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Abstract - We propose a gait rehabilitation method using an elbow driving device. We focused on a coordinative 

relationship between upper limbs and lower limbs in walking, and the phase difference between the onset timing of 

elbow flexion and foot contact timing was controlled by the device. At first, we measured the time delay of onset 

timing of elbow flexion from foot contact timing. We estimated an ordinary phase difference between the onset 

timing of elbow flexion and foot contact timing in young people whose right knee is fixed in extension. Then we 

used the ordinary phase difference as a desired phase difference, which is a control parameter of the device. 

Furthermore, we compared three settings of the desired phase difference: standard condition, right forward condition, 

and left forward condition. In the standard condition, the desired phase difference of both legs was set to the ordinary 

phase difference. In the right/left forward condition, the desired phase difference of right/left leg was set to a smaller 

value than that of left/right leg. The result indicates that the gait stability is improved by the device from the condition 

without elbow driving device or the condition when both elbows were fixed by the device. 
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1. 研究背景 

人間にとって歩行とは，日常生活に大きく関わる基本

的な移動動作である．歩行に問題が生じることは，移動

すること自体を困難にし，自立的かつ快適な生活を阻害

することにつながる．そのため，歩行障害が生じた患者

の歩行機能の再獲得，改善は生活の質を保つために極め

て重要とされている． 

そうした中，近年では新たな方法で訓練や評価を行い，

リハビリテーションの幅を広げようとする研究が盛んに

なっている．例えば，歩行運動においてはリズムの生成

が重要な役割を果たしていると考えられており，リズム

による歩行支援の効果も確認されている．三宅らは，使

用者の歩行リズムに同調する聴覚刺激により歩行を支援

する Walk-Mate の開発を行い，特にリズム障害を持つ患

者に対する歩行の改善効果を示してきた[1]． 

一方で，ロボット技術などの導入により，直接的に人

間の運動状態に介入する研究が行われている．例として

パワードスーツ HALが挙げられ，下肢麻痺の制御能力の

改善等が報告されてきた[2]．また，このような身体装着

型装置の研究を通し，固有感覚情報が神経経路の再構築

に効果的である可能性や，身体の制御における具体的な

位置や動作を知覚することの重要性が示唆されている[3]．

そこで，これまで行われきたリズムに基づく歩行支援を

聴覚のような間接的刺激ではなく，装置によって直接介

入する形で行う方法を検討する価値があると考えた． 

本研究では，特に上肢の運動状態に介入することで間

接的に歩容を変化させ，歩行を支援する方法を提案する．

これまでの装着型装置を用いた歩行支援では，下肢への

介入により直接的に歩容を変化させるものが一般的であ

った．しかし上肢と下肢の間で協調関係があること[4]や，

上肢動作の抑制時に下肢動作の変化が見られるという報

告[5]から，上肢動作も歩行リズムに大きく影響を及ぼす

と考えた．同時に，歩行時の上肢動作を促すことによっ

て歩行における活動量を増加させ，運動能力を向上させ

る効果も期待できると思われる．上肢の周期的な運動は

下肢の筋活動を活性化し[6]，過度な痙性を抑制する可能

性が示唆されている[7]．また，麻痺側の上肢と非麻痺側

の下肢の相互作用関係[4]から，非麻痺側の上肢への刺激

入力による歩行支援の可能性等も示唆されている． 

そのため，本研究では直接的に歩行時の上肢動作を変

化させる装置を開発し，上肢へのリズム呈示による歩行

支援の可能性を示す．装置は Seki らの開発した肘装具の

機構[8]を基にしてシステムを構築した．従来のリハビリ

テーションロボット研究では，運動のトリガとして神経

系からの遠心性情報として筋電などが注目されていたが

[8]，検出遅れや誤検出に対する較正が課題となる．その

ため，上肢と下肢の運動リズム状態の関係性に注目し，
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装置動作はこれまで有効性が示されてきた Walk-Mate シ

ステムが生成するリズムに基づいて行った．装置は歩行

障害を持つ患者への適用を想定し，膝関節屈曲制限装具

を装着した歩行者に適用することで効果に対する評価を

行った． 

2. 方法 

2.1 肘駆動装置の開発 

本研究では接地情報に基づいてリズムを生成し，肘の

駆動により上肢動作に介入する装置を開発した．動作リ

ズム生成は Walk-Mate システム[1]を上肢へのリズム入力

手法へ拡張する形で用いる．拡張するにあたり，上肢と

下肢の運動リズム状態の関係性を調査する必要がある．

そこで上肢は肘関節の動作，下肢は足接地時刻に注目し，

それぞれの時間的な関係性を計測した．その結果に基づ

き，システムを構成する． 

以下に装置概要および使用したリズム生成モデルを述

べる．さらに上下肢の時間的関係性調査のため，3次元モ

ーション計測システムを用いた動作計測を行い，その結

果に基づいた装置の制御方法について説明する． 

2.1.1 装置概要  

図 1 に(株)菊池製作所が製造した肘駆動装置を示す．

重さは片方 0.4kg であり，歩行者はアルミニウム製スパ

イラルウェアを前腕，上腕に通して左右の腕に装着する．

モータ（スリーピース㈱ ギアドモータ：TP-MX157-IGX-

500-X941-6）によって，前腕部に装着したスパイラルウェ

アが回転することで前腕を動かし，歩行中の肘の屈伸動

作を実現する．接続された制御ボックス(図 1 左)により，

装置の動作制御，電源供給を行う． 

肘駆動装置は，Walk-Mate システムによって生成され

たリズムに基づいて屈曲開始する．システムは，リズム

生成を行うモデルを実装した PC (Panasonic， CF-

W5AWDBJR)と接地，離地を検出するフットセンサ(オジ

デン，OT-21BP-G)，接地，離地の情報を無線でやり取り

する送信機(スマートセンサーテクノロジー，S-1019M1F)，

受信機(スマートセンサーテクノロジー，WM-1019M1F)

によって構成される．小型 PC で計算され出力される信

号を制御ボックスに送信し，信号を屈曲開始トリガとし

て利用する． 

 

2.1.2 リズム生成モデル Walk-Mate 

Walk-Mateは人間-装置間でのリズムの相互同調を実現

するためのシステムであり，2 層の動的モデルから成る

(図 2)． Module-1 は人間の歩行リズムと生成するリズム

との間で相互同調を実現するために，位相振動子を用い

た相互引き込みモデル[9]を参考に以下のモデルで構成さ

れている． 

𝜃̇𝑚 = 𝜔𝑚 + 𝐾𝑚 sin(𝜃ℎ − 𝜃𝑚)       (1) 

𝜃𝑚はシステム側の生成リズムの位相であり，𝜔𝑚はそのリ

ズムの固有振動数を示している．𝜃ℎは人間側の足接地タ

イミングから推定された人間の歩行リズムの位相であり，

この振動子に対する入力となる．また，𝐾𝑚は結合強度で

ある． 

Module-2 は生成した位相関係を制御する役割を持つ．

これは，人間-刺激（装置）間の位相差を制御し，設定さ

れた目標位相差に接近するように Module-1 の固有振動

数𝜔𝑚を制御することで実現している[1]．Module-2 のモ

デルは以下の式で表される． 

   𝜔̇𝑚 = −𝜇 sin(∆𝜃𝑑 − ∆𝜃𝑚)              (2) 

∆𝜃𝑚は歩行者の接地と装置の屈曲開始タイミングの間の

位相差を示しており, ∆𝜃𝑚 = 𝜃ℎ − 𝜃𝑚として表される．ま

た，∆𝜃𝑑は目標位相差であり，μ はゲインを表している．

上記のモデルは左右脚それぞれに適用された．本研究で

は先行研究[1]と同様に，𝐾𝑚 = 0.5，μ= 0.32を用いた．左

右の振動子間の相互作用の係数𝐾𝑙𝑟は経験的に調整され

た． 

目標位相差∆𝜃𝑑は，人間の接地と肘の屈曲開始（装置の

駆動開始）のタイミングの位相関係を定義することに使

用する．本実験では人間の自然な歩行状態での位相関係

を基本目標位相差と定義し，次の 2.1.3 に示す動作計測を

基に設定した．  

2.1.3 上下肢の歩行リズム分析 

本実験では，上肢と下肢の運動リズムの時間的関係性

を調査するため，3 次元モーション計測システムを用い

た歩行動作計測を行った． 

実験参加者は男性健常者 8 名（年齢:25.3±2.8 歳，身

長:172±2.58cm，体重 60±2.8kg）であった．参加者はトレ

ッドミル（セノー，ラボード LXE1200）上を 1分間歩行

した．実験参加者には事前に膝関節屈曲制限装具(図 3)を

右足に装着した状態で直線平坦な廊下を歩行してもらい，

図 1 肘駆動装置 

Fig.1 Elbow driving device 

 

 

  

  

図 2 リズム生成モデル Walk-Mate 

Fig.2 Rhythm generating model 
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歩行速度を計測した．その際の各参加者の平均値

3.78km/h を膝関節疾患がある状態での自然な歩行速度と

仮定し，トレッドミルの設定速度とした．動作計測には

光学式 3 次元モーション計測システム (Nobby Tech 

VENUS 3D)を用い，6 台のカメラによって情報を取得し

た．参加者には反射マーカを左右の肩峰，上腕骨外側上

顆，尺骨頭，外顆に取り付けた．肩峰，上腕骨外側上顆，

尺骨頭のマーカの相対位置から肘関節の角度を定義し，

その角度の変化を肘動作とした．また，接地は外顆のマ

ーカの変位情報から算出する．足を接地させる際，足首

は徐々に下降していくが，接地した際は床反力を受け，

若干上方へ変化する．その変化点を足首の上下方向の座

標変化から取得し，近似的に接地のタイミングとした． 

測定結果の例を図 4 に示す．肘の動作は多少の変動が

あるが，屈伸動作をしている部分と伸展状態の部分に大

きく分けることができる．そのため，装置の目標軌道を

図中に示すように三角波として近似して設定することと

した．また，右肘の角度変化と右足接地（右足首の座標

特徴点）との関係性を見ると，全ての参加者で同側の足

接地に対して，肘の屈曲開始の時間が若干遅れていた.   

  そこで，この遅れを装置の制御対象とする上下肢の関

係性として定義する．i 周期目の右肘の屈曲開始時刻を

𝑇𝑒𝑟𝑖，右足の設置時刻を𝑇𝑓𝑟𝑖
とし，そのときの時間遅れを， 

lag𝑟𝑖 = 𝑇𝑒𝑟𝑖 − 𝑇𝑓𝑟𝑖
           (3) 

として，これを 1 周期ごとに計算した．分析範囲は計測

開始から 10 秒間を除いた 10 周期とした．肘の動作に関

するパラメータとして，1 周期ごとの最大屈曲角度まで

の変位角とそこに達するまでの屈曲時間を測定した． 

また，上肢動作の時間的関係は歩行周期における経過

時間と対応関係があるとされているため[10]，計測した

lagを基に歩行周期に対する割合を算出した．この結果よ

り，同側の足が接地してから歩行周期の約 10～20%経過

してから肘が前方に屈曲開始していることがわかった．

そこで，本実験では歩行周期の 15%分肘を遅らせて屈曲

開始することが人間の自然な歩行状態での位相関係であ

る と 定 義 し ， ∆𝜃𝑑 =  2π ×  0.15 ≅  6.28 ×  0.15 =

 0.94[rad]を基本目標位相差として設定した． 

2.1.4 装置制御方法 

上下肢の歩行リズム分析にて得られた結果より，装置

の一歩行周期中の目標軌道を図 5 に示すように三角波と

して近似し，時間関係により動作する目標軌道𝑥𝑑
𝑒𝑙𝑏[deg]

とした． 

   𝑉𝑡       (0 < 𝑡 ≤ 𝑡1), 

𝑥𝑑
𝑒𝑙𝑏 =               2𝑉𝑡1 − 𝑉𝑡  (𝑡1 < 𝑡 ≤ 2𝑡1),      (4) 

              0              (𝑡 > 2𝑡1). 

 

小型 PC で計算されたリズムに対応する信号が制御ボッ

クスに送られると，肘駆動装置の内部時間 t が t =0 とリ

セットされ，動作を開始する．目標軌道を規定する装置

図 4 足の接地と肘屈曲の時間的関係性 

Fig.4 Sample of Temporal relationship between foot ground contact and elbow flexion 
 

 

図 3 膝関節抑制装具  

Fig.3 Knee fixation orthosis 

 

  

  

図 5 肘駆動装置の目標軌道 

Fig. 5 Target trajectory of the elbow driving device 
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の屈曲時間𝑡1,角速度𝑉は制御ボックスにて多段階で設定

可能であり，事前に設定を行う．本研究においては実験

参加者の平均値を参考にし，屈曲時間𝑡1=0.42[sec], 角速

度𝑉 = 78[deg sec⁄ ]と設定した．また，装置の軌道制御は

ポテンショメータのフィードバック情報に基づいた位置

に関する比例制御を行うことで実現する． 

具体的には，左右の肘関節に装着された肘駆動装置の

関節角度の目標値を 𝑥𝑑
𝑒𝑙𝑏  [deg]，実際の関節角度を𝑥𝑒𝑙𝑏 

[deg]，偏差を𝑒(𝑡) [deg]，肘駆動装置のモータに与える制

御入力としての電流を制御するモータコントローラへ与

える電圧を𝑉(𝑡)として，以下の制御式が定義される． 

𝑉(𝑡) = 𝐾𝑝𝑒(𝑡) = 𝐾𝑝{𝑥𝑑
𝑒𝑙𝑏(𝑡) − 𝑥𝑒𝑙𝑏(𝑡)}            (5) 

ただし，𝐾𝑝は経験的に調整された． 

 

2.2 評価実験 

本研究で用いる装置は上肢動作の中でも肘の動作状態

に影響を与えるものである．そこで，評価実験として肘

運動の変化による歩容の変化を調査することとした．同

時に，装置のより適切な設定を検討するため，設定の変

化による歩容への影響を検討した． 

2.2.1 実験方法 

実験参加者は男性健常者 14名だった．実験の統制を図

るため，2.1.3で行った実験と同様な体格の範囲内とした．

参加者はいずれも図 3 に示す膝関節屈曲制限装具を右足

に装着し，約 60m の直線平坦な屋内の廊下を歩行した．

参加者は，肘駆動装置を装着せず上肢が自由な状態(free

条件)と，駆動装置を装着しているものの動作せずに肘の

屈曲が抑制されている状態(fixed 条件)を測定した．続け

て，足の接地に対する装置屈曲開始のタイミングに変化

を与えている standard 条件，Rfwd 条件，Lfwd 条件の計

5条件を課した． 

standard 条件は 2.1.3 において基本とした ∆𝜃𝑑 =

0.94[rad]とし，左右対称な装置設定とした．それに対し

て Rfwd 条件，Lfwd 条件は左右の装置の目標位相差が異

なるものとし，左右非対称な装置設定とした．本研究で

は下肢片側に関節疾患を生じ，歩行において左右非対称

性が見られる患者を想定している．そのため，今回用い

る肘駆動装置の出力も左右でずらすことによって，左右

非対称性を抑制することができる可能性があると考えた．

Rfwd 条件は基本とした目標位相差に対して右肘を位相

進み（ ∆𝜃𝑚𝑟 = 0.63[rad])，左肘を位相遅れ ( ∆𝜃𝑚𝑙 =

1.25[rad])にし，Lfwd 条件はその位相差設定を左右逆

(𝜃𝑚𝑟 = 1.25[rad], ∆𝜃𝑚𝑙 = 0.63[rad])にしている．なお,そ

の他の駆動パラメータ𝑡1，𝑉は 2.1.4 で示した値を全ての

条件で設定している． 

2.2.2分析方法 

歩容の変化を確認するために，西らによって提案され

たフットセンサと加速度計で構成される腰軌道計測シス

テム[11]を用いた．実験参加者は 3軸加速度センサを腰椎

L3 部位付近に装着する(図 6(a)).その加速度計から計測さ

れた加速度情報を二階積分することで歩行中の腰部の空

間的な変位を算出し，接地情報と対応付けた情報からこ

れを評価した．図 6(b)は歩行運動における下肢の役割の

違いに着目し，1 歩行周期を 4 つの相に分割する方法を

示している．解析対象は歩き始めの 3 周期と歩き終わり

の 4 周期を過渡期とし，それらを除外した範囲内で連続

した 10 周期分の歩行周期の変動係数が最小となる範囲

とした. 図 6(c),(d)は縦軸を上下方向，横軸を左右方向の

変位とし，前額面を後方から観測した場合の腰軌道を示

している．健常者では図 6(c)のように∞字型や V 字型の

形状を示すことが多く，上下左右の各方向への変位はほ

ぼ対称となる．図 6(d)には片麻痺患者の腰軌道の例を示

す．片麻痺患者では，多くの場合拘縮が見られ，下肢を

固定した状態のように関節を正常に屈曲できないように

なる．そのような状態であると，図 6(c)のような健常者

のパターンとは大きく異なるパターンを示す．このよう

(a)

■Right Initial Contact ○Left Initial Swing

●Left Initial contact      □Right Initial Swing

Gait Cycle

(b)
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図 6 腰軌道評価システム 

(a) 腰部加速度計     (b)歩行周期の分割方法    

(c)健常者の腰軌道例 (d)片麻痺患者の腰軌道例 

Fig.6 Gait analysis system based on trunk trajectory 

(a) acceleration sensor attached to the trunk 

(b) Division of gait cycle 

(c) Sample of trunk trajectory in healthy participant 

(d) Sample of trunk trajectory in left hemiplegic 

patient 

  

  

  



な腰軌道パターンの特異性を定量的に評価するために以

下の特徴量を定義した． 

・腰の左右振幅 HA 

腰軌道の左右方向の極大値（最も右側に位置する座標）

を𝐻𝑅，極小値（最も左側に位置する座標）𝐻𝐿とし，その

差として腰の左右振幅 HA を定義した．図 7(a)に前額面

の腰軌道における腰の左右振幅 HA に対応する部分を示

した．この値が大きいほど，左右方向の腰の移動が大き

いことを表す． 

・腰の立脚期における左右非対称性𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚 

立脚期における左右方向の総移動量の左右非対称性の

定義を行った．左足(右足)における左足(右足)が接地して

から右足 (左足 )が接地するまでの腰の総移動量

𝐻𝑀𝑅(𝐻𝑀𝐿)を定義する．HAによって正規化した立脚期に

おける総移動量の左右非対称性𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚を分析範囲中の

中央値を用いて次のように定義した． 

              𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚 =
|𝐻𝑀𝐿 − 𝐻𝑀𝑅|

𝐻𝐴
    (6) 

図 7(b)に前額面の腰軌道を示し，立脚期における総移動

量に対応する部分を示した．この値が大きいほど，左右

で立脚期中の左右方向の腰の総移動量に差が見られるこ

とを表す． 

各特徴量の代表値は，各実験参加者の分析対象となる

安定 10周期中の中央値とした． 

3. 結果 

図 8 に各実験条件における腰軌道の一例を示す．健常

者における左右振幅は 4.5cm 以内とされており，free 条

件においては左右方向への揺れが健常な状態に比べ大き

くなっていることがわかる．また，左右の各立脚期での

上下，左右の移動量についても健常な状態は対称な形状

であるのに対し，非対称性が生まれていることが確認で

きる．条件間で比較すると，free 条件に比べて装置を駆動

Fig.7 Definition of trunk trajectory 

(a) Horizontal amplitude 

(b) Asymmetry of horizontal movement 

displacement in stance phase 
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図 8 計測された各条件における腰軌道一例 

(a) free条件    (b) standard条件 

(c) Rfwd 条件   (d) Lfwd 条件 

Fig.8 Sample of trunk trajectory in each conditions 

(a)  free: not wear elbow driving device 

(b)  standard: devices setting symmetricaliy 

(c)  Rfwd: right device drives earlier than left 

(d)  Lfwd: left device drives earlier than right 

  

  

  

図 7 腰軌道の特徴量 

(a) 左右方向の振幅    

(b) 立脚中期における左右非対称性 
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図 9 全参加者での HA, 𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚の平均及び標準偏差 

FIg.9 Average and SD of HA, 𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚 in all subject 
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させた 3 条件では左右への揺れが小さくなり，左右の非

対称性がやや緩和されている． 

図 9 に全実験参加者の特徴量の平均値および標準偏差

を示す．HA, 𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚どちらの指標においても，free条件，

fixed 条件に比べ，肘駆動させた 3条件では小さくなる傾

向が見られた．全条件で各指標に対して一元配置分散分

析を行ったところ，肘駆動条件間における主効果が有意

であることが確認された (HA: F(4,64)=3.56, 𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚 : 

F(4,64)=4.04，ps<0.05)．そこで，どの条件間に差があるか

調べるため，Holmの方法で多重比較を行った．結果とし

て，HAの指標においては free 条件と装置を駆動させた 3

条件すべての間に有意差が見られた(ps<0.05)．特に free

条件と Lfwd の間に最も大きな差が見られ(p=0.017)，fixed

条件と Lfwd 条件の間にも有意差が見られた．𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚の

指標においては，free 条件と standard 条件の間に有意差

が見られた(p=0.032)． また，free条件と Rfwd 条件，Lfwd

条件の間で有意傾向(ps<0.10)が見られ，fixed 条件と肘駆

動させた 3条件の間にも有意傾向が見られた． 

4. 考察 

本研究では，歩行リズム呈示による歩行支援の可能性

を検討した．介入するチャネルとして上肢，特に肘とし，

歩行のリズムに対応して肘を屈伸させる装置を開発した．

装置の適用対象としては下肢片側の関節に障害が見られ，

左右非対称な歩行状態となった患者を想定した．全ての

歩行者は装具によって右膝を伸展位で固定した状態で歩

行を行い，装置の適用による歩容の変化を検討した． 

まず，装置を適用しない free 条件に比べて，肘駆動装

置を駆動させることで HA の値が有意に減少することが

確認された． HA は Lfwd 条件において最も大きく減少

し，駆動タイミングの違いによる歩行への影響が示唆さ

れた．また，fixed 条件と free 条件間に有意差は見られな

いことからも，腕を駆動させることが大きな影響をあた

えていることが示された． 

左右非対称性を評価する一つの指標である𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚も

肘駆動により有意に減少した．  𝐻𝑀𝑎𝑠𝑦𝑚においては

standard条件で最も大きく減少した．歩行においてはリズ

ムが重要であるとされていることから，standard条件が大

きなリズムの改善効果を生んだと考えられる． 

これらの結果から，左右非対称な歩行パターンを持つ

患者に対しては装置出力の非対称性も考慮して肘を動作

させることで健常な歩行パターンに近づける可能性があ

ると示唆された． 

一方で，今回 2 つの指標においてそれぞれ最も改善が

見られる条件が異なったことから，実際の患者へ適用す

る前に，さらなる検証実験を行うことで，より信頼性の

ある適切な使用方法を構築する必要がある．また，患者

では重症度の差があり，非対称性の度合いも個人によっ

て異なる可能性もあるため，個々人の歩行状態の特徴や

評価指標の細分化も今後検討する必要があると思われる． 
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