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In this report, we introduce a wearable assistive robot called Wearable Lower Extremity Assist 

System that was developed for the purpose of assisting people to conduct various kinds of 

daily activities. To control this system, we do not use biological signals such as EMG signals 

because it is difficult to measure them exactly. Instead, we control this system with a model 

based control algorithm. In the algorithm, assistive torques for the user’s knee or hip 

joint is calculated based on a human body model. In this report, we intend to support not 

only the Stance Phase but also the Swing Phase of the stride. In addition, we intend to support 

the user’s daily activities such as walking, standing up and sitting down motions, going 

up or down stairs and so on. Experimental results using the proposed system illustrate the 

validity of them. 

 

１．はじめに 

 近年，我が国をはじめ世界各国で高齢化社会が到来しているが，高齢者になっても活き活きとした生活

を送るためには軽度の運動やスポーツの実施は欠かせないものである．しかし，高齢者になると少なから

ず筋力の低下や関節への障害等が発生するため，思い通りの運動ができない，持続力がないといった問題

が生じる．そこで本研究では，このような高齢者をはじめとした筋力の低下や関節への障害のために運動

が困難な人の支援を行うことを目的とする．多くの運動においては下肢の負担が大きいと考えられるため，

本研究では特に下肢における関節の負担を定量的に評価し，下肢運動の一部をロボット技術を応用したデ

バイスによって支援を行うことを検討する． 

 高齢者や障害者などの下肢を支援することを目的とし，機能の衰えた部位に装着することで

その部位を支援する装着型支援システムが数多く研究されている[1]-[3]．人間の動作の中で

も歩行は特に重要な動作の 1 つであるため，特に装着者の歩行を支援することを目的とした装

着型支援システムに関する研究がいくつかなされており，著者らも脚の筋力が衰えた人が脚部

に装着することにより，歩行をはじめとする様々な日常動作を支援する装着型支援システムの

研究を行ってきた[4]．装着型支援システムを制御するための手法には様々なものがあるが，

その中でも特に表面筋電位や筋表面の硬さといった生体信号を用いる研究が多く見られる．こ

れは，計測された生体信号をもとにして装着者の動作を推定し，それに応じた支援を行う手法

である．しかし，生体信号の使用にはいくつかの問題点が指摘されている．まず，生体信号を

計測する際にはノイズが入りやすいため正確に計測することが困難であり，また発汗などの影

響により計測精度が低下する． 

 それに対して，本研究では，人体を矢状平面上のオープン 4 リンクモデルで近似し，そのモ

デルに基づき力学的に支援関節モーメントを導出することで，生体信号を用いることなく装着

者の歩行をはじめとする様々な運動を支援可能なモデルベース抗重力筋支援制御アルゴリズ

ムを提案する．人体簡易モデルを制御計算機内に構築することにより，時々刻々変化する人間
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のモデルをリアルタイムに計算することが可能であり，そのモデルから関節に加わる負担を推

定することが可能になる．そしてその推定された関節の負担の一部がこの支援デバイスによっ

て補われる．人間の身長や体重がシステム使用中に急激に増減することはないため，あらかじ

め計算機内に構築した人体モデルを用いることで，常に安定した運動支援が可能となる．また

人体モデルを構築するためには靴底に取り付けられた床反力センサと，装着デバイスのリンク

角度（＝関節の回転角度）を計測するセンサが必要となるが，筋電位計測装置等と比べると簡

易な構造でかつ圧倒的に精度の良い情報を取得できることが予測される．そのため，装着デバ

イス自体の小型・軽量化の見込みも高くなる． 

 

２．装着型動作支援システムの開発 

 本研究では，遊脚期や坂道歩行といった，足部リンクの傾斜角が変化する状況での適切な支

援を行うために，図 1 に示す加速度センサを搭載した両脚用装着型下肢支援システムを開発し

た．本支援デバイスを制作するにあたり，人間の日常動作の中でも特に頻繁に起こり得る動作

である起立・着席，通常歩行，坂道歩行，階段昇降の 4 種類の動作について，モーションキャ

プチャシステム“VICON”を用いてその運動の軌跡を計測した．そして，計測されたデータを

もとに運動中の各関節角度，角速度を算出し，人体近似モデルに基づき下肢の関節モーメント

を算出した．さらに，これらの算出結果に基づき支援デバイスの設計要求を決定した．支援デ

バイスの最大トルク，最大各速度，関節可動範囲，重量を表 1 に示す． 

 

図 1 装着型下肢支援システム 
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表 1 装着型下肢支援システムの仕様 

 

 

 制作した両脚用下肢支援デバイスは，股関節まわりに関節支援モーメントを生成する股関節

支援ユニットと，膝関節まわりに関節支援モーメントを生成する膝関節支援ユニットからなる．

股関節支援ユニットは，EC モータが発生するトルクをタイミングプーリを介して股関節部分に

伝達する機構となっている．また膝関節支援ユニットは，デュアルヒンジギア方式と呼ばれる

膝関節部を持つ下肢装具，ボールねじと DC モータからなるバックドライバブルな機構となっ

ている直動アクチュエータから構成される．床反力センサとして，一般的に外力が特に大きく

作用すると知られている拇指球と踵の 2箇所に圧縮型ロードセルを用いている．また，上体部

の傾斜角を歩行時の動的加速度の影響が比較的少ない腰部に搭載した加速度センサで，各関節

角度を足関節，膝関節および股関節に搭載したエンコーダにより計測する．これにより，加速

度センサとエンコーダの情報から足部リンクの鉛直方向に対する傾斜角を算出することが可

能であるため，遊脚時のような足部リンクの傾斜角が変化する場合の支援も可能となる． 

 

３．人体モデルに基づく運動制御系 

 従来の制御手法[4]では，支援システムの自重による影響を無視してきたため，人体モデル

のみを用いて下肢の関節モーメントを導出してきた．しかし，スポーツをはじめ一般的な動作

においては，立脚のみならず遊脚期が多分に存在し，その遊脚期には支援システムの自重が下

肢の関節に与える負担が大きくなることが考えられる．そこで本研究では，従来の人体モデル

に基づく支援関節モーメントの導出手法を拡張し，人体-デバイスモデルを導入することで，

支援システムの自重を考慮した支援関節モーメントの導出手法について考える． 

 歩行などの運動は矢状平面上の運動と近似できるため，人体と支援デバイスを図 2 に示すよ

うな，上体部リンク，大腿部リンク，下腿部リンク，足部リンク，ボールねじ部リンク，シャ

フト部リンクからなる平面上の閉ループ 6 リンクモデルに近似する．人体-デバイスモデルは

閉ループ機構を有するモデルであり，各関節モーメントはLuhらにより提案されている手法[5]

を用いて導出する．Luh らが提案する手法では，まず閉ループ機構を非駆動関節部において仮

想的に切断し，それぞれの関節が仮想的なアクチュエータにより駆動される木構造の仮想開ル

ープ機構として考える．そして，この仮想的な開ループ機構における各関節における一般化力

を導出する．この各関節の一般化力は，従来の人体モデルに基づく導出方法と同様に，各リン

クの運動方程式を連立させて求めることができる．  

 以上により，人体-デバイスモデルに基づき導出された股関節モーメントおよび膝関節モー

メントから，股関節支援モーメント，膝関節支援モーメントを決定する．ここで，支援モーメ

ントを決定するために支援率を定義し，この値を調整することにより，利用者の能力に応じた

支援が実現できる．  
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図２ 人体‐デバイスモデル 

    

３．歩行支援実験 

 ここでは，提案した手法を加速度センサを搭載した装着型歩行支援システムに適用して立脚期

のみならず遊脚期も考慮した支援を行い，運動中の股関節および膝関節周りの筋の負担軽減への

有効性を検証する．本システムによる支援が下肢の関節まわりの筋の負担軽減に有効であること

を確認するため，次の3 つの場合について実験を行い，運動中の股関節および膝関節まわりの筋

電位を計測する． 

•  Case 1：支援なし 

•  Case 2：立脚期を支援 

•  Case 3：立脚期と遊脚期を支援 

 股関節の運動時に活動的な筋肉として，大殿筋と縫工筋があるが，大殿筋は腸骨の筋肉であり

主に股関節を伸展させる働きをし，縫工筋は大腿骨の筋肉であり主に股関節を屈曲させる働きを

する．人間の歩行周期は大きく立脚期と遊脚期に分けられるが，立脚期には関節を伸展位に保つ

ための筋肉群が働き，遊脚期には関節を屈曲位に保つための筋肉群が特に活動的となる．したが

って本実験では，立脚期における股関節の支援効果を検証するために大殿筋を，遊脚期における

股関節の支援効果を検証するために縫工筋を用いる．また，膝関節の運動時に活動的な筋肉とし

て，大腿直筋と大腿二頭筋があるが，大腿直筋は大腿四頭筋の一部であり主に股関節を伸展させ

る働きをし，大腿二頭筋は長頭と短頭からなる筋肉であり主に膝関節を屈曲させる働きをする．

したがって，立脚期における膝関節の支援効果を検証するために大腿直筋を，遊脚期における膝

関節の支援効果を検証するために大腿二頭筋を用いる． 



 5555 / 9999 

 

 計測された筋電位をもとに，本実験では積分筋電値を用いて支援効果を評価する．積分筋電値

とは，ある運動の時間あたりの筋電位の面積積分値を用いたものであり，運動中の筋の総負担量

を示す値である．積分筋電値の評価方法として，単位時間当たりの総放電量を計測する時間積分

と，一定の放電量に至った時間を計測する一定量積分があるが，今回は一定周期の筋負担を評価

するために，トレッドミル上を歩行し始め，歩行速度が3.0[km/h] で一定となった瞬間からの10 

秒間における筋電位を計測し，その計測結果を時間積分することにより積分筋電値を算出する．

ここで，被験者は23 歳の健常者1 名で行い，支援率は0.6 とする． 

 このときの膝関節支援モーメントを図3 に示す．これらのグラフにおいて，負方向が伸展方向

の支援関節モーメントであり，正方向が屈曲方向の支援関節モーメントである．図3(a) を見る

と，従来の手法により立脚期のみの支援を行った場合には，ほぼ負方向のみの支援関節モーメン

トしか生成されておらず，立脚期の伸展方向の支援のみとなっていることがわかる．それに対し，

図3(b)を見ると，今回提案した手法により，支援システムの自重の影響による関節モーメントを

導出し，さらに加速度センサによるリンクの傾斜角計測手法を導入したことで，立脚期のみなら

ず遊脚期においても支援関節モーメントが生成されており，立脚期と遊脚期両方の支援が実現で

きていることがわかる． 

 さらに，Case 1～Case 3 における各筋肉の積分筋電値を表2 に示す．表2 を見ると，Case 2 で

は立脚期において活動的な大殿筋と大腿直筋の積分筋電値の値が減少していることから，本シス

テムにより支援を行ったことで，立脚期において両脚の股関節および膝関節の負担が減少したこ

とがわかる．しかしこの場合，縫工筋と大腿二頭筋においては積分筋電値が増加しているため，

支援を行っていない時よりも負担が大きくなっていると言える．これは，Case 2 においては立

脚期のみの支援を行っているため，支援デバイスの自重の影響により遊脚期における筋負担が増

加したためであると考えられる．それに対し，Case 3 においてはCase 2 と比較して大殿筋と大

腿直筋の積分筋電値はそれほど減少していないが，縫工筋と大腿二頭筋の積分筋電値は減少して

いることがわかる．この結果から，立脚期のみの支援の場合は遊脚期に活動的な筋の負担が増加

してしまったが，遊脚期も考慮した支援を行うことで，それらの筋の負担を減少させることがで

きたと言える．Case 1 とCase 3 を比較すると，すべての筋において積分筋電値が減少している

ことから，今回提案した手法が歩行中の下肢の筋負担を軽減させるのに有効であることが確認さ

れた． 

 

     (a) 立脚期のみの支援            (b) 立脚期と遊脚期の支援 

図3 歩行実験 
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表2 歩行実験時の積分筋電値 

 
 

４．複数の被験者による支援効果の検証 

 これまでは被験者1 人で実験を行い，提案した制御手法の有効性を確認してきた．本節では，

より幅広い支援対象を視野に入れ，複数の被験者により歩行以外にもいくつかの日常動作を支援

する実験を行い，それぞれの被験者への本システムの有効性を検証する． 

 ４．１ 実験方法と支援効果の評価指標 

 本実験では日常生活で特に頻繁に行われると考えられる起立・着席動作，通常歩行，坂道歩行，

階段昇降の4 つの動作の支援を行い，その支援効果を検証する．通常歩行と坂道歩行の実験では，

前節での実験で使用したトレッドミルで歩行速度を3.0[km/h] に統一して行い，坂道歩行での坂

道角度は10[deg] と固定する．また，階段昇降は2 段上がった地点で一度立ち止まり，その後ま

た2 段降りるものとする．支援効果を検証するために，それぞれの動作につき以下の4 つの場合

において実験を行い，それらの結果を比較するものとする． 

•  Case 1：デバイスを装着せず，通常通り動作を行う． 

•  Case 2：デバイスは装着し，支援せずに動作を行う． 

•  Case 3：使用者の筋負担の30%を支援する． 

•  Case 4：使用者の筋負担の60%を支援する． 

また，実験は以下に示す体型がそれぞれ異なる健常者3 名を被験者として行う． 

•  被験者A：24 歳男性，身長164[cm]，体重53[kg] 

•  被験者B：23 歳男性，身長172[cm]，体重67[kg] 

•  被験者C：23 歳男性，身長180[cm]，体重59[kg] 

 本実験では，支援システムの支援効果を検証するために，これまでの歩行支援実験と同様に，

被験者の動作中の大殿筋，縫工筋，大腿直筋，大腿二頭筋の筋電位を計測する．支援効果を評価

するために，積分筋電値を用いるが，今回は複数の被験者で行うため，被験者により筋電値に個

人差があると考えられる．そこで，積分筋電値を相対的に評価するために，積分筋電相対比 を

定義する．積分筋電相対比はデバイスを装着せず通常通り動作を行った場合の積分筋電値を基準

値1 とした場合の，ある実験における積分筋電値を相対的な比率で表したものである．すなわち

積分筋電相対比が1より大きければ，積分筋電値が通常時より増加し，筋負担が増加しているこ

とを示す．また1より小さくなる場合，積分筋電値が通常時より減少し，筋負担が減少している
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ことを示す．なお，すべての実験において動作を開始してから終了するまでの時間を10[sec] と

統一し，この間の筋電位を計測し，これを用いて積分筋電値を算出する． 

 ４．２ 実験結果と考察 

 各被験者の実験結果を図4‐図6 に示す．まず，起立・着席動作の実験結果に着目すると，全

ての被験者において，起立・着席動作時に積分筋電相対比の値が最も小さくなっているのは大殿

筋と大腿直筋であることがわかる．また，縫工筋や大腿直筋においても，全ての被験者において

積分筋電相対比の値はCase 4 が最も小さくなっていることがわかる．ただし，大殿筋や大腿直

筋と比較するとそれほど支援効果は大きくない．これは，起立・着席動作が動作全体で常に立脚

期であるため，立脚期に股関節を伸展させるようにはたらく大殿筋と，膝関節を伸展させるよう

にはたらく大腿直筋の支援効果が大きくなっているからであると考えられる．最も支援効果を得

られたのは，被験者A は右脚では大殿筋，左脚では大腿直筋，被験者B は左右の大腿直筋，被験

者C は左右の大殿筋であり，各被験者によりその支援効果に個人差が見られることがわかる． 

 次に，水平な場所での歩行の実験結果に着目すると，全被験者の全ての筋において，Case 4 が

最も積分筋電相対比の値が小さくなっていることがわかる．また，Case 2 では全ての筋で積分

筋電相対比の値が大きくなっているが，特に縫工筋と大腿二頭筋において大きくなっていること

がわかる．これは，支援を行わない場合に支援デバイスの自重により股関節や膝関節を屈曲させ

るために，通常より大きな筋力を必要としていることを表している．最も支援効果を得られたの

は，被験者A は左右の大腿直筋，被験者B は右脚では縫工筋，左脚では大殿筋，被験者C は左右

の縫工筋である． 

 次に，坂道歩行の実験結果に着目すると，全被験者の全ての筋において，Case 4 が最も積分

筋電相対比の値が小さくなっていることがわかる．ただし，被験者A と被験者B では，起立・着

席動作や通常歩行時と比較して支援効果は比較的小さくなっている．また，全被験者において

Case 2 では特に縫工筋と大腿二頭筋の積分筋電相対比の値が大きくなっているが，その大部分

は通常歩行時と比較しより大きくなっていることがわかる．これは，坂道を上る際に水平な場所

よりも股関節や膝関節を大きく曲げる必要があるため，遊脚期における筋の負担がより大きくな

っているためであると考えられる．最も支援効果を得られたのは，被験者A は右脚では大腿二頭

筋，左脚では大腿直筋，被験者B は右脚では大腿直筋，左脚では縫工筋，被験者Cは右脚では大

殿筋，左脚では大腿直筋である． 

 次に，階段昇降の実験結果に着目すると，全被験者の全ての筋において，Case 4 が最も積分

筋電相対比の値が小さくなっていることがわかる．また，坂道歩行時と同様に，Case 2 での積

分筋電相対比は通常歩行時よりも大きくなっているものが多いことがわかる．これは，階段を昇

る際に股関節や膝関節を大きく曲げる必要があるため，遊脚期における筋の負担がより大きくな

っているためであると考えられる．最も支援効果を得られたのは，被験者A は右脚では大腿二頭

筋，左脚では大腿直筋，被験者B は左右の大腿直筋，被験者C は右脚では大殿筋，左脚では大腿

直筋である． 

 以上の日常動作支援の実験結果より，被験者A と被験者B では全動作を総合的に見ると大腿直

筋が最も支援効果を得られた回数が多く，また被験者C では大殿筋が最も支援効果を得られた回

数が多いことがわかる．また，被験者A は縫工筋が，被験者B と被験者C では大腿二頭筋が最も

支援効果を得られる場合がない．すべての筋において支援効果は得られているが，特に支援効果

の大きな部位やあまり支援効果が得られない部位は，それぞれの被験者により異なるという結果
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が得られた．この結果より，歩行の特性には個人差が大きく，その個人差に合わせた支援が必要

であると考えられる． 

    

図4 積分筋電相対比（被験者A） 

    

図5 積分筋電相対比（被験者B） 
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図6 積分筋電相対比（被験者C） 

    

６．おわりに 

 本研究では人間の通常動作における両足の支援を実現する装着型下肢支援システムを開発し

た．また，筋電信号等の生体信号を用いることなく人間のモデルに基づいてシステムを制御する

モデルベース運動制御系を提案した．提案した手法は実際に開発した支援システムに適用し，日

常生活において必要とされる様々な動作においてその支援効果があることが確認された．今回の

実験では，日常動作における支援を考慮したが，提案した運動制御手法はスポーツなどにおける

支援にも適用することが可能である．しかし，ハードウエアとしては，高い応答性を有するセン

サやアクチュエータの開発が必要となり，それらが今後の課題となる． 
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