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Abstract - In rhythm walking assistance for upper limbs, the effect on limb coordination of human has not been 

sufficiently analyzed, and the walking assist system focusing on its mechanism has not been proposed. In this 

study, we showed the possibility of controlling phase difference between upper and lower limbs and walking cycle 

by upper limb motor drive timing through the simulation focusing on Self-organization of limb coordination. 

Furthermore, we showed that the same effect can be obtained in actual walking assistance in healthy young people 

through the walking experiment using wearable robot. According to these results, it was suggested that there is a 

limb coordination in actual walking assistance. Therefore, the feasibility of a system that can change the drive 

timing of the motor dynamically to control the phase relation and walking cycle was suggested. 
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1. 緒言 

近年，日本における急速な高齢化に伴い，歩行支援の

重要性が再認識されている．また自動化技術の向上に伴

い，様々な場面でのロボットの適用が進められている．

このような背景から近年では，ロボットを用いた歩行支

援方法の研究に注目が集まっている． 

ロボットを用いた歩行支援方法の一つとして，人の動

作を直接的にサポートするパワーアシストがある．代表

例として CYBERDYNE 社の HAL があり，これは使用者

が筋肉を動かそうとする際に発生する生体電位信号を検

知し，パワーユニットによってその動作を直接的に補助

するものである[1]．これに対して人間の歩行リズムや歩

行パターンを改善するリズムアシストも存在する．代表

例として我々の研究グループで開発している Walk-Mate

システムがあり，これは歩行リズムの相互引き込みモデ

ルを用いて使用者の歩行リズムと同調する聴覚リズムを

提示することで歩行パターンを改善するものである[2] [3]． 

さらに我々のグループでは両者の特性を合わせた力覚

による直接的なリズム提示を用い，リズム障害に対する

様々な歩行支援方法も提案してきた．これまでに肘[4] [5]，

肩部及び大腿部への支援[6]により歩行改善効果が確認さ

れた．現在ではモータ駆動を用いた上肢へのリズム提示

によるアシストが研究されており，高齢者における歩行

実験では腕振り幅，足振り幅及びストライド幅の増加に

よる歩行機能の改善効果が確認された[7]．この効果は，

上肢へのリズム提示が自己組織化される四肢の協調関係

に影響を与え，歩行パターンが変化したことによるもの

と考えられている． 

 しかし従来の研究では，上肢へのリズム提示が四肢の

協調関係に与える影響は十分に分析されておらず，その

性質に注目した歩行アシストは提案されていなかった．

そのため，歩行アシストロボットを用いて使用者の四肢

の協調関係や下肢運動機能を自己組織的に制御すること

はできなかった． 

2. 目的と方針 

2.1 研究目的 

本研究では，上肢へのリズム提示が四肢の協調関係に

与える影響を明らかにし，その性質を活用した自己組織

的な運動制御を可能にする新たな歩行アシストの提案を

目的とする． 

ここで，歩行において四肢間には協調関係があり，歩

行動作は四肢の連動した運動によって成り立つことが先

行研究から示されている[8]．また，四足動物の歩行パタ

ーンは、四肢に対応する 4 つの発振器の位相差として表

すことができ，その位相差は四肢間の相互作用によって 
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自己組織的に決定されることが先行研究から示されてい

る[9]．そのため，上肢運動において特定の位相で外力を

加えることができる上肢リズムアシストは，四肢の協調

関係や下肢運動機能に大きな影響を与えると考えられる．

そこで本研究では上肢モータの駆動タイミング条件を複

数設け，各条件間の歩行を比較することでその性質を明

らかにし，四肢の協調関係に注目した自己組織的な運動

制御の実現を目指す． 

2.2 研究方針 

方針としてははじめに，自己組織化される四肢の協調

関係に着目した計算機シミュレーションを行う．ここで

は四足動物における四肢の協調モデルと，人間とのリズ

ム同調を実現するロボット側のリズム生成モデルを用い，

上肢モータ駆動タイミングの変化が人間の四肢の協調関

係や下肢運動機能に与える影響を計算機シミュレーショ

ンにより分析する． 

次に，計算機シミュレーションで得られた結果に基づ

き，上肢モータ駆動ウェアラブルロボットを用いた実際

の歩行アシストにおいても同様の効果が得られることを，

健常若年者による歩行実験によって分析する． 

最後に，シミュレーション結果と歩行実験の結果の比

較及び考察を行い，四肢の協調関係に基づく運動制御の

実現可能性を検討する． 

3. モデルの構築とシミュレーション 

本章では四足動物における歩行時の四肢の協調モデル

と，人間とのリズム同調を実現するロボット側のリズム

生成モデルを統合することで，上肢アシストを考慮した

四肢の協調モデルを新たに構築する．さらに本モデルを

用い，上肢モータ駆動タイミングの変化が人間の四肢の

協調関係や下肢運動機能に与える影響を計算機シミュレ

ーションにより分析する． 

3.1 モデルの構築 

3.1.1 四肢の協調モデル 

第 2.1 節で既述したように，四足動物の歩行パターン

は四肢間の相互作用によって自己組織的に決定されるこ

とが報告されている[9]．また同様の作用は，人間の四足

歩行タスクにおいても観測されることが報告されている
[10]．そこで本研究では，歩行運動を四肢に対応する 4 つ

の振動子の周期運動として捉え，それらの相互作用を表

現した数理的モデル[9]を人間の二足歩行運動に適用し，

リズム歩行アシストにおける歩行パターン生成モデルと

する((1)～(4)式)． 

�̇�1 = 𝜔1 + 𝑘12𝑠𝑖𝑛(𝜃2 − 𝜃1) + 𝑘14𝑠𝑖𝑛(𝜃4 − 𝜃1) (1)   

�̇�2 = 𝜔2 + 𝑘21𝑠𝑖𝑛(𝜃1 − 𝜃2) + 𝑘23𝑠𝑖𝑛(𝜃3 − 𝜃2) (2)  

 �̇�3 = 𝜔3 + 𝑘32𝑠𝑖𝑛(𝜃2 − 𝜃3) (3)  

 �̇�4 = 𝜔4 + 𝑘41𝑠𝑖𝑛(𝜃1 − 𝜃4) (4)  

ここで𝜃1，𝜃2，𝜃3，𝜃4はそれぞれ人間の右腕，左腕，

右足，左足の周期運動における，1 周期が 2πかつ運動開

始点が0（右腕・左足）及びπ（左腕・右足）となるよう

なリズムの位相を表す．また𝜔1，𝜔2，𝜔3，𝜔4はそれぞれ

人間の右腕，左腕，右足，左足のリズムの固有振動数を

表す．𝑘12，𝑘14，𝑘21，𝑘23，𝑘32，𝑘41は各振動子間の相互

作用における結合強度である．本研究では第 4 章の歩行

実験参加者である健常若年者を想定し，結合の偏りがな

い𝑘12 = 0.3，𝑘21 = 0.3，𝑘14 = 0.3，𝑘41 = 0.3，𝑘23 = 0.3，

𝑘32 = 0.3を設定した．  

3.1.2 ロボット側のリズム生成モデル 

人間とのリズム同調を実現するロボット側のリズム生

成モデルのモジュール図を Fig.1 に示す．本システムで扱

う相互引き込みモデルは 2 層の動的モデルから構成され

る． 

モジュール 1 は，人間側の歩行リズムとロボット側の

生成リズムとの間で相互同調を実現する．ここでは位相

振動子を用いた相互引き込みモデルとして構成され，(5)

式及び(6)式のように表される． 

�̇�𝑚_𝑟 = 𝜔𝑚_𝑟 + 𝑘𝑚𝑠𝑖𝑛(𝜃1 − 𝜃𝑚_𝑟)

+ 𝑘𝑚_𝑟𝑙𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑚_𝑙 − 𝜃𝑚_𝑟), 
(5)   

Fig.1 Model of Limb Coordination Considering Upper Rhythm Assist  

図 1 上肢アシストを考慮した四肢の協調モデル  



�̇�𝑚_𝑙 = 𝜔𝑚_𝑙 + 𝑘𝑚𝑠𝑖𝑛(𝜃2 − 𝜃𝑚_𝑙)

+ 𝑘𝑚_𝑟𝑙𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑚_𝑟 − 𝜃𝑚_𝑙) 
(6)  

ここで𝜃𝑚_𝑟，𝜃𝑚_𝑙はそれぞれ右モータ，左モータに対

応するロボット側の生成リズムの位相を，𝜔𝑚_𝑟，𝜔𝑚_𝑙は

リズムの振動数を表す． 𝑘𝑚，𝑘𝑚_𝑟𝑙は結合強度である．

また𝜃1，𝜃2 はそれぞれ人間側の右腕，左腕振りの周期運

動における位相であり，このモデルにおける入力となる．  

モジュール 2 は，生成した位相関係を制御する層であ

る．本研究では先行研究[2]と同様に，人間側の歩行リズ

ムとロボット側の生成リズム間の位相差を，事前に設定

した目標位相差に接近させるようにモジュール 1 の固有

振動数を制御する．モジュール 2 のモデルは(7)式及び(8)

式で表される． 

�̇�𝑚_𝑟 = −𝜇𝑠𝑖𝑛(∆𝜃𝑑 − (𝜃1 − 𝜃𝑚_𝑟)) (7)   

�̇�𝑚_𝑙 = −𝜇𝑠𝑖𝑛(∆𝜃𝑑 − (𝜃2 − 𝜃𝑚_𝑙)) (8)  

ここで∆𝜃𝑑は目標位相差であり，𝜇 はゲインを表す．

本研究では先行研究[7]と同様に𝑘𝑚 = 0.5 ，𝑘𝑚_𝑟𝑙 = 5.0 ，

𝜇 = 0.16を用いた．また，目標位相差は∆𝜃𝑑 = 0 と設定し

た． 

3.1.3 上肢アシストを考慮した四肢の協調モデル 

第 3.1.1 項で定義された四肢の協調モデルに対し，人間

側から観測されるロボットの上肢モータ駆動タイミング

による作用項を考慮することで，Fig.1 に示すような上肢

リズムアシストによる人間の歩行パターン生成モデルを

構築する((9)～(12)式)． 

�̇�1 = 𝜔1 + 𝑘12𝑠𝑖𝑛(𝜃2 − 𝜃1) 

+𝑘14𝑠𝑖𝑛(𝜃4 − 𝜃1) 

    + 𝑘𝑚𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑚_𝑟 − (𝜌𝛼) − 𝜃1) 

(9)   

�̇�2 = 𝜔2 + 𝑘21𝑠𝑖𝑛(𝜃1 − 𝜃2) 

+𝑘23𝑠𝑖𝑛(𝜃3 − 𝜃2) 

    + 𝑘𝑚𝑠𝑖𝑛(𝜃𝑚_𝑙 − (𝜌𝛼) − 𝜃2) 

(10)  

�̇�3 = 𝜔3 + 𝑘32𝑠𝑖𝑛(𝜃2 − 𝜃3) (11)  

�̇�4 = 𝜔4 + 𝑘41𝑠𝑖𝑛(𝜃1 − 𝜃4) (12)  

ここで(9)式及び(10)式の第 4 項は人間側の腕振りリズ

ムとロボット側における生成リズムの相互作用を表す項

であり，𝑘𝑚はその結合強度である．また，𝛼はモータ駆

動タイミングを反映する量であり，駆動タイミングが遅

いほど人間から観測される𝜃𝑚_𝑟及び𝜃𝑚_𝑙が遅れるように

符号を設定した．実際のアシストでは𝛼が大きいほどモー

タ駆動タイミングが遅くなり，人間の腕振り動作に対し

パルス的にモータが駆動するが，本モデルではモータ駆

動を，腕振り 1 周期に対して平滑化された微弱かつ連続

的な作用とみなすことでシミュレーションを行う．𝜌はモ

ータ駆動タイミングの作用項のゲインであり，𝜌 = 0.03 

と設定した． 

また，ロボット側のリズム生成モデルには前述した(5)

～(8)式を用いる． 

3.2 シミュレーション方法 

3.2.1 シミュレーション環境及び条件 

シミュレーションには数値解析ソフトウェアである

MATLAB（MathWorks，米国）を用い，(5)～(12)式におい

てモータ駆動タイミング𝛼を変化させたときの四肢の協

調関係と下肢運動機能に与える影響をシミュレーション

により分析する．モータ駆動タイミング𝛼は，人間が腕を

進行方向に振り出してから腕振り角度が最大になるまで

の間でモータがパルス的に駆動する実際のアシストを想

定し，①𝛼 = 10，②𝛼 = 20，③𝛼 = 30，④𝛼 = 40 の 4

条件を設定した．また実際のロボットのモータ駆動は使

用者が歩行を開始した後，安定歩行に入った段階で出力

されるように設計されているため，本シミュレーション

においても安定歩行に移行した段階(シミュレーション

時間t ≥ 15[sec])で(9)～(12)式を適用した．t < 15[sec]で

はモータ駆動を考慮しない四肢の協調モデル(1)～(4)式

が適用される．ロボット側の各パラメータ初期値は，実

際のウェアラブルロボットに実装されている𝜃𝑚_𝑟 = 0，

𝜃𝑚_𝑙 = 0，𝜔𝑚_𝑟 = 4.0 ，𝜔𝑚_𝑙 = 4.0 とした．また，人間側

のパラメータ初期値を𝜃1 = 0，𝜃2 = 𝜋，𝜃3 = 𝜋，𝜃4 = 𝜋/2 ，

各固有振動数を𝜔1 = 5.2，𝜔2 = 5.2，𝜔3 = 5.1，𝜔4 = 5.1 と

し，いずれもロボット側の各パラメータ初期値と異なる

ように設定された．  

3.2.2 分析方法 

本研究では，四肢の協調関係を表す指標として上下肢

位相差𝜃4 −  𝜃1を用いる．これは人間の右腕振り運動の位

相𝜃1と，対角側の左足振り運動の位相𝜃4の位相差であり，

歩行時の四肢の位相関係の変化を表すパラメータとなる．  

また下肢運動機能の変化を分析するための指標として

足振り運動の変位Asinθ4 を用いる．これは人間の左足振

り運動を，位相𝜃4に従う振幅 A[deg]の周期運動とみなし

た場合の変位を表すパラメータである．ここで振幅 A は

実際の人間の足振り角を想定し，A = 30[deg]と設定した．

なおシミュレーションモデルでは力学モデルを導入して

いないため，上肢アシストによる振幅の変化は考慮しな

い． 

3.3 結果 

Fig.2 に上下肢位相差𝜃4 −  𝜃1の推移を，Table 1 に軌道

安定時の上下肢位相差𝜃4 −  𝜃1[rad]及び 1周期における位

相差の割合(𝜃4 −  𝜃1)/2𝜋[%]を示す．Table 1 より，上下肢

位相差の収束値は𝛼 = 10 で最小，𝛼 = 40 で最大であり，

モータ駆動タイミングが遅いほど上下肢位相差が増加し

た． 

Fig.3(a)に全シミュレーション時間における足振り運動 
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Fig.2 Displacement of Phase Difference between Upper and Lower Limbs for Motor Drive Condition 

図 2 各モータ駆動条件における上下肢位相差の変化 
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Fig.3 (a) Displacement of Lower Limb motion (0 ≤ t ≤ 30 [sec])  

(b) Displacement of Lower Limb motion (𝟐𝟕 ≤ 𝐭 ≤ 𝟑𝟎 [sec]) and Convergence Value of Walking Cycle 
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図 3 (a) 足振り運動の変位 (0 ≤ t ≤ 30 [sec])  (b) 足振り運動の変位(𝟐𝟕 ≤ 𝐭 ≤ 𝟑𝟎 [sec]) と歩行周期の収束値 



 

の変位Asinθ4 の推移を，Fig.3(b)にシミュレーション時間

t ≥ 27におけるAsinθ4の推移の拡大図を示す．また足振り

運動の変位Asinθ4の周期（歩行周期）の収束値を Fig.3(b)

及び Table 2 に示す．Fig.3(b)及び Table 2 より，𝛼の値に

よって歩行周期が変化することが示された．歩行周期の

収束値は𝛼 = 10 で最小，𝛼 = 40 で最大であり，モータ駆

動タイミングが遅いほど歩行周期が増加した． 

3.4 考察 

 Fig.2 及び Fig.3 より，モータ駆動タイミング𝛼が大き

いほど，上下肢位相差𝜃4 −  𝜃1及び足振り運動の変位

Asinθ4の周期（歩行周期）が単調に増加することが明ら 

かになった．上肢モータ駆動タイミング𝛼が人間側の右

腕位相𝜃1及び左腕位相𝜃2に作用し，四肢間の相互作用に

よって𝜃3，𝜃4及び𝜃1，𝜃2，𝜃3，𝜃4間の相対的な位相差が

調節されたと考えられる．また本結果より，ウェアラブ

ルロボットを用いた実際の歩行アシストにおいても，使

用者の四肢の運動の協調作用を仮定し上肢モータ駆動タ

イミングを変化させることで，上下肢位相差や歩行周期

が変化する可能性が示された． 

4. 歩行アシストロボットによる実験 

本章では，第 3 章で得られたシミュレーション結果に

基づき，ウェアラブルロボットを用いた歩行アシストに

おける，上肢モータ駆動タイミングを変化させたときの

使用者の上下肢位相差及び歩行周期に与える影響を分析

する． 

4.1 システム構成 

4.1.1 ロボット仕様 

本実験で用いるウェアラブルロボット（株式会社菊池

製作所，日本）を Fig.4 に示す．ロボットは肩部と腰部に

左右 1 箇所ずつ，計 4 箇所に DC ブラシレスモータ

（DR-4316-X14B00420，シナノケンシ株式会社，日本）

を搭載し，上下肢それぞれにリズムを提示することがで

きる．上肢ユニットではモータは左右両側の三角筋上に

固定されるように設計された．モータには使用者の身体

に装着するためのアルミ製フレームが固定されており， 

モータ動作に合わせて回転する．フレームは布製のベル

トを用いて使用者の上腕部に固定される．モータは(5)～

(8)式で決定されるリズムに基づいてパルス的に駆動し，

フレームを通して腕振り動作に瞬間的に介入することで

使用者の歩行リズムに影響を与える．下肢ユニットでは

モータは大転子上に固定されるように設計された．モー

タに固定されたアルミ製フレームは布製のベルトによっ

て使用者の大腿部に固定され，上肢と同様にパルス的な

モータ駆動によるリズム提示を行うことができる．また

各モータにはエンコーダが搭載されており，鉛直下向き

を基準とした-180[deg]から 180[deg]までのモータ回転角

度の時系列データが取得される（サンプリング周波数は

50Hz）．ここでモータ回転角は矢上面からの肩関節及び股

関節の屈曲・伸展角度に相当する．  

各ユニットは肩・背中・腰装着用の布製のベルトによ

って連結され，使用者を背負う様にロボットを装着する．

加えて，胸部・腹部装着用の布製ベルトを用いて身体へ

ロボットを密着させ固定する．背中のベルト部には 4 つ

のモータへの電源・信号の入出力を行う接続端子が統合

されており，各ケーブルが接続される． 

なお本実験では，上肢リズム提示による上下肢位相差

と歩行周期への影響を分析するため，モータ駆動は上肢

のみとした．下肢のモータは駆動させず，エンコーダに 

Table 1 Convergence Value of Phase Difference between 

Upper and Lower Limbs 

表 1 上下肢位相差の収束値 

Condition 𝛼 = 10 𝛼 = 20 𝛼 = 30 𝛼 = 40 

Phase 

Difference 

[rad] 0.080 0.310 0.509 0.656 

[%] 1.27 4.93 8.10 10.44 

Table 2 Convergence Value of Walking Cycle 

表 2 歩行周期の収束値 

Condition 𝛼 = 10 𝛼 = 20 𝛼 = 30 𝛼 = 40 

Walking Cycle 

[sec] 
1.171 1.194 1.213 1.226 

 
Fig.4 Appearance of Wearable Robot 

図 4 ウェアラブルロボットの外観 

 
Fig.5 (a)Operation Screen (b) Control Unit for Motor 

図 5 (a)操作画面 (b) モータコントロールユニット 



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig.6 Walking Experiment 

 

よるモータ回転角度データ取得のみ行った． 

4.1.2 制御モジュール仕様 

モータ駆動時のトルクの最大出力及び駆動タイミング

は， Fig.5 (a) に示す外部の携帯端末（ ZE500KL，

Android5.0.2，ASUS，台湾）を用いて設定する．モータ

出力タイミングの制御は Walk-Mate システムに基づいて

決定される．ここで Walk-Mate システムは第 4.1.3 項で示

すリズム生成モデル((5)～(8)式)で記述される．その際の

信号の入出力は，Fig.5 (b)に示すマイコン（SH-4A SH7734 

CPU ボード，株式会社 ALPHA PROJECT，日本）を用い

て行われる．信号はマイコンに接続された上下肢のモー

タドライバに入力される．モータへの出力電圧は上下肢

計 4 つのモータにそれぞれ個別に設定可能であり，モー

タドライバを通して制御される．また電源供給は，モー

タドライバに接続されたリチウムイオン電池パック

（7LPP545483AHR-1M01-WS，日立マクセル株式会社，

日本）によって行う．入力装置として各モータに搭載さ

れたエンコーダを用い，モータ回転角度の情報を読み込

む． 

4.1.3 リズム生成モデル 

モータ出力タイミングの制御には，第 3 章で用いた(5)

～(8)式のリズム生成モデルを用いる．ここで𝜃1，𝜃2は，

それぞれ使用者の右腕，左腕振り開始タイミングから推

定された運動リズム位相である．本実験では先行研究[7]

と同様に，モータ回転角度の変化量が負から正に変わる

タイミングを腕振り開始タイミングと定義した．これは

歩行中，腕を進行方向と逆方向に振り切った時刻に相当

する．  

4.2 実験方法 

4.2.1 参加者と実験環境 

本実験への参加者は健常若年者計 9 名（男性 8 名，女 

性 1 名，平均年齢 24.3±4.82 歳，身長 168.9±4.62cm，体

重 66.4±8.09kg）とした．参加者はウェアラブルロボッ

トを装着した状態で，距離約 55m の直線廊下を歩行する

(Fig.6)．廊下には勾配はなく，障害物のない状態で歩行

実験を行った．なお実験時，参加者は各自履き慣れた運

動靴を使用した．本実験は東京工業大学・研究倫理審査

委員による承認の下,参加者からの計測の同意を得た上

で行われた． 

4.2.2 実験条件 

本実験では腕振り開始（=0%-delay）を基準とする上肢

モータの駆動タイミングを 5 条件設定した．駆動タイミ

ング条件は Fig.7 のように，①腕振り開始直後に相当する

10%-delay 条件，②腕の振りが体軸を通過する直前に相当

する 20%-delay 条件，③腕の振りが体軸を通過する瞬間

に相当する 30%-delay 条件，④腕の振りが体軸を通過し

た直後に相当する 40%-delay 条件，⑤ロボットを着用し

た状態でモータを駆動させない no-move 条件の計 5 条件

である．モータは各条件において，Fig.7 に示すタイミン

グでパルス的に駆動することで使用者の腕振りに瞬間的

に介入する．パルス幅はロボット側の生成リズム 1 周期

の 30％分の時間として決定され，モータ駆動タイミング

はパルスの出力開始時刻を決定するパラメータとなる．

また，モータトルクの大きさは 0.729[N・m]と小さく，人

間の腕振りを強制しない程度の外力による力覚的なリズ

ム提示を行えるように設定された．そのため本実験にお

いては，モータの駆動による歩行中の体重心位置の移動

などの物理的な影響は考慮しないものとする．参加者は

条件ごとに 5 回ずつ，1 回につき約 55m を歩行する．参

加者は，実験者の合図で歩行を開始し，55m の距離を直

進した後，実験者の合図で歩行を止めるように指示され

た．参加者は自身にとって自然な速度で歩行を開始し，

その後はモータによるリズム提示を受けながら歩行を続

ける．ただし，参加者は駆動するモータの動きに合わせ

て必ずしも腕振りを合わせる必要はないものとした．駆

動条件は 5 条件を 1 セットとし，セット内で条件をラン

ダムに提示した．また，2 セットごとに 5 分間の休憩時

間を設けた． 

4.2.3 分析方法 

 本研究では上肢モータの回転角度を腕振り角度，下肢

モータの回転角度を足振り角度として定義する． 

上下肢位相差については Fig.8 に示すように，左足振

り角度が進行方向に最大となってから再びその位置に戻

るまでの周期 P[sec] と，左足振り角度が進行方向に最大

となってから右腕振り角度が進行方向に最大となるまで

の時間 Q[sec]との比, Q/P[%] で定義する．すなわち上下
Fig.7 Upper Motor Drive Timing 

図 7 上肢モータ駆動タイミング 

図 6 歩行実験 



肢位相差は，左足と右腕の運動位相関係を表す指標とな

る．振り角度の時系列データは左足及び右腕モータのエ

ンコーダから取得した．分析範囲はモータが駆動しはじ

めてから駆動が終わるまで（もしくは 55m を歩き終わる

まで）の間において，左足振り角度が進行方向に最大と

なる瞬間の時刻と右腕振り角度が進行方向に最大となる

瞬間の時刻が交互に検出された 5 周期以上の連続したデ

ータ箇所全てとした．統計分析については，独立変数を 

モータ駆動タイミング(5 条件：10%-delay，20%-delay，

30%-delay，40%-delay，no-move），従属変数を上下肢位

相差として分散分析を行った．さらに，Holm の方法によ

って有意水準を調整した上で，Wilcoxon の符号順位和検

定を一対ごとに繰り返すことで多重比較を行った． 

歩行周期については Fig.9 に示すように，右足振り角

度が進行方向に最大となってから，再びその位置に戻る

までの時間と定義した．振り角度の時系列データは右足

モータのエンコーダから取得した．分析範囲はモータが

駆動しはじめてから駆動が終わるまで（もしくは 55m を

歩き終わるまで）の間において，前後 5 周期歩行を除い

た区間とした．また，各参加者及び各条件における歩行

周期の平均値±10%範囲外のデータを外れ値として除外

した．統計分析については，独立変数をモータ駆動タイ

ミング (4 条件：10%-delay，20%- delay，30%-delay，

40%-delay），従属変数を歩行周期として分散分析を行っ

た．さらに，Holm の方法によって有意水準を調整した上

で，Wilcoxon の符号順位和検定を一対ごとに繰り返すこ 

 

とで多重比較を行った． 

4.3 結果 

Table 3 及び Fig.10 に，上肢モータ駆動タイミングを変

えたときの実験参加者の上下肢位相差の平均値を示す．

エラーバーは標準偏差を示す．上下肢位相差の平均値は，

10%-delay 条件が最小，40%-delay 条件が最大であり，モ

ータ駆動タイミングが遅いほど上下肢位相差が増加した．

分散分析の結果 4 群間で有意な群間差が認められた．多

重比較の結果，no-move 条件と比較して 40%-delay 条件が

 
Fig.10 The Mean Value of Phase Difference between Upper 

and Lower Limbs 

図 10 上下肢位相差の平均値 

Table 3 The Mean Value of Phase Difference between Upper 

and Lower Limbs 

表 3 上下肢位相差の平均値 

[%] no- 

move 

10%- 

delay 

20%- 

delay 

30%- 

delay 

40%- 

delay 

Mean 6.55 0.97 2.92 8.15 16.57 

SD 3.33 2.81 4.26 5.67 4.71 

Table 4 The Mean Value of Walking Cycle 

表 4 歩行周期の平均値 

[sec] 10%- 

delay 

20%- 

delay 

30%- 

delay 

40%- 

delay 

Mean 1.415 1.419 1.420 1.445 

SD 0.072 0.089 0.097 0.088 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
図 11 歩行周期の平均値 

Fig.11 The Mean Value of Walking Cycle 

図 8 上下肢位相差の分析方法 

Fig.8 Analysis Method of Phase Difference 

between Upper and Lower Limbs 

図 9 歩行周期の分析方法 

Fig.9 Analysis Method of Walking Cycle 



図 12 腕振り幅の平均値 

有意に高い値を示し(p<0.05)，10%-delay 条件と比較して

no-move 条件，30%-delay 条件，40%-delay 条件が有意に

高い値を示した(p<0.05)．また，20%-delay と比較して

30%-delay 条件，40%-delay 条件が有意に高い値を示し

(p<0.05)，30%-delay 条件と比較して 40%-delay 条件が有

意に高い値を示した(p<0.05)．さらに 10%-delay 条件と比

較して 40%-delay条件が有意に高い傾向を示した(p<0.1)．

10%-delay 条件と 20%-delay 条件， no-move 条件と

30%-delay 条件の間では有意な差は確認されなかった． 

Table 4 及び Fig.11 に，上肢モータ駆動タイミングを変

えたときの実験参加者の歩行周期の平均値を示す．エラ

ーバーは標準偏差を示す．歩行周期の平均値は 10%-delay

条件が最小，40%-delay 条件が最大であり，モータ駆動タ

イミングが遅いほど歩行周期が増加した．分散分析の結

果 4 群間で有意な群間差が認められた．多重比較検定の

結果，40%-delay 条件は 10%-delay，20%-delay，30%-delay

条件と比較して有意に高い値を示した(p<0.05)． 

4.4 考察 

Fig.10 及び Fig.11 より，モータ駆動タイミングが遅い

ほど，上下肢位相差及び歩行周期が増加することが明ら

かになり，第 3 章での人間の四肢の協調に基づくコンピ 

ュータシミュレーション結果と同様の効果が確認された． 

また Fig.10 より，no-move 条件と 10% ~ 40%-delay まで

の駆動条件のうち，no-move 条件と 30%-delay 条件間にの

み有意差が確認されなかった．このことから 10% ~ 

40%-delayまでの駆動条件においては 30%-delay条件が最

も no-move 条件時と近い四肢の協調関係を保ったままア

シストを受けることのできる条件であることが示唆

される． 

5. 総合考察 

5.1 シミュレーションと歩行実験の比較 

第 3 章及び第 4 章より，シミュレーション結果と歩行

実験結果の両方において，上肢モータ駆動タイミングが

遅いほど上下肢位相差及び歩行周期が増加するという共

通した特徴が見られた．これより，実際の歩行アシスト

においても第 3.1.3 項で示したような四肢の協調関係が

存在する可能性が示された．また上肢アシストによる歩

行機能改善効果[7]は，この性質に基づく歩行パターンの

変化によって実現されている可能性が示された． 

5.2 四肢間の相互作用と環境適応 

モータ駆動タイミングによって上下肢位相差と歩行周

期が変化した理由として，四肢間の相互作用に基づくリ

ズム運動の環境適応による影響が考えられる．歩行パタ

ーンを四肢の位相差とみなすと，この値はトレッドミル

速度などの環境パラメータに応じて多様な固有パターン

を示すことが報告されている[9]．これはトレッドミル速

度として表現される環境の変化に対し，四肢間の相互作

用に基づいて四肢それぞれの運動が調節され位相差が最

適化されたためだと考えられている．本研究では上肢モ

ータ駆動タイミングの変化に応じて，四肢の運動周期が

調節され上下肢位相差が変化したことから，上肢モータ

駆動タイミングが環境パラメータとして作用しているこ

とが示唆される． 

5.3 四肢の協調関係に基づく運動制御 

上肢リズムアシストが四肢の協調関係に基づいて実現

されていると仮定すると，第 5.2 節のように上肢モータ

駆動タイミングを環境パラメータとみなすことで，その

動的変化により四肢の協調関係や歩行周期を制御できる

と考えられる．これは独立制御が困難な複数の関節動作

を，上肢モータ駆動タイミングという少数自由度のパラ

メータで自律的に制御できることを意味する． 

身体運動に関与する複数の関節動作を独立に制御する

ことの困難さはベルンシュタイン問題として知られ，神

経生理学的な筋シナジーと脊髄の中枢パターン生成器

(Central Pattern Generator : CPG)の概念に基づく運動制御

メカニズムに関する研究が行われてきた．CPG はリズム 

発生部と信号形成部から成り，各肢の運動リズムの変化

が運動ニューロン信号パターンを変化させ，筋活動を自

律的に制御していると考えられている[12] [13]．   

同様に本節で提案した運動制御では，上肢リズムへの

介入による身体運動の自律的な制御によってベルンシュ

タイン問題を緩和できると考えられる．そのため，複数

の関節に対して独立した制御を行うよりも歩行環境に対

して動的に柔軟かつ安全なアシストを実現できると考え 

られる． 

5.4 駆動タイミングによる腕振り幅の変化 

補足分析として，本実験で得られた上肢モータ回転角

度の時系列データを用いて参加者の腕振り幅の平均値を 

 

Table 5 The Mean Value of Right Arm Swing Angle 

表 5 腕振り幅の平均値 

[deg] no- 

move 

10%- 

delay 

20%- 

delay 

30%- 

delay 

40%- 

delay 

Mean 50.34 62.08 68.38 69.72 66.41 

SD 18.02 21.76 18.66 18.98 18.88 

Fig.12 The Mean Value of Right Arm Swing Amplitude 

 

 

 



算出した．ここで腕振り幅は歩行 1 周期における腕振り

角度の変位の絶対値と定義した．結果，腕振り幅の平均

値はモータ駆動タイミングが遅いほど増加し 30%-delay

条件で最大となった後 40%-delay条件で減少することが

明らかになった(Table5 及び Fig.12)．これは 30%-delay

条件が腕の単振り子運動における最下点に到達するタイ

ミングに相当し，進行方向への腕振り速度が最大となる

瞬間で同方向に外力を加えることができるためだと考え

られる．これより，ロボットによる腕振りアシスト効果

においても 30%-delay条件のように腕が体軸を通過する

瞬間でのアシストが多くの使用者にとって違和感のない

標準的なアシストタイミングであることが示唆される． 

5.5 今後の展望 

第 5.3 節で提案した，四肢の協調関係を活用した運動

制御により，従来よりも高度な歩行アシストが実現でき

ると考えられる．例えば歩行中の上下肢位相差が極端に

小さな値をとった時は，上下肢位相差と歩行周期の対応

関係より，使用者にとって早いリズムが提示されている

ことが予想される．そこで上下肢位相差の値に応じてモ

ータ駆動タイミングを動的に変化させれば，加速したリ

ズムを減速させ適切な歩行状態に収束させるなどの効果

が期待される．これは，リズムアシストの主な適用対象

者であるパーキンソン病患者に多く見られる加速歩行[13]

に対して，転倒リスクを減少させるなどの利点があると

考えられる． 

一方，第 3.1.3 項のシミュレーションモデルは実際の人

間の神経モデルと必ずしも一致せず，高齢者やパーキン

ソン病患者では四肢の結合方法や結合強度が健常若年者

と異なる可能性がある．今後はこれらの問題を考慮した

シミュレーションモデルの見直しが課題となる．また本

研究では，モータ駆動は力覚的なリズム提示のみを行う

ものとみなしており，歩行中の体重心位置の移動等への

影響を考慮していない．今後は力学モデルを導入したシ

ミュレーション及び歩行中の体重心位置の移動等を考慮

した歩行実験を行う必要がある．さらに，本研究ではモ

ータ回転角度データから計算可能な上下肢位相差及び歩

行周期に注目し分析を行ったが，運動制御の観点からは

歩行速度や歩幅などの歩行評価指標についても考慮する

必要があると考えられる．今後は加速度センサ等を併用

した歩行実験の実施及び歩行評価指標の追加分析が課題

となる． 

6. 結言 

本研究では，上肢へのリズム提示が四肢の協調関係に

与える影響を明らかにし，その性質を活用した自己組織

的な運動制御を可能にする新たな歩行アシストの提案を

目的とした．はじめに，上肢リズムアシストにおけるモ

ータ駆動タイミングを変化させたときの四肢の協調関係

及び下肢運動機能に与える影響を，自己組織化される四

肢の協調関係に着目したシミュレーションにより分析し

た．結果，駆動タイミングが遅いほど，上下肢位相差と

歩行周期が増加した．次に，健常若年者によるウェアラ

ブルロボットを用いた歩行実験を行い，同様の効果が実

際の歩行アシストにおいても得られることを明らかにし

た．これより，実際の人間の歩行においても四肢間には

協調関係が存在し，上肢リズムアシストによる歩行機能

改善効果はこの性質に基づく歩行パターンの変化によっ

て実現されている可能性が示された．さらにモータ駆動

タイミングの動的変化を用いた，四肢の協調関係に基づ

く運動制御の実現可能性を示すことで，上肢へのリズム

提示による新たな歩行アシストを提案した． 
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