためのロードセルも搭
載されており，これにより姿勢変化以外にも手先荷重による腰部負担の変化も検知できる．土
谷らの手法では，仙骨および五つの腰椎 (L1〜L5椎体)と一つの胸椎 (T12椎体)，腹筋群から
なる 7リンクの筋骨格モデル [2]により腰部負担を推定する (Fig.1.4)．腰背部に取り付けた 2
つの 9軸 IMUにより腰仙椎アライメント，つまり 7リンクの姿勢を求め，ロードセルから得
られる筋肉の硬さに基づき背筋力を推定する．これを Fig.1.4の筋骨格モデルに入力し，筋発
揮力によるモーメントの釣り合いが成り立つように，外部負荷を自重の増減に換算して各筋発
揮力を推定する．そして，ニュートンオイラー法によって各リンク間力とモーメントを算出し，
それにより各椎体間の椎間板圧迫力を腰部負担値として推定する．推定された腰部負担値をコ
ントローラへ入力され，事前に設定された制御則に従い締付力が決定される (Fig.1.5)．
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Fig.1.5. Active Corset-Human System

1.3.2 機構および諸元

開発中のアクティブコルセットの詳細な機構・使用について記述する．本体重量は 765gで
あり，機体は機械部分と布地部分に分かれる．布地部分は，本体を人体の腰部に固定するため
のコルセットと，骨盤部を締め付ける骨盤ベルトに分けられる．コルセットは腰部の背面側か
ら下腹部の周囲に着用でき，人体の正面側でマジックテープにより留めることができる．コル
セット生地は伸縮性があり，コルセットのみを装着した場合に体側部で着圧を 5名の被験者で
計測したところ，12〜17mmHg程度の値であった．骨盤ベルトは非伸縮性の素材で製作され，
背面側でアクティブコルセット本体に結合されており，身体の正面側でバックルにより腰部の
周囲に装着される．骨盤ベルトの長さはベルトアジャスタにより使用者の腰回りの周囲に合わ
せることができる．
機械部分にはバッテリ，制御基板，モータユニットおよびセンサを内蔵した．Fig.1.6にアク
ティブコルセットから布地部分を外した機械部分のみの状態を示す．バッテリと制御基板は本
体上部に取り付けられた左右のハウジング内にそれぞれ収納されている．バッテリはリチウム
イオン電池を使用しており，本体の駆動時間は最大で約 4時間である．モータは背面側の上部
の左右に計 2基マウントされており，本体下部に延長されたモータシャフトにより骨盤ベルト
を巻き取ることで動力を伝達する．制御基板やバッテリを納めた本体上部と，骨盤ベルト部分
である本体下部は延長されたモータシャフトにより結合しているが，上部と下部の結合部にユ
ニバーサルジョイントを用いることで，人体の腰部の屈曲に抵抗無く追従する構造となってい
る．アクティブコルセットの最大出力における締付力は 80Nであり，締付力を 33.3〜80Nの
間で 1N刻みで調節することができる．モータユニットは内部に減速機が内蔵されており，減
速比 111で出力軸に動力が伝達される．これにより，アクティブコルセットの最大出力である
80Nの張力で骨盤ベルトを締め付けるときの消費電力は，左右 2基のモータユニットを合わせ
ておよそ 15W程度である．搭載したモータユニットの駆動特性を Table 1.1に示す．
また，アクティブコルセットは加速度・地磁気センサ（Kionix製,KMX62）およびジャイロ
センサ（STMicroelectronics製,L3GD20）を本体上部と下部に備えており，着用者の骨盤部お
よび上体の姿勢を計測することができる．また，本体上部にロードセルを用いた筋硬さセンサ
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(a) Outer part of Active Corset

(b) Inner part of Active Corset

Fig.1.6. Sensors loaded on Active Corset

を搭載している．これらのセンサはホックにより本体布地のコルセット部分に留めることがで
きる．上部加速度センサは筋硬さセンサから上方に伸びた線材によって使用者の背中に押し付
けられており，これによりセンサが表皮に追従するため，前後屈，側屈，回旋を含む多様な姿
勢を計測することができる．これらのセンサの特性は Table 1.2に記載する．

1.3.3 可変締付力制御

現在アクティブコルセットに実装されている可変締付力制御について述べる．土谷らによる
調査から，着用者が安心感を得る締付力 (主観的適正締付力)と腰部負担値との間には正比例の
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Table1.1. Motor drive characteristics

駆動電圧 [V] 12
無負荷電流 [mA] 24

最大連続トルク [mNm] 6.83
最大連続電流 [A] 0.645
停動トルク [mNm] 24.5
起動電流 [A] 2.24

トルク定数 [mNm/A] 10.9
機械的時定数 [ms] 4.32
使用温度範囲 [℃] -30…+100

Table1.2. Sensor characteristics

加速度・地磁気センサ（KMX62） 計測レンジ [g] ±2
分解能 [g/LSB] 0.06

温度オフセット係数 [±mg/℃] 0.25
計測精度 [±%] 5

温度精度係数 [±%/℃] 0.01
使用温度範囲 [℃] -40…+85

ジャイロセンサ (L3GD20) 計測レンジ [dps] ±250
分解能 [dps/LSB] 7.63∗10−3

使用温度範囲 [℃] -40…+85

関係があることが示されている [55]．この傾向に基づいて，本研究では腰部負担に対して締付
力を線形的に変化させる制御則を開発した．アクティブコルセットでは推定した椎間板圧迫力
のうち，第五腰椎と第一仙骨間の椎間板に掛かる圧迫力を腰部負担 ![N]として，制御則に入
力し，実験的に導出した Eq.1.1により腰部負担に応じた締付力 �[N]を決定する．

� =


33.3 (! < !;)
U! + V (!; ≤ ! ≤ !ℎ)
80.0 (! > !ℎ)

(1.1)

締付力制御則には，腰部負担に対する締付力 � の変化率を表す U，締付力の切片 V，閾値 !;

および !ℎ を用いて式 1.1により表現される．この制御則は現在のところ，暫定的に次に述べ
る方法で着用者の平均的な傾向に基づき開発されており，標準締付力制御則と呼ぶ．
標準締付力制御則の開発に当たってはヒアリングに基づく実験が実施され，主観的適正締付
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Fig.1.7. Tightening force against the lumbar burden based on Eq.1.1

力と腰部負担値との関係が調べられた．動員された被験者は 23名 (男性 9名，女性 14名)であ
り，年齢は 21〜68歳，身長は 1.46〜1.74m，体重は 44.1〜78.0kgの範囲に分布した．調査は
3通りの前屈角 (立位，45度前屈位，60度前屈位)と 3通りの手先荷重 (0，5，10kg)を組み合
わせることで腰部負担が異なる 9状態について各 5回実施された．各条件において被験者は締
付力が 0Nとなるように骨盤ベルトを装着した後，実験者が手動で締付力を上昇させた．被験
者は腰部に安心感を得た時点で申告し，その時の腰部負担値と締付力を記録することで被験者
一人当たり 45点の計測値を得た．被験者毎に得られたデータ点に対して回帰分析を行い，回
帰係数 (締付力変化率 U)と切片 (締付力切片 V)を求めた．標準締付力制御則では U および V

には 12名の被験者の平均値である Ūおよび V̄を用い，Ū = 8.3 × 10−2，V̄ = −28.1Nとした．
次に，Eq.1.1中の閾値 !; について述べる．!; は締付力が線形変化を始める腰部負担値であ

り，すなわち着用者が補助を必要とする最小の腰部負担値 (要補助腰部負担値)である．これを
設定することで，立位静止時や座位など腰部負担値が小さく締付力が必要ない姿勢における不
要な締付けを予防する狙いがある．!; の決定にあたり，先に述べた調査の後に各被験者に対し
て全 9条件の中で締付力による補助が必要であると感じた条件を問い，回答を記録した．その
後，回答した条件の内で最小の腰部負担値を取るものを選択し，その腰部負担値を要補助腰部
負担値とした．標準締付力制御則においては 12名の被験者の要補助腰部負担値の平均を求め，
!; = 740Nとした．また，閾値 !ℎ については締付力が ACの出力上限である 80Nとなるとき
の腰部負担値であるが，これは締付力変化率 U と締付力切片 V，および締付力上限 (� = 80N)
により一意に定まり，標準締付力制御則では !ℎ = 1300Nである．これにより，締付力は腰部
負担値が 844 < ! < 1340となる領域で線形変化するが，後に述べる補助効果の評価実験の対
象とした動作では腰部負担値がほぼこの範囲内に収まるため，本研究の検証では十分である．
以上の方法により決定した標準締付力制御則について，腰部負担値に対する締付力を表示した
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アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明 吉田道拓

グラフを Fig.1.7に示す．なお，本研究では 3章で行う可変締付力制御による腰部負担軽減効
果の検証にこの標準締付力制御を用いた．

1.3.4 アクティブコルセットにおける課題

締付力による腰部負担軽減効果の程度には個人差が確認されており [29]，その要因の一つと
して個人の体格や筋力といった身体的特徴の影響が考えられる．体格の離れた者を比較して考
えると，体格の大きな者では上体の自重による負荷が大きいため元々腰部への負担が高く，痩
せ型の者では負担が小さくなる．よって体格の大きな者では，痩せ型と比較して締付力による
補助が必要となる腰部負担の数値は大きなものとなる可能性がある．また，同様の体格であっ
ても，上体を支えるための背筋群や腹筋群の体幹部の筋力量の差によって，腰部負担の増加に
対する耐性に差異が生じ，同様の負担値でも必要な締付力が異なると思われる．よって可変締
付力においても，あらゆる人に同一の制御則で十分な効果を得ることは難しく，各個人の特徴
に適合した締付力制御則が必要となる．
また，締付力による効果が現れない例も確認されていることから [29, 56]，そもそも締付力
による補助を適用するべきではない者も一定数存在する．皮下脂肪が厚い者ではにより骨格へ
力が伝達されず，次章で述べるような骨盤や仙骨の姿勢変化が生じないことも考えられるし，
元々腰部負担の少ない姿勢で運動する傾向にあるものでは補助の余地がない場合も考えられ
る．血行阻害等の締付力による弊害を考えると，効果が期待されない者は事前に判別し補助の
対象から除外するべきである．そのためには，補助効果の個人差がどのような要因により生じ
るのかを明らかにする必要がある．
これらを踏まえると，現状のアクティブコルセットにおける課題とは身体的特徴に基づく締
付力制御則の個人への適合と補助効果個人差要因の特定である．

1.4 研究目的
本研究の目的は，アクティブコルセットの締付力制御則の開発に向けて締付力により腰部負
担が軽減されるメカニズムを解明し，また補助効果の個人差の要因となる身体的特徴を特定す
ることである．そのために，本研究では次の課題に取り組む．

1. 仮説に基づく締付力による負担軽減メカニズムの検証
2. 補助効果の個人差要因の特定
3. 可変締付力制御則の個人適合

負担軽減メカニズムの検証では人体腰部の運動を表現した力学モデルを用いて腰部にかか
る負担を計算し評価する．骨盤ベルトは腰部の運動軌道を変化させることが期待されており
[41, 42]，これまでに報告されてきたような締付けによる運動の変化が実際に腰部負担の軽減
に結びつくことを示す．締付力による運動矯正が関節剛性の変化により生じる可能性はこれま
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でにも言及されてきたが [33, 34]，生体の関節剛性は直接計測するのが困難であり，運動変化
との関係が十分に検証されてこなかった．この検証を通して本研究はバイオメカニクス分野に
おいて解明されてこなかった骨盤締付力による人体の力学的特性の変化を明らかにする．
また，二点目の課題においては身長や体重といった体格的特徴や，骨盤部の骨格の姿勢や形

状といった腰仙椎アライメントの特徴と締付けによる補助効果との間の関係をモデル化する．
このモデル開発の過程において，補助効果の個人差要因を特定する．さらに，このモデルを用
いることで身体的特徴から事前に補助効果を診断することで，理学療法分野における骨盤ベル
ト処方のための判断材料として役立てられることが期待される．
これらの取り組みを通して得られた知見から，三点目の課題である可変締付力制御則の個人

適合を行う．腰仙椎アライメントおよび体格的特徴に基づき制御則を変化させ，事前に実験的
に求めた個人に適合した制御則にフィッティングさせる手法について述べる．また，アクティ
ブコルセットの実用化に向けて体格的特徴のみを用いた個人適合を試み，開発された制御則の
性能評価を行う．

1.5 論文構成
本論文の構成は以下の通りである．

• 第 1章では研究の背景および先行研究について述べ，本研究の目的を述べた
• 第 2章では先行研究に基づき，骨盤締付力による負担軽減メカニズムについて仮説を述
べる

• 第 3章では，運動計測実験に基づきアクティブコルセットの補助効果を確認し，仮説の
検証を行う

• 第 4章では，X線画像から得られる腰仙椎アライメントに基づき仮説の検証を進め，補
助効果の個人差要因を特定する

• 第 5章では，アクティブコルセットの可変締付力制御を個人適合する手法を開発し，制
御則の性能評価実験を行う

• 第 6章では，本研究の結論と今後の課題について述べる
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第 2章

骨盤締付力による負担軽減機序

2.1 先行研究
骨盤部への締付力により腰部負担が軽減されるメカニズムはこれまでに明らかにされてこな

かった．可変締付力制御則の個人適合や補助効果の個人差要因の特定のためには，このメカニ
ズムを明らかにし，どのような身体的特徴が負担軽減に関わるのかを調べる必要がある．そこ
で第 2章では本研究で考える骨盤ベルトによる負担軽減メカニズムについての仮説を述べる．
骨盤ベルトについては従来より痛みの緩和効果など補助効果の検証が重視され，本質的なメ

カニズムの検証は不十分である．しかしながら，主に骨格に与える影響という観点からはいく
つかの報告がなされてきた．Klimaらは屍体から取り出した寛骨，仙骨および大腿骨を用いた
実験により，締付力が仙骨および骨盤の姿勢を変化させることを示した [57]．Sichtingらは有
限要素法による解析から同様の報告をしており，骨盤ベルトによる仙骨の後傾や骨盤上方の開
口部の狭窄を示した [58]．また Leeらによると，骨盤ベルトを着用した被験者をレントゲン撮
影したところ，立位において腰椎部の各椎体の屈曲が減少することが判明した [59]．
関節の剛性や安定性に関する報告もなされており，Mensらによる 25名の妊婦を対象とした

実験では，ドップラー画像による計測から骨盤ベルトが仙腸関節の可動性を低下させ，剛性を
高めることが報告されている [60]．Damen らもカラードップラー画像による計測に基づき骨
盤ベルトが仙腸関節の安定化に寄与することを述べ，関節の安定化が仙骨の姿勢変化に起因す
る可能性を示唆した．
これらの先行研究から，骨盤ベルトには骨盤部の骨格を変形させることで仙腸関節における

剛性に影響を及ぼし，また腰椎部の屈曲が矯正されることが予想される．しかしながら，これ
らの個々の現象と腰部負担，すなわち椎間板圧迫力との関係は示されていない．そこで本研究
では次節に述べる仮説を考え，これを検証する．
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(a) Right lateral view

Sacrum

Lumbar joint

(Sacroiliac joint)

Hip joint

Thoracic joint

; Tightening force

Belt position

(b) Front view

Fig.2.1. Hypothesis about reducing lumbar burden by tightening the pelvis

2.2 負担軽減機序仮説
本研究では，先行研究に基づいて次のような腰部締付けによる腰部負担軽減メカニズムの仮
説を提唱する．負担が軽減される過程の概要を下記 (1)〜(4)に示す．

(1)締付力による骨盤アライメントの変化
(2)仙腸関節面の圧迫による腰部関節剛性の上昇
(3)腰椎関節の屈曲を抑えた運動への矯正
(4)腰椎関節トルク (腰部負担)の減少

(1)〜(4)に示す過程の詳細を述べる．ここでは簡単のために，Fig.2.1に示した腰椎，骨盤，
大腿骨の矢状面上での自由度を表現した 2次元 3リンクモデルにより考える．このとき骨盤ベ
ルトによる締付けの位置は，上前腸骨棘の下方かつ大転子の上方で，仙骨と寛骨を同時に締め
付けられるようにする．まず骨盤ベルトの締付力が表皮上から骨盤部の骨格に与える影響につ
いて，Fig.2.1(a)に示すような人体の前後方向からの圧迫力を考える．これにより仙骨下部に
は背面側から圧迫する力が加わわり，仙腸関節 (Sacroiliac joint)を中心として図中において反
時計回りのモーメントが生じる．仙腸関節は強い靭帯に覆われた面関節であるが，一定の可動
性があることが知られており [61, 62]，骨盤に対して後傾することが予想される．このとき仙
骨の上方に連なる腰部椎体は仙骨の回転に伴って姿勢が変化することで腰椎の前弯カーブが緩
和される [58]．また，前後から働く圧迫力は寛骨と仙骨を互いに押し付けるように作用するた
め，2つの骨の接合部ある仙腸関節では応力が高まり，摩擦抵抗が増加する．加えて，骨盤ベ
ルトは人体の左右方向からも腰部を圧迫し，これにより骨盤上部が閉じるように変形するとと
もに，仙腸関節面の圧迫力を増加させる (Fig.2.1(b))．
摩擦抵抗が増加した仙腸関節では，前屈や上体の伸展といった矢状面上での運動に対する剛
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Fig.2.2. Posture correction by pelvic tightening

Rear Front

Erector spinae 

muscle

Contraction

force

Fig.2.3. Erector spinae muscle compress the intervertebral disc [3]

性が上昇することが予想される．これにより，前屈時において剛性が上昇した仙腸関節を含む
腰椎の関節は屈曲が抑制され，股関節など他の前屈に関わる関節で運動が代替されると考えら
れる．腰椎関節における発揮トルクは，脊柱起立筋などの背筋群の収縮力により生じる．背筋
群は椎体に沿って付着するため，これらの筋の収縮は上体を引き起こす力を発生する際に椎間
板を圧迫する力を生じる．椎間板圧迫には上体の自重による負荷よりも筋発揮による収縮力が
主体的に寄与するとされている [51, 63]．そのため，腰椎関節トルクの減少による緊張力の緩
和は，腰部負担 (椎間板圧迫力)の軽減を意味する．
以上が本研究における腰部締付けによる腰部負担軽減メカニズムの仮説である．次章から

は，仮説を検証するためにアクティブコルセットを用いた補助効果の検証を行う．
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2.3 パワーアシストにおけるアクティブコルセットの位置づけ
アクティブコルセットの構造や腰部補助メカニズムを踏まえたうえで，これまでに研究・開
発がなされてきたパワーアシストスーツ (PAS)におけるアクティブコルセットの位置づけにつ
いて述べる．PASとは，人間の全身またはその一部に着用することで，装着者の操作力を補助
または増幅するウェアラブルデバイスである．近年では国内のみならず，海外の企業や大学に
おいて PASの研究がなされてきた (Table 2.1〜2.3)．PASの用途は主に製造業や農業，介護業
務に従事する労働者の負担を軽減する目的や，兵士の能力を向上させるための軍事利用に向け
た開発が大半を占める．特に前者では着用者の負担を軽減し，労働寿命の延伸や作業効率の向
上を狙った軽労化のためのツールが多く見られる一方で，後者ではを搭載し高出力のアクチュ
エータにより着用者が発揮する力の増加や長時間の活動を可能にするための増力化を目的と
したツールである場合が多い．アクティブコルセットは軽労化ツールであり，最大で 20%程
度の腰部負担を軽減することで腰部の機械的な損傷を予防し，労働寿命の延伸を狙ったもので
ある．

PASの分類では，他にもいくつかの方法を考えることができる．本体の構造から分類を考え
ると，外骨格型と内骨格型に分けることができる．外骨格型とは，着用者の自重や負荷荷重を
支持するための骨格として剛性の高いフレームを構造にもつ PASである．外骨格型では本来の
人体では支持できない質量の荷重すらも取り扱うことができるため，増力化の用途で開発され
る PASはこれに該当する場合が多い．スーツ本体の重量も着用者が負担する必要がないため，
大型で高出力のアクチュエータを搭載することができる．一方で，外骨格の構造によっては身

(a) Exoskeletal type PAS (HAL-5 Type-B[64]) (b) Endoskeleton type PAS (exosuit[65])

Fig.2.4. Classification of PAS based on skeletal structure
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体の自由度や関節可動域に制限が生じる場合がある．外骨格型として開発された PAS の例と
して，CYBERDYNE株式会社の HAL-5(Type-B)[66, 64]や ShiqianらのMINDWALKER[67]
が挙げられる．HAL-5(Type-B)は下肢，上肢，腰部および体幹部の全身を補助する PASであ
り，下肢から胴体，上肢にかけて高剛性のフレームを有する (Fig.2.4a)．各関節に搭載された
パワーユニットにより動作を補助する構造である．MINDWALKERは下肢の補助により歩行
アシストを狙っており，股関節および膝関節に搭載された電磁モータを補助力源とする．本体
重量はそれぞれ 23kgと 28kgであり，他の PASと比較して高重量である．また，内骨格型で
は布地など人体の動きに追従する低剛性の構造を持ち，負荷の支持を人体の骨格に依存する．
よって，本体重量は比較的軽量で搭載されるアクチュエータも低出力となり，作業時の筋負担
軽減を目的とする場合が多い．例としては Alanらの exosuit[65]が挙げられる．exosuitは歩行
時における股関節の伸展運動を補助するための PASである (Fig.2.4b)．背部のアクチュエータ
ユニットから大腿部にかけてベルトで結束されており，ベルトを巻き取ることで股関節の伸展
時に補助力が与えられる．exosuitでは歩行時の負荷を担う構造を持たず，人体の骨格により荷
重を支えるものである．アクティブコルセットも同様に負荷を支持するための高剛性の構造材
は持たず，内骨格型の PASに分類される．
また，構造に基づくもう一つの考え方として，PASをアクティブ型とパッシブ型に分けるこ

とができる．アクティブ型の PASとは，人体の運動に対してアクチュエータにより補助力を変
化させることが可能なものである．一方でパッシブ型では動力を搭載せず，人体の運動により
弾性材に変形を生じさせ，収縮力により補助力を与える構造をとる．アクティブ型では運動に
寄らず能動的に補助力を変化させることが可能であり，パッシブ型では人体の動きに依存して
受動的に補助力が定まるという特徴がある．パッシブ型では動力を必要とせず，特に弾性材と
して布地を使用したものでは顕著に軽量化されている．スマートスーツ・ライト (株式会社ス

(a) Active type PAS (Cray x[68]) (b) Passive type PAS (Smart suit lite[69])

Fig.2.5. Classification of PAS by avtive and passive type
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マートサポート)[70, 71]では腰背部に縫製されたゴム繊維の収縮力により，前屈時に上体を支
持するために腰椎関節で発揮するトルクを補助する機能を持つ．スマートスーツ・ライトは約
0.5kg程度であり，パッシブ型の PASには軽量であるというメリットがある．一方で，パッシ
ブ型では補助力を能動的に制御できないため，手先に補助した負荷荷重などの外力による負担
の増減には対応できない．アクティブコルセットはアクティブ型の PASであり，腰背部のセン
サにより推定した腰部負担に基づき能動的に補助力を変化させることができる．

PASの補助メカニズムに着目すると，直接補助と間接補助の 2つの方式に分類することもで
きる．直接補助型の PAS では，人体に与えた補助力が補助対象部位の負担軽減もしくは増力
化に直結するものである．先に述べた HAL-5(Type-B)[66, 64]や，BLEEX[74, 72, 75]は，ア
クチュエータによる補助力が関節の駆動力に直接寄与する構造となっている直接補助型の PAS
である．間接補助型の PAS は補助力が関節の駆動に直接的な寄与をせずに負担を軽減するも
のを指し，人体の自然な動きを妨げないという利点がある．骨盤ベルトの締付力による補助は
間接補助に当たり，姿勢を矯正することでより腰部負担の少ない運動に誘導する効果がある．
コルセットも，圧迫力が直接腰椎関節に補助力を作用させずに腹腔内圧を高めることで腰部負
担を軽減するため，間接補助型である．直接補助と間接補助のハイブリッド型の PASも開発さ
れており，スマートスーツ・ライト [70, 71]ではゴムの収縮力により腰部に直接補助力を作用
させるのと同時に，腹部を締付けることで体幹剛性を高める間接補助の効果も期待される．ア
クティブコルセットは先に述べた負担軽減メカニズムから間接補助型の PASであるが，Table
2.1〜2.3 にも示すようにこれまでに開発された PAS において間接補助型はほとんど見られな
い．また，これまでの間接補助型の PASは骨盤ベルトやコルセットのように常に一定の補助力

(a) Direct type PAS (BLEEX[72])
(b) Indirect type PAS (Pelvic belt(Daiya Industry Co., Ltd.)[73])

Fig.2.6. Classification of PAS based on skeletal structure
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を与えるものや，パッシブ型のみであり，外力負荷に対応することができなかった．アクティ
ブコルセットは従来の間接補助型の PASにおける課題の解決に向けたアシストツールである
といえる．

Table2.1. Assistance methods and features for each power assist suit (1)

通番 製品・開発名 開発元
1 Active Corset[29] 北海道大学
2 AWN-03[76] アクティブリンク株式会社
3 BLEEX[74, 72, 75] University of California, Berkeley
4 CRAY X[68] German Bionic
5 EVO[77] Ekso Bionics
6 EXOBACK[78] RB3D
7 exosuit Alanら [65]
8 HAL腰タイプ [79]

CYBERDYNE株式会社
9 HAL-5(Type-B)[66, 64]
10 H-CEX[80] Hyundai Motor Group
11 Honda歩行アシスト (有償モニタ機)[81, 82] 本田技研工業株式会社
12 MINDWALKER Shiqianら [67]
13 Paexo[83, 84] Ottobock SE & Co. KGaA
14 PAIS-B100[85] パワーアシスト
15 PAIS-M100[86] インターナショナル株式会社
16 ReWalk[87] Argo Medical Technologies Ltd.
17 REX[88] REX BIONICS Pty Ltd.
18 WAS-LiBERo (FY2012) 八木ら [89, 90]
19 ウェアラブルアグリロボット 遠山ら [91, 92]
20 スマートスーツ [70]

株式会社スマートサポート
21 スマートスーツ・ライト [70, 71]
22 パワーアシストグローブ 佐々木ら [93, 94]
23 マッスルスーツ [95, 96, 97] 株式会社イノフィス
24 ラクニエ [98] 株式会社モリタホールディングス
25 ラクベスト [99] 株式会社クボタ
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Table2.2. Assistance methods and features for each power assist suit (2)

通番 外骨格/内骨格 直接補助/間接補助 アクティブ型/パッシブ型
1 内骨格 間接補助 アクティブ型
2 外骨格 直接補助 アクティブ型
3 外骨格 直接補助 アクティブ型
4 外骨格 直接補助 アクティブ型
5 外骨格 直接補助 パッシブ型
6 外骨格 直接補助 アクティブ型
7 内骨格 直接補助 アクティブ型
8 外骨格 直接補助 アクティブ型
9 外骨格 直接補助 アクティブ型
10 外骨格 直接補助 パッシブ型
11 外骨格 直接補助 アクティブ型
12 外骨格 直接補助 アクティブ型
13 外骨格 直接補助 パッシブ型
14 外骨格 直接補助 アクティブ型
15 外骨格 直接補助 アクティブ型
16 外骨格 直接補助 アクティブ型
17 外骨格 直接補助 アクティブ型
18 外骨格 直接補助 アクティブ型
19 外骨格 直接補助 アクティブ型
20 内骨格 直接補助および間接補助 パッシブ型
21 内骨格 直接補助 アクティブ型
22 内骨格 直接補助 アクティブ型
23 外骨格 直接補助 パッシブ型
24 内骨格 直接補助 パッシブ型
25 外骨格 直接補助 アクティブ型

— 20 —



第 2章 骨盤締付力による負担軽減機序2.3 パワーアシストにおけるアクティブコルセットの位置づけ

Table2.3. Assistance methods and features for each power assist suit (3)

通番 アクチュエータ 補助対象部位 本体重量
1 電磁モータ 腰部 0.77kg
2 電磁モータ 腰部 6kg
3 油圧式リニアアクチュエータ 下肢 非公開
4 非公開 腰部 7kg
5 無動力 (ガススプリング) 上肢 非公開
6 非公開 腰部 8.4kg
7 電磁モータ 股関節 7.57kg
8 電磁モータ 腰部 3.1kg
9 電磁モータ 腰部・体幹部・四肢 23kg
10 無動力 下肢 1.6kg
11 電磁モータ 股関節 2.6kg
12 電磁モータ 下肢 28kg
13 無動力 肩関節 1.5kg
14 電磁ブレーキ 腰部 4.4kg
15 電磁モータ 腰部 4.7kg
16 電磁モータ 下肢 非公開
17 非公開 下肢 非公開
18 電磁モータ 腰部 7.4kg
19 超音波モータ 上肢・下肢 12kg
20 電磁モータ 腰部 2.9kg
21 無動力 (弾性材) 腰部 0.5kg
22 空気圧ゴム人工筋 手指 非公開
23 無動力 (Mackibben型人工筋肉) 腰部 3.3〜6.6kg
24 無動力 (弾性材) 腰背部 0.25kg
25 無動力 (ロック機構) 上肢 3.8kg
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第 3章

運動計測に基づく姿勢および腰部負
担の評価

3.1 補助効果検証のための運動計測実験
骨盤締付けによる運動時の姿勢矯正および腰部補助効果を検証するために行った，運動計測

実験について述べる．計測の対象とした動作は，Fig.3.1に示すような上体の伸展および屈曲を
含む負荷荷重の挙上・下垂運動である．計測対象の動作は 8つのフェーズから構成されており，
各フェーズの概要については Table 3.1に示す．この動作計測において，被験者の腰部に負荷
を与えるために，挙上する荷物には適度に錘を取り付けた．錘の質量は事前に計測した各被験
者の背筋力を基に決定され，背筋力の 5%に相当する質量の錘を用いた．また前屈の角度を規
定する目的で，負荷荷重を把持する時に第 12胸椎付近の体表面における傾斜角が 45deg程度
となるように錘を置く台の高さを調整した．本章で行う腰部負担および関節剛性に関する解析
は特に，手先に負荷荷重を保持せずに上体を伸展する動作である Phase8について行うが，こ
れは重力に抗って上体を起こす運動は最も腰部補助の需要が高く，また背筋群の収縮により腰
部負担が高いと想定されるためである．被験者には，人体の股関節から腰椎および胸椎にかけ

Phase

Posture

1 2 3 4 865 7

StandingStanding BendingBending・・・

t[s] 0~3 3~6 6~9 9~12 12~15 15~18 18~21 21~24

Standing

24

・・・ ・・・ ・・・

Fig.3.1. Motion measurement experiment
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Table3.1. Overview of motion measurement experiment

Phase 動作概要
1 直立姿勢を 3秒間維持する
2 上体を屈曲し,負荷荷重の持ち手を掴むまで前屈する
3 前屈姿勢を 3秒間維持する
4 上体を伸展し，直立姿勢に至るまで負荷荷重を挙上する
5 直立姿勢を 3秒間維持する
6 上体を屈曲し，負荷荷重の底面を台から僅かに浮かせて静止する
7 前屈姿勢を 3秒間維持する
8 台に負荷荷重を置き，直立位に至るまで上体を伸展する

ての屈曲に注目するために，前屈時に膝関節を屈曲させないように指示をした．各フェーズの
所要時間は 3secであり，被験者が各フェーズの動作を時間内に過不足なく完了できるように，
計時用にメトロノームを 1Hzで発振させた．これらの動作は締付力の条件が異なる Unbelted，
Belted，Constant，Activeの 4つの条件について各 10回ずつ実施され，次節では各条件におけ
る腰部関節の運動軌道や負担を比較する．各条件の概要は次のとおりである．

• Unbelted: アクティブコルセットを着用しない状態
• Belted: アクティブコルセットがずれない程度の力で着用するが，ベルト締付力は与え
ない状態

• Constant: アクティブコルセットを着用し，ベルトの締付力を最大出力 (80N)に固定し
た腰部補助を与えた状態

• Active: アクティブコルセットの標準締付力制御則による可変締付力で腰部補助を与え
た状態

運動の計測には赤外式モーションキャプチャ (MAC3D System，Motion Analysis社)を用い
た．計測用マーカは被験者の身体に Fig. 3.2に示すように貼付された．また，運動時の腰背部
筋活動を取得する目的で，L5椎体付近の脊柱起立筋の表面筋電図 (Biolog無線筋電計，S&ME
社)を計測した．加えて，腰部締付けにより期待される姿勢矯正に伴う重心の移動を調査する
ために，床反力計により重心位置を計測した．
実験に参加した被験者は，現在腰痛の症状が現れていない健常者の男女 101名 (うち，男性

53名，女性 48名)である．Fig.3.3に男女別の被験者の年齢ヒストグラムを示すが，被験者の年
齢は男性では 10〜60代，女性では 20〜50代となっており，アクティブコルセットの腰部補助
の対象である就労者の年齢層のほぼ全域にわたる幅広い世代に対して実験を実施した．また，
Fig.3.4には横軸を身長，縦軸を体重としたときの被験者の身長-体重分布を示した．身長は男
性で 1.60〜1.82m，女性で 1.47〜1.70mに渡り，体重では男性で 49.2〜115.0kg，女性で 40.1
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(a) Front side view (b) Back side view (c) Right lateral view

Fig.3.2. Marker pasting position for motion capture

〜89.6kgの範囲に分布した．これは，実験実施年である 2018年度に厚生労働省により行われ
た身体状況調査から得られた日本人の身長の平均および標準偏差が男性で 1.612 ± 0.191m，女
性で 1.505 ± 0.148mであり，体重では男性で 60.2 ± 17.5kg，女性で 49.6 ± 12.8kgであること
から，体格の面から言及しても，男女ともに様々な特徴をもつ被験者を動員することができた
といえる．これらの 101名の内，8名ではモーションキャプチャの計測不良などの理由により
解析対象から除外したため，93名を解析対象とする．

3.2 力学モデルに基づく負担評価
本節では，2章の仮説で述べた締付力による腰部負担の軽減効果を検証する．ここでは運動

計測実験における動作の内，Phase8のあたる前屈位からの上体伸展運動を対象とし，アクティ
ブコルセットを着用しない Unbelted条件と可変締付力による補助を与える Active条件とを比
較する．2章では，腰部への締付力により重力に抗って上体を支持するためのトルクを減少さ
せることで負担が軽減されることを述べた．よってここでは Fig. 3.5に基づき，Eq.3.1により
腰椎関節の周りに働く抗重力トルク g[N]を腰部負担の指標とし，腰椎関節トルクの増減によ
り負担を評価する．Fig.3.5中のモデルのリンク角 \�，\!，\) はそれぞれ各被験者の股関節，
腰椎関節，胸椎関節の屈曲角度である．また，Eq.3.1 中の <2〜<3 は各リンクの質量を，!2

および !3 は各リンク長を，!22 および !23 は各リンク重心のリンク基部側関節からの距離を
表す．
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Fig.3.4. Height and weight distribution of subjects

g = <2�!22sin(\� + \!) + <3�{!2sin(\� + \!) + !23sin(\� + \! + \) )} (3.1)

Eq.3.1に基づいて計算した腰部負担について，Unbelted条件から Active条件にかけての腰
部負担の減少率を負担軽減率 � として Eq.3.2により求める．なお，式中の g*，g�はそれぞれ
Eq.3.1により求められる各条件での腰部負担である．
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40

Forward bending rate [%MFB]
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Fig.3.5. Mechanical model to compute the lumbar load

� =
g* − g�

g*
(3.2)

この力学モデルによる負担評価を上体伸展動作において行うが，動作中の姿勢変化に伴う補
助効果の推移を観察するために，手先位置が異なる 5姿勢を動作中から抜き出して各姿勢にお
ける負担軽減率 � を計算する．そこで Fig.3.5に示すように，リンク基部からリンク終端位置
までの水平距離を表す前屈率 (%MFB)を導入する．前屈率は対象動作の初期姿勢である 45deg
前屈位における手先位置を 100%MFBとし，上体を伸展するに従い減少する尺度であり，対象
動作の前屈の程度を表現することができる．この前屈率について，20，40，60，80，100%MFB
となる 5姿勢について評価を行う．
ここで，例としてある 1 名の被験者について算出した腰椎関節トルクを Fig. 3.6 に示す．

グラフ中の縦軸は Eq. 3.1 により求めた腰椎関節の抗重力トルクであり，横軸が前屈率の値
を表す．また，アクティブコルセットを着用しない Unbelted 条件と，着用者に可変締付力を
与える Active 条件をそれぞれ破線と実線により表示した．両条件において，ほぼ立位姿勢と
なる 0%MFBにおいては腰椎関節トルクの値は 10Nm以下の値となり，前屈率が増加し前屈
角度が大きくなるに従って関節トルクも増加する．この被験者においては，Active 条件にお
ける関節トルクは Unbelted 条件と比較して 5Nm 程度小さい値で推移しており，負担軽減率
は 26.6%(0%MFB) 〜 1.9%(100%MFB) であった．ところで，Fig.3.6 のグラフでは前屈率が
100%MFB の時における関節トルクは Unbelted と Active との間でほぼ値に差は見られない．
この点については，45deg程度の比較的前屈角の大きい領域では，体幹部の各関節が可動域の
限界近くまで屈曲しており，両条件間で運動時の姿勢にほぼ差が無いためと思われた．
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Fig.3.6. Gravity resistance torque on the lumbar joint of Subject A

Table3.2. The ratio of volunteers in each group and the burden reduction rate

Forward bending rate [%MFB] 20 40 60 80 100
The number of volunteers [-] 49 74 88 94 94

Ratio of burden reduced group [%] 80.0 90.7 92.1 92.6 78.7
Ratio of burden unchanged group [%] 6.0 2.7 2.2 3.2 13.8
Ratio of burden increased group [%] 14.0 6.7 5.6 4.2 7.4

Average reduction rate of
40.3 25.3 18.1 13.5 7.7

burden reduced group [%]

Eq.3.1および Eq. 3.2に基き，Active条件における負担軽減率を求める．Unbelted，Active
各条件での 10試行に対して T検定を行い，可変締付力により有意に負担が減少した被験者を
負担減少群 (p<0.05)，有意に負担が増加した被験者を負担増加群 (p<0.05)，有意な変化が認
められない被験者を負担恒常群として分類した．各前屈率において分類を適用することで得ら
れる，93名の被験者による負担軽減率の人数分布を Fig.3.7に示す．また，分類結果の集計を
Table3.2に示す．なお，各前屈率において，モーションキャプチャの計測データの部分的な欠
損により被験者の総数に差異がある．分類により，姿勢による差異はあるものの，78.7〜92.6%
の被験者が負担減少群に分類され，負担減少群での平均の負担軽減率は 7.7〜40.3%であった．
一方で，4.2〜14.0%の被験者が負担上昇群に分類され，2.2〜13.8%の被験者が負担恒常群に
分類された．以上より，大半の被験者が負担減少群に分類されたことから一般的に締付力は腰
部負担を軽減する効果をもつといえる．
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(d) Forward bending rate: 80%MFB

(e) Forward bending rate: 100%MFB

Fig.3.7. Distribution of burden reduction rate

3.3 締付力による運動矯正

3.3.1 評価方法

締付力による運動矯正効果の評価方法について述べる．2章で述べた仮説では，締付力によ
り腰椎の屈曲が抑制され，股関節屈曲角の増加による運動の代替が期待されることを述べた．
ここでは，モーションキャプチャにより計測した上体伸展運動中の股関節，腰椎関節の屈曲角
について，締付力を与えたことによる変化量を示す．評価にあたり，被験者の体格差や運動中
の関節の屈曲変化の影響を除き，締付力による関節屈曲変化の傾向を把握するために，Eq.3.4
により得られる関節屈曲寄与率 �� および �! を導入する．関節屈曲寄与率は前屈角 (股関節，
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Fig.3.8. Contribution ratio of each joint (Subject A)

腰椎関節，胸椎関節の屈曲角の和)により各関節の屈曲角を正規化した値であり，各関節が前
屈姿勢に対してどの程度寄与するのかを表す．この評価指標の導入により，腰椎関節と股関節
のどちらを優位に使って運動を行っているのかを評価し易くなる．なお，Eq.3.4の �� および
�! はそれぞれ股関節と腰椎の屈曲寄与率を，\�，\! および \) はそれぞれ股関節，腰椎，胸
椎の屈曲角を表す．
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�� =
\�

\� + \! + \)
(3.3)

�! =
\!

\� + \! + \)
(3.4)

例として 1 名の被験者における腰椎関節および股関節の屈曲寄与率の締付けによる変化を
Fig. 3.8に示す．図中のグラフは縦軸に各関節の屈曲寄与率を，横軸に前屈率をとり，グラフ
中のエラーバーは標準偏差を表す．グラフ中にはアクティブコルセットを着用しない Unbelted
条件と可変締付力による補助を行う Active 条件をそれぞれ破線と実線により表示した．まず
Fig. 3.8(a)に示す腰椎の屈曲ついて，この被験者では前屈率の値によらず Active条件における
腰椎の屈曲寄与率は Unbelted条件と比較して有意に減少していた (p<0.01)．特に前屈率の値
が小さい領域では締付けによる腰椎屈曲の減少が顕著であり，寄与率の値では Unbelted条件
において 85%程度であったものが締付けを与えることで 30%程度減少している．前屈率の値
が増加し前屈角が大きくなる領域では，Unbelted条件と Active条件との間の差が縮小してお
り，前節で述べたように体幹部の関節可動域が限界に近いため Unbelted，Active両条件間での
運動姿勢の差異が小さくなったものと思われた．また，Fig.3.8(b)に示す股関節の屈曲ついて
は，腰椎関節とは反対に Active条件における屈曲寄与率が Unbelted条件を上回る傾向が見ら
れた．これについて，締付けにより腰椎関節で減少した分の屈曲が股関節により代替されたも
のであり，本研究で予想した締付けによる運動矯正効果を確認できた．

3.3.2 各群における運動変化

解析対象の被験者 93名における腰椎屈曲および股関節の屈曲における全体的な傾向につい
て述べる．Fig.3.9に前屈率が異なる 5姿勢での股関節および腰椎関節の屈曲寄与率の締付力に
よる変化を示す．図中のグラフの横軸および縦軸はそれぞれ Unbelted条件から Active条件に
かけての股関節屈曲寄与率の増加量，腰椎屈曲寄与率の減少量を表し，プロットされた各点は
各被験者での屈曲寄与率の変化を表す．すなわち，締付力により腰椎関節の屈曲が股関節の屈
曲により代替された被験者では，Fig.3.9中のグラフで第一象限に分布する．また図中では，前
節で締付力による腰部負担の軽減率で分類した負担減少群，負担恒常群，負担増加群の被験者
を分けてプロットした．

Fig.3.9において，負担減少群に分類された被験者はいずれの前屈率においても第一象限に分
布が集中しており，また分布の広がりは右上方に伸びている．よって，負担減少群の被験者で
は仮説で述べたような腰椎関節の屈曲抑制と股関節による代替運動が生じており，矯正効果が
現れているといえる．この傾向は，前屈率の値が比較的小さい姿勢において顕著であるが，こ
れは上体の屈曲が浅い領域では前屈角に対して腰椎関節および股関節の締付けによる屈曲角度
の変化量が小さいためである．一方で，負担増加群として分類された被験者では，第三象限に
分布が集中している．すなわち，この被験者群では締付力により腰椎関節をより優位に屈曲さ
せる傾向にあり，負担減少群とは反対の運動変化が生じていた．また，Fig.3.9中において負担
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Fig.3.9. Change of the contribution ratio of hip and lumbar joint
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(a) Burden reduced group

(b) Burden Increased group

Fig.3.10. Change of the posture due to the pelvic tightening

恒常群として示された点群は，原点付近に分布が集中しており，締付力により腰部関節の屈曲
に影響を受けていないことがわかる．
以上を踏まえ，特に負担減少群と負担増加群について，各群で認められた運動変化と腰部負
担との関係について，力学モデルに基づいて述べる．前節では，負担減少群では締付力による
腰椎関節の屈曲が股関節により代替される傾向が認められた．負担増加群では反対に，腰椎関
節の屈曲が増加し，股関節の屈曲が増加する傾向がみられた．これら 2群における運動の変化
を股関節，腰椎関節，胸椎関節の自由度を持つ 3リンクモデルにより表現したものを Fig. 3.10
に示す．Fig.3.10(a)に示した負担減少群では，腰椎の屈曲が減少し，股関節の屈曲が増加する．
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これにより，腰椎関節から上体の各重心位置までのモーメントアームが短縮され，腰椎関節で
の抗重力トルクが減少する．一方で，Fig.3.10(b)に示した負担増加群では，腰椎関節の屈曲が
増加し股関節の屈曲が減少し，腰椎関節中心から上体の重心位置までの距離は延長され，腰椎
関節トルクが増加したものと思われる．
以上により，本研究で予想する締付力による運動矯正効果とそれによる腰部負担の減少を確

認することができた．次節では，運動矯正が生じた要因であると思われる腰部関節の剛性変化
について検証を行う．

3.4 腰部関節剛性への影響

3.4.1 運動矯正と関節剛性との関係

締付けによる運動矯正では，腰椎の屈曲が減少し，替わりに股関節の屈曲が増加することを
述べた．2章の仮説では，この運動変化が締付力による腰部関節剛性の変化により生じるもの
と予想した．本節では，腰椎関節および股関節の剛性値を力学モデルに基づき推定し，締付力
による影響を実験的に検証する．
腰部の締付けが腰部関節の剛性に影響を与える可能性については以前より示唆されてきた．

末廣ら [44] や Snijders ら [100] は仙腸関節の剛性を高める作用を持つ内腹斜筋の活動に注目
し，骨盤ベルト着用時に内腹斜筋の活動が低下することから腰部の締付けが仙腸関節の剛性を
高める作用を持つことを示してきた．また，Damen らは超音波画像診断から，骨盤ベルト着
用による仙腸関節の安定化を示している [33, 34]．このように締付けによる腰部関節の剛性の
上昇については以前から示されてきたものの，関節剛性そのものを測定し締付けによる影響に
ついて定量的な評価を行った研究は未だ見られない．一方で，人体関節に対する粘弾性の測定
を試みた研究は多くみられる．村井らは屍体の肩関節に外力トルクを与えた際の挙動を光学式
モーションキャプチャにより計測し，肩関節の受動抵抗を測定した [101]．生体を扱った研究
では，山崎らが徒手的に外力を与えた際の人体各関節の抵抗特性を測定したほか，黒崎らによ
る全身の関節粘弾性の同定や，Gomiらにより行われたマニピュレータが与える外力からの上
肢の粘弾性測定などがある [102, 103, 104]．このように人体関節のインピーダンス同定を扱っ
た研究は数多く，アクティブコルセットの締付けによる関節剛性への影響についても定量的な
評価は可能と思われる．
そこで，本章での検証の基になる関節剛性と関節の屈曲角度との関係から，関節剛性の評価

方法について考える．関節剛性として一定の弾性係数を持つ単関節のリンクモデルを考えたと
き，手先に一定の外力を与えることで関節は屈曲するが，このときの屈曲角度は関節剛性の大
きさに依存する．関節の屈曲角はフックの法則に従い関節の剛性値に反比例するため，関節剛
性が高まれば屈曲角は減少し，剛性が下がれば大きく屈曲する．これを多関節のモデルに当て
はめたとき，一定の手先外力を受けるとき，関節の屈曲角は各関節の剛性値の逆比となる．こ
の関係を腰椎関節および股関節の二関節に適用すると，これらの関節の屈曲角度と剛性値は
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Eq. 3.5に従う．

\� =
:!

:�
\! (3.5)

締付力により腰椎関節の屈曲角 \! が減少し，股関節の屈曲角 \� が増加する時，Eq.3.5より
股関節剛性に対する腰椎剛性の比率 (関節剛性比 ')が高まることが期待される．すなわち，関
節剛性において期待される効果を得られたことを評価するためには，関節剛性比 'が締付力に
より増加したかどうかを検証すればよい．
締付力と腰背部関節の剛性との関係を明らかにすることは，アクティブコルセットによる可
変締付力制御則の個人適合に役立てることができる．現在までにアクティブコルセットの腰部
締付力による負担軽減の程度は一定ではなく，個人よって効果に差が生じることが判明してい
る [29]．締付力は腰椎屈曲を抑制し剛性を高めるが，その程度は各個人が元々備えている関節
剛性によっても左右される．普段から腰椎部の関節剛性が低く，前屈時に腰椎の屈曲が大きい
傾向にある者は，アクティブコルセットによる締付けは運動軌道の改善という形で有益に作用
するが，一方で締付けを必要としない者にとっては苦痛や障害となる．最大の効果を得るため
に必要最小限の締付力を与える制御であることが望ましく，そのためには腰部締付力と腰背部
関節剛性との関係を明らかにする必要がある．

3.4.2 腰部関節剛性の推定

腰部関節剛性の推定方法について述べる．本研究では運動計測実験に基づき関節剛性を推定
する．対象とした運動は，本章第一節で述べた運動計測実験の Phase8にあたる，前屈姿勢か

Fig.3.11. Mechanical model to compute the joint elasticity
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らの上体伸展である．ここでは前屈に関わる体幹部の関節として，股関節，腰椎関節および胸椎
関節の剛性を推定する．そのために，人体の矢状面上での運動を表現する力学モデル (Fig.3.11)
に基づいて考える．モデルには，推定の対象とする股関節，腰椎関節，胸椎関節をそれぞれを
矢状面上で回転する弾性関節として設定したほか，その他矢状面上で自由度を持つ足関節，膝
関節，肩関節を加えて計 6 リンクとした．各リンク長は，立位姿勢における関節間の距離を
モーションキャプチャにより計測し決定した．リンク角についても同様にモーションキャプ
チャにより計測し，直立位からの関節角度の変位をリンク角としてモデルに入力した．リンク
質量およびリンク重心については阿江ら [105]により計測された身体各部の体重に対する質量
比および重心位置に基づき決定した．頭部の質量は胸椎関節から肩関節までの第 5リンクの質
量に含み，第 5リンクの重心位置は上胴部分と頭部の剛性重心とした．また，阿江ら [105]の
報告では，第 3および第 4リンクに相当する部分は一つの部位として扱われていたため，質量
は 2等分し，重心位置はリンク中央とした．Fig.3.11に示すモデルの各リンクに含まれる人体
各部の質量および重心位置の一覧を Table 3.3に示す．なお，Table 3.3において，モデルに含
まれない足部の質量は除外した．

Fig.3.11 の力学モデルの運動方程式は，�(股関節)，!(腰椎)，)(胸椎) をとる記号 G で各
リンクの屈曲角を表した関節角度 \G および各弾性関節の平衡点を表す \G0 により，慣性項
"G (\G) ¥\G，遠心力・コリオリ力項 2G (\G , ¤\G)，重力項 �G (\G)，弾性力項 :G\G，筋発揮トルク
g<G および外力負荷トルク gBG を考慮して，

" (\G (8) ) ¥\G (8) + 2(\G (8) , ¤\G (8) ) + �(\G (8) ) + :G (\G (8) − \G0)
= g<G (8) + gGB (8) (8 = 1, 2, 3, ...B) (3.6)

と記述される．なお，8 は計測データの時系列インデックスを，Bは計測データ点数をそれぞれ
表す．Eq.3.10に基づき関節の弾性係数を算出するが，式中において弾性力項 :G\G を除けば筋
発揮トルク g<G が未知であり，モーションキャプチャの計測データから算出されない項であ
る．よって，以下の Eq.3.7を認めることにより筋発揮トルク項 g<G を消去する．

g<G (8) = g<G (8−3) (8 = 1, 2, 3, ...B) (3.7)

Eq.3.7は，連続する 4サンプル間で筋発揮トルクに変化が生じないことに基づく．腰背部の
伸展に関わる脊柱起立筋を対象とした研究によると，人体の重心が移動した後に脳から筋へ収
縮指令が伝達されるまでには 70〜90msecの遅延が生じるとされる [106]．本実験で計測に使
用したモーションキャプチャの計測周期は 10msecであり，4サンプル，すなわち 30msecの
間に腰背部関節の筋発揮トルクに変化が生じないとするこの近似は成立する．ここで，Eq.3.10
について 8 = =とした式と 8 = = − 3とした式の差分をとり，Eq.3.7を適用することで，Eq.3.8
を得る．
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— 39 —



アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明 吉田道拓

(a) Hip joint elasticity

(b) Lumbar joint elasticity

(c) Thoracic joint elascitiy

Fig.3.13. Joint elasticity estimated from motion analysis
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" (\G (=−3) ) ¥\G (=−3) − " (\G (=) ) ¥\G (=) + 2(\G (=−3) , ¤\G (=−3) ) − 2(\G (=) , ¤\G (=) )
+ �(\G (=−3) ) − �(\G (=) ) + gBG (=) + gBG (=−3)

= :G (\G (=) − \G (=−3) ) (= = 1, 2, 3, ...B) (3.8)

これにより，右辺には計測データから算出可能な慣性項，遠心力・コリオリ力項，重力項お
よび外力負荷トルク項のみとなり，左辺に未知変数 :G が残る．この操作を上体伸展動作の全
域に対して適用することで計測したデータ点数と同数の Eq.3.8 が連立され，回帰分析により
:G を決定できる．ここで，関節の剛性は屈曲角によっても変化することが予想されるため，
計測した運動を前章で述べた前屈率が 20〜40%MFB，40〜60%MFB，60〜80%MFB，80〜
100%MFB，となる 4区間に分割し，各区間における剛性値を求めた．以上の方法により関節
剛性を求めたときの一例を Fig. 3.12に示す．Fig.3.12の例はある被験者の Unbelted条件にお
ける 1試行を表示したものであり，Eq.3.8の回帰分析により関節剛性を求めたときの，目的変
数である左辺値と，説明変数である右辺中の (\G (8) − \G (8−3) )の時系列変化を表示したもので
ある．つまり，ここでは図中の破線の波形により実線の波形を回帰モデルにより表現する．
ここまでの手法により計算された股関節，腰椎関節，胸椎関節の剛性値を Fig. 3.13 中 (a)

〜(c) に示す．Fig.3.13 は，解析対象である 93 名の被験者の平均値を表しており，Unbelted，
Activeの両条件をそれぞれ示している．エラーバーは 93名の剛性値の標準偏差を表す．本章
では，アクティブコルセットの締付力による腰部関節剛性の変化を調査するため，アクティブ
コルセットを着用しない Unbletd条件と可変締付けを行う Active条件について各 10回ずつ，
計 20 試行の関節剛性を計測した．解析対象の被験者は 93 名であるから，合計 1860 試行の
データとなるが，この内の約 8割にあたる試行では相関係数は 0.8以上の値を取り，対象動作
をモデルにより表現することができたといえた．一方で，相関係数が 0.8を下回った試行につ
いては，被験者の重心動揺による加速度項の振動や，被験者の動作遅れによる計測点の欠落に
より，被験者の挙動とモデルとの乖離が見られたため評価対象から除外した．

3.4.3 締付けによる関節剛性変化

これまでに述べた方法により得られた股関節および腰椎関節の関節剛性値により，腰部締付
力による腰部関節剛性への影響を述べる．本章の目的は骨盤締付力による補助メカニズムの検
証であるため，腰部負担の評価において分類した負担減少群と負担増加群とを比較する．前節
で求めた股関節剛性値 :� と腰椎関節剛性値 :! に加えて，Eq.3.9により記述される関節剛性
比 ' についても評価する．

' =
:!

:�
(3.9)

締付力による関節剛性の変化について，被験者の全体的な傾向を述べる．Fig.3.14-3.15に，
負担減少群および負担増加群について Active条件の可変締付力により Unbelted条件時から各

— 41 —



アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明 吉田道拓

0

20

40

60

80

100

20〜40 40〜60 60〜80 80〜100

T
h

e 
n

u
m

b
er

 o
f 

v
o

lu
n

te
er

s 
[-

]

Forward bending rate [%MFB]

Joint elasticity increased Joint elasticity not increased

(a) Hip joint elasticity

0

20

40

60

80

100

20～40 40～60 60～80 80～100

T
h

e 
n

u
m

b
er

 o
f 

v
o

lu
n

te
er

s 
[-

]

Forward bending rate [%MFB]

Joint elasticity increased Joint elasticity not increased

(b) Lumbar joint elasticity

0

20

40

60

80

100

20〜40 40〜60 60〜80 80〜100

T
h
e 

n
u
m

b
er

 o
f 

v
o
lu

n
te

er
s 

[-
]

Forward bending rate [%MFB]

Elasticity ratio increased Elasticity ratio not increased

(c) Joint elasticity ratio '

Fig.3.14. Total number of volunteers for changes in joint stiffness (Burden reduced group)
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(a) Hip joint elasticity

(b) Lumbar joint elasticity

(c) Joint elasticity ratio '

Fig.3.15. Total number of volunteers for changes in joint stiffness (Burden increased group)
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関節剛性値が増加もしくは減少した被験者の人数を示す．図中 (a)〜(c)はそれぞれ股関節剛性
値 :�，腰椎剛性値 :!，関節剛性比 'について表しており，各前屈率において各剛性値が増加
および減少した人数の分布を表す．なお，解析対象となる被験者の人数は負担減少群で 20〜
40%MFBにおいて 64名，40〜60%MFBにおいて 88名，60〜80%MFBにおいて 88名，80〜
100%MFBにおいて 69名であり，負担増加群では 20〜40%MFBにおいて 5名，40〜60%MFB
において 6名，60〜80%MFBにおいて 4名，80〜100%MFBにおいて 3名であった．
股関節では，前屈率による差異はあるが負担減少群で 71.9〜87.5%，負担増加群で 33.3〜

100%の被験者で締付力により剛性値が減少した．腰椎関節剛性については剛性値が上昇する
ことが期待され，負担減少群で 40.6〜67.0%，負担増加群で 50〜100%の被験者で剛性値が増
加した．特に仮説の検証において重要である関節剛性比 'は，負担減少群では 70.3〜86.4%で
増加が確認された一方で，負担増加群では 20〜40%MFBおよび 40〜60%MFBにおいて約半
数で増加したものの，60〜80%MFBおよび 80〜100%MFBでは全ての被験者で減少した．す
なわち，負担減少群では大部分の被験者で関節剛性比 'が上昇する一方で，負担増加群では同
様の傾向は確認できなかった．よって，本研究の仮説で述べたような関節剛性の変化に伴い腰
部負担が軽減される傾向が確認されたといえる．
ところで，負担減少群において各関節の剛性値変化を見ると，股関節の剛性が低下した被験
者の割合が高く，一見すると負担軽減仮説で予想した腰椎剛性値の増加は，関節剛性比 'の変
化に対する寄与が低いようにも思え，仮説の検証のためには締付力による関節剛性比 'の変化
量と，股関節剛性および腰椎関節剛性の変化量の間の関係を調べる必要がある．

3.4.4 関節剛性比 ' の変化に対する各関節の寄与

本研究で提案する仮説では締付力により腰椎関節剛性が上昇することを予想し，これにより
腰椎関節の剛性が股関節剛性に対してより高い状態に変化することで関節剛性比 ' が増加す
ることを述べた．そこで，本節では関節剛性比 'の増加に対して腰椎関節剛性の値が支配的に
寄与することを確認する．

Fig.3.16〜Fig.3.19 に，各前屈率における股関節および腰椎関節の剛性値の変化に対する関
節剛性比 'の変化を示す．グラフ中では，股関節および腰椎関節の締付けによる剛性変化量を
横軸にとり，関節剛性比 'の変化量を縦軸にとる．なお，プロットされた各点はそれぞれが各
被験者の関節剛性変化量に対する関節剛性比 'の変化量を表す．これらの点群について，各関
節剛性値の変化量と関節剛性比 ' との間の相関関係を分析する．
まず，股関節の剛性変化量について，剛性比変化量との相関係数は 20〜40%MFB におい
て-0.01，40〜60%MFBにおいて-0.37，60〜80%MFBにおいて-0.38，80〜100%MFBにおい
て 0.08であった．このうち，40〜60%MFBおよび 60〜80%MFBの領域において，股関節剛
性値の変化量は関節剛性比 ' の変化量との間に有意な相関関係が確認され (p<0.01)，股関節
剛性の変化にも一定の寄与が認められた．一方で，腰椎関節の剛性変化量と剛性比変化量との
相関関係は 20〜40%MFBにおいて 0.74，40〜60%MFBにおいて 0.65，60〜80%MFBにおい
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(a) Hip joint (b) Lumbar joint

Fig.3.16. Relation between the change of the joint elasticity ratio and each joint elasticity
(Forward bending rate: 20〜40%MFB)

(a) Hip joint (b) Lumbar joint

Fig.3.17. Relation between the change of the joint elasticity ratio and each joint elasticity
(Forward bending rate: 40〜60%MFB)

て 0.73，80〜100%MFBにおいて 0.52であった．腰椎関節については，前屈率が異なる 4区
間全てにおいて関節剛性比 ' の変化に対して有意な相関関係が認められた (p<0.01)．
以上を踏まえると，股関節の剛性変化については関節剛性比 'の変化に対して一定の寄与が

確認できたものの，各関節剛性の変化量と関節剛性比 ' の変化との間の相関係数を比較した
時，より支配的に関節剛性比 'の変化に寄与するのは腰椎関節の剛性値であるといえる．よっ
て，腰椎関節剛性が上昇することで腰椎関節剛性が股関節剛性に対してより高い状態に変化し
たものと結論できる．
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(a) Hip joint (b) Lumbar joint

Fig.3.18. Relation between the change of the joint elasticity ratio and each joint elasticity
(Forward bending rate: 60〜80%MFB)

(a) Hip joint (b) Lumbar joint

Fig.3.19. Relation between the change of the joint elasticity ratio and each joint elasticity
(Forward bending rate: 80〜100%MFB)

3.4.5 考察

前節の検討により，腰部負担減少群の 7割から 8割強の被験者で期待される効果が確認され
た一方で，残り 1割〜2割程度の被験者では締付力により腰椎関節の屈曲が減少するような姿
勢矯正効果を得たにもかかわらず関節剛性比 ' の上昇は見られなかった．本節では，これら
の被験者で確認された腰部締付力による関節剛性比減少の理由について考察する．先述のよう
に，関節剛性比の変化に支配的に寄与するのは腰椎関節剛性の変化である．よって，ここでは
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締付力による腰椎関節剛性の変化に絞って議論する．
締付けによる補助効果を得ながらも腰椎関節剛性が減少した被験者については，バイオメカ

ニズム的な解釈のみに留めず，締付けによって運動制御系である脳への入力 (体性感覚情報)に
生じた変化が被験者の運動戦略に影響を及ぼした可能性が考えられる．Eq.3.10に基づいて考
えたとき，運動戦略の変化により影響を受けるのは，筋発揮トルク項 g<G (8) であると思われ
る．Unbelted条件と Active条件との間の運動を比較すると，Active条件の方が腰椎関節の屈
曲角が小さい傾向にある．よって，Eq.3.10左辺の第 4項における (\G (8) − \G0) の値は Active
条件において小さくなる．左辺の慣性項，遠心・コリオリ力項，重力項に大きな変化はないと
思われるので，Unbelted条件と Active条件との間の剛性変化は筋発揮トルク項 g<G (8) の増減
により決定されると思われた．

" (\G (8) ) ¥\G (8) + 2(\G (8) , ¤\G (8) ) + �(\G (8) ) + :G (\G (8) − \G0)
= g<G (8) + gGB (8) (8 = 1, 2, 3, ...B) (3.10)

体性感覚情報の変化による人運動変化を扱った例として，把持動作を行う際に視覚や触覚に
基づいた最適動作の計画など運動制御系に関する研究も進められている [107, 108]．人体の運
動を制御する機能について考えたとき，身体運動における制御系の役割を果たす器官は脳であ
り，脳は感覚器官からの入力信号を受けて，人体が目標とする運動を達成するための運動指令
を出力する．脳に入力信号が与えられてから運動指令を出力するまでの神経回路，すなわち運
動に関わる制御系のモデル化は以前から研究対象とされてきたが，それらの中で嶋脇ら [107]
は “Pre-shaping”という機能について述べている．Pre-shapingとは，ヒトが手で物体を掴む際
に視覚情報をもとに運動を計画することを指す．Pre-shapingにより運動が計画された後は，関
節屈曲や皮膚感覚といった体性感覚を入力とし，目標とした運動を達成するように筋への運動
指令が出力される．そのため Pre-shapingによる運動の計画は脳内の制御系の構築として捉え
ることができる．これを本研究で対象とした荷物の挙上動作に当てはめて考えると，被験者は
挙上を行う前に現在の姿勢から目標とする姿勢までの運動軌道を計画し，運動制御系を構築し
ているといえる．そして，構築された制御系に基づいて挙上動作を実行するが，このときに腰
部に締付けを与えると，外力である締付力が体性感覚を変化させ，制御系である脳への入力が
変化する．脳は入力信号の変化に応じて腰部関節を駆動する筋への指令を変化させることで目
標の運動を達成するが，このときの筋張力の変化は関節の安定化に寄与し，関節剛性の値にも
影響すると考えられる．すなわち，腰部締付けによる関節剛性への影響は，締付力による人体
への機械的な作用と運動制御系の入力情報への作用の両方を考慮することでモデル化できる
と思われる．モデル化に向けてより制御工学的な見地から述べると，被験者は上体を伸展する
という動作を行う直前の時点で，直後の運動に向けたフィードフォワード制御系を構築すると
いえる．その後，運動中に人体への外乱として腰部への締付け力が加わる際，脳は体性感覚の
変化というフィードバックを受けて運動指令を変化させるものと捉えられる．本研究の今後の
方針としては，筋骨格への力学的な作用と感覚機能への作用の双方の視点からアクティブコル
セットの締付けによる効能を調べたい．

— 47 —



アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明 吉田道拓

3.4.6 補助効果と関節剛性

締付けによる腰部関節剛性変化と補助効果との関係について述べる．本研究の仮説では，締
付力が腰椎関節の剛性を上昇させることにより腰椎関節の屈曲が減少し，腰椎関節での発揮ト
ルクが減少することで腰部負担が軽減されることを述べた．よって本章における検証の最後
に，腰部関節剛性の変化と腰椎関節の屈曲減少量との関係を述べておく．ここでは，関節剛性
変化の指標として Unbelted条件から Active条件に変化させた時の関節剛性比 ' の変化量と，
本章で導入した腰椎関節の屈曲寄与率 �! の変化量との関係について述べる．

Fig.3.20 に，締付力による関節剛性比 ' の変化量と腰椎関節の屈曲寄与率 �! の減少量と
の関係をプロットしたグラフを示す．Fig.3.20は横軸に関節剛性比の変化量をとり，縦軸に屈
曲寄与率の減少量をとった．また，グラフ中の (a)〜(d)にはそれぞれが 20〜40%MFB，40〜
60%MFB，60〜80%MFB，80〜100%MFBのグラフを表し，負担減少群，負担恒常群，負担増
加群をそれぞれ分けてプロットした．
これまでに述べた仮説から，締付力による運動矯正が見られた被験者では姿勢の矯正された
程度に応じて関節剛性比 'に変化が現れると予想される．つまり，締付けにより姿勢矯正効果
を得て縦軸の数値が大きい領域に分布する被験者では，それに伴って横軸の関節剛性比 'の変
化量の数値もが大きい領域に分布することが期待される．反対に，縦軸の値が負の領域に分布
するような負担増加群の被験者では，締付けにより関節剛性比 'が減少し，横軸が値が負の領
域に分布すると考えられる．以上を踏まえた上で，Fig.3.20に示したグラフを観察する．前屈
率の値に関わらず，負担減少群で示した点群は締付力による姿勢矯正効果を得ており，縦軸が
正の領域に分布している．また，負担増加群として示した点群では縦軸が負の領域に分布する
傾向が見られる．このときの負担減少群，負担増加群の横軸方向への分布に対して T 検定を
行ったところ，60〜80%MFBと 80〜100%MFBの場合において負担減少群は負担増加群に対
して有意に (p<0.01)関節剛性比の変化量が大きい領域に分布していた．これらの傾向から，特
に前屈率の値が大きく，上体の前屈角が大きい姿勢における運動矯正は関節剛性変化による影
響を受けているといえる．
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Fig.3.20. Relation between the change of joint elasticity and posture correction
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第 4章

締付力による腰仙椎アライメント
への影響

4.1 腰仙椎アライメント

4.1.1 関節剛性変化と腰仙椎アライメント

前章までに，骨盤締付力が腰部関節の剛性を変化させ，それにより前屈を含む運動時の姿勢
を矯正することで腰部負担が軽減されることを述べた．しかし，締付力により腰部負担が軽減
されるまでの機序を解明するためには，締付力がどのようにして関節剛性へ影響を及ぼすのか
を検証する必要がある．
これまでにも締付力による腰部関節の剛性上昇について言及した報告はなされてきた

[60, 34]．特に Damenらは，カラードップラー画像の計測に基づき締付力による仙腸関節の剛
性変化を調べ，剛性上昇の要因が腰仙椎アライメントの変形による可能性を示唆した [33, 34]．
また，Stefanらの報告では，骨盤への締付力による寛骨および仙骨の姿勢，腰椎の屈曲といっ
たアライメントに変化が生じることが確認されており [57, 58]，締付けによるアライメント変
化量と腰部関節剛性の変化量との間には一定の関係があるものと予想される．そこで本研究で
は，締付力による剛性変化の要因として，骨格へ締付力が作用することによる骨盤および椎体
のアライメント変化に着目する．
締付けによる腰部関節剛性の変化が生じる要因としては，骨盤および椎体のアライメント変

化によるものと，筋発揮力の変化によるもの，腹腔内圧の上昇によるものがそれぞれ考えられ
る．アライメント変化によるものは，関節面の摩擦抵抗の増加や靭帯の伸縮により関節の受動
抵抗が変化することで関節剛性が変化するもので，本研究でアライメント変化に伴って生じる
ことを予想した．一方で，筋発揮変化によるものでは，前章で述べたように締付力により変化
した体性感覚情報に基づき脳が筋発揮指令を変化させ，指令を受けた筋の収縮により姿勢が変
化したものと考えられた．また，腹腔内圧の上昇による体幹剛性への影響は最も古くから提唱
されているもので，広く認知されている [1]．これは，体幹内部において臓器が格納されている
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腹腔と呼ばれる空間が，外部から体側が圧迫されることにより上下方向への圧力が高まり，上
半身を支持する力が作用するとともに屈曲に対する剛性が上昇するとした説である．これら 3
者では，コルセットの様に腹部の圧迫による腰部補助では腹腔内圧による影響が主体的に作用
することが予想されるものの，骨盤ベルトでは着用位置を考えると骨格への圧迫が主であり，
アライメントによる影響の方が強く寄与するものと考えられる．そこで，本章では腰仙椎アラ
イメントの変化に伴う関節剛性の変化による影響を検証する．
本章では，まず骨盤締付力と腰仙椎アライメントとの関係について，先行研究で示された知
見をもとに 2章の仮説と照合することで期待されるアライメントの変化について述べる．次節
で X線画像を用いた腰仙椎アライメントの計測方法について述べた後，締付力によるアライメ
ントの変化を確認する．さらに，アライメント変化と関節剛性変化との間の関係をモデル化す
ることで，2章で述べた負担軽減仮説を検証の根拠とする．また，これまでに得られた知見か
ら，腰仙椎アライメントや体格的特徴に基づき骨盤ベルトの腰部補助効果を推定するモデルを
開発する．

4.1.2 期待される腰仙椎アライメント変化

骨盤締付力により期待される腰仙椎アライメントの変化について述べる．骨盤ベルトにより
腰仙椎アライメントが変形することは，以前から指摘されてきた．先に述べた Stefanらによる
屍体の寛骨および仙骨を用いた実験では，仙腸関節を回転中心とした仙骨の回転および平行移
動，冠状面上での寛骨の回転が確認されている [57]．また，Sichtingらは仙骨，寛骨，大腿骨
からなる人体腰部のモデルを用い，有限要素法を用いた解析により締付力が仙骨を矢状面上で
後傾するようにアライメントを変化させることを示した [58]．さらに，Leeらは X線画像を用
いた解析により骨盤ベルトが矢状面上での腰椎関節の屈曲を抑制することを検証した [59]．
これらを踏まえて本研究では次の三点の腰仙椎アライメントの変化を予想する．

(A)骨盤に対する仙骨の姿勢角 (PI角)\() (Fig.4.1a)
(B)腰椎前弯カーブの曲率 �! (Fig.4.1a)
(C)骨盤開角 \%� (Fig.4.1b)

まず (A)について考えると，締付力が与えられたとき，Fig.4.1aに示すように人体の前後方向
で骨盤ベルトから骨格に力が作用する．これにより，仙骨下部が骨盤ベルトからの作用力を受
け，仙骨は Lumbar jointを回転軸として骨盤に対して後傾すると思われる．このとき仙骨は骨
盤に人体背面側から押し付けられた状態になるため，仙骨と寛骨が結合している仙腸関節にお
いて関節面の圧迫力が増大することで摩擦抵抗が増加し，前章で確認されたような剛性上昇が
生じたと思われる．
次に (B) について考えると，骨盤の締付けにより仙骨および骨盤の姿勢が変化することに
より，連動して仙骨の上部に連なる椎体のアライメントにも変化が現れることが予想される
(Fig.4.1a)．通常，腰椎は人体の正面側に湾曲するが，締付力により仙骨が後傾することで，同
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(a) Lateral view (b) Front view

Fig.4.1. Change of the pelvic alignment by tighteing

様の姿勢を比較したときに腰椎の前弯が緩和される．腰部椎体は椎体間に付着する筋や靭帯に
より屈曲角に対して非線形な弾性特性を有することが知られている．すなわち，締付力により
腰椎アライメントを変化させることは，弾性関節である腰椎の平衡点を移動して関節の剛性値
を変化させることであるといえる．
また (C)については，冠状面上においてベルト張力は人体の左右方向から寛骨に作用する力

を考える (Fig.4.1b)．これにより骨盤は左右の上前腸骨棘間の距離が短縮する方向に変形する．
このような寛骨の変形が生じる方向に働く力は，左右の寛骨が仙腸関節の関節面を圧迫し，関
節剛性の上昇が期待される．
ここまでに述べた先行研究および仮説をまとめると，締付力補助において腰仙椎アライメン

トと関節剛性は密接にかかわっており，特に締付力によるアライメントの変化量は剛性変化に
直接寄与すると思われる．
よって，本章では腰仙椎アライメントと関節剛性との関係のモデル化を目指す．

— 53 —



アクティブコルセットの可変締付力制御の開発に向けた
骨盤締付力による腰部負担軽減機序の解明 吉田道拓

4.2 アライメントの変化量に基づく
剛性変化推定モデル

4.2.1 モデル化方針

3章では，本研究で提唱する仮説の検証として関節剛性の変化とそれに伴う姿勢矯正，負担
軽減を検証した．しかし，仮説では締付けによる剛性変化の要因は腰仙椎アライメントの変化
であることを予想しており，腰部補助のプロセス全体を立証するには腰仙椎アライメントの変
化に伴う腰部関節剛性の変化を示す必要がある．先にも述べたように従来研究において締付け
による剛性変化は示唆されてきたものの，定量的な評価を行った例は見られず，現状では計測
に基づく仮説が述べられるのみにとどまる [1, 109, 110]．そのため，締付力による腰椎剛性が
上昇するメカニズムを明らかにし，期待される補助効果を定式化することが求められる．よっ
て本章では，アライメントの変化量を入力として関節剛性の変化量を表現する重回帰モデルを
開発することで仮説の検証を行う．
これまで腰部関節剛性の変化をモデル化に取り組んだ例はいくつか見られるが，手法として
は FEM解析が多く用いられてきた [58, 111, 112, 113]．FEM解析ではベルトが仙骨を圧迫す
ることによる仙腸関節面での摩擦抵抗や圧迫力を直接評価することができる利点がある一方
で，一般的にこれらのモデルでは皮下脂肪や筋肉といった軟組織の体積が省略され，骨格のみ
がモデル化されている．骨盤の周囲に付着する軟組織はベルト張力の骨格への伝達を和らげる
ため，これらの省略は解析結果にモデル化誤差として影響することが予想される．さらに，関
節剛性値を評価するうえで FEM解析では関節面の摩擦抵抗や弾性平衡点を適切に設定する必
要があるものの，生体においてそれらの精確な計測は困難であると思われる．本研究で開発
するモデルは，実際に生体に締付力を与えたときの剛性値とアライメントから得られており，
FEM解析を用いるよりも被験者に共通する一般的な現象を表現することが可能であると考え
られる．本研究で開発するモデルでは現象論としてアライメント変化に伴う関節剛性の変化を
表現するものであり，本質的なメカニズムを示すものではない．しかしながら，これまで明ら
かにされてこなかったアライメントと関節剛性との間の一定の関係を現象として確認すること
で本研究の仮説を補強することを狙う．
以上を踏まえ，まずはモデルの出力である関節剛性の変化について考える．本研究ではこれ
まで，腰椎関節剛性 :! と股関節剛性 :� から Eq.4.1により求められる関節剛性比 'の評価に
より剛性への影響を評価してきた．

' =
:!

:�
(4.1)

これは複数の関節が関与する運動では，関節の軌道は各関節の剛性の比率により決まるためで
あった．しかし，2章の仮説では仙骨姿勢の変化に伴う仙腸関節の摩擦抵抗の増加を予想して
おり，アライメント変化から直接影響を受けるのは腰椎関節の剛性値である．従ってモデルの
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出力は腰椎関節剛性 :! の変化量とするのが妥当であると思われるが，そのためには ' の変化
が :! の上昇により生じることを確認する必要がある．そのために，Eq.4.1の右辺項の分子で
ある腰椎関節剛性の変化量 Δ:! と，分母に当たる股関節剛性値の逆数の変化量である Δ 1

:�
を

Eq. 4.2，Eq.4.3によって求め，それぞれ関節剛性比の変化量 Δ'に対してどの程度寄与するの
かを評価する．なお，ここで用いる関節剛性値は前章で行った上体伸展運動の動作計測により
得られた 96名分のデータである．:*

!
および :*

�
は締付力を与えない，すなわち骨盤ベルトを

着用しないときの剛性値であり，:)
!
および :)

�
ではアクティブコルセットにより 80Nの締付

力により腰部を補助したときの値である．

Δ:! = :)! − :*! (4.2)

Δ
1
:�

=
1
:)
�

− 1
:*
�

(4.3)



:*
!

: Lumbar joint stiffness without tightening
:)
!
: Lumbar joint stiffness with tightening

:*
�

: Hip joint stiffness without tightening

:)
�

: Hip joint stiffness with tightening


関節剛性比の変化 Δ' と Δ:! および Δ 1

:�
の相関関係を重回帰分析により調べる．姿勢を定

義するために前章で導入した前屈率により，計測動作を 20〜40%MFB，40〜60%MFB，60〜
80%MFB，80〜100%MFBとなる 4区間に分割する．なお，0%MFB〜20%MFBとなる区間
では，重心同様による加速度項の振動などにより被験者の運動とモデルとの乖離が見られたた
め評価対象から除外した．

Table 4.1に回帰分析により求めた重相関係数と，Δ:! および Δ 1
:�
の偏回帰係数の絶対値の

比率から求めた寄与率を示す．また，Fig.4.2に，Δ:!，Δ 1
:�
に対する関節剛性比の変化 Δ'の

分布を示す．グラフ中には各被験者での計測値を示すデータ点と，Table 4.1 の回帰分析によ
り求めた回帰平面を表示した．まず Table 4.1 の重相関係数について，各区間において 0.9 以
上の値であることから，関節剛性比の変化量 Δ' は各関節の剛性変化に伴い生じたといえる．

Table4.1. Multiple regression analysis between the change of the joint stiffness ratio Δ' and vari-
ance of the joint stiffness Δ:! and Δ 1

:�

Forward bending rate [%MFB] 20– 40 40– 60 60– 80 80– 100
Correlation coefficient 0.91 0.97 0.98 0.95

Contribution ratio of Δ:![%] 63.0 58.9 59.8 54.4
Contribution ratio of Δ 1

:�
[%] 37.0 41.1 40.2 45.6%
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(b) 40– 60%MFB
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(c) 40– 80%MFB
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(d) 80– 100%MFB

Fig.4.2. Correlation between the change of the joint stiffness ratio ' and Δ 1
:�

and Δ:!
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腰椎剛性の変化量を表す Δ:! の寄与率は，Shoulder position の値が 20〜40%MFB において
63.0%，40〜60%MFBにおいて 58.9%，60〜80%MFBにおいて 59.8%，80〜100%MFBにお
いて 54.4%である．Δ:! の寄与率は全区間で過半を占めており，本研究で予想する腰椎剛性の
上昇による関節剛性比の増加を確認することができた．
一方で Table 4.1 から，Δ 1

:�
も剛性比の変化 Δ' に対して一定の寄与を持つことがわかる．

Fig.4.2から，Δ'は Δ 1
:�
の値の上昇に伴って増加しており，また，Eq.4.3から，Δ 1

:�
の増加は

締付けによる股関節剛性値の低下を意味する．すなわち，Δ'の値が増加する被験者では，腰部
締付けにより腰椎関節の剛性上昇と同時に股関節剛性値の低下も生じる傾向にある．これは，
股関節の駆動のための筋収縮力の変化によるものであると考えられる．締付けによる骨盤アラ
イメントの変化が腰椎関節の剛性を高めたとき，腰椎の屈曲角が減少すると，上体伸展動作を
達成するためには股関節の屈曲角を増大させる必要がある．このとき，脳では股関節を駆動す
るための筋発揮力を変化させ，それにより股関節の受動抵抗が変化したものと考えられた．
以上の検討により，関節剛性比の変化に対してより高い寄与を持つ腰椎関節の剛性変化をモ
デルの出力として用いる．なお，モデルへの入力は腰仙椎アライメント変化であり，Eq.4.4の
ような回帰モデルを考える．

Δ:! = UG (4.4)

4.2.2 X線画像に基づく腰仙椎アライメント計測

前節の (A)〜(C) で述べた腰仙椎アライメントの計測方法について述べる．腰仙椎アライメ
ントの計測には X線撮影画像を用いられることが一般的であり [114, 115, 116, 117, 118, 119,
120, 59]，本研究でも同様に X線撮影により得られた人体の矢状面および正面から撮影された
画像を用いる．

(A)の計測のためには，人体の左側から矢状面を撮影した画像を用いる (Fig.4.3)．骨盤に対
する仙骨の相対的な姿勢角を求めるため，仙骨と骨盤の傾斜角をそれぞれ求めた後，差分をと
る．骨盤の傾斜角 \% の計測のためには，寛骨上に解剖学的に定義された特徴点を用いる．こ
こでは上前腸骨棘の左右中点 ?1 と恥骨結合 ?2 を結ぶ線分を引き，この線分と水平線とのなす
角を骨盤の傾斜角 \% とした．次に，仙骨傾斜角の計測のためには，仙骨の上端である仙骨底
の中央 ?3 と仙骨の下部にある仙骨角 ?4 を結ぶ線分を求め，水平線となす角を仙骨の傾斜角
\( とする．このように求めた \% および \( から Eq. 4.5により骨盤に対する仙骨の姿勢角 \�

を求める．なお，(A)の計測は立位姿勢および前屈位姿勢の 2通りで実施した．

\� = \( − \% (4.5)

(B)の計測についても，Fig.4.3に示す X線撮影画像を用いる．腰椎の曲率を求めるために，
まずは第一腰椎から第五腰椎のそれぞれについて，X線画像上の椎体の輪郭を四角形で近似す
る．次に，これらの椎体を近似する四角形のそれぞれに対して重心位置を求める．これにより
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(a) Color image (b) Xray image

Fig.4.3. Measurement for sacrum tilt and curvature of the lumbar spine

第一から第五腰椎までの計 5点の椎体重心が得られ，これらの 5点を最小二乗法により円弧近
似する．求めた円弧の曲率半径 A の逆数をとり腰椎前弯カーブの曲率 �! を得た．

(C)については，人体の正面側から冠状面を撮影した X線画像を用いる (Fig.4.4)．なお，人
体の正面から骨盤部を撮影できるのは立位姿勢のみであるため，(c)の計測は立位についての
み実施した．ここでは，骨盤上部の開口の程度を計測する．そのために，右手側寛骨上の上前
腸骨棘 ?5 と坐骨の下端 ?7，左手側寛骨の上前腸骨棘 ?6 と坐骨の下端 ?8 をそれぞれ結ぶ線
分を求め，これら二つの線分のなす角 \%�を骨盤開角として求めた．

4.2.3 締付力によるアライメント変化

(A)〜(C)の腰仙椎アライメントについて，骨盤締付力により生じる変化を調査する．ここで
は，25 名 (男性 20 名，女性 5 名) の被験者を動員して前節で述べた X 線画像計測を行った．
計測した姿勢は立位および前屈位であるが，立位の撮影において一部の被験者で撮像が不明瞭
であったため集計における母数には変動がある．骨盤部の締付けには市販品の骨盤ベルトであ
る bonbone(ダイヤ工業株式会社)を使用した．骨盤ベルトによる腰部への締付けの強度は着圧
で調整しており，各被験者において予め計測したアクティブコルセットの最大出力である 80N
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(a) Color image (b) Xray image

Fig.4.4. Measurement for pelvic aperture angle

に相当する着圧を与えた．なお，着圧は被験者の右大転子上方の表皮上で計測された．
各アライメントの変化量は Eq.4.6〜4.8により計算される．アライメントの計測は骨盤ベル
トを着用しない状態 (ベルト張力 0N)と締付力を与えた状態 (ベルト張力 80N)の二条件で実施
し，二条件間の差分により得られる．

Δ\� = \)� − \*� (4.6)

Δ�! = �)
! − �*

! (4.7)

Δ\%� = \)%� − \*%� (4.8)
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Fig.4.5. The histograms of change in lumbosacral alignment
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\*
�

: Sacrum tilt angle relative to the pelvis without tightening
\)
�
: Sacrum tilt angle relative to the pelvis with tightening

�*
!

: Curvature of lumbar spine without tightening
�)
!

: Curvature of lumbar spine with tightening
\*
%�

: Pelvic aperture without tightening
\)
%�

: Pelvic aperture with tightening


Fig.4.5に各アライメント特徴量における変化量を集計したヒストグラムを示す．まず (A)に
ついて，これまでに述べた仮説では骨盤に対する仙骨姿勢 (PI角)の後傾に伴って補助効果が
表れると考えられた．PI角は Eq.4.5より，数値が大きくなるほど骨盤に対して仙骨が後傾し
た状態に変化したことを表す．Fig.4.5aより，締付けにより仙骨が後傾した被験者は立位にお
いて 24名中 14名，前屈位において 25名中 15名であった．また，変化量の平均値は立位にお
いて 0.25deg，前屈位において 0.71degであった．
次に (B) について，締付力のアライメント矯正により腰椎の曲率は緩和されることが期
待された．Fig.4.5b では，数値が小さいほど曲率が緩和されたことを意味しており，立位で
は 24 名中 15 名，前屈位では 25 名中 15 名で曲率が減少した．被験者の平均では，立位で
2.4 × 10−51/pixel，前屈位で 4.3 × 10−41/pixelの減少量であった．

(C)では締付けによる骨盤開角の減少，すなわち骨盤上部が閉じるような形状の変化が期待
される．(C)は立位のみの計測であるが，Fig.4.5bより 24名中 8名で \%� が減少し，平均の
減少量は 0.43degであった．

4.2.4 腰椎関節剛性変化のモデル化

(A)〜(C) の骨盤アライメント特徴量から，Eq.4.4 のモデルへの入力として用いる特徴量を
選定する．ここでは，腰椎関節剛性の変化量を目的変数，(A)〜(C) の各アライメントの変化
量を説明変数とした重回帰分析を行い，説明能力の高いアライメント特徴量をモデルへの入力
とする．特徴量の説明能力は各変数の標準偏回帰係数の比率により求めた寄与率により評価す
る．なお，腰仙椎アライメントの計測は立位と 45度前屈位の 2姿勢で行われたが，姿勢変化
に伴う関節剛性およびアライメントへの影響を考慮し，モデルは立位と前屈位でそれぞれ開発
する．立位用のモデルは 0〜30%MFBの範囲内で，正常に関節剛性が推定された 10%MFB分
の区間における腰椎関節剛性の変化を立位で計測アライメント変化から推定する．同様に前屈
位用のモデルでは 80〜100%MFB における剛性変化を前屈位で撮影したアライメントの変化
から推定する．(C)の特徴量は立位のみの計測であるため，前屈位では (A)および (B)を説明
変数とする．なお，モデルの開発に動員した被験者の人数は関節剛性の計測とアライメントの
計測の両方に参加した 25名 (男性 20名，女性 5名)である．
立位および前屈位における重回帰分析の概要を Table4.2 に示す．表中には，各アライメン
ト変化量の偏回帰係数および，標準回帰係数から求められる各変数の寄与率を示した．また，
偏回帰係数の値には t 検定による有意差検定の結果を表す記号を付与した．立位腰モデルに
おける各特徴量の寄与率は仙骨姿勢角の変化 Δ\� で 47.3%，腰椎前弯曲率の変化量 Δ�! では
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(b) ForwardBending

Fig.4.6. Relationship between change in lumbosacral alignment and amount of change in lumbar
joint stiffness Δ:! due to tightening
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Table4.2. Partial regression analysis between the variation of the lumbar joint stiffness Δ:! and
variation of the pelvic alignment

Regression coefficient(-) Contribution ratio[%]
Standing Δ\� -24.50 47.3

Δ�! −2.73 × 105 43.2
Δ\%� -7.29 9.6

Forward bending Δ\� 13.72** 85.8
Δ�! −3.65 × 104 14.2

**: p<0.01

Table4.3. Regression analysis between the change of the lumbar joint stiffness Δ:! and change of
the sacral tilt angle Δ\�

U1 U2 Correlation coefficient(-)
Standing -12.62 −1.08 × 105 0.28

Forward bending 12.49** −3.60 × 103 0.83
**: p<0.01

43.2%，骨盤開角の変化量 Δ\%�で 9.6%であった．すなわち，Δ\� および Δ�! の 2つの特徴
量が強く寄与しているといえる．また前屈位では，腰椎剛性の変化 Δ:! に対して Δ\� は有意に
(p<0.01)に寄与しており，寄与率は 85.8%であった．一方で Δ�! の寄与率は小さく，14.2%
であった．以上を踏まえ，本研究では剛性の変化に対して高い寄与を持つ仙骨姿勢角の変化量
Δ\� と腰椎前弯曲率の変化量 Δ�! をモデルへの入力として採用する．
これを踏まえ，選択された特徴量をモデルへの入力とした Eq. 4.9を考える．

Δ:! = U1Δ\� + U2Δ�! (4.9)

Eq.4.9に対し，重回帰分析によりモデルパラメータ U1 および U2 を決定する．モデル同定に
用いたデータ点を，横軸に仙骨姿勢角の変化量 \�，縦軸に腰椎関節剛性の変化量 Δ:! をとっ
たグラフにより示す (Fig.4.6)．これらのデータ点に対する回帰分析の概要を Table4.3に示す．
グラフ中には回帰平面からの残差が 95%信頼区間の範囲外にあるデータ点を例外値として表
示し，モデル同定に用いるデータから除外した．立位では，回帰係数は 0.28であり，パラメー
タ U1 の値が-12.62であり，U2 の値が −1.08 × 105 であった．一方で前屈位では，回帰係数は
0.83であり，パラメータ U1 の値が 12.49であり，U2 の値が −3.60 × 103 であった．
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4.2.5 考察

本研究の負担軽減仮説では，腰椎関節の剛性値の上昇は仙骨の後傾変化，すなわち Δ\� の増
加に伴って生じることを予想した．よって，パラメータ U1 の値は正値であることが期待され
る．また腰椎前弯カーブの曲率については，曲率の減少に伴う腰椎剛性の上昇が予想される．
そのため，Δ�! の回帰係数である U2 は負値になることが期待される．これを踏まえると，前
屈位では本研究で予想したアライメント変化に伴う腰椎剛性の上昇が見られ，特に仙骨姿勢角
の変化量 Δ\� は腰椎の剛性変化に対して有意な (p<0.01)相関を示した．Table4.2の検討で剛
性変化への高い寄与がみられたことからも，前屈位では特に仙骨の姿勢角が剛性変化に強く影
響を及ぼしているといえる．一方で，立位では腰椎の剛性変化 Δ:! とアライメント変化との
間に有意な相関関係は認められず，またパラメータ U1 の値は負値となった．これは，立位姿
勢では仙骨が可動域の限界付近まで後傾しているためであると思われる．この場合，締付力が
骨盤および仙骨に力が伝達されることで仙腸関節が圧迫され，関節面の摩擦抵抗が上昇するよ
うな応力は発生したものの，仙骨姿勢には変化が生じなかったものと思われた．以上より，前
屈位において骨盤部アライメントの変化に伴う腰部関節剛性の上昇を表現するモデルが開発さ
れ，本研究の負担軽減仮説と一致する現象をかくにんすることができた．
次に，X 線画像により計測された骨盤アライメント情報を入力として用いたことによるモ

デル化誤差について議論する．提案したモデルでは，腰椎関節の剛性変化に対して，骨盤に対
する仙骨の傾斜角 (PI角)\� との間に有意な関係が認められた．Fig.4.5aから，\� の変化量が
3.0deg以内に収まる被験者が大部分であり，験者内の測定誤差によりモデルの出力に及ぶ影響
が懸念される．この点について，X線画像の計測精度から述べる．Czubak-Wrzosekら [121]は
X線画像を用いて PI角を計測し，観測者内の再現性を表す級内相関係数 (ICC)は少なくとも
0.99であり，計測の標準誤差 (SEM)は 0.81degを超えないことを報告した．よって，被検者に
締付力を与える前後における \� の変化量 Δ\� の計測誤差は高々 1.62degである．Table4.3よ
り Δ\� に掛かる係数は 12.49であるため，モデルの出力である腰椎関節剛性の変化量 Δ:! の
推定誤差は 20.2Nm/rad以下となる．本研究に参加した被験者において剛性値変化量 Δ:! の分
布は最小で-117.4Nm/radから最大で 105.7Nm/radまでの 223.1Nm/radであり，提案法はこの
範囲に対して 9.1%の推定誤差を含む可能性のあるモデルである．Czubak-Wrzosekらは，93回
の計測により標準誤差を求めており，Δ\� の測定値の標準偏差 fは 0.17となるとした．これに
基づき，我々は Δ\� の最大値 (3.76deg)と最小値 (-2.79deg)，Δ�! の最大値 (2.5× 10−41/pixel)
と最小値 (−2.1 × 10−41/pixel)の範囲内でランダムサンプリングされた疑似的なデータである
Δ\̂� および Δ�̂! を用意し，下記の 1〜3の手順で測定誤差による影響を検証した．これにより，
計測誤差と同等のランダムノイズを Δ\� に加えた場合でも，前屈位において Δ\� は剛性変化
との間に有意な相関関係が認められ，骨盤アライメントの計測誤差の影響は十分に小さいとい
える．
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1. 提案したモデルに対し，Δ\� および Δ�! に替わりランダムサンプリングされた 93の疑
似データ Δ\̂� および Δ�̂! を入力し，出力として Δ:̂! を得る

2. Δ\̂� に 3f(=0.51)の範囲内でランダムノイズを加えた Δ\̂�
3f を得る

3. Δ\̂3f
�
および Δ�̂! と Δ:̂! との重回帰分析を行う

本研究では，モデル開発のための母集団として腰痛症ではない健常な日本人の成人 25名を
対象とした．被験者は男性が 20名で女性が 5名であったが，男性の身長は 1.615〜1.811mで
体重は 54.3〜93.9kgに，女性の身長は 1.503〜1.649mで体重は 53.2〜68.6kgの範囲に分布し
ていた．厚生労働省による 2018年の身体状況調査 [122]によると，日本人男性の身長の平均値
および標準偏差は 1.680±0.071m，体重は 67.3±11.1kgであり，女性では身長が 1.544±0.070m，
体重は 53.5±9.3kgであった．よって，身長において日本人男性の 78.7%，女性の 65.4%，体重
においては男性の 87.1%，女性の 46.0%が本研究の実験に参加した被験者が分布する範囲に存
在し，提案モデルを適用することが可能である．このモデルが母集団以外に対しても一般的に
適用可能であるかどうかは今後，検証を行う必要がある．しかし，提案モデルの開発は，これ
までに明らかにされなかった骨盤ベルトの締付力が関節剛性を変化させる過程をバイオメカニ
ズムの見地から説明する試みであり，今後の臨床や骨盤ベルトの有効性の検討の起点となるこ
とが期待される．

4.3 腰仙椎アライメントおよび体格に
基づく補助効果推定モデル

4.3.1 モデル化方針

ここまでに骨盤ベルトの補助効果を検証してきたが，一般的に骨盤ベルトの補助効果に
は個人差があることが知られている．Bertuit らは 46 名の妊婦に対して仙腸関節部の痛みを
VAS(Visual Analogue Scale)により評価し，骨盤ベルトによる痛みの軽減の程度にはある程度
のばらつきがあることを示した [123]．Soissonらも 17名の仙腸関節痛を有する被験者に対し
て MRI撮影による計測を行い，ベルトの着用による有意なアライメントの変化が確認された
ものの，痛みが軽減された例は半数程度にとどまった [124]．また，本研究でも 94名を動員し
て関節トルクに基づく評価を行い 8〜9割の被験者で負担が減少したものの，補助効果にはば
らつきがあり，負担が軽減されない例もあった [29]．
さらに，骨盤ベルトには一定の効果が期待できる反面，着用による弊害も懸念される．長時
間の着用は腰部の血管を圧迫するため，血行障害 [47] や疲労の蓄積につながる他，日常的に
使い続けることで補助対象筋が委縮する可能性が考えられる [48]．よって，骨盤ベルトの使用
に当たっては十分な補助効果が期待できる患者にのみ処方されるべきであり，そのためにはど
の程度まで腰部負担が軽減されるのかを確かめる手段が必要とされる．しかしながら今日まで
に，期待される補助効果を見積もる手段は確立されておらず，またどのような身体的特徴が要
因となるのかは明らかにされていない．
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そこで本節では，補助効果に影響を与える身体的特徴を明らかにし，期待される補助効果を
推定するために，各個人が元々備える身体的特徴に基づき締付力による補助効果を推定するモ
デルを開発する．本節における補助効果とは，Eq.4.1により求められる関節剛性比 ' とする．
関節剛性比 'は締付けにより期待される姿勢の矯正，すなわち負担の軽減に直接関わる数値で
あるから，ここでは締付力による関節剛性比の変化量 Δ' を推定するモデルを開発する．Δ'

は 3章の検証で推定した関節剛性値から求めた '*(締付力を与えない状態での関節剛性比)と
') (80Nの締付力を与えた状態での関節剛性比)を用いて Eq.4.10により得られる．

Δ' = ') − '* (4.10)

[
'*: Joint stiffness ratio without tightening
') : Joint stiffness ratio with tightening

]
3章では 'を前屈率が 20〜40%MFB，40〜60%MFB，60〜80%MFB，80〜100%MFBとなる
4区間で求めた．前屈角度の違いによる補助効果の違いも考慮して，モデルもこれら 4区間で
それぞれ開発する．
モデルへの入力は次節で述べる体格および腰仙椎アライメントから得られた複数の特徴量を

用い，重回帰モデルにより Δ' を推定する．以上より開発するモデルは係数ベクトル a と特徴
量ベクトル x を用いて

Δ'∗ =
∑

0∗8 G
∗
8 (4.11)

とした．なお，添字 ∗ は前屈率を表し，20 (20〜40%MFB)，40 (40〜60%MFB)，60 (60〜
80%MFB)，80 (80〜100%MFB)の 4通りをとる．

4.3.2 入力特徴量の検討

モデルへ入力する特徴量について検討する．まず，骨盤ベルトの補助効果を左右する要因と
して着用者の体格を考える．例として Fig.4.7 に，3 章の補助効果検証で動員した被験者のう
ち代表的な 2例を示す．被験者 Aは比較的小柄な体格の女性であり，身長は 1.56mで体重は
45.5kgである．一方で被験者 Bは大柄な男性で，身長が 1.80m，体重は 89.0kgである．Fig.4.7
には運動計測における各被験者の写真と，前屈位における締付けによる腰部負担値の変化を示
した．ここで用いた腰部負担値は 3章で力学モデルに基づき計算した腰椎関節トルクである．
また，このとき両被験者ともに第 12胸椎付近の表皮上において 45度となるように前屈し，締
付けを与える際はベルト張力が 80Nとなるように条件を揃えた．
これらの被験者を比較すると，締付力による負担の軽減率は被験者 Aで 7.1%，被験者 Bで

は 2.1%であった．この理由として，高体重の被験者 Bでは被験者 Aと比較して元々の腰部負
担値が 2倍程度大きく，両被験者で同程度負担が減少しても負担の軽減率は被験者 Bの方が低
くなったためであると思われる．さらに，高体重では上体の姿勢を矯正するために必要な締付
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(a) Volunteer A
(Female, height: 1.56m, weight: 45.5kg)
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(b) Volunteer B
(Male, height: 1.80m, weight: 89.0kg)

Fig.4.7. The representative volunteers of the slight group and robust group

力が大きくなることも予想されるまた筋力も要因になり得，自力で上体を十分に支持すること
ができる被験者では骨盤ベルトで姿勢を矯正する必要が無く，締め付けても負担が軽減されな
い可能背もある．これらを踏まえると，モデルへ入力する体格的特徴量として身長 ℎ[m]，体重
|[kg]，BMI値 �[kg/m2]，背筋力 5 [kgf]等を考慮する必要がある．
また，腰仙椎アライメントも補助効果に影響を及ぼしうる．前節で示したように，骨盤ベル
トの補助効果には腰仙椎アライメントが直接関わっていることが明らかとなった．2章で述べ
た仮説を考えても，骨盤ベルトが表皮上から仙骨を圧迫する際に仙骨や骨盤の姿勢による影響
を受けることが予想される．例えば Fig.4.8により幾何的に考えると，仙骨が前傾するほど仙
骨下部が骨盤より後方に突出し，ベルトの圧迫力を受けやすくなる．よって，腰仙椎アライメ
ントもモデルへの入力に加え，下記 9点の特徴量を入力変数の候補とする．なお，これらの特
徴量は前節と同様の X線画像計測により得られた．

• 立位における PI角 \(
�
[deg]

• 立位における仙骨傾斜角 \(
(
[deg]

• 立位における骨盤傾斜角 \(
%

[deg]
• 立位における腰椎の曲率 �(

!
[1/pixel]

• 立位における骨盤開角 \(
%�

[deg]
• 前屈位における PI角 \�

�
[deg]

• 前屈位における仙骨傾斜角 \�
(

[deg]
• 前屈位における骨盤傾斜角 \�

%
[deg]

• 前屈位における腰椎の曲率 ��
!

[1/pixel]

合計で 13点の体格および腰仙椎アライメントの特徴量が入力変数の候補となるが，一部の
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Fig.4.8. Influence of sacral posture on assistance effect

特徴量は関節剛性への影響が小さい可能性がある．また，このモデルの開発に参加した被験者
は 14名でありデータ点数に対して特徴量が冗長である．よって，下記の手順 (1)〜(3)により
特徴量間の関係や剛性変化に対する寄与の強さなどから不要なものを取り除く．

(1) 特徴量間の相関係数が高い (0.7以上)組合わせを選択する
(2) 選ばれた組合わせのうち，目的変数 Δ'∗ との相関係数が低い方の特徴量を除外する
(3) 残された特徴量のうち，Δ'∗ との相関係数が高い上位 3〜4変数をモデルへの入力として
採用する

手順 (1)のために，Fig.4.9に各特徴量間の相関係数を表示したグラフを示す．ここでは，体
重と BMI(R=0.81)，前屈位における骨盤傾斜角と仙骨傾斜角 (R=0.79)，前屈位における PI角
と体重 (R=0.76) の組み合わせが選択された．選択された特徴量の組み合わせに対して (2) の
処理を行い，さらに残った特徴量から Fig.4.10に示した各特徴量と目的変数との相関係数から
(3)の処理を行うことで

x20 =


��
!

\�
(

5

�

 , x
40 =


\�
�

\�
(

|

 , x60 =


\(
%�

\(
�

\�
(

|

 , x
80 =


\(
%

\�
�

��
!

\�
(

 (4.12)

とした．

4.3.3 モデル係数の決定

選択された入力特徴量を用いてモデルの係数ベクトル c∗ を決定し，モデルを開発する．表
4.4 に重回帰分析により決定した係数ベクトルの値を示す．20〜40%MFB において，入力変
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Fig.4.9. Correlation coefficient between each feature

Table4.4. Coefficient of the model Eq.4.11

0∗1 0∗2 0∗3 0∗4

20– 40%MFB −710.8 −2.20 × 10−2 −2.37 × 10−2 0.15
40– 60%MFB 4.39 × 10−3 −8.98 × 10−3 1.04 × 10−2

60– 80%MFB −9.33 × 10−3 −3.75 × 10−3 −2.39 × 10−3 1.47 × 10−2

80– 100%MFB −1.06 × 10−3 −1.37 × 10−2 −142.6 3.96 × 10−3

数は腰椎曲率 (前屈位)��
!
，仙骨傾斜角 (前屈位)\�

(
，背筋力 5，BMI値 �であった．これらの

特徴量から係数を決定したところ，回帰モデルの重相関係数は 0.81であり，有意な (p<0.05)
モデルを開発することができた．このとき，各特徴量の標準偏回帰係数の絶対値をとり，その
比率として寄与率を求めたところ，� が最も高い寄与をもち 30.1% であった．次いで ��

!
が

27.7%であり， 5 が 25.3%，\�
(
が 16.9%であった．40〜60%MFBでは，入力変数に PI角 (前

屈位)\�
�
，仙骨傾斜角 (前屈位)\�

(
，体重 | が用いられ，重相関係数は 0.80(p<0.05)であった．

寄与率は \�
(
で最も高く 42.4% であり，| で 42.4%，\�

�
が 13.2% であった．60〜80%MFB

では骨盤傾斜角 (立位)\(
%
，PI角 (前屈位)\�

�
，仙骨傾斜角 (前屈位)\�

(
，体重 |を入力とし，重
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(c) 60– 80%MFB
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(d) 80- 100%MFB

Fig.4.10. The representative volunteers of the slight group and robust group
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相関係数は 0.90(p<0.01)であった．寄与率は |で 57.0%，\(
%
で 22.6%，\�

(
で 10.2%，\�

�
で

10.2%であった．80〜100%MFBでは骨盤傾斜角 (立位)\(
%
，PI角 (前屈位)\�

�
，腰椎曲率 (前屈

位)��
!
，仙骨傾斜角 (前屈位)\�

(
を入力に用い，重相関係数は 0.80(p<0.05)であった．寄与率は

\�
�
で 42.8%，��

!
で 34.8%，\�

(
で 19.4%，\(

%
で 2.9%であった．

4.3.4 考察

求めた係数ベクトル c∗ の値から，各姿勢においてどのような身体的特徴を持つ被験者でよ
り高い補助効果が得られるのかを考える．20〜40%MFBでは特に腰椎の曲率と背筋力，BMI
値の影響が高く，これら三点の特徴量で寄与率の 80%を占めた．係数の比較から，前屈位に
おける腰椎の曲率が緩やかで，背筋力が低く，高 BMIであるほど Δ' が大きく，高い補助効
果が得られる傾向にあるといえる．同様にして，40〜60%MFBでは高体重であり，前屈位に
おいて仙骨が骨盤に対して後傾し，また仙骨自体の姿勢は前傾するほど高い補助効果が得られ
る傾向にある．60〜80%MFBでは立位において骨盤が前傾し，前屈位において骨盤に対して
仙骨が前傾し，高体重であるほど高い補助効果が得られる．80〜100%MFBでは前屈位で骨盤
に対して仙骨が前傾し，腰椎の曲率が緩やかであり，仙骨自体の姿勢が前傾するほど締付けに
よる効果が高い．
全体的な傾向として，前屈率が低い姿勢においては体重や BMIといった体格的特徴が入力
変数に採用され，比較的高い寄与率を持つ傾向にあった．前屈率が高まるにつれて腰仙椎アラ
イメントが用いられる割合が高まり，80〜100%MFBにおいては全ての入力変数がアライメン
トに由来するものとなった．特に PI角 \�

�
と仙骨姿勢角 \�

(
が用いられる場合が多く，仙骨が

前傾するほど高い補助効果を得る傾向にあった．つまり，高い補助効果を得るためには腰仙椎
アライメントに関しては仙骨の姿勢が，体格的特徴については体重および BMIが要因となる．
仙骨の姿勢角が補助効果に影響を及ぼす理由は 2点考えられ，一つは Fig.4.8について述べ
たように仙骨が後方に突出することでベルトによる圧迫を受けやすくなるためである．もう一
点は，仙腸関節可動域に起因する腰椎関節の屈曲のしやすさによるものが考えられる．解説の
ための具体的例として PI 角が異なる 2 名の被験者の腰部 X 線画像を Fig.4.11〜4.12 に示す．
被験者 1はモデルの開発に動員した被験者の中で最も骨盤に対して仙骨が前傾していた者であ
り (\(

�
= −57.8deg，\�

�
= −53.8deg)，被験者 2は最も後傾していた者である (\(

�
= −25.0deg，

\�
�
= −33.0deg)．これらの被験者を比べるために，X 線画像から腰椎関節の屈曲角度を求め

る．ここでは線骨底中央から仙骨角を結ぶ線分と，第 12胸椎の中心から仙骨底中央を結ぶ線
分とのなす角度を腰椎関節の屈曲角度として定義し，立位および前屈位における角度をそれぞ
れ \(

!
，\�

!
とした．2 名の被験者を比べると，骨盤に対して仙骨が前傾した被験者 1 では \(

!

が 54.3degで \�
!
が 23.4degであり，上体を前屈させることにより腰椎関節は 30.9degだけ屈

曲した．一方で被験者 2では，\(
!
が 31.7degで \�

!
が 31.5degであり，上体を屈めても腰椎関

節はほとんど屈曲しなかった．その代わりに被験者 2では骨盤に対して仙骨が前傾しており，
\(
�
および \�

�
の値から上体の屈曲による仙骨の姿勢変化を求めると，被験者 1では 4.0degの
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(a) Standing
(\(

!
=54.3deg, \�

�
=-57.8deg)

(b) Forward bending
(\�

!
=23.4deg, \�

�
=-53.8deg)

Fig.4.11. Volunteer 1 (Sacrum tilts forward relative to the pelvis)

後傾，被験者 2では 8.0deg前傾であった．すなわち，被験者 1では元々仙骨が可動域の限界
付近まで前傾しており，上体を屈める際に腰椎が屈曲しやすい状態になっていたと思われる．
よって，被験者 1では腰椎の剛性が元々低い状態にあったと考えられるうえ，元々腰椎優位の
屈曲をする傾向にあるため締付けによる姿勢矯正の余地が大きく，高い補助効果が得られたも
のと予想される．反面，被験者 2ではまだ仙腸関節の可動域に余裕があり，上体を屈めたとき
に仙骨が前傾する余地があったものと思われる．この被験者では腰椎をほとんど屈曲させずに
股関節優位の運動軌道をとっており，元々腰部負担の少ない運動をする傾向にあったため得ら
れる補助効果が小さくなったものと思われた．
また，体格的特徴について考えると，80〜100%MFBでは腰仙椎アライメントの特徴量のみ

が用いられたものの，その他の姿勢では体重と BMI値が特に高い寄与を持った．40〜60%MFB
および 60〜80%MFBでは高体重であるほど，20〜40%MFBでは高 BMI値であるほど高い補
助効果が得られる傾向にある．以上から，前屈率が低い姿勢においては体格の大きい被験者ほ
ど高い補助効果を得られる傾向にあるといえる．これについて Fig.4.13を参照して考察する．
議論のために，ここでは腰椎関節の剛性値 :! を仙腸関節の摩擦による受動的な抵抗 :�

!
と背

筋群と腹筋群の共収縮により生じる能動的な抵抗 :"
!
に分解して考える．これにより，腰椎関

節剛性 :! は Eq.4.13のように :�
!
と :"

!
の和として表現することができる．仙腸関節は仙骨を

介して上体の質量を受け止めるため，関節面の摩擦に由来する :�
!
は体重の影響を受けて増減

する．一方で，:"
!
は背筋群および腹筋群の収縮の程度に依存するため前屈角の大きさに影響
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(a) Standing
(\(

!
=31.7deg, \�

�
=-25.0deg)

(b) Forward bending
(\(

!
=31.5deg, \�

�
=-33.0deg)

Fig.4.12. Volunteer 2 (Sacrum tilts backward relative to the pelvis)

を受ける．%MFB値が高い時には背筋群，腹筋群の収縮力が強く，:"
!
の値が高まるため :�

!

の寄与は低いが，%MFB 値が下がると :"
!
は低下し :�

!
の比率が上昇する．よって，%MFB

の低い領域では体重の影響が強く表れたものと考えられた．

:! = :"! + :�! (4.13)

ここまでの取り組みにより，締付力による関節剛性比の変化量を推定するための統計的に有
意なモデルを開発することができ，また補助効果の個人差の要因となる身体的特徴を明らかに
することができた．

4.3.5 歩容の計測に基づく手法の簡易化

前節で開発した補助効果推定モデルでは体格的特徴と X腰仙椎アライメントを入力とした．
このモデルの腰痛予防における臨床への実用的な貢献として，骨盤ベルトを処方する際に事前
に効果を見積もることで着用するか否かの判断を補助することができると考えられる．しかし
ながら，提案手法では腰仙椎アライメントの計測において X線画像を用いており，上体から大
腿までを撮影可能な大型のレントゲン撮影装置が必要となるうえ，有資格者による操作も必要
となり導入コストは高い．モデルの実用を考えるとより簡便な手法が望ましく，侵襲性が低く
簡易な方法で腰仙椎アライメントを計測または推定する手法が求められる．そこで本研究では
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(a) Deep forward bending (b) Shallow forward bending

Fig.4.13. The contribution of muscle contraction to the increase inlumbar joint stiffness depends
on the posture

Lumbosacral alignment 

estimationCharacteristics from 

gait motion

Lumbosacral 

alignment

Change of the joint 

stiffness ratio 

Assistance effect 

estimation

Fig.4.14. Estimation of the change in joint stiffness ratio based on gait motion

歩行動作の計測から得られた特徴量に基づきモデルに入力する腰仙椎アライメント特徴量を推
定し (Fig.4.14)，モデルへ入力したときの剛性比変化の推定誤差を評価する．
前節の考察により，補助効果には主に PI角と体重の二つの特徴量が関わっていると考えら

れた．よってここでは手法の簡便化のために，立位における PI 角 \(
�
と体重 | を入力とした

Eq.4.14のモデルを用いる．
Δ' = 1∗1\

(
� + 1∗2| (4.14)

このモデルに基づき決定した 1∗1，1∗2 および係数決定における重相関係数と統計検定におけ
る p 値を表 4.5 に示す．表中の値より，40〜60%MFB，60〜80%MFB，80〜100%MFB の 3
区間では簡易化されたモデル式においても有意な回帰式を求めることができた．一方で 20〜
40%MFBでは相関係数が低く，モデルの簡易化により大幅に推定精度が低下したと思われる．
ただ，次章で述べるように剛性変化の推定のために実施した上体伸展運動においては，前屈率
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Table4.5. Regression analysis for Eq.4.14

1∗1 1∗2 Correlation coefficient p-value
20– 40[%MFB] 1.48 × 10−2 −7.8 × 10−3 0.17 0.85
40– 60[%MFB] 2.20 × 10−3 2.56 × 10−3 0.74 9.9 × 10−3

60– 80[%MFB] 1.14 × 10−2 −3.8 × 10−3 0.83 1.3 × 10−3

80– 100[%MFB] 1.06 × 10−2 −3.4 × 10−3 0.75 8.4 × 10−3

の値が高い領域における剛性変化が腰部負担の軽減に寄与することが判明している．そのため
本節における検討では 40〜60%MFB，60〜80%MFB，80〜100%MFBの 3区間を対象とする．
歩容と腰仙椎アライメントの関係は国内の理学療法分野における先行研究が多く見られ，伊
藤 [125]はモーションキャプチャを用いて股関節に変性が生じた被験者において歩行時の骨盤
回旋角が変化することを示した．また野々山ら [126]は同様にモーションキャプチャを用いて
骨盤傾斜角と歩行時の股関節の屈曲角度との関係を調べた．南角ら [127]は骨盤傾斜角と歩行
に要するエネルギおよび重心移動パタンとの相関関係を明らかにした．さらに，歩容に基づく
特徴量から腰仙椎アライメントを推定した例もあり，若生ら [4]はモーションキャプチャを用
いて歩行動作を計測し，抽出した特徴量から矢状面上および冠状面上における腰仙椎アライメ
ントを推定した．よって本研究では若生らの手法に基づき歩容から腰仙椎アライメントを計測
し，Eq.4.14の剛性比変化推定モデルに入力する．若生らの手法では歩容から 6点の特徴量を
抽出し，特徴量ベクトル - および係数行列 G0，Gから Eq.4.15により立位姿勢における腰仙
椎アライメント特徴量を要素に持つ ) を推定する．

) = G0 + G^ (4.15)

^ =
[
G1 G2 G3 G4 G5 G6

]) (4.16)

) =
[
\1 \2 \3 \4 \5 \6 \7 \8

]) (4.17)

G1〜G6 は歩容から抽出された特徴量であるが，G1 および G2 は歩行時の左右膝関節の高さの
差から求められる (Fig.4.15a)．左膝関節が右膝関節より上にある状態を正値としたとき，歩行
周期中における最大値を G1，最小値を G2 とする．G3 および G4 は冠状面における骨盤の側屈
角度と肩の側屈角度の和をとり (Fig.4.15b)，最大値を G3，最小値を G4 とする．なお，関節の
側屈角度は歩行者の視点から見て反時計回りが正方向である．また，G5 および G6 は骨盤に対
する肩の回旋角度から股関節の屈曲角度を減算した値から求められ (Fig.4.15c)，最大値を G5，
最小値を G6 とする．骨盤および肩の回旋角度は鉛直上方から見て時計周りが正方向であり，股
関節の屈曲角は左脚を前方に踏み出して時に正値をとる．
\1〜\8 は Fig.4.16に示したアライメント特徴量であり，\1 は図中の RCE angle，\2 は LCE

angle，\3 が右寛骨における AP angle，\4 が左寛骨における AP angle，\5 が SS angle，\6

が FS angle，\7 が右寛骨における PT angle，\8 が左寛骨における PT angle である．このう
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(a) Characteristics G1 and G2

Shoulder lateral 

flexion angle

Lateral flexion

angle of pelvis

(b) Characteristics G3 and G4

Flexion angle of hip joint

Shoulder rotation angle 

relative to the pelvis

(c) Characteristics G5 and G6

Fig.4.15. Measurement of the characteristics G1 to G6 from gait motion

Fig.4.16. Feature angles of pelvis (objective variables) [4]

Table4.6. The characteristics value G1 to G6 measured from gait motion

G1 G2 G3 G4 G5 G6

55.48 −54.45 4.76 −6.27 0.50 −0.42

ち SS angle(\5)が仙骨の姿勢角であり，PT angle(\7，\8)が骨盤の姿勢角を表し，SS angleと
PT angle の差分が骨盤に対する仙骨の姿勢角である PI 角に相当する．若生らの手法では SS
angle，PT angleの導出のために選択された骨格上の特徴点が 4.4節で用いたアライメント特徴
量のものとは異なる．そのため，Table4.5での係数は若生らの手法に準拠した方法で再度計測
し直した腰仙椎アライメントを用いて決定された．
手法の評価のために成人男性 1名 (被験者 C，体重 74.9kg，身長 1.771m)を動員して歩容か

ら腰仙椎アライメントを計測し，Eq.4.14のモデルにより剛性比変化を推定する．歩容の計測
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Table4.7. Estimation results of change in joint stiffness ratio Δ' based on gait motion

Experimental Estimation Estimation Error
value [-] value [-] error [-] rate [%]

40– 60%MFB 0.549 0.278 0.271 49.4
60– 80%MFB 0.567 0.160 0.407 71.8
80– 100%MFB 0.273 0.159 0.115 42.0

には光学式モーションキャプチャを用いた運動計測実験を行い，100歩 (50歩行周期)分の歩
行を計測した．ここで，被験者 C において歩容特徴量の計測に用いた左右の膝関節の高さの
差 (Fig.4.17a)，骨盤側屈角と肩側屈角の和 (Fig.4.17b)，骨盤に対する肩の回旋角と股関節屈曲
角の差 (Fig.4.17c) を示す．なお，Fig.4.17 中のグラフの水平軸の値は経過時間を歩行周期で
正規化した値であり，50 歩行周期分のデータを重ねて描画した．また，これらの最大値およ
び最小値を求めた後，歩行周期の平均値として得られた特徴量 G1〜G6 を Table4.6に示す．こ
れらの特徴量 G1〜G6 を若生らのモデルに入力することで被験者の PI角 \(

�
を推定したところ

33.17 ± 4.10degであった．
推定した PI角 \(

�
と体重 |の値を Eq.4.14に入力し，得られた関節剛性比の変化量の推定値

を評価する．Table4.7に被験者 Cにおける関節剛性比の変化量の実験値，推定値，推定誤差お
よび誤差率を記載する．実験値は，前章の運動計測実験に基づく関節剛性の推定を被験者 Cに
ついても同様に行い，求めたものである．表中の数値より，歩容特徴量に基づく推定では姿勢
に寄り 0.115〜0.407の推定誤差があり，提案法は 4〜7割程度の誤差を含むモデルである．し
かしながら，効果の有無の推定という観点において考えると一定の精度が保たれており，Δ'

の推定値と実験値の符号は一致しているため補助効果の有無を判断することはできる．本節の
はじめに述べた骨盤ベルトの長期使用による弊害を考えると，効果が期待できないものに誤っ
て処方しないことが肝要であり，この観点においては一定の実用性があるといえる．ただ，現
在までに検証に動員した被験者は一名のみであり，特に締付けにより Δ' が低下する被験者群
における推定精度の評価がなされていない．今後の実用にむけて検証の人数を増員する必要が
ある．

— 78 —



第 4章 締付力による腰仙椎アライメント
への影響

4.3 腰仙椎アライメントおよび体格に
基づく補助効果推定モデル

(a) Difference in left and right knee joint

(b) Sum of pelvic lateral flexion and shoulder lateral flexion

(c) Difference in shoulder rotation relative to the pelvis and hip joint flexion

Fig.4.17. Characteristics measured from gait motion in volunteer C
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第 5章

アクティブコルセットによる
可変締付力制御則の個人適合

5.1 制御則の個人適合手法

5.1.1 個人適合方針

本章ではこれまでに得られた知見に基づき，アクティブコルセットの締付力制御則を個人適
合する．前章では，締付力による補助効果には体重や筋力といった体格的特徴と，仙骨や骨盤
の傾斜角といった腰仙椎アライメントが影響を及ぼすことを示した．よって，これらの特徴量
を入力として締付力制御則を個人適合するモデルを開発する．ここでは入力とする特徴量を変
えて次の 3通りのモデルを開発する．一つはモデルの適合性を優先した方法で，体格と腰仙椎
アライメントの両方の特徴量を入力に持つもので，モデル 1と呼ぶ．また，腰仙椎アライメン
トは計測に要するコストが高いため，実用に向けた利便性のために体格的特徴のみを入力に持
つモデル (モデル 2)も考える．三点目が，モデル化における腰仙椎アライメントの影響を比較
するために腰仙椎アライメント特徴量のみを入力としたモデル (モデル 3)である．各モデルの
詳細については後に述べるが，これら三つのモデルによりそれぞれ個人適合を行い，モデル化
した際の残差を評価する．
腰部負担と締付力との関係については土谷らによる調査で，着用者が安心感を得る締付力

(主観的適正締付力)が腰部負担値 (椎間板圧迫力)と比例関係にあることが示されている [55]．
この傾向から本研究では，第 1章で述べたようにアクティブコルセットの締付力制御則の一般
式として Eq.5.1を与えた．

� =


33.3 (! < !;)
U! + V (!; ≤ ! ≤ !ℎ)
80.0 (! > !ℎ)

(5.1)

アクティブコルセットの締付力は搭載されたモータユニットの出力範囲に依存して 33.3〜
80.0Nの範囲で変化させた．制御則にはパラメータとして，腰部負担に対する締付量の変化率
U，また腰部負担値が 0Nのときの締付力である切片 V，そして閾値 !; および !ℎ が含まれた
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Fig.5.1. Personalizing of tightening force control row

(Fig.5.1)．このうち !ℎ はモータの出力上限 (� = 80N)と変化率 Uおよび Vにより自動的に定
まる．よって本研究では，制御則の特性のうち以下の三点を個人適合する．

• 締付力変化率 U[-]
• 締付力切片 V[N]
• 締付力立上がり閾値 !;[N]

これらの特性を体格および腰仙椎アライメントといった身体的特徴に基づき変化させる．U

および Vについては，被験者の標準的な傾向に基づいて開発された標準締付力制御則における
締付力変化率 Ū および締付力切片 V̄ に対して，身体的特徴を引数にもつ関数 5U および 5V を
乗算した Eq.5.2〜5.3により個人適合する．標準締付力制御則は第 1章で述べたものと同じ方
法ではあるものの異なる 12名の被験者群から得られたものであり，Ū = 1.8×10−2，V̄ = 56.2N
である．

U = 5U (x∗)Ū (5.2)

V = 5V (x∗) V̄ (5.3)

なお，負担の変化に対して締付力を正比例させるために，U は正値となる必要があり，また
締付力が負値をとらないように Vも正値となる必要がある．そこで本研究では，モデル式の形
状を実験的に変化させて試行することでよりデータ点に適合するモデルを選択し，5U (x∗) およ
び 5V (x∗) をそれぞれ入力した特徴量の線形和を肩に持つ指数関数である Eq.5.4および 5.5に
より求めた．

5U (x∗) = exp(
∑

2∗U8G
∗
8 ) (5.4)

5V (x∗) = exp(
∑

2∗V8G
∗
8 ) (5.5)
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Fig.5.2. Relation ship between the subjectively proper tightening force and the lumbar burden

なお，式中の x∗ は入力変数を要素に持つ列ベクトルであり，∗ は 1(モデル 1)，2(モデル 2)，
3(モデル 3)をとる記号である．Eq.5.2〜5.5による個人適合のためにはモデル式中の係数ベク
トル c∗" および c∗# を決定する必要がある．そのために後に述べるヒアリング調査により各個人
の U，Vの真値を求め，Eq.5.2〜5.3の変形により得られる Eq.5.6〜5.7を重回帰分析すること
で係数を決定した．また，!; についてはヒアリング調査の過程において被験者毎に決定した．

ln U

Ū
=
∑

2∗U8G
∗
8 (5.6)

ln V

V̄
=
∑

2∗V8G
∗
8 (5.7)

5.1.2 特性 Uおよび Vの計測実験

モデル式中の係数決定のために行った制御則の特性 U および V の計測実験について述べる．
この実験はヒアリング調査とセンサースーツ [53]を用いた腰部負担推定により，着用者が安心
感を得られる締付力 (主観的適正締付力)と腰部負担値との関係が調べられた．対象とする被験
者は 19名 (男性 14名，女性 5名)であり，年齢は 20〜63歳，身長は 1.503〜1.789m，体重は
40.1〜93.9kgの範囲に分布した．調査は，3通りの前屈角 (立位，45度前屈位，60度前屈位)
と 3通りの手先荷重 (0，5，10kg)を組み合わせることで腰部負担が異なる 9状態について各
5回実施された．各条件において被験者は締付力が 0Nとなるように骨盤ベルトを装着した後，
実験者が手動で締付力を上昇させた．被験者は腰部に安心感を得た時点で申告し，その時の腰
部負担値と締付力を記録することで被験者一人当たり 45点の計測値を得た．得られたデータ
点に対して回帰分析を行い，回帰係数 (締付力変化率 U) と切片 (締付力切片 V) を求めた．な
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Fig.5.3. The distribution of the U and V

お，例として実験に参加した一名の被験者における腰部負担値と主観的適正締付力との関係を
Fig.5.2に示す．また，動員した 19名の被験者における Uおよび Vの分布を Fig.5.3に示す．

5.1.3 個人適合モデル

比較する 3種のモデル (モデル 1〜モデル 3)について述べる．モデル 1は体格および腰仙椎
アライメントの特徴量を入力に持つ．前章における検討では，補助効果の個人差の要因となる
体格的特徴として体重や BMIが特に高い寄与を持ち，また背筋力も一定の寄与を持つことを
確認した．よって体の大きさに関わる特徴として，身長 ℎおよび体重 |をモデルの入力に加え
る．背筋力もモデルの入力に加えたいが，ここでは特徴量の計測を簡便化するため，体幹部の
筋力との相関関係が知られている年齢 ~ により代替する [128]．また，腰仙椎アライメントの
特徴量では骨盤に対する仙骨の姿勢角 (PI角)や腰椎の曲率，骨盤の傾斜角が寄与していた．特
に仙骨の姿勢角は関節可動域に対する考察から関節剛性への直接的な影響が考えられたため，
PI角 \� をモデルの入力に加える．腰椎の曲率は仙骨の姿勢角と連動性があると考えられるた
めここでは省略するが，一部の姿勢で一定の寄与をもった骨盤傾斜角 \% も入力変数に加える．
以上をまとめると，モデル 1における入力変数ベクトル x1 および係数行列 c1

"，c1
# は Eq.5.8

として記述される．またモデル 2については体格的特徴のみ，モデル 3では腰仙椎アライメン
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トのみを入力としてそれぞれ Eq.5.9および Eq.5.10のようになる．

x1 =



G1
1
G1

2
G1

3
G1

4
G1

5
G1

6


=



~

ℎ

|

\�
\%
1


, c1

" =



21
U1

21
U2

21
U3

21
U4

21
U5

21
U6


, c1

# =



21
V1

21
V2

21
V3

21
V4

21
V5

21
V6


(5.8)

x2 =


G2

1
G2

2
G2

3
G2

4

 =

~

ℎ

|

1

 , c
2
" =


22
U1

22
U2

22
U3

22
U4

 , c
2
# =


22
V1

22
V2

22
V3

22
V4


(5.9)

x3 =


G3

1
G3

2
G3

3

 =

\�
\%
1

 , c3
" =


23
U1

23
U2

23
U3

 , c3
# =


23
V1

23
V2

23
V3

 (5.10)

5.1.4 モデルの比較

モデル 1〜3について前節までに述べた方法で係数を決定し，各モデルの推定精度を検討す
る．Table 5.1〜5.3に各手法における係数を示す．さらに，各手法において入力変数の標準偏回
帰係数を求め，その絶対値の比率を推定のための各変数の寄与率としたものを Table 5.4〜5.6
に示す．
まず Uの推定について，係数を決定するための回帰分析における重相関係数はモデル 1では

0.39であり，モデル 2で 0.20，モデル 3で 0.18となり，腰仙椎アライメントと体格的特徴の
両方を入力にとるモデル 1において最も高い値となった．また，各入力変数の寄与率を比較す
ると，モデル 2では年齢の寄与は無く，身長と体重のみにより Uが決定された．一方でモデル
1では身長と体重による寄与率は合計で 51.4%であり，PI角と骨盤傾斜角で 41.9%の寄与率
を占めた．従って，腰仙椎アライメントと体格の両者で同等の寄与を持つと考えられる．
次に V の推定について述べる．係数決定における重相関係数はモデル 1 で 0.72，モデル 2

で 0.66，モデル 3で 0.27となり，ここでもモデル 1において最も高い値となった．腰仙椎ア
ライメントの特徴量のみを用いたモデル 3では特に相関係数が低いことから，Vに関しては体
格的特徴の影響が高いものと思われた．寄与率を比較すると特に年齢で高く，モデル 1 では
44.0%，モデル 2では 54.0%であった．ここでは年齢は筋力の指標として用いられており，V

は筋肉量により強く影響を受ける特性であることが予想された．また腰仙椎アライメントも一
定の寄与を持ち，モデル 1では PI角と骨盤傾斜角の寄与率の合計は 31.4%であった．
次に，各モデルの推定精度について述べる．ここでは決定した係数とモデル式から得られる

U および V の推定値と，実験値との残差を求め，19名の被験者における残差の平均値により
モデルの性能を評価する．Fig.5.4，5.5にそれぞれ U，V の推定における各モデルの平均残差
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Table5.1. The coefficients c1
"i and c1

#i of the model 1

8 1 2 3 4 5 6
21
U8

-1.04×10−2 -5.22 5.92×10−2 8.54×10−2 3.33 ×10−2 5.48
21
V8

5.03×10−2 1.65 -2.21×10−2 1.40×10−2 5.15×10−2 -8.47

Table5.2. The coefficients c2
"i and c2

#i of the model 2

8 1 2 3 4
22
U8

-2.51×10−6 -2.84 2.18×10−2 3.31
22
V8

4.96×10−2 3.96 -2.27×10−2 -7.96

Table5.3. The coefficients c3
"i and c3

#i of the model 3

8 1 2 3
23
U8

2.21×10−2 -6.42×10−3 1.45
23
V8

2.11×10−2 4.56×10−2 -4.11

Table5.4. Contribution rate of each variable in the model 1 [%]

Age Height Weight PI angle Pelvic tilt
U 6.7 19.4 32.0 30.2 11.7
V 44.0 8.3 16.3 6.8 24.6

Table5.5. Contribution rate of each variable in the model 2 [%]

Age Height Weight
U 0.0 47.3 52.7
V 54.0 25.0 21.0

Table5.6. Contribution rate of each variable in the model 3 [%]

PI angle Pelvic tilt
U 77.7 22.3
V 31.9 68.1
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Fig.5.4. Estimation error of each model for U

Fig.5.5. Estimation error of each model for V

を示す．Uの推定においては，三手法のうちモデル 1で最も誤差が小さく 1.45 × 10−2 であり，
次いでモデル 3で 1.67 × 10−2 であり，モデル 2で最も大きく 1.77 × 10−2 であった．体格的
特徴のみを入力としたモデル 2ではモデル 1と比較して 22.1%誤差が増加した．
Vの推定においてもモデル 1で残差が最小となり，13.59Nであった．モデル 2では 14.93N，

モデル 3では 17.29Nであり，モデル 2ではモデル 1より 9.8%誤差が増加する．寄与率に見
られた傾向から Vの推定においては体格的特徴の影響が比較的強いためか，体格的特徴のみを
入力としても誤差率の増加は Uより小さく抑えられた．

5.1.5 考察

ここまでに求めた係数行列 c∗"，c∗# から，入力とする特徴量により制御則の特性がどのよう
な影響を受けるのかを考察する．なお，ここではモデル 1について考える．Table 5.4より，U
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の推定には身長，体重，PI角のみの合計で 80%以上の寄与を占めており，主にこの３点が負
担に対する締付力の変化を決定する特徴量といえる．Table 5.1に記載した係数の符号を考える
と，U は低身長・高体重であり骨盤に対して仙骨が後傾している者ほど高値をとる．V につい
ては，年齢，骨盤傾斜角，体重の３点で寄与率のおよそ 85%を占めており，高齢で低体重かつ
骨盤が前傾するほど高値をとる．
総合すると低身長かつ高体重，すなわち BMI値が高いほど Uが高い傾向にあると考えられ，
姿勢変化に対して負担の変動が大きい者ほど制御則は締付力を大きく変化させる．特に体重は
U と V の両者で一定の寄与があり，低体重の着用者には V を高めることで初期から高い締付
力を与え，負担の変動に対して緩やかに締付力が変化すると考えられた．また，高齢で筋力が
低下した者に対しては，V を高めることで腰部負担の小さい姿勢でも高い補助力を与えるよう
に作用するといえる．腰仙椎アライメントの特徴量については，骨盤部の骨格の形状を考える
と，骨盤および仙骨が後傾したアライメントを持つ者では骨盤ベルトから仙骨へ圧迫力が伝達
されづらく，それを補うために Uおよび Vが高まるように個人適合がなされたと考えられる．

5.2 個人適合締付力制御則の性能評価

5.2.1 評価の概要

本節では，締付力制御則を個人適合による性能の評価として，従来法である標準締付力制御
則と個人適合された締付力制御則 (個人適合締付力制御則)との腰部補助効果を比較する．ここ

(1) Development of standard 

tightening force controller

(2) Determination of the 

parameters and 

(4) Evaluation of the lumbar

burden reduction

(3) Development of standard 

tightening force controller

Standard tightening force control

Group A (N=12)

Group B (N=23)

Group C (N=64)

Personalized tightening 
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での個人適合締付力制御則とは，アクティブコルセットの実用に向けて，計測が容易な体格的
特徴のみを用いるモデル 2により個人適合された制御則とした．評価の手順は下記 (1)〜(4)お
よび Fig.5.6の通りである．この評価では三つの被験者群を動員しており，個人適合締付力制
御則の開発には 12名の被験者群 A，標準締付力制御則の開発には被験者群 Aの一部を含む 23
名の被験者群 B，そして二つの制御則の評価実験では 64名の被験者群 Cが参加した．

(1) 12名の被験者集団の平均的な傾向に則った標準締付力制御則の導出
(2) (1)の制御則を個人適合させるためのモデルパラメータの決定
(3) 23名の被験者集団による標準締付力制御則の導出
(4) 運動計測実験による (2)の個人適合締付力制御則と (3)の標準締付力制御則の補助効果を
比較

これらの被験者群について，モデルへの入力である年齢，体重，身長の分布を示したグラフ
を Fig.5.7に示す．Fig.5.7aは被験者群 Aと被験者群 Cを，Fig.5.7bは被験者群 Bと被験者群
Cにおける分布を表す．各群の年齢の平均値および標準偏差は，被験者群 Aで 43.8± 10.1，被
験者群 Bで 44.0 ± 12.9，被験者群 Cで 37.2 ± 13.2であった．体重については被験者群 Aで
59.9 ± 9.7kg，被験者群 Bで 57.6 ± 9.8kg，被験者群 Cで 62.1 ± 11.2kgであった．身長につい
ては被験者群 Aで 1.61 ± 0.08m，被験者群 Bで 1.60 ± 0.08m，被験者群 Cで 1.66 ± 0.08mで
あった．群間において平均および標準偏差に大きな偏りはなく，また Fig.5.7の分布からも A
群，B群は C群と分布が重複することから，A，B群から求めた制御則は C群にも適用可能で
あると考えられる．

5.2.2 評価実験

制御則の評価のために行った評価実験について述べる．実験ではモーションキャプチャを用
いた運動計測に基づき腰部負担を計算する．対象の動作は第 2章で行った補助効果検証のため
の実験と同様で，45度前屈位 (100%MFB)から立位 (0%MFB)に至るまで上体を伸展させる運
動である．2章と同様の力学モデルによって腰椎関節で発揮する抗重力トルクを計算して腰部
負担の指標とし，各制御則による締付力補助によりどの程度負担が軽減されたのかを評価する．
よってここでは 3通りの計測条件を設定しており，骨盤ベルトを着用しない状態 (Unbelted)，
標準締付力制御により腰部を補助する場合 (Standard)，個人適合締付力制御則による補助を与
える場合 (Standard)で行われた．Standard条件では制御則の特性を U = 8.3× 10−2，V = −28.1

Table5.7. Model parameters of personalized tightening force control for evaluation

22
U1 22

U2 22
U3 22

U4 22
V1 22

V2 22
V3 22

V4

0.0025 -1.339 -6.0×10−3 1.103 4.0×10−3 1.409 4.0×10−3 -2.656
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として実施した．また Personalized条件における制御則は 12名の被験者を動員して前節にお
けるモデル 2と同様の手法で決定されており，モデルパラメータ c2

" および c2
# は Table 5.7の

通りである．
各条件の計測は 10 試行ずつ行われ，20，40，60，80，100%MFB の 5 姿勢における腰

椎関節トルク gG が計算された．G は計測条件を表す添字であり，D(Unbelted)，B(Standard)，
?(Personalized)をとる．これにより，Eq.5.11および 5.13により Standard，Personalizedの両
条件における負担軽減率 �B および �? を求め，制御則の補助効果を評価する．

�B =
gD − gB

gD
(5.11)

�? =
gD − g?

gD
(5.12)

5.2.3 補助効果の比較

Eq.5.11 および 5.13 により求めた負担軽減率により制御則の性能を評価する．比較のため
に，横軸を Standard条件の軽減率 �B，縦軸を Personalized条件の軽減率 �? として二つの制
御則の補助効果の分布を表したグラフを Fig.5.8に示す．Fig.5.8中の (a)〜(e)はそれぞれが各
前屈率における 64名分の負担軽減率の分布を示しており，グラフ中のデータ点はそれぞれが
被験者の負担軽減率を表す．また，Fig.5.8には，�B と �? が等しくなる点を通る境界線を描
画した．すなわち，この境界線よりも上方に分布する点群は個人適合された締付力制御則によ
り補助効果が向上した被験者を表す．併せて，個人適合制御則により負担軽減率が上昇，また
は下降した被験者数の集計を Fig.5.9を示す．Fig.5.9には t検定により，�? が �B よりも有意
に高まった被験者数，低下した被験者数，有意な変化が見られない被験者数をそれぞれ表示し
た．なお，前屈率の値が 20%MFBの場合のみ被験者の総数を 59名としたが，これはモーショ
ンキャプチャによる運動計測においてデータが得られない被験者がいたためである．

Fig.5.9より，�? の値が �B の値よりも有意に高い被験者は，前屈率の値が 20%MFBとなる
姿勢において 59名中 34名 (57.6%)，40%MFBにおいて 64名中 35名 (54.7%)，60%MFBに
おいて 64名中 30名 (46.9%)，80%MFBについて 64名中名 (53.1%)，100%MFBにおいて 64
名中 35名 (54.7%)であった．よって，およそ半数の被験者において個人適合された締付力制
御則を用いることで負担軽減効果が向上することを確認した．
一方で，個人適合を施したことで標準締付力制御則よりも補助効果が低下した被験者がおよ

そ 2〜3割程度見られた．これらの被験者では個人適合による効果の向上は認められないもの
の，一部の被験者を除いて個人適合制御則による負担軽減率は正値であった．また，これらの
被験者のうち標準制御則で負担が軽減されていながら，個人適合により負担増加に転じた者
は，20%MFBにおいて 4名 (全体の約 7.0%)，40%MFBでは 0名，60%MFBで 1名 (全体の約
1.6%)，80%MFBで 1名 (全体の約 1.6%)，100%MFBにおいて 4名 (全体の約 6.3%)となり，
平均で 3.3%のごく少数であった．同時に，個人適合制御則を用いた場合でも全体の 87.9%の
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Fig.5.8. Burden reduction rate in “Personalized” condition �? and “Standard” condition �B (N=64)
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被験者において未着用時と比較して腰部負担は軽減されており，大部分の被験者において本手
法を用いることで腰部負担が軽減されていることから，本手法は有用であるといえる．

5.2.4 関節剛性に基づく補助効果向上の要因の考察

締付力制御則の個人適合による補助効果向上の要因について，腰部の関節剛性の評価に基づ
いて考察する．ここでは，補助効果が向上した被験者群 (効果向上群)および低下した被験者群
(効果低下群)の 2群間について計測動作における腰部関節剛性の傾向を調べ，今後の締付力制
御則の改良に役立てる．
関節剛性は第 2章で用いた 2次元 6リンクの力学モデルにより推定した．評価の対象とする

関節は，締付力により運動軌道の変化が期待される腰椎関節と股関節である．ここでは 2章で
導入した Eq.5.13により求まる関節剛性比 ' によって評価する．関節剛性比 ' の値は，腰椎
関節の剛性値が上昇したときに増加し，高値であるほど腰部関節の姿勢を矯正する働きが強ま
る．よって標準締付力制御則を用いた場合と個人適合締付力制御則による補助を与えた場合で
関節剛性比 ' をそれぞれ求め，個人適合を施したことによる関節剛性比の変化を調べる．

' =
:!

:�
(5.13)

Fig.5.10に，各群に属する被験者の剛性比変化 Δ' の集計を示す．Fig.5.10は効果向上群と
効果低下群の両群について，剛性比が上昇した者 (p<0.05)，剛性比が低下した者 (p<0.05)，有
意な変化が認められなかった者の人数をそれぞれ表す．集計は各前屈率において実施した．対
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Fig.5.10. Totalization of the change of the joint stiffness ratio ' in each group
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象動作は前屈位からの上体伸展であるから，Fig.5.10aの 100%MFBが運動の初期姿勢となる．
このとき向上群と低下群との間で，個人適合による関節剛性比 ' の変化について t検定を実施
したところ，両群の間に有意な差は認められなかった (p=0.34)．これは，初期姿勢においては
標準締付力制御則と個人適合締付力制御則の両者において，ベルトの締付力が ACで出力され
る張力の上限に達していたためであると思われた．一方で，初期姿勢からやや上体を起こした
姿勢をとる 80%MFBでは，効果向上群の 65%に当たる被験者で個人適合による関節剛性比 '

の上昇が認められ，剛性比が低下した被験者は見られなかった．対して効果低下群では，55%
に当たる被験者で個人適合により関節剛性比 'が低下した．この時，効果向上群は効果低下群
と比較して個人適合により有意な剛性比 ' の上昇が確認された (p<0.05)．しかし，以後に前
屈率の値が減少し，上体の伸展が進む過程では両群の間に顕著な傾向の差異は認められなかっ
た．t検定の結果，両群に有意差は認められず，60%MFBにおいて p=0.29，前屈率 40%MFB
において p=0.28，20%MFBにおいて p=0.42であった．すなわち，両群の補助効果の差異は動
作の初期段階である 80%MFBで生じたものと考えられる．効果向上群では個人適合を施した
ことで，伸展運動開始直後の早い段階で標準的な制御則を用いた時よりも腰椎関節の剛性が高
まった．これにより比較的早期に腰部関節のより大幅な姿勢矯正が行われ，その状態で動作を
継続したことにより後の前屈率が低い領域においても補助効果が高まったと考えられた．一方
で，効果低下群では動作の過程で明確に剛性が高まる傾向は認められず，個人適合を施しても
更なる姿勢の改善は得られなかったものと思われた．これにより，本研究では今後の個人適合
モデルの改良に向けた知見と方策を得ることができた．
以上を踏まえ，伸展動作の初期段階において腰椎関節の剛性が上昇することが，補助効果の

向上に寄与するものといえる．すなわち，可変締付力制御による補助効果向上のためには，動
作中において締付力が変化するタイミングが補助効果の向上に影響するものと予想された．
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第 6章

結論

6.1 まとめ
本研究では，これまでに明らかにされてこなかった骨盤締付力による負担軽減メカニズムを

解明し，補助効果の個人差に影響する要因を特定することで個人に適合したアクティブコル
セットの可変締付力制御則を開発した．
負担軽減メカニズムの検証のために，93名の被験者を動員した運動計測実験によりアクティ

ブコルセットの腰部補助効果を検証した．力学モデルに基づき計算された関節トルクの評価に
より，被験者の約 8〜9割において腰部負担が軽減されることを確認した．また，腰部関節の
剛性値を評価することで，負担が軽減された被験者では股関節剛性に対する腰椎関節剛性の比
率がより高い状態に変化し，これにより腰椎の屈曲を抑えた運動に矯正されることで腰部負担
が軽減されることを示した．さらに X線画像計測から得られた 25名分の腰仙椎アライメント
のデータから，腰椎関節剛性の変化量と PI角の変化との関係をモデル化することで，締付力
による関節剛性変化が腰仙椎アライメントの変形により引き起こされることを示し，本研究で
提唱した負担軽減機序仮説を検証した．
次いで，仮説の検証で得られ知見に基づき，締付力による補助効果の個人差のモデル化に取

り組んだ．着用者の体格的特徴と腰仙椎アライメントから，剛性変化に寄与する特徴量を統計
解析により抽出し，得られた特徴量を入力として期待される補助効果を推定するモデルを開発
した．これにより，補助効果の個人差の要因となる身体的特徴を特定した．
補助効果の個人差には体重や筋力といった体格的要素と，PI角や骨盤傾斜角といった腰仙椎

アライメントの要素の両者が寄与しており，これに基づき可変締付力制御を個人適合した．ま
た，アクティブコルセットの実用に向けて身長，体重および年齢から個人適合する手法を開発
し，64 名の被験者を動員した実験により従来の制御則と補助効果を比較した．個人適合され
た制御則を用いることでの約 7割の被験者で補助効果が向上または維持されており，個人適合
手法の有効性が確認された．以上により本研究の目的である可変締付力制御則の開発が達成さ
れた．
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6.2 今後の展望
本研究では課題として，締付力による補助メカニズムの解明，補助効果の個人差要因の特定，
可変締付力制御則の個人適合に取り組んだ．これらの取り組みにおける今後の展望として下記
の 3点が挙げられる．

• 歩容に基づく補助効果推定の精度評価
• 補助効果推定の利便性の向上
• 可変締付力制御則の補助効果向上に向けた改良

本研究では第 4章において開発した補助効果推定モデルの簡便化に向けて歩容の計測に基づ
き腰仙椎アライメントを推定し，補助効果の推定を試みた．1名の被験者を動員しすることで
参考として精度評価を行ったが，検証の規模としては十分ではない．人数を増員し統計的な解
析を行い，補助効果推定の利用に向けた検証を行う必要がある．また，今回は手法の簡便化と
して X線画像を用いたアライメント計測を歩容の計測により代替したが，現状の手法では特徴
量を得るために歩行動作をモーションキャプチャシステムにより計測した．試みとして歩容に
よる推定の可能性を示すことができたものの，実用に向けては導入コストが高く計測に要する
時間も長い．今後，歩容時の動画像に基づく歩行特徴量の計測などにより，より簡便に歩容の
特徴量を計測する必要がある．
また，締付力制御則の個人適合では被験者の約 3割において個人適合により補助効果が低下
したことから手法には未だ改良の余地がある．本研究では上体伸展動作の初期段階において腰
椎関節の剛性を高めることが補助効果向上のための要件であることを明らかにした一方で，制
御則にどのような特性を持たせることで適切なタイミングで剛性が高まるのかは明らかではな
い．今後，制御則の特性と剛性変化との関係を調査する必要がある．
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付録 A 研究業績 A.4 受賞等

A.4 受賞等
(i) 第３回日本再生医療とリハビリテーション学会学術大会 (JSRMR2021)最優秀賞
(ii) 第 20回計測自動制御学会システムインテグレーション部門講演会優秀講演賞
(iii) 計測自動制御学会システムインテグレーション部門 2020年部門研究奨励賞
(iv) 電気学会 2018年電子・情報・システム部門技術委員会奨励賞
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