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1．はじめに   

動解析や，筋刺激データの作成が求められている．   

FES 歩行の身体運動を解析するために】  

Ⅶma基山hiらは刺激箇を関節トルク発生アクチュ  

エータとする剛体リンク機構モデルを用いた（1）．  

我々もすでに，剛体リンクモデルを安定化するフ  

ィードパックメカニズムまでを含んだ動力学モ  

デルの構築を行った（ヱ）〔3〕．また，コンピュータ・  

シミュレーションによる刺激データの作成に関  

して，厳らは上肢の補助がないときの起立を実現  

する刺激データを動的最適化手法により求めて  

いる川．   

歩行制御の非線形補償，あるいはシミュレーシ  

ョンなどを行おうとすると，身体リンクモデルの  

正確な運動方程式が必要になる．また，これらシ  

ミュレーションの臨床応用を実現するためには，  

対象となる個々の患者の正確な数学モデルを構  

築しなければならない．そのためには，解析の対  

象となる被験者の身体特性にできるだけ適した  

パラメータを与える必要がある．   

山般厄運動方程式に必要なパラメ岬夕は，過去  

の研究によって報告された克数比を用いること   

機能的電気刺激（Fundior）alElectricalStimulatic，n；  

FES）は，脊椎損傷，脳卒中などで麻癒している神  

経や筋に電気刺激を与え，集われた生体機能の再  

建を行う治療法である．この治療法において，目  

的とする運動を再建するためには，同時に番数の  

筋を協調させながら刺激する必要がある．しかし，  

このような複維な筋刺激パタ鯛ンを作成するの  

は一般に困難であり，従来，健常人の筋電デ山タ  

などをもとに試行錯誤的に求められてきた．また，  

患者個人によっても適切な筋刺激パターンが異  

なり，すべての患者に同じ筋刺激パターンを使用  

することはできない．   

このようなことから，臨床の現場では医師が患  

者を実際に刺激してみて患者の反応を見ながら  

筋刺激．パターンを試行錯誤的に調整していくと  

いう方法をとっている。しかし，こ■の方法は手間  

がかかり，患者や医師に多くの負担をかける．ま  

た，歩行機能など下肢の機能再建を行う場合，転  

倒の危険などもある．そ申ため，実際の患者を用  

いないコンピュータ・■シミュレーションによる避  
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が多い（5）．しかし，これは体格の違いや年齢によ  

って必ずしも過した値とは言えない可能性があ  

る桝．被験者のパラメータを個別に糖度良く計測  

する方法として，桟磁気共鳴映像法（MRI）によ  

る画像情稚を伺いた研究等が進められている（乃（引  

〔91．しかし∴現状では±ストや処理リフト等に関  

する問題も多い．また，求めるぺきパラメータの  

中には，粘性摩擦やク川口ン摩擦のように姫状か  

らだけでは求められないものもある．   

我々は，歩行器や杖を使用した時のFES歩行を  

シミュレMションすることを目的とし，そのため  

に必要なパラメータを個々の患者に対して簡便  

に，かつ非侵襲的に計測する方法を提案してきた．  

これまでの研究においては，各関節にサーボモー  

タとトルクセンサを有するロボット型の測定装  

置を開発し，身体リンクモデルの基底パラメータ  

が機械的に同定できることを示した（1D）．本研究  

では更に簡便でしかも精度の高い計測を行うた  

めに，磁気式3改元位置センサと6軸力覚センサ  

を用いた計測方法を検討する．本論文は，真値が  

得られる模型を使った計測実験により，計測精度  

の検証を行う．またその結果を踏まえて実際に被  

験者を用い．この手法の臨床応用の可能性を調べ  

る。  

を刺激する。この刺溜により複数の筋の活動を同  

時に制御して歩行機能の再建を行う．   

他の装具治療法や，環境制御システム・電動義  

足などに比べ，FEさ＝ま障蕃を受けない部分を利用  

し制御することで，運動に要するエネルギーをヒ  

トから供給できる．このようなことから，これか  

ら期待きれる治療技術である．   

秋田大学の研究グループでは，これまでに歩行  

器と短下肢装具（AnkleFootClr（husis；AFO）による  

補助を併用したFES歩行を実現した．  

乱 り＿ンクモデル   

3．1物理的モデル   

本研究では，FES歩行における蓮脚期の運動シ  

ミュレーションと，それによる歩幅の制御を目的  

ヒしたモデルを構築する．また，FES歩行では短  

下肢装具（AFO）を装着した状懸での歩行を想定し  

ているため，足部と卜腿部は山体であるとみなし  

てモデル化する．  

ユ．ユ数学的モデル   

身体を，m自由度の剛休リンクモデルにモデル  

化したとき，各関節の角度ベクトルをβ，関節ト  

ルクのベクトルを丁とするとナその運動方程式は  

一般に次式のようにかける．   

J（矩）如G（鵬打）＝丁  （1）  

ここで，打は基底パラメータと呼ばれる各リンク  

の物理パラメータが結合した係数パラメ・－一夕か  

ら構成ぎれる．基底パラメータの次数を丘とする  

とげは慮＋1のベクトルであ・5が，リンクモデル  

の機構上の特性や，パラメータのまとめ方などに  

より一恵には定まらない・J（■β，坤ま榊封乃の慣  

2．機能的電気刺激（FES）   

交通事故や労働災害などによる脊椎損傷，脳内  

出血などによる中枢神経の破壊は，中枢・末梢神  

経の運動が遮断されて大脳皮質連合野からの命  

令が末梢運動ニューロンに伝達されない．そのた  

め本人の意思では筋運動を起こすことが不可能  

である．そこで麻痺した筋を動作させるため，外  

部の装置から制御された電気信号を筋・神綬系へ  

与えることにより運動機能の再建を行おうとす  

るのがFE呂の原理である．FESによる歩行機能  

の再建では，マイクロコンビュMタによって制御  

される人工運動中枢から多≠ヤンネルの電気パ  

ルスを出力し，’刺激電極を介して束梢神経・崩系  

．2＿  

性行軌G（拍叶ま遠心力・コリオリ九粗性  

摩擦力，重力，静止摩擦力・勧摩擦力の作用を表  

す椚Xlのベクトルである．   



（FASTRAK．Polhemu占Co．）は，コントロ  

鵬ルユニット，トランスミツタ，複数のレシ  

ーバから構成されている．．トランスミッタは  

電磁場を生成し，その電磁場の変化をそれぞ  

れのレシーバで検出する．．そして，コントロ  

ールユニットはレシーバからの情報に応じ  

てレシーバの位置と回転角を計算し，  

RS232Cを介してPCにデ∬タを送る．   

また，6軸力覚センサ（JIt367M25，Nitta  

Co．）は，歪みゲージブリッジを用いたセン  

サ本体にアンプ，血Ⅶ変換器等が内蔵きれて  

いる．そしてFx～M且の力情報がPCに内装  

したレシーバボードに出力される．   

実験では，被験者の大腿部と，足部を含め  

た下腿部の基底パラメータを同定する．磁気  

センサのレシーバを大腿部と下腿部の適当  

な個所に張り付け，関節角度の変化を測定す  

る．また，力覚センサは‾F脳部の側面に国定  

する．測定者は力覚センサに取り付けたハン  

ドルを持ち，脚全体を揺動する（Fig．1）．これ  

により，力覚センサに加えた力と等価な関節  

駆動トルクを静力学的に求めることができ  

る．   

最初の実験は木製リンクモデルを用いて，  

この計測方法の検証を行った．このモデルの  

大腿部および下腿部リンクの物理パラメー  

タは既知である．また，関節位置にラバー筋  

を取り付けることによりコ各関節の粘弾性を  

設定することができる．股関節は2自由度の  

ユニバーサル・ジョイントから成り，膝関節  

つぎに、FESにおける電気刺激をベクトルuで  

あらわすと，関節トルク丁は，電気刺激によって  

生ずる筋活動から発生するので，歩行制御におけ  

る制御入力はⅥとなる．そこで，刺激人力Ⅵから  

関節トルク丁への変換行列をHとすると，  

T⊆；Hu  
〔ヱ）  

と書ける．ここで刺激人力をJチャンネルとする  

と，uはJxlのベクトルであり，ⅡはJx椚の変  

換行列である．   

式（1）が身体運動の動特性モデルであり，式（2）  

が筋骨格系等の内部特性をあらわす数学モデル  

となる．したがって，対象となる患者の正確なシ  

ミュレーションを行うためには，式（1）における基  

底パラメータベクトル打と，式（2）の変換行列H  

を直接計測しなければならない．  

4．計測法  

4．1計測装置   

身体リンクモデルの運動方程式は関節角  

度・角速度・角加速度に関しては非線形方程  

式になっているが，各非線形関数の係数パラ  

メータに関しては線形方程式になっている．  

また，これらの非線形関数は，すべて身体リ  

ンクモデルの機構的構造に関するものであ  

って，その形は知ることができる．したがっ  

て，各関節の駆動トルクと，それによる角度  

の変化を計測すれば，運動方程式の係数パラ  

メータは線形システムの同定問題として求  

めることができる．制御やシミュレーション  

の観点からは，質量，慣性モーメント等のパ  

ラメータを個別に求める必要はなく，運動方  

程式にまとまって現れるこれらの係数パラ  

メータを求めればよいといえる．ここでは，  

これらの係数パラメータを運動方程式の基  

底パラメータとよぷ．   

本研究では，磁気式3次元位置センサと6  

軸力覚センサを用いた計測方法を検討する．  

本研究で用いた磁気式3次元位置センサ  

ー3－  
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は1自由度である．   

次に、実際にヒトを用いて，実験を行った．  

関節角速度βとの闇に  

Ⅴ…∫vβ  
（5）   

という関係が成立する・Jvはヤコピ行列と呼  

ばれ，次式で与えられる．ただし，‘‘x’’は  

外債を表す．  

4．2静力学関係式   

初めに，力覚センサに加える力と等価な関  

節駆動トルクの関係を求める．Fig．2にリン  

ク座標系とその機構パラメータの関係を示  

す．股関節基底部から下腿部に向けてのリン  

ク番号を0，1且3，リンクi－1とリンクiの連  

結部をジョイントiとし，各リンクに座標系  

∑i（Ⅹ1，yi，El）を設定する．また，力覚セン  

サ上の座標系を∑sとする．   

いま， i‾1P⊥を座標系∑⊥による∑i－1から  

∑1原点への並進ベクトル，i－1R⊥を座標系∑  

iによる∑i－1から∑iへの回転に関する変換  

行列とする．このとき，次の4X4行列で嘉  

現される行列は同次変換行列と呼ばれてい  

る．  

O O 
1XO範，．0γコXOf：㌻，コ γ3XO範，3   

□ 
旦  

O O 
γユ  ブコ  

Jγ竺  
（6）  

ここで，  

0 O 
0 ェiγき ヱf 8月  

0  0  0 1・  
【－7：こ  （、7）  

0雪，i＝0月－Ofヲ  

であることに注目すれば，Jvは01椚℃から   

算出できる．   

つ削二，センサ座標系∑占の原点に加える力   

とモーメント口上，0申こ等価な関節駆動力  

ト1旦  
ト1fヲ  

0  0  0 1  
ト1T：；  

（3）   

同次変換行列を用いると，ベクトルの∑⊥－1  

に関する表現から∑1に関する表硯への変換  

が，iTi・1を乗じるだけで得られる．また，  

複数の座標系に対してサー耳1ち…f‾17：の f   

ようになる．∑iの原点から∑邑の原点へのベ  

クトルを∑0で哀したものをOP8．1とすると  

Dモ．一コ0月ーOfヲとなる．  

いま，基準座標系∑0対するセンサ座標系  

∑sの角速度下クトルを0叫としたとき，セ  

ンサ速度ベクトルを  

丁＝【Tl，Tユ，丁ヨ】rを求める・式（5）より，∑。で  

表示したセンサのⅤに対応する仮想変位占d  

と関節角度の仮想変位∂βの闇には  

βd＝Jリ甜  
（8）  

の関係が成り立つ．一方，仮想仕事の原理よ  

り  

r
り
 
月
J
 
 

n
V
 
 
 
爪
u
 
 

（叫rr＝（叫r  
（9）  

が成り立つ．したがって，力覚センサに加え  

る力と等価な関節駆動トルクの聞には，つぎ  

の関係が成り立つ．  

（4）  

r  
T＝∫v  （10）  

と定義する．このとき，ある関節角度  

β＝【軌範，軒の関数行列れ（叫こよって，  
また，センサ座標系∑∫で計測した力とモー   
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メントをぶ上，∫〃∫とすると，0上＝0旦∫式，  密〔頼ユ十症乃）1・嘩（症担）  

轄碑叶購＋柵購十叶蠍煽〕   

轄輌・喝卜両端卜軌曲  

O 椚＝ひ旦ゴ椚∫であることから，力覚センサか ∫   

らの出力を用いて， 関節駆動力を求めるため  

の式は次のように求まる．  

t：111  

式（11）により，本手法による計測データから  

最大6軸までの関節トルクを同時に算出する  

ことができる。  

－ノ湖卜岬叩即 －ノーヰ2色＋2‘ち）  

一2rヨJユヰ2卑十即  
袖 －ヱ触  

O  tヱちち・＝王】   0  

⊥
且
「
■
且
。
・
良
「
 
 

▼
（
q
．
■
色
・
鼠
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0  0  

■
q
†
乱
⊥
・
且
ユ
 
 

0
 
0
 
丑
、
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〇
 
▲
O
 
 

q
 
O
 
O
 
 
 

＋
 
 

ちCl＋1旦Cコ＋ち∫1仁王3   

1亡1∫ユ十ち亡1∫23  

ちClj’ユユ  

5．パラメータ同定  

5．1運動方程式   

n自由度のリンクモデルに関する運動方程  

式は，各関節の角度ベクトルを乱 入カトル  

クのベクトルをTとすると，一般に次式のよ  

うに書ける．  

J帆打）∂＋G岬，β，打）＝r （12）  

ただし，ノ（β，打）はnxnの慣性行列，  

G岬，∂，打）は遠心力・コリオリ九粘性摩擦  

力，重力，静止摩擦力・動摩擦力の作用を表  

す11×1のベクトルである．打は各リンクの  

物理パラメータが結合した基底パラメータ  

からなるkXlのベクトルであり，質量，重  

」L、距離，慣性モーメント，粘性摩擦係数や他  

の非線形摩擦係数などから構成される．kは  

基底パラメータの次数であるが，リンクモデ  

ルの機構上の特性や．パラメータのまとめ方  

等により一意には定まらない．   

Fig．2の3自由度リンクモデルの運動方程  

式を次式に示す．  

Jl＋Jzc；＋J】C…3＋叫ヱ亡1ち】11ぶコ＋現ち，  

1J．ち叫ちち，  Jヰ＋J5十和k  

巧ろ∫王3  
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ピの物理パラメータを独立に求める必要は  

なく，それらをまとめた式（15）の傾が求まれ  

ばよいといえる．  

5．2逐次最小二乗法  

■式（14）は，基底パラメーータ打に関する線形  

方程式になっていることより上映式のように  

書ける．  

A‘J巳T  （1可  

Aは，運動データ軋β，βJrが測定できれば計  

算可能な3×14の行列である．従って，マ  

ニピュレータの運動データを異なったn個  

の時刻で測定すれば，次式が得られる．  

人口＝官  （17）  

ただし，  

（13）  

式中の記号は以下のように定める．   

∫fエSinq，亡‘；COSβj，   

∫む＝Sin（β‘＋帖亡中等00S（q＋q）   

∫】－∫∫1＋Jど三＋J＝ユ＋甲子十mコギ＋椚ヨギ  

JヱEJエコーJヱヱ＋椚z瓜…＋吋言  

Jユ＝JJユーJヱ3・椚ヨ戊‡  

（18）  

J4－∫γ之＋mコβ言＋吋書  
（14）   

J5一丁ブヨ＋叫扁   

1一椚ヱ虎ユ＋mユち   

㌔三唱β1＋椚ユい明仁  

ち＝椚3（ち   

㌔，JyりJ富一：リンクiのⅩ】y，Z軸周りの慣性  

モーメント   

叫：リンク1の質量   

Jr：リンクiの長さ  

dj：リンクiの重心距離   

q：ジョイント1の粘性摩擦係数  

式：ジョイント1のクーロン摩擦係数   

式（13），（14）より，Fig．2のモデルの運動方  

程式を記述するために必要な基底パラメー  

タは次の14個である．  

Jニ【Jlノコノ】んJ5ナ1，巧，ち，凸1，乃王，軋んんげ（1・5）   

このように，身体リンクモデルの運動方程  

式を求めるためには・∫かJヵ，∫か町町凍  

であり，A‥小ま時刻f＝ちにおけるA，Tで  

ある．  

これより，  

（ÅrÅ）‾1Årf  

打。・  （叫  

となる未知パラメータの最小二乗推定値げ。  

を得ることができる．   

一般に式（17）を直接利用する方法を  

Explicit法と呼ぷ．Explicil法は推定値の計算  

のために膨大な測定データを蓄えておき，運  

動データ行列九の逆行列を計算する必要が  

ある．また，新しくデ岬タが追加されると，  

改めて始めから計算をしなおさなければな  

らない．これに対して，新しくデータが追加  

される毎に前の推定値を修正していく方法  

を逐次計算法（Implidt法二Iと呼ぷ．   

式（19）のけ。を逐次計算方式で求めるアル  

ゴリズムは，n個のデータから得られる推定   

ー6－  



6．2 実験結果   

収集したデータをもとに，最小二乗法で推定し  

た基底パラメータをFig．3～∃に示す．  

Fig．3匡lは質量と重心代置に関するパラメータの  

同定結果である．点線が理論値を表し，実線が同  

定結果をあらわす．rl～r3のように関節トルクに  

影響度の強いパラメ臍タは，最小二乗法による推  

定値と真値がよく一致する結果となった．   

Fig．4は慣性モーメントに関するパラメータの  

同定結果である．これは，秦値に精度よく収束し  

たものとそうでないものとに分かれた．Jl～J3は  

リンクのZ軸まわりの慣性モーメント，つまり回  

旋方向の慣性モーメントを肯んだパラメータで  

ある．実験iこ使用した模型は，機構上の制限から  

股関節に回旋方向の自由度を持たない．したがっ  

て計測した運動データは大月退部のZ紺まわりの  

慣性モーメントIE2に関する情報が含まれていな  

い．そのため，Jl～J3は一定値に収束しなかった  

と考えられる．   

関節の粘性抵抗はFig．5のように膝関節にダン  

パを取り付けたときと取り外したときの結果を  

比較した．ダンパをはずすことで膝関節の抵抗D3  

だけが小さくなっていることが確認できる．ただ  

し他のパラメータに比べて一桁小さいため，相対  

的に誤差が大きくなっている．  

値町回を，吼（〃－1）を用いて表すことに  

より次のように求められる．   

吼〔可＝爪（肝1卜可乃沖（乃トA（乃ト。（肝」）‡   

叫）＝P（町1〕叫瑚『－1＋几（叫中旬几r（叫‡‾1   

P（〃）＝P（〃－1トg（坤申）p（〃－1）（20）   

本研究では，式（21）の逐次計算法アルゴリ  

ズムを用いて，重み行列Wを変化させて基底  

パラメータの同定を行った．このとき初期値  

をF。（0）＝0，P（0）＝104Jとした・  

6．実験   

6．1 模型を用いた実験   

計測システムの開発段階では，不確かな生体デ  

ータを用いるよりも，裏値のわかっている模型を  

用いて評価したほうがよいと考えられる。そこで、  

F肢の模型を作成し計測精度を検証したよ模型は  

成人男性に合わせて大腿部の質量を5．6Eg，下腿  

部の質屋を4．6Egとした。股関節は二自由度のユ  

ニバーサルジョイントからなり，膝関節は1自由  

度である．また，関節位置にダンパを取り付ける  

ことにより，関節の粘弾性を設定することができ  

る．   

実験は、磁気式3次元式位置センサの周辺磁界  

殻の影響による計測誤差のキャリブレーション  

を行った後，以下の手J旧で運動データを収集した．  

（1）カセンサを取り付けたハンドルを持ち，  

振幅が100程度で各関節を揺動する．こ  

のときできるだけ多くの周波数を含むよ  

うに周期を変化させる．  

（2）カセンサと磁気センサのデータを30HE毎  

に収集し、関節角度βを計算する．  

（3）占，白■は中心差分による1回と2階の数  

値微分により求める．  

（4）カセンサに加えた力と等価な関節駆動ト  

ルク丁を算出する．  
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特性モデルを構築した．最小二乗法によ  

る同定では，観測雑音の影響などによる  

バイアスが存在するため．運動に影響度  

の低いパラメータは収束値にばらつきが  

見られた．しかしこれらのパラメータは、  

推定誤差が運動に与える影響は小さいと  

考えられる．また今乱 補助変数法や補  

償用フィルタの導入などの手法を取り入  

れ，バイアスのない推定値を求めること  

も重要である．   

模型を対象としたパラメータの固定実  

験では，関節係数として粘弾性特性のみ  

を扱った．しかし．人間を対象と考える  

場合，関節に外力を加えたときの反力に  

は，筋の粘弾性によ右横械的な反力のほ  

かに，末梢神経系の反射に上る圧力が存  

在する．これは伸張反射と呼ばれ，一時  

一心Jl ・△Jユ ーーJl加巳Value  

一止血：tr此Ⅷ1u亡  

5000  10000  15080   
SむIlplingnⅦ11b訂  

－1TJ〕  

‾やJ4  

鴫J5  

－⊂リユtm∈＝Vdu¢  
‾勺J41MV且1ue  
■凸Jrtnu∈Ⅶ1u6  

5000  10口00   

姐皿Plin苦numb即  
15000  

Fig．ヰE眈i血dIl皿陀m亡血s（M8m亡血orhe山a）  

5．00E－0  

「⊂rDl  
‾‾‾凸‾Dユ  

ーローDヨ  

遅れの比例要素と速度要素，神経伝達の遅れ  

の3つの要素でモデル化される．同定対象の  

モデルの形が決まれば，利用可能なシステム  

同定法もそれに応じて決定される．これらの  

課題を克服し，個々の患者iこ適合した数学モ  

デルを構築することにより，本論分で述べた  

ような歩行制御や刺激デ山タの自動作成の  

ための計算機シミュレーションの臨床応用  

が可能になると考えられる．   

最後に，本研究を行うに際し，貴意な助言  

をいただいた秋田大学医学部整形外科の島  

田洋・一一先生をはじめとする皆様方に深甚の  

謝意を表す．  
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