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概要 

下肢機能障害に陥ると，上肢に依存しない安全で自立した歩行が困難となり，障害者の多
くは日常の移動手段として車椅子や補助具の使用を余儀なくされる．車椅子生活や補助具に
頼った歩行の継続は，使用者の様々な運動・生理機能に悪影響を及ぼし，自立歩行機能をさ
らに低下させるリスクが極めて高い．そこで本研究では，下肢機能障害者を安全で自立した
歩行の再獲得へと導くことを目指し，上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援技術を
実現することを目的としている． 

自立歩行機能改善に対する有効性を示すためには，体重支持やバランス維持が満足に行え
ないことにより生じる上肢への依存を検証することが重要であるため，手すりにかかる力
Handrail Reaction Force（HRF）を新たな評価指標として提案した．さらに，HRFに基づき自
立歩行機能改善を支援する機器として，HRF低減支援システムを研究開発した．本システム
は，HRFに関する情報を視覚的に提示することで，対象者との間で運動中枢系を含むフィー
ドバックループを形成し，HRF低減に対する運動学習を促進することにより，自立歩行機能
改善を支援することができる．また，下肢機能障害者の歩行動作に対する解析により得られ
た知見に基づき，HRFの変化をベクトル表示する Handrail Reaction Force Map（HRFMAP）を
新たに提案した．同時に，判別分析をHRFMAPに適用し，下肢機能障害者の日常の移動手段
とHRFを関連付けた情報を可視化することで，上肢に頼らない自立歩行機能獲得に対する質
的な評価手法を実現することができた．加えて，HRFMAPにおける量的な評価指標として，
Independent Walking Scale（IWS）を新たに開発した． 

上肢への依存低減による自立歩行機能改善に対する有効性を検証するために，介入群5

名，対照群6名の下肢機能障害者による実証試験を実施した．前後比較法に基づく統計解析
の結果，介入群では，システムによる支援がない試験ではHRFが低減できなかったのに対
し，支援を適用した試験では，HRF低減に対する即時的な介入時効果，及び経時的な介入後
効果を確認することができた．一方，対照群ではHRFが定常状態であることが確認された．
また，HRFMAP上のベクトル及びIWSに関しても，介入群の全協力者について改善されたこ
とが検証できた．これらの結果から，フィードバックによる本システムの支援が，上肢に頼
らない自立歩行獲得のための機能改善に対し有効であることを検証することができた． 

HRF低減に対する効果をさらに増幅させるために，フィードバックループを増強可能とす
る物理的支援手法として Handrail Reaction Force Lift（HRFLIFT）を新たに提案・研究開発し
た．下肢機能障害者による歩行試験を通して，HRFLIFTの実現可能性を示すことができた． 

以上の結果により，本研究では，上肢への依存低減による自立歩行機能改善に対する基盤
的な技術を研究開発し，これを実現することができた．これらの研究成果に基づく当該技術
は，下肢機能障害者の安全で自立した歩行の再獲得に大きなインパクトを与え，低下した自
立歩行機能を高めるための新たな治療法として臨床現場への展開が期待される． 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第1章　序論 

1.1　下肢機能障害 

歩行は，日常生活において必要不可欠な基礎的動作である．下肢機能障害に陥ると，上肢
に依存しない自立した歩行に求められる運動機能（自立歩行機能）が低下し，Activities of 

daily living（ADL）の自立度が制限され [1]，Quality Of Life（QOL）が低下する．下肢機能
障害の原因となる主な疾患は，脳血管内の詰りや破損が起因となる脳梗塞，脳出血に代表さ
れる脳血管障害，交通事故や転倒等により脳や脊髄を損傷することが起因となる外傷性脳損
傷や脊髄損傷，骨，関節等の運動器や脊椎，脊髄に病変を有する疾患である骨関節疾患，脊
椎脊髄疾患など多岐にわたり [2]，これら全ての疾患を未然に予防することは困難である．
厚生労働省によると，日本における下肢機能障害者数は，平成20年度で130.7万人，平成25

年度で148.5万人と報告されており，僅か5年間で約18万人増加している [3-4]．四肢・運動機
能に障害を有する方は283万人以上であり，年齢別にみた分布状況に関しては高齢であるほ
ど分布が大きく，65歳以上の方が全体に占める割合は60%を超える [4-5]．上記疾患は，日本
のみならず世界的にも全人類が一定の発症リスクを有しており，下肢機能障害に陥ると自立
歩行機能が低下し，ADLの制限及びQOLの低下を誘発する．さらに，日本が世界有数の超高
齢社会であることから，下肢機能障害は今後より深刻な社会課題へ発展すると危惧され，世
界に先駆けた対策の実現が急務である． 

1.2　疾患発症後の諸問題と機能回復 

疾患発症により重篤な下肢機能障害に陥ると, 自立歩行機能が損なわれ, 介助支援生活や車
椅子生活を強いられる．車椅子生活においては長時間の座位姿勢が余儀なくされ，下肢運動
が大幅に欠落するため，循環器・呼吸器系の機能低下，下肢筋力の低下，骨粗鬆症の誘発，
痙性・拘縮の悪化等種々の運動・生理機能に悪影響を及ぼす [6-10]．さらに，車椅子による
移動は，階段・段差等の環境的要因によって活動範囲が制限される．車椅子生活・介助支援
生活に伴うこれら諸問題を解決するため，低下してしまう自立歩行機能を改善することが要
となるが，従来の評価手法は，歩行可能な方を前提としたものであるため，自立歩行ができ
ず歩行に介助が必要となる方に適用することはできなかった [11]． 

また，疾患発症後の機能回復により，車椅子生活を免れた場合であっても，その多くは杖 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や歩行器等の補助具を用いることによる上肢に依存した歩行を余儀なくされる．上肢に頼る
ことで低下した自立歩行機能の補完は可能であるが，常に補助具の携帯が要求され補助具を
保持しなければならないため，手で物を運んだり作業したりといった上肢の活用が妨げられ
るだけでなく，自立歩行と比較して動作に制限がかかるため，日常生活に支障をきたすと想
定される．下肢機能障害者は上肢麻痺も同様に有することが多く，補助具使用により引き起
こされる上肢への負担も軽視することはできない．さらに，補助具に頼る歩行の長期的継続
は，上肢に依存する歩行の習慣化を進行させる恐れがあり，安全で自立した歩行の再獲得が
困難となることが懸念される．補助具使用に伴うこれら諸問題の解決法として自立歩行機能
改善が要となるが，従来の評価は10m歩行時間により求められる歩行速度の改善が主眼であ
り，上肢に頼らないと歩けない方に安全で自立した歩行を再獲得させることは困難であっ
た． 

以上のことから，介助がないと歩行が困難な方に対する評価を可能とし，さらに，社会復
帰を果たす上で先決となる安全で自立した歩行の再獲得へと下肢機能障害者の機能改善を導
くことを実現する，自立歩行機能改善支援技術が望まれる． 

下肢機能障害者に対するトレーニングは，病期によって一般的に急性期，回復期，維持期
に分けられる [2]．急性期は，病気や怪我に対する治療を優先的に実施する期間であり，安
静臥床による心身機能の低下を予防しつつ，理学療法士等の介添えにより麻痺下肢・上肢を
動かし，関節の拘縮，筋肉・骨の弱体化等の廃用症候群を防止する [12-13]．症状が安定し
障害部位に対する外科的な治療等の必要性がなくなり始める回復期では，身体状態に応じて
徐々に負荷をかけながら，臥床姿勢からの起き上がり・座位姿勢保持・立ち座り・歩行等の
トレーニングを実施し，患者の機能回復や日常生活動作の拡大を狙う，とされている [14-

15]．急性期及び回復期では上述のトレーニングにより機能回復が見込まれるが，次第に回
復具合は低下し，ほどなくして機能回復は停滞する．これが維持期であり，疾患により異な
るが，最大で疾患発症の約6ヶ月後から病期は維持期に遷移する [16]．維持期では社会復帰
を目標とし，回復期までに獲得した機能を保つことで障害者の自立生活支援，介助負担軽減
に繋げることを目指す，とされてきた．病期の定義から，疾患発症後6ヶ月経過した方は全
員が維持期に達することから，急性期・回復期と比較して維持期の障害者数が最も多い．さ
らに，機能回復が停滞することから，下肢機能障害により引き起こされる社会課題解決のた
めには，維持期を対象とする自立歩行機能改善支援技術の開発が重要である．また，維持期
を対象とする当該技術は，自立歩行機能を高める基盤的な技術となることが想定されており，
疾患の病期に応じて安全性を高めた上で急性期・回復期の下肢機能障害者に対しても展開可
能となると考えられる． 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1.3　下肢機能障害に関する関連研究 

下肢機能障害者の歩行機能評価のため，様々な評価方法・項目が提案され，臨床現場で活
用されている．評価方法としては10m歩行テスト（10mwt）を筆頭に，2分間歩行テスト，6分
間歩行テスト等がある．従来の評価指標としては歩行速度を筆頭に，ケーデンス，ストライ
ド長，Berg Balance Scale（BBS），Barthel Index（BI），Functional Independence Measure

（FIM）等，その種類は多岐にわたる [17]．歩行速度，ケーデンス，ストライド長はいずれ
も下肢動作に着目した指標であり，単位時間内の歩数がケーデンス，片側の踵が接地した地
点から次に同側の踵が再び接地する地点までの距離がストライド長である．また，BBSはバ
ランス機能評価が目的であり，立位保持，座位保持など全14項目の動作を対象とし，各項目
が0~4点の5段階で評価される．BIは対象者ができるADLを評価することが目的であり，セル
フケア，移乗，排泄コントロール，移動など全10項目の動作を対象とし，各項目が2~4段階
で評価される．FIMはADL及び介護負担度を評価することが目的であり，BIと同様の全13項
目の動作を対象とし，各項目が7段階で評価される．このように，機能改善に対する評価手
法や指標は多岐にわたり，評価項目に応じて臨機応変に適用される． 

下肢機能障害者の動作支援及び機能改善を実現する様々な機器が研究開発されている．動
作支援機器は大きく分けてスタンドアローン型と，据置型に分類することができる．スタン
ドアローン型の動作支援機器として，アスカ株式会社のWPAL，Honda株式会社の歩行アシス
ト，RT.ワークス株式会社のロボットアシストウォーカー，リーフ株式会社のTree等がある．
Tanabeら [18-19]は，対麻痺患者12名に対しWPALを装着させることで，非装着時に対する装
着状態での歩行時間及び歩行距離を向上させることができたと報告している．Arisueら [20]

は，脳血管障害患者16名に対し歩行アシストを用いた歩行練習を適用し，歩行速度や歩幅の
増加に寄与する可能性を述べている．また，据置型の動作支援機器として，Finchらによって
開発されたBody Weight Supported Treadmill Training（BWSTT）[21]を筆頭に，Hocomaの
Locomat，Toyota株式会社の歩行練習アシストロボット [22-23]等がある．Josephら [24]は，
Lokomatを介入させた歩行訓練と従来の歩行訓練の効果を比較するため，63名の亜急性期の
脳卒中患者に対する歩行試験を実施し，従来の歩行訓練の方が効果的であったことを報告し
ている．また，Hesseら [25-26]は，理学療法士への過度な負担を減らした状態で，下肢機能
障害者が歩行の模擬動作を繰り返し練習することを可能とするGait Trainerを提案している．   

一方，人の身体機能に機能改善等の効果・効能を示す機器は，医療機器として規制当局の
承認を得る必要があるため，機器の有効性と安全性を示すための適切に計画された臨床試験
を実施し，これを証明することが求められる．下肢機能障害者の機能改善機器として，我々
の研究室で開発を推進し，患者の身体機能を改善することができる世界初のロボット治療機
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器となったロボットスーツHAL（Hybrid Assistive Limb）が挙げられる [27-36]．Watanabe [37]

らは，ロボットスーツHAL福祉用を用いた症例研究として10名の下肢機能障害者に対するト
レーニングを行った結果，HAL装着により10m歩行時間が安全に改善する可能性があると報
告している．また，Maeshimaら [38]は，16名の脳卒中重度片麻痺患者を対象にHAL福祉用を
用いたトレーニングを行い，HAL装着によりストライド長や歩行速度の改善に寄与する可能
性があると述べている．kubotaら [39]は，38名の下肢機能障害者に対しHAL福祉用を用いた
実現可能性試験を実施し，ケーデンスや歩行速度の改善がみられたと報告している．このよ
うに，HALは動作意思を反映した生体電位信号 Bio Electrical Signal（BES）に従って動作を
アシストすることで，HALと人の脳・神経系と筋系の間で人体内外を経てインタラクティブ
なバイオフィードバックを促すことにより，下肢機能障害者の機能改善を促進することがで
きると考えられている．実際に，CYBERDYNE社のHAL医療用（下肢タイプ）欧州モデル
は，世界初のロボット治療機器としてISO13485，EU全域で医療機器指令（MDD：Medical 

Devices Directives）への適合，医療機器CEマーキング認証を取得し，ドイツでは脊髄損傷患
者に対する機能改善治療に対する治療費が全額，公的労災保険の適用を受けているといった
ことからも，HALによる下肢機能障害者の機能改善に対する有効性が世界的に示されている
ことがわかる．さらに，日本国内において，HAL医療用（下肢タイプ）難病モデルは，筋ジ
ストロフィーやALS等の希少性難治性の神経・筋難病疾患に対する治験が実施され進行抑制
治療効果が認められたことから，2015年3月25日に新医療機器としての薬事承認申請が行わ
れ [40]，優先審査を経て2015年11月25日に治療効果のある世界初・日本初のロボット医療機
器として承認されるに至った [41]． 

これらの機器では，下肢機能障害者の動作支援や機能改善を実現しており，歩行速度やケー
デンスなど下肢動作に関連する従来の指標に基づく評価が行なわれている．しかし，歩行は
上肢・下肢を含む全身の協調動作で行われるものであり，介助者や補助具に頼らない独立歩
行が困難な場合，下肢機能障害者が安全で自立した歩行を獲得できているか評価するために
は，上肢の介入を考慮しなければならない．下肢機能障害者の歩行においては，体重を下肢
のみで支持できなくなるため，下肢・体幹を介して補助具を使用する上肢に力がかかる．し
たがって，上肢による体重支持・バランス維持に対する定量的評価が必要不可欠であり，こ
れを実現可能とする新たな支援機器による自立歩行機能改善支援技術の開発を本研究の最重
要課題と位置づける． 
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1.4　自立歩行機能改善支援の研究課題 

歩行時の体重支持やバランス維持が困難となった下肢機能障害者は，補助具の手すり等を
掴み上肢に頼ることで低下した自立歩行機能を補完している．上肢への依存と自立歩行機能
には，Fig. 1.1に示すような関係があると考えられる．歩行器（Walker）は地面に対する支持
多角形面が広いため，下肢機能障害者は上肢を使い歩行器の手すりに頼ることで，歩行時の
体重支持やバランス維持を比較的容易に行うことができる．実際に，障害が重症な場合，下
肢機能障害者は日常生活における移動手段に車椅子（Wheelchair）や歩行器等の補助具を用
いる．一方，ロフストランドクラッチ（Forearm crutch）や杖（Cane）は歩行器に比べ支持多
角形面は狭いが，障害が軽症であれば，これらの補助具を用いた歩行が可能である．このよ
うに，自立歩行機能と上肢の補助具への非依存度は正の相関関係を示すと考えられる．そこ
で，自立歩行機能に対する定量的評価を実現するために，下肢機能障害者の上肢への依存に
着目し，補助具の手すりにかかる力 Handrail Reaction Force（HRF）を評価指標として導入す
ることを新たに提案する．さらに，HRFの低減を支援するシステムを開発することにより下
肢機能障害者を上肢に頼らない歩行へ導くことができ，安全で自立した歩行の再獲得を目的
とする自立歩行機能改善支援技術を実現できると考えられる． 

 

 
Figure 1.1.  Relationship between independent walking function and dependence on upper limbs. The 
handrail reaction force has an essential role in estimating the independent walking function through 
the dependence on upper limbs.   
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1.5　研究目的 

本研究では，下肢機能障害者を安全で自立した歩行の再獲得（歩行機能改善）へと導くこ
とを目指し，上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援技術を実現することを目的とす
る．当該支援技術の実現のため，本研究では以下のアプローチで研究開発を行う． 

はじめに，上肢への依存を表すHRFに対する定量的評価及び低減支援を可能とするシステ
ムを開発する．次に，下肢機能障害者のHRFと歩行動作との関係を定性的・定量的な観点か
ら明らかにし，本システムの支援効果を自立歩行機能評価と関連づけて可視化する新たな評
価手法，及び自立歩行機能改善支援手法を開発する．さらに，これらの開発をもとに下肢機
能障害者に対する実証試験を通して本システムの有効性を検証する．本研究では，以上によ
り上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援技術を実現する． 

1.6　目的達成のための研究開発項目 

1.5節で掲げた研究目的達成のため，以下を実施する． 

1) 上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援のためのHRF低減支援システムの開発 

　●　上肢への依存に対する評価指標HRFの定義 

　●　HRF計測手法の開発 

　●　補助具のみによる安全で自立した歩行が困難な方に対するHRF適用手法の開発　 

2) 自立歩行機能改善のためのHRF評価手法及びHRF低減支援手法の開発 

　●　下肢機能障害者の歩行動作に対する解析に基づくHRFの特徴抽出 

　●　判別分析に基づく自立歩行機能評価手法の開発 

　●　運動学習の原理に基づくHRF低減支援のためのフィードバック手法の開発 

3) 下肢機能障害者を対象とした実証試験でのHRF低減に対する本支援手法の有効性の検証 

　●　有効性検証における交絡因子を考慮した試験プロトコルの構築 

　●　維持期の下肢機能障害者で構成される介入群及び対照群に対する実証試験の実施 

　●　前後比較法に基づく統計解析によるHRF低減に対する本支援手法の有効性の検証 

4) 自立歩行機能改善のための物理的支援手法の開発 

　●　対象者とシステム間のフィードバックループの増強による物理的支援手法の開発 

　●　下肢機能障害者における実証試験による物理的支援手法の実現可能性の検証 
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1.7　本論文の構成 

第1章では，本研究の背景として，下肢機能障害，疾患発症後の諸問題と機能回復，下肢
機能障害に関する関連研究，上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援の研究課題，研
究目的と目的達成のための研究開発項目について述べた． 

第2章では，上肢への依存に対する評価指標HRFを定義し，HRF低減支援のための計測手
法の開発，補助具による安全で自立した歩行が困難な方に対するHRF低減支援適用手法の開
発について述べる．　 

第3章では，下肢機能障害者の歩行動作に対する解析結果に基づきHRFの特徴を抽出し，
それらの特徴の観点からHRF低減，及び，自立歩行機能改善の過程を可視化するための判別
分析に基づく自立歩行機能評価手法の開発，運動学習の原理に基づくHRF低減支援のための
フィードバック手法の開発について述べる． 

第4章では，下肢機能障害者を対象とした実証試験を通し，当該手法によるHRF低減支援
によって上肢への依存が低減することによる自立歩行機能改善に対する評価について述べる 

第5章では，対象者とシステム間の運動中枢系を含むフィードバックループ増強のための
物理的支援手法の開発，及び，下肢機能障害者を対象とした実証試験による当該手法の実現
可能性の検証について述べる． 

第6章では，本研究の成果を総括し，結論を述べる. 
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第2章　HRF低減支援システム 

下肢機能障害者が社会復帰を果たす上で先決となる安全で自立した歩行を再獲得するため
には，自立歩行機能改善が重要である．しかし，これまでに研究開発されてきた動作支援機
器や機能改善機器は，歩行速度やケーデンスなど下肢動作に関連する従来の指標に基づき評
価を行っており，下肢機能障害者がどの程度上肢に頼らない自立した歩行を獲得できている
かを考慮していない．歩行時の体重支持やバランス維持が困難となった下肢機能障害者は，
補助具の手すり等を掴み上肢に頼ることで低下した自立歩行機能を補完する．このように，
歩行は上肢を含む全身の協調動作で行われており，独立歩行が困難な場合，下肢機能障害者
は自立歩行機能を補うため上肢に頼らなければならない．したがって，安全で自立した歩行
の再獲得のためには，上肢への依存を考慮した自立歩行機能に対する評価及び改善支援を実
現する支援システムを新たに開発することが求められる． 

そこで本章では，歩行時の2次元力学モデルに基づき上肢への依存に対する評価指標 

Handrail Reaction Force（HRF）を定義し，下肢機能障害者の自立歩行機能改善支援に対する
要求仕様を確定する．さらに，当該仕様を満たすHRF低減支援システムの研究開発を目的と
する．  

2.1　HRF低減に求められる支援機能 

2.1.1　人間の歩行と下肢機能障害 

歩行は，人類が進化の過程で獲得した移動手段であり，日常生活において必要不可欠な基
礎的動作である．人間の歩行は，全身の筋・骨格系の協調運動により成り立つ．歩行時の身
体部位を機能的観点から分類すると，パッセンジャーユニットとロコモータユニットの２つ
に大別できる．パッセンジャーユニットは頭部，頸部，両上肢，体幹，骨盤で構成され，姿
勢維持を行うことで歩行時における身体負荷を軽減する役割を担っている．骨盤，両下肢で
構成されるロコモータユニットはパッセンジャーユニットを支持する役割を担っている．歩
行動作はロコモータユニットの動きが主であるため，一般的に歩行動作の解析はロコモータ
ユニットの動きに着目して歩行周期を細分化する方法で行われる [42]．歩行の1周期を100 

[%GC]とした時，歩行周期はFig. 2.1に示すように0~38[%GC]までの下肢が空中で前進する期
間である遊脚期と，38[%GC]~100[%GC]までの足底部が接地している期間である支持脚期の
2つの期間に分割される．各期間はさらに初期，中期，終期の3つの相に細分化される． 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健常者の歩行周期はFig. 2.1に示す通りであるが，自立歩行機能低下により上肢に頼って歩
く下肢機能障害者ではその形態が異なる．下肢機能障害の要因は様々であり，症状も多岐に
わたる．そのため，下肢機能障害者は自身の自立歩行機能の程度に応じて車椅子，補助具，
装具を使用する．疾患や外傷により，歩行時の体重支持・バランス維持が困難となった場合，
介助支援生活や車椅子生活を余儀なくされる．車椅子生活においては長時間の座位姿勢が強
いられ，下肢運動が大幅に欠落するため，循環器・呼吸器系の機能低下，下肢筋力の低下，
骨粗鬆症の誘発，痙性・拘縮の悪化等種々の運動・生理機能に悪影響を及ぼす [6-10]．ま
た，疾患発症後の機能回復により，車椅子生活を免れた場合であっても，その多くは杖・歩
行器等の補助具を使用することによる上肢に依存した歩行を余儀なくされる．補助具は下肢
だけでは担保できない体重や歩行時のバランスを上肢により補完することや，下肢にかかる
荷重を補助具に分散させることを目的に使用される．補助具を用いて上肢へ依存することに
より移動能力の補完は可能であるが，常に補助具の携帯と保持が要求され上肢の活用が妨げ
られるだけでなく，自立歩行と比較して歩行動作に制限がかかるため，日常生活に支障をき
たすと想定される．さらに，補助具に頼る歩行の長期的継続は，上肢に依存する歩行の習慣
化，及び，下肢に対する不使用の学習を進行させる恐れがあり，安全で自立した歩行の再獲
得が困難となることが懸念される．一方，装具は下肢の各関節の動きを制限することを主な
目的とし，股関節から足先までの下肢各部位に装着して用いる．装具は身体に装着できるた
め，自立歩行機能への干渉が少ない．　 

以上のことから，自立歩行機能改善の要は上肢への依存低減であり，日常の移動手段とし
て車椅子に頼っている方は補助具による歩行の獲得，補助具に頼っている方は自立歩行の獲
得を実現することがADL，QOL向上に重要であることが分かる．しかし，上肢への依存を考
慮した自立歩行機能改善のための評価手法・支援手法は存在せず，これらを実現可能な新た
な支援システムが求められる． 

 

Figure 2.1.  Definition of gait cycle.   
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2.1.2　上肢への依存を考慮した自立歩行機能に対する評価指標 

疾患や外傷により自立歩行機能が低下した下肢機能障害者は，補助具の手すり等を掴み上
肢に頼らなければ，Fig. 2.2(a)に示すように歩行時の体重支持が困難となりバランスを崩して
しまう．そのため，障害の重篤さに応じて，下肢機能障害者は日常生活の移動手段として歩
行器，松葉杖，ロフストランドクラッチ，T字杖等を用いて歩行する．これら補助具を用い
た歩行動作に対する力学モデルから上肢にかかる力を計算し，上肢への依存を考慮した自立
歩行機能に対する評価指標HRFを定義する．　 

Fig. 2.2(a)において，上肢に頼らない独立歩行を行うためには，冠状面の垂直方向
（vertical）の力において次式が成立する必要がある． 

            (2.1) 

ただし，FFRF_v [N]は支持脚に対する垂直方向の床反力（床反力），Wb [kg]は体重，g [m/s2]は
重力加速度，av [m/s2]は歩行時の重心移動に起因する垂直方向の加速度である．また，Fig. 

2.2(a)のhorizontal軸，vertical軸の矢印の向きを，それぞれの正の方向とする． 

 

 

 

　　　　　　(a) Without a handrail　　　　　　　　　　(b) With a handrail 
 

Figure 2.2.  Mechanical model for analysis of force acting on human body while walking. (a) Model 
of human walking without the help of a handrail. (b) Model of human walking with the help of a 
handrail. 

Wb g + av( )− FFRF _ v = 0



　　第2章　HRF低減支援システム　　!11

疾患や外傷により下肢機能が低下することは，床反力FFRF_vの低下に相当する．これによ
り，式(2.1)のWb(g+av)項を下肢で支持することが困難となり，バランスを崩し転倒してしま
うため，下肢機能障害者は上肢に頼ることで低下した自立歩行機能を補完する．そこで，上
肢に頼った歩行動作に関して，冠状面における2次元の力学モデルを示し，身体に作用する
力，モーメントについて説明する．ただし，歩行動作において，支持脚が左下肢で右上肢の
筋・骨格系を通して手すりを押している状態をモデル化し，身体重心は左下肢と床面との接
点（床接点）の右側に位置するものとする．また，Fig. 2.2(a)のhorizontal軸，vertical軸の矢
印の向きを，それぞれの正の方向とする． 

Fig. 2.2(b)に平行棒や歩行器の手すりに頼った状態の歩行に対する力学モデルを示す．当該
モデルにおいて，垂直方向の力について次式が成立する． 

 

            (2.2) 
 

ただし，Fv [N]は上肢に対する垂直反力である． 

さらに，床接点まわりのモーメントに関して，次式が成立する． 

　        　　　   (2.3) 

 
ただし，Dc [m]は床接点から身体重心位置までの水平距離，Ds [m]は床接点から把持位置ま
での距離，Fh [N]は上肢に対する水平方向（horizontal）の反力，Dh [m]は床面から把持位置
までの高さ，ah [m/s2]は歩行時の重心移動に起因する水平方向の加速度，Db [m]は床面から身
体重心位置までの高さである． 

Fig. 2.3(a)に松葉杖やロフストランドクラッチに頼った状態の歩行に対する力学モデル，
(b)にT字杖に頼った状態の歩行に対する力学モデルを示す．これらのモデルにおいても，垂
直方向の力について式(2.2)が成立する．また，床接点まわりのモーメントに関して，式(2.3)

が成立する． 
平行棒は地面に固定されており，歩行器は支持多角形面が広いため，Fv [N]， Fh [N]に関し
て，上肢の筋・骨格系で支持できる分量を手すりに付加することができる．一方，松葉杖，
ロフストランドクラッチ，杖等は支持多角形面が狭いため，補助具に対する床面からの合力
と使用者からの合力が合致しない時，このずれを使用者が支持する必要がある．松葉杖の場
合，使用者から力が伝達される接点は把持位置及び脇の下である．また，ロフストランドク
ラッチの場合，使用者から力が伝達される接点は把持位置及び上肢全体である．したがって，
松葉杖とロフストランドクラッチでは，補助具に対する床面及び使用者からの合力のずれに

Wb g + av( )Dc − FvDs + FhDh +WbahDb( ) = 0

Wb g + av( )− FFRF _ v + Fv( ) = 0
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より生じるモーメントは，比較的容易に支持することが可能である．しかし，T字杖の場
合，使用者との接点は把持位置のみであり，補助具に作用する合力の不一致により生じるモー
メントを，握力及び手首筋力のみで支持することが求められる．この時，把持部まわりに生
じるモーメントMh [Nm]は，次式で与えられる． 

     
   
              (2.4) 

 
 
ただし，θ[rad]はT字杖と鉛直方向がなす角度である． 

このように，T字杖を用いた歩行では，補助具に作用する合力のずれにより生じるモーメ
ントは握力及び手首筋力で支持する必要がある．したがって，モーメントMhが小さいこと，
つまり，上肢に対する水平反力Fh及び角度θ[rad]が小さいことが求められる．実際，T字杖を
用いた歩行において，把持位置が大腿骨の大転子辺りとなるよう杖高さを調整し，杖側の足
部から前後左右に15[cm]ずつ離した位置に杖を接地して歩くことが一般的に推奨されてお
り，Fhはほとんど生じていないと考えられる． 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
　 　　(a) With a forearm crutch or an axillary crutch　　　             (b) With a cane  
 
Figure 2.3.  Mechanical model for analysis of force acting on human body while walking. (a)Model of 
human walking with the help of a forearm crutch or an axillary crutch. (b)Model of human walking  
with the help of a cane. 

Mh − FvDh tanθ − FhDh( ) = 0
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歩行は左右下肢が支持脚期，遊脚期を交互に繰り返すことによる連続動作である．正常な
歩行において，冠状面における身体の重心は，垂直・水平の各方向に約2[cm]の変位を周期
的に繰り返す [42]．したがって，重心移動に起因する水平方向及び垂直方向の加速度ah，av

について，連続した歩行動作では次式が近似できる． 

 
 
            (2.5) 

            (2.6) 
 

 
ただし，T[s]は一定の評価区間を歩行するのに要する時間である． 

さらに，歩行開始直後及び歩行停止直前を除けば，歩行動作は定常状態であるため，Dc，
Ds，Dh，Db [m]は連続した歩行動作では定数とみなせる．この知見と式(2.5)，(2.6)から，次
の近似式が導出できる． 

            (2.7) 

            (2.8) 

             
            (2.9) 

式(2.2)，(2.3)について，連続した歩行動作においては式(2.7)，(2,8)，(2.9)が近似できるこ
とから，次の式が導出できる． 

 
 
            (2.10) 

 
             

            (2.11) 
 
 
 
連続した歩行動作において，Wbg項とWbgDc項は定数とみなせる．式(2.10)，式(2.11)より，上
肢に頼った歩行動作に関して，支持脚が左下肢で右上肢に頼った状態に対する冠状面におけ
る2次元の力学モデルにおいて，次式が成立することがわかる． 

1
T

ah dt = 00

T

∫

1
T

av dt = 00

T

∫

1
T

Wbav dt = 00

T

∫

1
T

WbavDc dt = 00

T

∫

1
T

WbahDb dt = 00

T

∫

1
T

FFRF _ v + Fv( )
0

T

∫ dt − 1
T

Wbg0

T

∫ dt = 0

1
T

FvDs + FhDh( )
0

T

∫ dt − 1
T

WbgDc0

T

∫ dt = 0
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            (2.12) 
 

            (2.13) 

式(2.12)，(2.13)より，重心移動が起因となる水平方向及び垂直方向の加速度ah，av につい
て式(2.5)，(2.6)のように近似できる場合，上肢に対する垂直反力Fvは床反力FFRF_v及び体重
Wbの関数であり，上肢に対する水平反力FhはFv，Ds，Dh，Wb，Dcの関数である．したがっ
て，冠状面における2次元の力学モデルにおいて，水平反力Fhと比べて垂直反力Fvが，下肢機
能障害による自立歩行機能低下を直接的に反映することが確認できた．歩行動作が左右対称
でなく先述の近似ができない場合等においても，FvとFhに関して同様の知見が得られる．ま
た，矢状面における垂直・前後方向においても同様の関係が成立し，上肢に対する前後方向
の反力と比べて，垂直反力Fvが自立歩行機能低下を直接的に反映する． 

当該知見より，Fig. 2.4に示すように，歩行器の手すり，平行棒，松葉杖，ロフストランド
クラッチ，T字杖等を用いて上肢に頼る全ての歩行動作において，垂直反力Fvは下肢機能低
下により生じるため，上肢への依存に対する共通の評価指標として適切であると考えられる．
一方，水平反力Fhは垂直反力だけでなく，下肢機能に対する評価に直接関係しない因子も多
く含み，また，T字杖型の補助具ではFhがほとんど生じない歩行が一般的に行われている．
したがって，左右上肢に対する垂直反力Fvが，上肢への依存を考慮した自立歩行機能に対す
る評価指標として有効であると考えられる．以上のことから，下肢機能障害者の自立歩行機
能に関して，上肢への依存に対する評価指標HRFを，上肢に対する垂直反力Fvと定義する． 

式(2.12)は，支持脚が左下肢で右上肢のみに頼った状態に対する力学モデルから導出され
た．片側の上肢のみに頼った歩行においては，本式に基づき床反力FFRF_vからHRFを推定す
ることが可能である．同様に，歩行周期全体の80[%GC]を占める単脚支持期においては，片
側のHRFからFFRF_vを推定可能である．しかし，Fig. 2.5に示すように，左右の上肢に頼った
歩行においては，FFRF_vから左右のHRFをそれぞれ推定することは困難である．一方，単脚
支持期においては片側の場合と同様に左右HRFからFFRF_vを推定可能である．以上のことか
ら，下肢機能低下による上肢への依存に対する評価指標として，FFRF_vをHRFの代替として用
いることはできない．反対に，歩行周期全体の80[%GC]においては，左右HRFからFFRF_vを
推定可能であり，左右の下肢でどれだけ体重を支持できているのかを評価できることからも，
下肢機能障害者の歩行動作におけるHRF評価の重要性がわかる． 

Fv = f FFRF _ v ,Wb( )

Fh = g f FFRF _ v ,Wb( ),Ds ,Dh ,Wb ,Dc( )
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Figure 2.4.  Force acting on arms in vertical direction (Fv), which is defined as handrail reaction force 
(HRF). The HRF has an essential role in estimating independent walking function. 

 

 
 

 
Figure 2.5.  Relationship between handrail reaction force (HRF) and floor reaction force (FRF). The 
both right and left HRF cannot be estimated by measuring the FRF. On the other hand, the FRF can be 
estimated by measuring the HRF in any gait cycle except double support phase, which accounts for 
only 20% of all gait cycle. 
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2.1.3　HRF低減支援に対する要求仕様 

下肢機能障害者が安全で自立した歩行を再獲得するためには，上肢への依存低減による自
立歩行機能改善が重要である．しかし，上肢による体重支持・バランス維持を考慮した自立
歩行機能改善は未開拓分野であり，評価手法及び改善支援手法を新たに研究開発することが
求められる．そこで本項では，上肢に頼らない歩行の再獲得へと下肢機能障害者を導くため
の，HRF低減支援システムに対する要求仕様の確定を目的とする． 

症状や障害の重症度によらず，下肢機能障害者の自立歩行機能改善を実現することが望ま
しく，HRF低減支援システムは，介助支援生活者・車椅子生活者から補助具によりある程度
の歩行が可能な方までを対象とする共通のプラットフォームであることが求められる．した
がって，重度な障害者にも適用する必要があり，免荷機能が必要不可欠である．また，補助
具の形態に関して，杖のように地面との接点が使用者の歩行に併せて断続的に変化するもの
と，歩行器のように接地し続けるものに分類できる．前者には，松葉杖，ロフストランドク
ラッチ，T字杖等様々な種類が存在し，各補助具に対する操作能力が要求される．したがっ
て，補助具の操作に対する慣れが影響するため，HRF評価には適切でないと考えられる．一
方，歩行器は地面に対する支持多角形面が広く，上肢を使って手すりに頼ることで，歩行時
の体重支持やバランス維持を比較的容易に行うことができるため，特別な操作が使用者に要
求されることはない．これらの点から，免荷機能付きの歩行器が，HRF評価のためのシステ
ムの基盤として適切であると考えられる．臨床現場における歩行トレーニングにおいて，免
荷機能付きトレッドミルによるトレーニング Body Weight Supported Treadmill Training 

（BWSTT）が行われており [43-46]，BWSTTも上記仕様を満たす．脳卒中患者を対象とした
歩行試験の結果に基づき，Barbeauら [47]は，特に重度の患者ほどBWSTTから得られる効果
は大きいことを報告しており，Adaら [48]は，BWSTTが歩行速度や耐久性を高める有用な手
段であると述べている．このように，免荷機能付きトレッドミルもシステムの基盤として有
用であると考えられるが，本研究では，下肢機能障害者が安全で自立した歩行を再獲得する
ための，自立歩行機能に対する評価及び改善支援を目的としている．したがって，平地歩行
における歩行動作が評価対象として適切であるため，トレッドミルではなく平地歩行が可能
な免荷機能付きの歩行器をシステムの基盤とする 

そこで，システムの基盤としてRopox社製のAll in One（AIO）を選定する．AIOは免荷機
能を備えた歩行器であり，介助なしでの歩行が困難な方にも適用できる．ハーネスを装着す
ることで，使用者は転倒のリスクが低く体重免荷された状態で歩行トレーニングに取り組む
ことができる．また，前方に操作用のハンドルも備えているため，使用者の歩行に合わせて
介助者が歩行器を牽引可能である．これにより，脚の運びやタイミングが外的要因に阻害さ
れることなく，使用者本人の意思で決めることができる．したがって，当該歩行器を基盤に
上肢への依存低減による自立歩行機能改善のためのHRF低減支援システムの開発を行う． 
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身体機能障害者の歩行機能改善において，課題指向型トレーニングの有効性が先行研究で
報告されている [49-51]．課題指向型トレーニングの目的は，機能的活動を遂行しようとする
際の運動出力の制御を改善することであり，トレーニング全体としては，再学習されるべき
機能的活動のために必要な項目へ向けられる．このように，日常的な活動におけるパフォー
マンス改善を課題とするトレーニングの実施は，対象動作に関係する神経運動活動のパター
ンを再学習する機会を与えることができると考えられる [52]．したがって，下肢機能障害者
がHRF低減による自立歩行機能改善を獲得する上で，課題指向型トレーニングが有効であ
り，歩行動作におけるHRF低減に対する運動学習が要であるといえる．運動学習を促進する
手法として，フィードバックが活用された例が先行研究で報告されており [53-61]，HRF低減
を課題とする歩行トレーニングにおいても，フィードバックによる情報提示が有効であると
考えられる．したがって，HRF低減支援手法として，運動学習促進を目的とするフィード
バック手法を用いる． 

運動学習において，特定動作の目標達成に関する結果の情報，及び，パフォーマンスの情
報が重要な因子であることが指摘されている [52，62-63]．したがって，HRF低減に関しても
同様に，これらの情報を提示する必要があると考えられる．そのため，HRFに関する複数の
情報を対象者にフィードバックする必要があり，さらに，対象者が四肢麻痺や対麻痺の場合，
左右別でHRFに関する情報を提示する必要がある．一般的なフィードバック手法として，視
覚フィードバック，聴覚フィードバック，触覚フィードバックが存在する．触覚フィードバッ
クは身体の複数箇所に振動刺激を加えることにより，複数情報の同時提示が可能であるが，
定量的な情報提示には不適切である．また，下肢機能障害者の多くが上肢麻痺等も同様に有
するため，触覚による情報提示が適用できない場合が想定される．聴覚フィードバックは定
量的な情報提示が可能であるが，複数情報の同時提示には不適切である．HRFに関して複数
の情報を左右別にフィードバックする必要があることから，聴覚情報は不適切であると考え
られる．したがって，HRF低減に対するフィードバック手法として視覚フィードバックを活
用する．フィードバックにより提示された視覚情報は，現場の理学療法士等も確認できるた
め，対象者の歩行を指導するうえでも活用できると考えられる． 

以上のことから，下肢機能障害の症状や障害の重症度によらず適用可能な共通のプラット
フォームとするために，免荷機能付き歩行器をシステムの基盤とすること，HRFに関する情
報を対象者に視覚的にフィードバック可能であることを，上肢への依存低減による自立歩行
機能改善のためのHRF低減支援システムに対する要求仕様とする．当該要求仕様を満たすた
めに，HRF低減支援システムにはHRF計測機能，免荷機能，及び，視覚情報によるフィード
バック機能が必要である．これらの機能を実現するユニットとして，2.2節でHRFユニット，
2.3節でLIFTユニット，2.4節でVFユニットについて述べ，2.5節でシステム全体の構成につい
て記述する． 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2.2　HRFユニット 

2.2.1　HRF計測機能に対する要求仕様 

歩行機能に対する従来の評価項目として，歩行速度，ケイデンス，ストライド長等が提案
されているが，これらはいずれも下肢機能障害者がどれだけ上肢に頼らない自立した歩行を
獲得できているかを考慮していない．安全で自立した歩行の再獲得のためには，上肢への依
存低減による自立歩行機能改善が重要であり，歩行時の下肢機能障害者に適用可能なHRF計
測機器の開発が求められる．2.1.2項において，上肢への依存を考慮した自立歩行機能に対す
る評価指標として，上肢に対する垂直反力をHRFと定義した．そこで本項では，HRFユニッ
ト開発の礎となる，HRF計測機能に対する要求仕様の確定を目的とする． 

はじめに，HRF計測に要求される精度を確定する必要がある．下肢機能障害者の歩行に関
する先行研究として，免荷装置により体重免荷を行った状態で歩行トレーニングを実施した
研究では，免荷量は体重に対する割合で評価されていた [44-47]．したがって，上肢への依存
の評価指標であるHRFに対しても，支持形態は異なるが免荷量と同様に体重に対する割合で
評価できる程度の計測精度が最低限必要であると考えられる．そこで，HRF計測に対する目
標計測精度を±0.5[kg]程度，つまり±5[N]以内とする．また，HRFユニットに対する許容最大
荷重を確定する必要がある．BWSTTに対する先行研究において，Hesseら [64]が，能動的な
股と膝の伸展を維持するのに必要な最小値に免荷量を設定することが望ましく，抗重力筋の
活動量低下の観点から最大でも体重の30%以下であるべきと指摘している [52]．また，日本
人男性及び女性の体重の95%tile値がそれぞれ80[kg]，66[kg]であることから [65]，HRF計測
機能に関して，片側のHRFユニットに対する許容最大荷重を300[N]程度とする． 

歩行トレーニングでは，体重を支え身体バランスを維持するために，対象者が手すり把持
位置を状況に応じて適宜調整可能であることが望ましい．また，下肢機能障害者の多くは上
肢麻痺も同様に有する．上肢麻痺が軽度である場合，杖を把持する要領で手すりを把持可能
である．しかし，上肢麻痺が重度である場合，杖のような手すり把持は困難であり，上腕の
一部を手すりに預けることで体重を支え歩行時のバランスを保つ必要がある．これらのこと
から，HRF計測機能に対して，手すり把持位置及び把持方法に影響されないことが要求され
る． 

下肢機能障害者は，下肢のみで体重を支持できない場合やバランス維持が困難である場合
に，上肢に依存し手すりに力を加える．この時，手すりには前後方向，左右方向，上下方向
の力がかかる．前後方向の力は，対象者が進行方向にかけている力であり，歩行器を押して
進む際に主に生じるものであると考えられる．左右方向の力は，対象者が上肢に頼って手す
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りに力を加える時に，腕と手すりがなす角度によって主に生じるものであると考えられる．
また，2.1.2項における考察から，前後左右方向の力は自立歩行機能評価に直接関係しない多
くの因子による影響を受けるのに対し，上下方向の力は下肢機能障害による自立歩行機能低
下を直接的に反映することが確認された．このように，前後左右方向の力は，対象者が上肢
に依存して手すりに力をかける際に副次的に生じるものである．また，対象者が手すりを軸
方向に回転させる力を加える場合が想定されるが，このねじり力は前後左右方向の力と同様
に副次的に生じるものであり，自立歩行機能評価に直接的に関係しない．したがって，手す
りに対して前後左右方向にかかる力及びねじり力には影響されることなく，上下方向にかか
る力を計測可能であることがHRF計測機能に要求される． 

以上の内容を総括し，計測精度が±5[N]以内であること，許容最大荷重が300[N]程度であ
ること，計測が把持位置及び把持方法による影響を受けないこと，手すりに対し上下方向に
加わる力を計測可能とすることを，HRFユニットに対する要求仕様とする． 
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2.2.2　ハードウェア構造 

上肢への依存低減による自立歩行機能改善の評価には，下肢機能障害者に適用可能なHRF

計測機器が必要である．2.2.1項でHRF計測機能に対する要求仕様を確定した．そこで本項で
は，当該要求仕様を満たすHRFユニットのハードウェア構造の開発を目的とする． 

手すり把持位置及び把持方法による影響を受けないこと，前後左右方向の力及びねじり力
を検出しないこと，上下方向の力を計測可能であることがHRFユニットに要求される．これ
らの仕様を満たすため，Fig. 2.6に示すハードウェア構造を備えるHRFユニットを開発する．
本ユニットは，クランプ（Cramp），計測部（Measurement part），支持部（Support part），
把持部（Handrail），ストッパー（Stopper），連結部（Joint part），計測回路で構成され
る．クランプによって歩行器の手すりに取り付けられ，既存の手すりに傷を付けることなく
固定力を向上させるために，クランプと手すりの間にゴム素材のシートを挟む．対象者が把
持部にかける力は計測部へ伝達され，ひずみが生じる．これをストレインゲージで検出し計
測回路を通して電圧値に変換することで力を推定する．以上のように，本ユニットは手すり
に取りつけた2個の計測部で把持部の両端を支える構造となっている．これにより，対象者
の把持位置及び把持方法による影響を受けることなく把持部にかかるHRFが計測可能とな
る． 

 

Figure 2.6.  Configuration of handrail reaction force unit.  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前後左右方向の力及びねじり力は検出せずに上下方向の力を計測可能であることがHRFユ
ニットに要求される．これらを実現するため，把持部にかかる前後左右方向の力及びねじり
力は支持部に伝達され，上下方向の力が計測部に伝達されるハードウェア構造とする．HRF

ユニットに関する力伝達を模式化したものをFig. 2.7(a)，(b)に示す．把持部にかかる前後方
向の力はストッパーを介して支持部に，左右方向の力は直に支持部に伝達される．また，ネ
ジ（Bolt）に関して，把持部にあけられた穴の幅（Db）をネジ径より大きくし，さらに，把
持部とネジ頭間に微小な隙間ができる位置にネジが締結される．これにより，上下方向に関
して上向きの荷重はネジを介して計測部に，下向きの荷重は直に計測部に伝達される．把持
部に加わるねじり力が計測部に伝達されることを回避するため，支持部の側面壁幅を把持部
がスムーズに摺動できる範囲で，可能な限り側面壁幅と把持部横幅の差が小さくなる公差と
する．また，把持部に加わる力により前後の支持部の相対位置がずれると，把持部と支持部
間に物理的な干渉が生じ，HRF計測に影響を及ぼす．そこで，Fig. 2.6に示す連結部を配置
し，前後の支持部の相対位置がずれないよう固定する構造となっている．以上の原理により，
本ユニットの把持部にかけられる前後左右方向の力及びねじり力は支持部に伝達され，計測
対象である上下方向の力HRFが計測部に伝達される．したがって，当該ハードウェア構造を
有することで，2.2.1項で掲げた要求仕様を満たすことができる． 

 
(a) Top view 

(b) Side view 

Figure 2.7.  Transmission of force in handrail reaction force unit. (a) Force acting on the handrail in 
horizontal direction. (b) Force acting on the handrail in longitudinal direction.  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当該ハードウェア構造を有することにより，前後左右方向の力及びねじり力は支持部に伝
達され，計測対象である上下方向の力HRFが計測部に伝達される．歪みに基づき上下方向に
かかる力HRFを推定するため，計測部に構造的に弱い箇所を意図的に設ける必要があり耐荷
重が小さくなる．また，力と歪みは線形関係にあることが望ましく，座屈が生じない形状で
なければならない．また，計測点以外に応力集中が生じないようにすることが望ましい．こ
れらのことから，計測部はFig. 2.6に示す形状とする．薄肉部表面を歪み計測位置とし，薄肉
部作成のためのカット形状を円形とすることで，計測点以外に応力集中が生じることを防ぐ．
計測部は，歪みを計測するため，歪みやすく降伏しにくい材料であることが望ましい．つま
り，ヤング率が小さく，耐力が大きな金属が適切である．そこで，ヤング率が72[kN/mm2]程
度，耐力が505[N/mm2]程度であるA7075-T6を計測部の材料として選定する． 

計測部に設ける薄肉部の厚さ，及び歪み計測位置を検討するため，有限要素法に基づく構
造解析を行う．A7075-T6は等方性材料であるため，ソリッドモデルによる解析とする．等方
性材料の破壊判定の基準としてvonMises応力，基準に力を使用する．vonMises応力は，複数
の方向の複合的な荷重により発生する応力を，1方向の引っ張りまたは圧縮へ投影した値で
ある．計測部底面を拘束条件とし，上面全体に荷重を付加する．荷重値は2.2.1項で確定した
許容最大力以下とし，100[N]，200[N]，300[N]とする．歪み計測位置の薄肉部の厚さを変数
として，構造解析から計測部に生じるvonMises応力を求めた．解析結果から，A7075-T6の耐
力を基準とする安全率を求め，300[N]付加時の計測部の最低安全率が3を下回らない範囲で
薄肉部厚さを最も薄くした．構造解析結果をFig. 2.8に示す．図は計測部に生じる応力分布を
示している．計測部において，付加する力の大小に対応して主応力値が変化している．また，
全力条件において中央線（Center line）を境に，歪み計測面後側（Back）に圧縮応力，前側
（Front）に伸展応力が生じた．これらのことから，当該形状の薄肉部に生じる歪みに基づき
HRFを計測可能であり，中央線の前後に1枚づつストレインゲージを貼付けることで2ゲージ
法を適用できることが構造解析により確認された．これにより，片側のみの歪み計測時と比
較して検出感度を2倍にあげられるだけでなく，温度ドリフトによる影響を除去可能とな
る．ひずみゲージは抵抗値120[Ω]，ゲージ率2.1，自己温度補償範囲10[°C]から100[°C]，長さ
4.2[mm]，幅1.4[mm]，ゲージ長1[mm]である単軸式の共和電業社製箔ひずみゲージKFG-1N-

120-C1-23を用いる． 

下肢機能障害者が上肢に頼ることで生じる力HRFは，把持部を通して計測部に伝達され
る．力がかかることで計測部に生じる歪みをストレインゲージの抵抗値の変化量として検出
する．これをブリッジ回路で電圧値に変換し，さらに増幅回路を通すことで，HRFが電圧値
の変化量として計測可能となる．ストレインゲージのリード線が受けるノイズによる影響を
少なくするため，ストレインゲージからブリッジ回路，増幅回路までのケーブル距離を可能
な限り短くする必要がある．そこで，ブリッジ回路，増幅回路を含む計測基板を，前後の支
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持部内に配置する． 

HRFユニットのハードウェア構造について，有限要素法に基づく構造解析を行った．各部
品の材料に関して，荷重計測部はA7075-T6，把持部周囲はABS樹脂，残りの構成部品は
A2017であり等方性材料であるため，ソリッドモデルによる解析とした．等方性材料の破壊
判定の基準としてvonMises応力，基準に耐力を使用した．クランプ部底面を拘束条件とし，
把持部に力を付加した．荷重値は2.2.1項で確定した許容最大荷重である300[N]とした．解析
結果から，300[N]の荷重が付加された状態において，A7075-T6の耐力が最大vonMises応力の
3倍以上であること，つまり，HRF計測ユニットの最低安全率が3以上であることが確認でき
た．したがって，歩行トレーニングにおける通常使用時に本ユニットが破壊される可能性は
極めて低いと考えられる．想定外の力がかかり計測部が破壊された場合でも，把持部両端が
支持部内に差し込まれストッパーにより抜けない構造となっているため，把持部位置が大き
く変動することはない．したがって，対象者の手が把持部と連結部の間に挟み込まれるリス
クや，把持部位置が大きく変動することによる転倒のリスクを低減することができる． 

           　　　　　　　　　　 
           　　　　　　　　　　　　　　　　(a) 100N 

           　　(b) 200N              (c) 300N 

Figure 2.8.  Structural analysis results of measurement part based on finite element method. Each 
analysis condition is (a) 100N, (b) 200N, (c) 300N respectively.  



　　第2章　HRF低減支援システム　　!24

2.2.3　HRF計測手法 

2.2.1項で確定したHRF計測機能が満たすべき要求仕様の内，2.2.2項ではHRFユニットの
ハードウェア構造に関して述べた．本項では，当該要求仕様を満たすHRF計測手法の開発を
目的とする．  

把持部にかかる力は，前後の計測部に生じる歪みの和に比例する．歪みと力に関して次式
が成立する． 

            (2.14) 

 
ただし，FHRFはHRF[N]，εf，εbは前後に配置された計測部で計測されるひずみ，αf，αbは補正
係数，Cは変換係数である．計測部の歪みやすさは，加工のばらつきによる微小な寸法の違
い，ストレインゲージ貼付け位置のずれにより，個体差が生じる．したがって，HRFユニッ
ト前後に配置された各計測部の，応力歪み線図の弾性領域の傾きを確認し，前後の計測部に
対する補正係数を求める必要がある．そこで，把持部中央に力をかけた際に前後の計測部に
生じる歪み量に基づき，左右HRFユニットの各計測部に対する補正係数を決定した． 

次に，変換係数Cを求めるための基礎実験を行う．力付加位置は把持部中央とし，質量2.5 

[kg]，5.1[kg]，10.1[kg]，15.2[kg]，20.4[kg]，25.4[kg]の計6種類のおもりを用いる．おもりを
把持部に吊るすことで下向きの力を付加し，計測部でひずみを計測した後，おもりを取り除
く作業を1試行とし，各おもりに対し10試行ずつ実験を行う．また，把持部中央にバネばか
りを取り付け，質量2.5[kg]，5[kg]相当の計2種類の力で上向きに引っ張り，計測部でひずみ
を計測した後，バネばかりを取り除く作業を1試行とし，10試行ずつ行う．引っ張る力の上
限は，歩行器に対して手すりが引っ張り上げられない範囲で設定した．基礎実験の結果とし
てFig. 2.9は，把持部に付加された力と計測部に生じる歪みの関係を左右別に示している．横
軸を歪み（αfεf+αbεb），縦軸をHRF（FHRF）とし，丸点は右HRFユニットの結果，四角点は
左HRFユニットの結果を示しており，実線は最小二乗法により算出した回帰直線である．荷
重と計測部に生じる歪みの相関係数Rは左右それぞれ0.99999，0.99986であり，両者の間に強
い正の相関が認められた．したがって，把持部にかかる上下方向の荷重はHRFユニットで計
測される歪みに比例することが確認できた．そこで，左右のHRFユニットに関して，変換係
数Cをそれぞれ回帰直線の傾きとし，式(2.14)に基づきHRFを推定する． 

FHRF = C α fε f +αbεb( )
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Figure 2.9.  Result of preliminary experiment for verifying linear relationship between handrail 
reaction force (HRF) and strain. This graph shows that the relationship between HRF and strain is 
linear in  both right and left handrail reaction force units.  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2.2.4　計測精度評価実験 

2.2.1項の要求仕様に基づき，2.2.3項ではHRF計測手法を開発した．基礎実験の結果，把持
部にかかる力と計測部に生じる歪みが線形関係にあり，式(2.14)が適用可能であることが確
認できた．そこで本項では，HRF計測ユニットの荷重計測精度を評価し，2.2.1項で確定した
要求仕様を満たすことの検証を目的とする． 

開発したHRFユニットに対して，計測精度を評価するための実験を行った．力は把持部の
任意位置に加えるものとし，質量2.5[kg]，5.1[kg]，10.1[kg]，15.2[kg]，20.4[kg]，25.4[kg]の
計6種類のおもりを使用した．おもりを把持部に吊るすことで下向きに力をかけ，計測部で
ひずみを計測した後，おもりを取り除く作業を1試行とし，各おもりに対し10試行ずつ実験
を行った．また，把持部の任意位置にバネばかりを取り付け，質量2.5[kg]，5.0[kg]相当の計
2種類の力で上向きに引っ張り，計測部でひずみを計測した後，バネばかりを取り除く作業
を1試行とし，10試行ずつ行った．引っ張る力の上限は，歩行器に対して手すりが引っ張り
上げられない範囲で設定した．計測精度評価実験の結果としてFig. 2.10は，把持部に付加さ
れた力とHRFユニットで算出された力から把持部に付加された力を差し引いた値（error of 

HRF）の関係を示す．(a)は左HRFユニット，(b)は右HRFユニットの結果を示している．点は
errorの標本平均を示しており，エラーバーは標準偏差である．実験結果より，平均約-1.8[N]

から約1.4[N]の誤差範囲内でHRFユニットに加わる上下方向の力を計測可能であることを確
認することができた． 

また，把持部中央にバネばかりを取り付け，質量2.5[kg]，5.0[kg]相当の計2種類の力で前
後及び左右方向に引っ張り，HRFユニットで歪みの計測を行った．引っ張る力の上限は，力
の付加により歩行器が動き出さない程度の範囲で設定した．さらに，把持部にねじり力を加
え，同様に歪み計測を行った．計測の結果，把持部に加わる前後左右方向の力，及び，ねじ
り力は，開発したHRFユニットでは検出されないことを確認した．以上のことから，2.2.1項
で確定した計測精度に対する要求仕様を満たすHRFユニットを開発することができた． 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(a) Left 

 

(b) Right 

Figure 2.10.  Result of fundamental experiment for estimating measuring accuracy of handrail 
reaction force (HRF) unit. These graphs show that both right and left units can measure the HRF with 
an error between -1.8N to 1.4N.   



　　第2章　HRF低減支援システム　　!28

2.3　LIFTユニット 

2.3.1　HRF評価のための免荷機能に対する要求仕様 

下肢機能障害者の上肢への依存を考慮した自立歩行機能改善支援に関して，2.2節で開発し
たHRFユニットにより上肢への依存に対する評価指標HRFを定量的に計測可能となる．しか
し，下肢機能障害が重症で介助なしでの歩行が困難な場合や，歩行が安定せずに捻挫等のリ
スクが高い場合，HRFユニット単体では評価を適用することができない．そこで本項では，
これらの方に対し，HRFユニットによる評価を適用可能とするためのLIFTユニットに対する
要求仕様の確定を目的とする． 

下肢機能障害者に対する課題指向型トレーニングにおいて，課題は無理なく達成できるよ
う適切に設定しなければならない [52]．達成が困難な課題は対象者のモチベーション低下を
招く．重篤な下肢機能障害の場合，介助なしでは歩行時の身体バランスを維持できず，HRF

低減に努めることが困難である．介助なしでの歩行が可能であっても，歩行が安定せずHRF

低減に取り組むことが難しい場合も想定される．また，上肢麻痺が重度である場合，十分な
手すり把持ができないため，歩行時の転倒リスクも増加する．介助なしでの自立歩行が困難
である下肢機能障害者に対し歩行トレーニングを実施する一般的な手法として，Finch [21]ら
によって開発された体重免荷トレッドミル歩行訓練BWSTTが行われている [43-46]．Barbeau

ら [66]の脊髄ネコに関する研究結果に基づいて，動的な歩行トレーニングを提供する手段と
して提案されており，身体に装着したハーネスベルトの片端を免荷装置に固定し上方へ吊り
上げ，体重を免荷した状態でトレッドミル上を歩行するトレーニング方法である [52]．免荷
によって運動負荷量を適切に減らすことができ，転倒リスクが低減され歩行に対する不安を
軽減すると同時に，理学療法士への負担を減らすことが可能である．また，脳卒中患者を対
象とした歩行試験の結果に基づき，Barbeauら [47]は，特に重度の患者ほどBWSTTから得ら
れる効果は大きいと述べており，Adaら [48]は, BWSTTが歩行速度や耐久性を高める有用な
手段であると報告している．Dietzらは [67]，不全麻痺の脊髄損傷患者の脊髄運動中枢が外部
刺激により賦活することを検証する試験を実施し，BWSTTにより平地歩行における歩行機
能が改善されたと述べている．さらに，Wernigら [68]は，不全麻痺の脊髄損傷患者に対する
試験結果に基づき，受傷後数週間の場合では36人の内33人（92%），受傷後1年以上経過し
た場合でも33人の内25人（76%）が，BWSTT後に自立歩行を再獲得したと報告している． 

これらのことから，介助なしでの歩行が困難な場合でも，体重免荷を適用した状態でHRF

低減を課題とする歩行トレーニングに取り組むことが，上肢に頼らない自立歩行機能改善に
有効であると考えられる．しかし，従来の免荷手法では，対象者が意識的に免荷ベルトに身
体をあずけると，免荷量を全体重分免荷された状態にまで容易に増加させることができてし
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まう．免荷量が異なる状況下ではHRFを比較，評価することが困難である．また，体重免荷
が必要な場合，自立歩行機能改善にはHRFだけでなく，免荷装置による荷重支持も同時に低
減しなければならない．複数の身体動作に関する情報を同時にフィードバックすることは，
対象者の認識を混乱させ運動学習による効果を低下させる恐れがある．したがって，従来の
免荷手法をHRF低減を課題とする歩行トレーニングに導入することは適切でなく，介助なし
での歩行が困難な下肢機能障害者のHRF評価及びHRF低減支援を可能とする新たな免荷手法
の開発が求められる． 

そこで本研究では，モータを駆動源とする巻取部により一定トルクで対象者のハーネスベ
ルトを牽引する定トルク免荷を新たに提案する．定トルク免荷を可能とするパワーユニット
を開発し，これをシステムの基盤である歩行器に搭載する．これにより，身体の動きに追従
して定トルク免荷を適用可能となり，免荷条件をシステムが統一することで，介助なしでの
歩行が困難な下肢機能障害者のHRF評価及びHRF低減支援を可能とする．同一の対象者にお
いて，免荷条件を統一することによりHRF低減の推移を評価することができる．さらに，歩
行トレーニングを継続する過程で，HRFの低減量に合わせて免荷量を段階的に下げていくこ
とで，重篤な下肢機能障害者であっても免荷装置による体重支持の低減を意識することなく，
上肢への依存低減による自立歩行機能改善に取り組むことができると考えられる．HRF低減
の進捗に合わせて，LIFTユニットにおける免荷条件は適宜調整可能である必要があるため，
牽引トルク調整のためのコントローラが合わせて必要である． 

BWSTTに対する先行研究において，Hesseら [64]が，免荷量は能動的な股と膝の伸展を維
持するのに必要な最小値に設定することが望ましく，抗重力筋の活動量低下の観点から免荷
量は最大でも体重の30%以下であるべきと指摘している [52]．また，日本人男性及び女性の
体重の95%tile値がそれぞれ80[kg]，66[kg]であることから [65]，対象者に適用する免荷量は
最大で300[N]程度あれば適切であると考えられる．したがって，定トルク免荷による免荷量
の上限値を300[N]とする．本システムによる自立歩行機能改善支援を介助なしでの歩行が困
難な方に適用する上で定トルク免荷は有効であるが，対象者がバランスを崩し全体重がハー
ネスベルトにかかる状況において，対象者の転倒を防止することができない．したがって，
ハーネスベルトの長さを対象者毎に調整可能とし，バランスを崩した状況においても対象者
が転倒する事象が発生しないことが求められる．これに伴い，LIFTユニットに対しては対象
者の全体重がかかる場合を想定し，設計及び強度解析を行う必要がある．日本人男子の体重
95%tile値が80[kg]であることから，LIFTユニットに対する許容最大荷重を800[N]とする． 

以上の内容を総括し，モータを駆動源とするパワーユニットにより一定トルクでハーネス
ベルトを牽引可能であること，2.1節で示した歩行器に搭載可能であること，全体重を預け
た状態に陥っても対象者が転倒しないこと，定トルク免荷の上限値が300[N]であること，許
容最大荷重が800[N]であることを，LIFTユニットに対する要求仕様とする． 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2.3.2　ハードウェア構造 

下肢機能障害が重篤で介助なしでの歩行が困難な方に対し，HRFユニット単体では評価を
適用することができない．そこで本項では，介助なしでの歩行が困難な方の自立歩行機能評
価・改善のため，HRFユニットによる評価を適用可能とするLIFTユニットを新たに開発す
る．2.3.1項でHRF評価のための免荷機能が満たすべき要求仕様を確定した．そこで本項で
は，当該要求仕様を満たすLIFTユニットのハードウェア構造の開発を目的とする． 

パワーユニットにより一定トルクでハーネスベルトを牽引可能であること，2.1節で示した
歩行器に搭載可能であること，定トルク免荷の上限値が300[N]であること，全体重を預けた
状態に陥っても対象者が転倒しないことがLIFTユニットに要求される．これらの仕様を満た
すため，Fig. 2.11に示すハードウェア構造を備えたLIFTユニットを開発する．本ユニット
は，パワーユニット（Power unit），コントローラ（Controller），バッテリー（Battery），
牽引ベルト（Belt）,クランプ（Cramp），ステンレスパイプ（Stainless pipe）で構成される．
システムの基盤である歩行器には従来の免荷手法を可能とするリフト（Lift of the walker）が
装備されており，新たに開発するLIFTユニットは当該リフト上部に搭載する．本歩行器に関
して，リフトの左右幅及び前後長さには個体差がある．そこで，LIFTユニットに左右幅の調
整を可能とする機構を設けることでリフトの個体差に対応する．リフトとの接点を３点とし，
固定力を向上させるために各クランプ内側にゴム素材のシートを挟みこむことで，LIFTユ
ニットの取り付けを確実にする．ステンレスパイプと切削部品の固定箇所に対しては，パワー
ユニットのメンテナンスに要する必要最低限な分解機能を残し，ネジと金属用接着剤による
締結を行う．これにより，繰り返し荷重がかかることに起因するネジの弛みや接着剤剝離に
よる機器破壊のリスクを低減することができる． 

パワーユニット内部構造をFig. 2.12に示す．免荷量の上限値が300[N]であること，下肢機
能障害者の歩行動作に適用することを考慮し，駆動源としてDCブラシレスモータ（RE40，
Maxon），ギアヘッド（GP42C，Maxon）を使用する．RE40は出力150[W]，負荷回転数
7580[rpm]，最大連続トルク177[mNm]であり，GP42Cは減速比26:1である．モータ，ギア
ヘッド，モータドライバ，カップリングはステンレスパイプに内蔵され，ケーブル類はパイ
プを通してバッテリ，コントローラに接続される．牽引ベルト巻取部にはプーリを使用して
おり，モータのトルクはカップリングを介してプーリに伝達される．牽引ベルト先端に取り
付けられているカラビナにハーネスベルトを取りつけることで，対象者に対し定トルク免荷
を適用可能とする．Fig. 2.13にプーリ断面図を示す．イモネジの締結により，外力が加わる
ことでプーリーが軸上を滑ることを防ぐ．また，プーリとベルトの固定に関して，ベルトに
甚大な摩耗が生じないことが求められる．そこで，プーリに窪み形状を設け，ベルト先端の
閉リング内側にシャフトを通した状態で差し込むことで，プーリに対するベルトの確実な取
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り付けを可能とする．また，全体重を預けた状態に陥っても，対象者の転倒を防止するため，
カラビナとハーネスベルトの間に長さ調整可能なベルトを取り付ける．対象者が全脱力しプー
リのベルトが伸びきった状態で膝が床に着かないよう当該ベルトを調整することにより，歩
行時の対象者の転倒を防止する．以上のように，当該ハードウェア構造を有することで，
2.3.1項で掲げた要求仕様を満たすことができる． 

LIFTユニットのハードウェア構造について，最大800[N]の力を支持可能であることが要求
される．これを検証するため，有限要素法に基づく構造解析を行った．各部品の材料に関し
て，ステンレスパイプはSUS304，その他の構成部品はA2017であり等方性材料であるため，
ソリッドモデルによる解析とした．等方性材料の破壊判定の基準としてvonMises応力，基準
に耐力を使用した．クランプ底面を拘束条件とし，片側のプーリに400[N]の力を付加した．
解析結果から，800[N]の力が左右プーリに付加された状態において，LIFTユニットの最低安
全率が3以上であることを確認することができた．したがって，歩行トレーニングにおける
通常使用時に本ユニットが破壊される可能性は極めて低いと考えられる．以上のことから，
2.3.1項で確定した要求仕様を満たすLIFTユニットを開発することができた． 

 

Figure 2.11.  Configuration of lift unit.  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Figure 2.12.  Configuration of power unit with built-in DC motor. Torque generated by DC motor is 
converted to force for supporting body weight through a coupling, a pulley and a belt.   

 

Figure 2.13.  Configuration of pulley installed in power unit for fixing belt tightly by using shaft.    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2.4　VFユニット 

2.4.1　視覚情報によるフィードバック機能に対する要求仕様 

2.1節で確定した要求仕様に基づき，下肢機能障害者の上肢への依存を考慮した自立歩行
機能改善支援手法として，視覚情報によるフィードバック Visual Feedback（VF）を用いる．
VF適用により，対象者はHRFを定量的に認識可能となり，対象者とシステムの間で運動中枢
系を含むフィードバックループが形成されることで，HRF低減に対する運動学習が促進され
ると考えられる．視覚情報によるフィードバック手法の実現には，歩行時の下肢機能障害者
に適用可能なVFユニットが必要である．2.2節で開発したHRFユニットにより歩行動作時の
下肢機能障害者のHRF計測が可能となった．そこで本項では，VFに対する要求仕様の確定
を目的とする． 

下肢機能障害者が歩行中にHRFを認識する方法として，内在フィードバックと外在フィー
ドバックが存在する [62]．内在フィードバックは身体の感覚系によるものであり，特殊な装
置等がなくとも直接的に知覚することができる．しかし，HRFは上肢に頼って手すりにかけ
ている力であり，定量的な認識が困難である．運動学習では対象動作に関する情報を定量的
に認識することが重要であり，人体の感覚系に頼る内在フィードバックのみではHRF低減に
対する運動学習の獲得は困難である．そこで，本研究ではVFを適用することによりこれを
解決する．VFによりHRFを定量的に提示することで，対象者は歩行動作と関連づけてHRFを
認識できる．歩行時にHRFをリアルタイムに認識することで，身体動作を試行錯誤的に随時
調整可能となり，対象者のHRF低減に対する修正運動が促進されると考えられる．これがVF

の介入時効果であり，運動学習に必須な因子である．介入時効果が得られる環境で歩行トレー
ニングを継続することにより，HRFを低減する歩行動作に対する内部モデルが対象者の中枢
神経系 Central Nervous System（CNS）で構築される．これにより，再びVFを取り除いた状
態に戻しても，VF介入前と比較して歩行時のHRFが低減できると考えられる．これがVFの
介入後効果であり，介入時効果が短期間で消滅せず持続したことによる．以上の原理により，
VFを適用することで運動学習が促進され，HRF低減に対する介入時効果，介入後効果によ
り，対象者が上肢への依存低減による自立歩行機能改善を達成できると考えられる． 

運動学習において，特定動作の目標達成に関する結果の情報 Knowledge of result（KR），
及び，パフォーマンスの情報 Knowledge of performance（KP）が必要不可欠であることが知
られている [52，62-63]．上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援においても同様に，
HRFに対するKP及びKRをフィードバックする必要がある．歩行は連続動作であり，歩行の
周期は，大きく分けて足底部が地面から離れている遊脚期と，足底部が地面と接している支
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持脚期の2種類に分類される．下肢機能障害者は低下した自立歩行機能を補完するため上肢
に頼ることから，歩行動作と連動してHRFも随時変化すると考えられる．そのため，対象者
がHRF低減に取り組む際，本人が必要とするタイミングで情報をリアルタイムに得られる必
要がある．また，対象者にフィードバックするHRFに対するKP及びKRを定めるために，下
肢機能障害者の歩行動作におけるHRFの特徴を抽出する必要があり，HRFと合わせて歩行動
作に関する情報も同時に計測可能であることが求められる． 

以上の内容を総括し，歩行動作時にHRFに対するKP及びKRをリアルタイムに対象者に提
示できること，HRFと歩行動作に関する情報が同時計測可能であることを，VFユニットに対
する要求仕様とする． 

2.4.2　ユニット構成 

上肢への依存低減による自立歩行機能改善のためには，VFによるHRF低減支援が有効で
あると考えられ，歩行時の下肢機能障害者に適用可能なVFユニットが必要である．2.4.1項
でVFに対する要求仕様を確定した．そこで本項では，当該要求仕様を満たすVFユニットの
開発を目的とする． 

歩行時の対象者にHRFに関するKP及びKRをリアルタイムに提示可能であることがVFユ
ニットに要求される．この仕様を満たすため，Fig. 2.14に示すVFユニットを開発する．本ユ
ニットは，提示位置調整アーム（Arm for display），タブレットPC（tablet PC）で構成され
る．タブレットPCにより，HRFに対するKP及びKR提示のための描画処理及び視覚情報提示
を行う．提示位置調整アームにより提示画面の高さ，角度を変更することが可能であり，対
象者の身長に合わせてVFを認識しやすい位置に調整できる． 

また，HRFと合わせて歩行動作に関する情報を計測可能であることが要求される．この仕
様を満たすため，左右下肢に対する床反力 Floor Reaction Force（FRF）の計測を行う．そこ
で，床反力センサを内蔵した靴を対象者に装着させる．床反力センサによるデータ取得のた
め，Fig. 2.15に示すワイヤレスユニットを開発する．本ユニットは，計測用マイクロコント
ローラ，無線機，バッテリを内蔵しており，ベルトとバックルにより対象者の下肢に取り付
けることができる．対象者の左右下肢に本ユニット及び床反力センサ内蔵の靴を装着させる
ことにより，HRFとFRFを同時に計測可能となり，HRFと歩行動作との関連を解析可能とな
る． 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             Front                 Back 

Figure 2.14.  Configuration of visual feedback unit. 

 

Figure 2.15.  Configuration of wireless unit for floor reaction force sensor embedded in plantar part of 
sole. This unit is attached to the leg by using belts and buckles.   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2.5　システム構成 

歩行器をシステムの基盤とすること，下肢機能障害の症状や障害の重症度によらず支援を
適用可能であること，HRFに関する情報を対象者に視覚的にフィードバック可能であること
が，上肢への依存低減による自立歩行機能改善のためのHRF低減支援システムに対する要求
仕様である．当該要求仕様を満たすため，2.2節でHRF計測機能を備えたHRFユニット，2.3

節で定トルク免荷機能を備えたLIFTユニット，2.4節で視覚情報によるフィードバック機能を
備えたVFユニットを開発した．本節では，これらのユニットを統合することで開発した
HRF低減支援システムの構成について述べる． 

システム構成図をFig. 2.16に示す．本システムは，HRFユニット，LIFTユニット，VFユ
ニット，通信ユニット（Communication unit），無線ユニット（Wireless unit），歩行器
（Walker）で構成される．HRFユニット及びVFユニットにより，下肢機能障害者の歩行動作
時のHRFデータを取得でき，VFによるHRF低減支援が適用可能となる．また，LIFTユニッ
トにより，下肢機能障害が重症であり介助なしでの歩行が困難な方に対しても，HRF評価及
びHRF低減支援を適用することができる．本システムによるHRF低減支援を適用すること
で，下肢機能障害者を安全で自立した歩行の再獲得へと導くための，上肢への依存低減によ
る自立歩行機能改善を実現できると考えられる． 

システムの計測系をFig. 2.17に示す．左右手すりに取り付けられたHRFユニットにおいて，
ブリッジ回路及び増幅回路により，計測部に生じるひずみは100[Hz]のサンプリング周波数
で検出される．その後ローパスフィルタを通して通信ユニットのADコンバータで取得され，
SPI通信により計測用マイクロコントローラ（計測マイコン）へ送信される．靴に内蔵され
た床反力センサから得られるFRFデータは100[Hz]のサンプリング周波数で検出される．その
後，ワイヤレスモジュール内のマイクロコントローラに取得され，ZigBeeの無線通信により
計測マイコンに送信される．計測マイコンで取得されるHRFデータ及びFRFデータはUDP通
信によりVFユニットのタブレットPCに送信され，描画処理された後，視覚情報として対象
者にフィードバックされる． 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Figure 2.16.  Configuration of developed system for assisting people with walking disabilities to 
reduce handrail reaction force while walking.  

Figure 2.17.  Signal flow chart of handrail reaction force units and wireless units. 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開発したHRF低減支援システムをFig. 2.18に示す [69]．本システムを歩行トレーニングに
導入するにあたり，対象者の怪我を防止するため，身体の想定動作範囲に鋭利な角等がない
ことが求められる．HRFユニットは主に金属切削部品で構成されており，支持部及びクラン
プ部にABS樹脂製のカバーを取り付け，各部品の角が直接人体に触れることによる怪我を防
止する．また，把持部に市販の滑り止め用ゴムシートを巻き付け，対象者の手が把持部上で
滑ることを防ぐ．さらに，立ち座り時に，対象者の頭部がLIFTユニットのクランプ部やVF

ユニットの提示画面に衝突することによる怪我を回避するため，各位置にクッションを備え
ている．以上により，当該システムを用いることで対象者に生じる怪我のリスクを低減する．

 

 
 
Figure 2.18.  Overview of developed system for assisting people with walking disabilities to reduce 
handrail reaction force (HRF). This system can visually give the information of the HRF that is the 
essential factor for motor learning of people with walking disabilities.  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2.6　考察 

本章では，上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援のために，上肢に頼った歩行動
作に対する力学モデルによる考察を行った．解析の結果，上肢に対する垂直反力は床反力及
び体重の関数で表され，用いる補助具に関係なく生じることが確認できた．この知見に基づ
き，上肢に対する垂直反力を，上肢への依存を考慮する自立歩行機能に対する評価指標HRF

と定義した． 

次に，上肢への依存低減を支援する機器に対する仕様の確定を行った．仕様として，下肢
機能障害の症状や障害の重症度によらず適用可能とするための免荷機能を有すること，さら
に，HRFに関する情報を対象者にフィードバック可能であることが要求される．当該仕様を
満たすため，把持位置及び把持方法による影響を受けることなくHRFを±5[N]以内の誤差範
囲で計測可能であるHRFユニット，モータを駆動源とするパワーユニットにより最大300[N]

の定トルク免荷が可能であるLIFTユニット，対象者にHRFに対するKP及びKRをリアルタイ
ムにフィードバック可能であるVFユニットをそれぞれ開発し，これらを統合することでHRF

低減支援システムを開発することができた．本システムにより，上肢への依存低減による自
立歩行機能改善支援が可能となり，下肢機能障害者を安全で自立した歩行の再獲得へと導く
ことができると期待される． 

下肢機能障害者が日常で用いる補助具は多岐にわたり，各対象者が使用している補助具に
おける上肢への依存をそれぞれ評価し，その低減を支援することは困難である．そこで本研
究では，全ての補助具使用者及び車椅子生活者に対して，上肢にどれだけ頼って歩行してい
るかを評価するための共通の指標HRFを新たに定義し，HRFの低減を支援することで，上肢
に依存しない自立歩行獲得のための機能改善を実現する方法を提案している．このように当
該技術は，下肢機能障害者の上肢に頼らないと歩行できない状態そのものを，HRF低減に対
する運動学習により改善することが狙いである．そのため，当該技術に基づくHRF低減支援
システムによる効果は，各々の補助具を用いた歩行における上肢への依存低減による自立歩
行機能改善に対しても重要な役割を担うと考えられる． 

次章では，本章で開発したHRF低減支援システムを用いた歩行試験を実施し，下肢機能障
害者の歩行動作に対する解析結果に基づき，上肢への依存低減に対する新たな評価手法・低
減支援手法の開発を行う． 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第3章　HRF評価・HRF低減支援手法 

第2章では，下肢機能障害者を安全で自立した歩行の再獲得へと導くための自立歩行機能
改善を支援する機器に対する要求仕様を確定し，各機能を実現するHandrail Reaction Force

（HRF）ユニット，LIFTユニット，Visual Feedback（VF）ユニットで構成されるHRF低減支
援システムを開発した．HRFユニット及びVFユニットにより，歩行中の対象者にリアルタイ
ムにHRFに関する情報を視覚的にフィードバック可能となり，LIFTユニットにより介助なし
での自立歩行が困難な方に対し本システムが適用可能となった．上肢に頼らない自立歩行の
再獲得のための機能改善を実現するためには，さらに，HRFに対する評価手法及びHRF低減
支援のために対象者に提示するVFの開発が求められる． 

そこで本章では，本システムの支援効果を自立歩行機能と関連付けて可視化する新たな評
価手法である Handrail Reaction Force Map（HRFMAP），HRFMAPに対し判別分析を適用す
ることによる自立歩行機能評価手法，及びHRF低減支援のためのVFの開発を目的とする． 

3.1　HRFMAP 

下肢機能障害者のHRFに対する評価手法開発の足掛かりとして，HRFと自立歩行機能との
関連を明らかにすることが求められる．両者の関連を解明することができれば，本システム
の適用により，下肢機能障害者が上肢に頼らない自立歩行機能を獲得する過程をHRFに基づ
き評価可能となる． 

HRFと自立歩行機能の関連を解明するために，下肢機能障害者の歩行動作とHRFの関連に
着目する．歩行動作は骨盤，両下肢で構成されるロコモータユニットの動きが主であるため，
一般的な歩行解析はロコモータユニットの動きに着目し歩行周期を細分化する方法で行われ
ている [42]．したがって，HRFと自立歩行機能の関連を明らかにする上で，歩行周期とHRF

の関連を解析することが有効であると考えられる．本節では，第2章で新たに研究開発した
HRF低減支援システムを用いて下肢機能障害者に対する歩行試験を実施し，歩行動作に対す
る解析結果からHRFの特徴を抽出し，新たな評価手法としてHRFMAPを開発することを目的
とする． 
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3.1.1　下肢機能障害者のHRF 

歩行周期は，大きく分けて足底部が地面から離れている遊脚期と，足底部が地面と接して
いる支持脚期の2種類に分類される．2.1節の力学モデルに対する解析結果より，下肢機能障
害者のHRFは床反力と体重の関数として表されることが確認できた．したがって，HRFは歩
行動作に伴う左右支持脚の切替と連動して変化すると考えられる．そこで，本システムのVF

による支援が下肢機能障害者のHRF低減に与える効果を評価するために，HRFと歩行周期の
関連に対する解析を行う． 

補助具使用により歩行できる方は，上肢に頼って体重を支持しバランスを保つことで歩行
する．片麻痺の場合，麻痺下肢と非麻痺下肢で支持脚期を交互に繰り返しながら歩行する．
麻痺下肢と非麻痺下肢では支持できる荷重量が異なるため，指示脚期の遷移に合わせてHRF

が変動すると考えられる．同様に，四肢麻痺や対麻痺の場合も左右差が存在するため，歩行
動作におけるHRFの変動に同様の傾向があると考えられる．そこで，HRFと歩行周期との関
連を調べるために，左右下肢で支持する荷重量に着目し，CoGRF（Center of Ground Reaction 

Force）に基づいたフェイズ判定を行う．フェイズとして，左下肢が支持脚でありCoGRFが左
下肢側に位置する左脚重心期，右下肢が支持脚でありCoGRFが右下肢側に位置する右脚重心
期を定義する．フェイズ判定は，次式に基づき行う． 

            (3.1) 

 
ただし，phaseはシステムが判定した現在のフェイズ，Lstは左脚重心期，Rstは右脚重心期，
FFRF_rは右下肢の床反力，FFRF_lは左下肢の床反力である．センサを内蔵した靴で計測される
床反力値は，靴の締め付けによって計算値に誤差が生じるため，靴を装着した状態で床反力
センサのキャリブレーションを行う必要がある． 

HRFと歩行周期の関連を明らかにするために，phaseとHRFの関連を確認することを目的と
するHRF計測試験を実施する．本試験の協力者をTable 3.1に示す．維持期の下肢機能障害者
を対象とし，片麻痺の方2名，四肢麻痺の方2名を協力者とする．試験方法は10m歩行テスト
（10mwt）とする．協力者は，HRF低減支援システムを用いて，両端に2[m]の助走路を設け
た14[m]の直線コースを歩行する．10mwtの評価区間である10[m]の歩行に要する時間，歩
数，FRF，及びHRFを計測する．歩数と時間からphaseの左右切り替え周期を求め，HRFに対
する周波数解析との比較を行う．全協力者はVFユニットによるフィードバックがない状態で
歩行し，可能な限り手すりに頼らない歩行を行うよう努める．事前の歩行練習において，自

phase =
Lst FFRF _ r < FFRF _ l

Rst FFRF _ r ≥ FFRF _ l

⎧

⎨
⎪

⎩
⎪
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力での歩行が困難であったことから，協力者Bに対し質量10[kg]に相当する定トルク免荷を
適用した．協力者Bに対する試験環境を代表例としてFig. 3.1に示す．協力者A，C，DはLIFT

ユニットによる免荷がない状態で歩行する．また，介助者2名が試験に参加し，1名が協力者
の歩行に合わせてシステムのハンドルを牽引し，1名が転倒を防止するために協力者に付き
添うが，身体的介助は行わない． 

本試験は，筑波大学大学院システム情報工学系研究倫理委員会，及び筑波大学附属病院倫
理委員会で承認を得た試験内容に基づき実施する．下肢機能障害者に試験協力者として協力
を依頼し，試験内容を資料提示と口頭で十分に説明し，あらかじめ試験協力者本人の同意を
得たうえで本試験を行う．また，本システム使用時の安全面に対する基礎検討を行い，試験
前に理学療法士立ち会いのもと健常者で試験リハーサルを行うことにより，システム運用時
の安全面に問題がないことを確認する． 
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Figure 3.1.  Experimental environment of 10m walking test for verifying relationship between 
handrail reaction force and phase defined by formula (3.1). Lift unit is connected to the waist of the 
subject through a sling so that the lift unit can apply a constant torque method to the body trunk 
appropriately. 

Table 3.1  Characteristics of people with walking disabilities participated in walking test. The 
paralysis type of subjects A and B is quadriplegia, and the paralysis type of subjects C and D is 
hemiplegia. 
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HRF計測試験結果としてFig. 3.2は，10mwtにおける全協力者のHRF計測データの一部を抜
粋し時系列グラフとしたものを示す．試験結果について，実線が右HRF，破線が左HRF，灰
色領域が床反力に基づきphaseが右足重心期Rstと判定された区間，白色領域が左足重心期Lst

と判定された区間に対応する．全協力者の結果に関して，歩行動作時のHRFは増減を繰り返
していた．四肢麻痺を有する協力者A，Bの結果に関して，位相差はあるものの，右脚重心期
に左HRFが増加し，左脚重心期に右HRFが増加する傾向にあった．また，片麻痺を有する協
力者C，Dの結果に関して，左脚重心期に右HRFが増加する傾向にあった．以上の結果よ
り，下肢機能障害を有する協力者の歩行動作に関して，CoGRFに基づくphaseの左右切り替
えに合わせてHRFが周期的に増減を繰り返す傾向にあったことが確認できた． 

 

          (a) Subject A                    (b) Subject B 

          (c) Subject C                (d) Subject D 

Figure 3.2.  Result of walking test for verifying relationship between handrail reaction force (HRF) 
and phase defined by formula (3.1). These graphs show each participant’s HRF and the phase 
consisting of Rst and Lst. Each phase is estimated based on floor reaction force. Continuous lines and 
dashed lines represent the right and left HRF respectively. White area and gray area denote the phase 
of Rst and Lst.   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Fig. 3.3は全協力者のHRF計測データに対する周波数解析結果を示す．試験結果に関して，
HRF変動の支配的周波数は，協力者Aは0.59[Hz]，協力者Bは0.68[Hz]，協力者Cは0.85[Hz]，
協力者Dは0.54[Hz]であった．また，10mwtに要した時間，歩数，及び時間と歩数から求めた
phaseの左右切り替え周期について，協力者Aは18.6[s]，20[step]，0.54[Hz]，協力者Bは
27.9[s]，36[step]，0.65[Hz]，協力者Cは20.1[s]，32[step]，0.80[Hz]，協力者Dは27.6[s]，
29[step]，0.53[Hz]であった．以上の解析の結果，phaseの左右切り替え周期と，HRF変動の支
配的な周波数に関して，全協力者において両者が同程度であることが確認できた． 

 
 

(a) Subject A 

 
(b) Subject B 

            (c) Subject C                    (d) Subject D 

Figure 3.3.  Result of walking test for verifying relationship between handrail reaction force (HRF) 
and phase defined by formula (3.1). These graphs show the frequency component of each participant’s 
HRF respectively. Continuous lines and dashed lines represent the right and left HRF.  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歩行試験の結果より，Fig. 3.4に示すように，片麻痺を有する場合，非麻痺下肢側にCoGRF
が遷移するとHRFが減少し，麻痺下肢側にCoGRFが遷移するとHRFが増加する傾向にあり，
四肢麻痺を有する場合，左下肢側にCoGRFが遷移すると右HRFが増加し，右下肢側にCoGRF
が遷移すると左HRFが増加する傾向にあることが確認された． 

この現象を2.1節の力学モデルに基づき考察する．Fig. 3.5(a)に上肢に頼った歩行動作とし
て片麻痺の状態，(b)に両麻痺の状態をモデル化している．片麻痺モデルにおいて，式(2.2)が
成立する．したがって，歩行時の重心移動に起因する垂直方向の加速度av[m/s2]も関係するも
のの，HRFであるFvは，麻痺側の下肢が支持脚の時に増加し，遊脚の時に減少することがわ
かる．一方，両麻痺モデルの垂直方向の力において次式が成立する． 

            (3.2) 

 
ただし，Fv_l [N]，Fv_r [N]は左右上肢に対する垂直反力である． 

また，床接点まわりのモーメントに関して，次式が成立する． 

            (3.3) 

 
ただし，Dw [m]は左右手すりの幅である． 

式(3.2)より，FFRF_vに相当する下肢機能が疾患や外傷により低下することが，Fv_l，Fv_rに
相当する左右上肢への依存を誘発することがわかる．また，式(3.3)において，身体に対する
重力項と慣性項 Wb(g+av)Dc−WbahDb により，支持脚の床接点周りにモーメントが生じる．歩
行時のバランスを維持できない場合，このモーメントによりバランスを崩し転倒を引き起こ
してしまうため，左右上肢でこれを支える必要がある．連続した歩行動作においては，2.1.2
項における式展開と同様にWbavDc項とWbahDb項の平均値は0[Nm]と近似できるため，実質的
にはWbgDc項により反時計回りに生じるモーメントが支配的であるとみなすことができる．
支持脚が左下肢で左右上肢に頼った状態では，式(3.3)より，右上肢に対する反力項は負であ
り転倒を引き起こすモーメントを相殺するのに対し，左上肢に対する反力項は正であり当該
モーメントを助長する．そのため，式(3.3)を満たしつつ上肢に可能な限り頼らない歩行を行
うためには，左上肢によるFv_l，Fh_lを小さくし，右上肢によるFv_r，Fh_rを大きくすることが
効率的である．したがって，左下肢が支持脚の時に右HRFであるFv_rが増加し，右下肢が支
持脚の時に左HRFであるFv_lが増加することがわかる． 

以上のことから，下肢機能障害者による歩行試験に対する解析の結果，phaseの左右切り
替え周期とHRF変動の支配的な周波数が同程度であり，支持脚の切り替えに合わせてHRFが
増減を繰り返す傾向にあることが確認できた．さらに当該知見を，片麻痺及び両麻痺の歩行
における力学モデルに対する解析から考察することができた． 

Wb g + av( )− FFRF _ v{ }− Fv_ r + Fv_ l( ) = 0

Wb g + av( )Dc −WbahDb{ }− Fv_ rDs + Fh_ rDh{ }+ Fv_ l Dw − Ds( )+ Fh_ lDh{ } = 0
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           (a) Hemiplegia               (b) Quadriplegia 

Figure 3.4.  Relationship between center of ground reaction force (CoGRF) and center of handrail 
reaction force (CoHRF). The CoHRF moves in proportion to the movement of the CoGRF. (a) Result 
of the participants with hemiplegia. (b) Result of the participants with quadriplegia. 

 

        (a) Hemiplegia                (b) Quadriplegia 

Figure 3.5.  Mechanical model for analysis of force acting on human body while walking. (a) Model 
of human walking with hemiplegia. (b) Model of human walking with quadriplegia.  
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3.1.2　HRFMAPの開発 

本項では，3.1.1項で得られた知見に基づき，HRFに対する新たな評価手法の開発を目的と
する．解析の結果，phaseの左右切り替え周期とHRF変動の支配的な周波数が同程度であ
り，支持脚と遊脚の切り替えに合わせてHRFが増減を繰り返すことが確認できた．本結果は
HRFに対する評価手法を開発する上で重要な知見である．この知見に基づきHRFの特徴を抽
出するため，下肢機能障害者の歩行動作においてHRFが比較的大きくなるrelatively High

（rH）状態，及び比較的小さくなるrelatively Low（rL）状態を新たに定義する． 

自立歩行機能改善とHRF低減との関係に関して，rH・rL状態の観点から述べる．Fig. 3.6 に
おいて，補助具を用いた歩行の実現には，rH状態におけるHRFが上肢筋力による最大支持力
Fより小さいことが要求される．さらに，ロフストランドクラッチや杖等の補助具を用いた
歩行の実現には，rL状態におけるHRFが0[N]程度にまで低減させることが要求される．最終
的に上肢に依存しない歩行を実現するには，rH・rL両状態におけるHRFが0[N]程度にまで減
少することが求められる．このように，自立歩行機能改善の過程を評価する上でHRFのrH・
rL状態という概念は必要不可欠なものであり，両状態におけるHRFに対する評価指標が求め
られる． 

Figure 3.6.  Relationship between relatively high (rH) and relatively low (rL) state of handrail 
reaction force (HRF) and independent walking function. In order to walk with devices such as a cane, 
a walker and a forearm crutch, reducing HRF both at rH and rL state is necessary for the people with 
walking disabilities.  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評価指標を定義するためには，rH状態とrL状態を判別する必要がある．phaseの左右切り
替えに基づきHRFのrH・rL状態を判別する手法が考えられるが，これはphaseの左右切り替え
とHRFの増減の間の位相差が個人毎に異なるため，共通の判別方法としては不適切である．
したがって，個人間の歩行の違いに影響されることなくHRFを評価可能とするため，HRFそ
のものからrH・rL状態を判別する方法が望ましい．この方法として，HRFの極大点，極小点
に基づく判別手法が考えられる．しかし，HRFデータが各phaseにおいて多峰性を示す場合，
HRFがrH状態の時に極小を示し，rL状態の時に極大を示す場合がある．実際，3.1.1項の協力
者Dの結果に関して，Fig. 3.3(d)より図中赤丸で示した支配的周波数0.54[Hz]以外にも，より
高い周波数成分も関与しており，Fig. 3.2(d)よりHRFの極大点と極小点が各phaseにおいて複
数存在し多峰性であることがわかる．このようなデータに対して適用することができないた
め，極大点，極小点に基づくrH・rL状態の判別は適切ではない． 

そこで，本研究では，閾値に基づきHRFのrH・rL状態を判別する手法を用いる．障害の重
篤さによりHRFの大小は異なるため，当該閾値は各協力者毎に設定し，10mwtにおけるHRF

の絶対値の平均Fave [N]とする．判別された各状態のHRFに対し，時間平均FrH [N]及びFrL [N]

をそれぞれ次式に基づき算出し，これを下肢機能障害者のHRFを特徴付ける評価指標とす
る． 

            (3.4) 

             
          
    
     
            (3.5) 
　 
 

            (3.6) 

 
ただし，FrHはrH状態におけるHRFの平均値，FrLはrL状態におけるHRFの平均値，x(t)はrH状
態で1，rL状態で0となる変数，Tは10[m]歩行時間である．歩行中，対象者が身体のバランス
を保つために手すりを上方に引っ張り，FHRFが負の状態となる可能性がある．手すりを下向
きに押す動作と同様に引っ張る動作も補助具に頼ることに起因するため，式(3.4)，(3.5)にお

FrH =
FHRF t( ) x t( )dt

0

T

∫
x t( )dt

0

T

∫

FrL =
FHRF t( ) 1− x t( ){ }dt

0

T

∫
1− x t( ){ }dt

0

T

∫

x t( ) =
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⎩
⎪
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いてFHRFの絶対値を用いる． 

以上の知見に基づき，上肢への依存低減による自立歩行機能改善に対する評価手法として
Fig. 3.7に示すHRFMAPを新たに提案する．HRFMAPは横軸にFrL [N]，縦軸にFrH [N]をとるグ
ラフであり，原点が右上に位置する．下肢機能障害者のHRFデータは，HRFMAP上では点で
表され，その位置によりHRFの傾向をrH・rL状態の観点から掴むことができる．さらに，
HRFの変化はHRFMAP上ではベクトルで表され，HRF低減の傾向を質的・量的観点から把握
することができる．これらのことから，HRFの変化をベクトルにより可視化することがで
き，対象者毎の差異も容易に評価することを実現するHRFMAPを，上肢への依存低減による
自立歩行機能改善に対する新たな評価手法として開発することができた． 

 

Figure 3.7.  Handrail reaction force map (HRFMAP) for estimating independent walking function of 
people with walking disabilities in terms of Frh and FrL. Frh and FrL is the index of the HRF at rH and 
rL state respectively. HRFMAP can display the process of improvement of independent walking 
function as vectors. The plot at the upper-right corner of the HRFMAP means high independent 
walking function, and the point of origin represents the complete independent walking.  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3.2　HRFMAPによる自立歩行機能評価 

安全で自立した歩行獲得のための上肢への依存低減による自立歩行機能改善において，
HRF低減の傾向及びHRF値と自立歩行機能の関連が明らかとなれば，対象者のモチベーショ
ン向上に寄与するだけでなく，診断材料としても活用することができる．そこで，3.1節では
HRFMAPを新たに提案した．HRFMAPにより，HRFの変化をベクトルとして可視化すること
ができ，rH・rL状態の観点から自立歩行機能改善の過程を評価することが可能となる． 

下肢機能障害者は残存する自立歩行機能に応じて，日常の移動手段として車椅子や各種補
助具を選択する．そのため，車椅子使用者と補助具使用者の上肢への依存の差異を，
HRFMAP上で分布の違いとして可視化できれば，HRF低減の傾向及びHRF値を自立歩行機能
と関連づけて定量的に評価することができると考えられる．そこで本節では，HRF低減支援
システムを用いて下肢機能障害者に対する歩行試験を実施し，計測データに対する解析を
HRFMAP上で行い，新たな評価指標を開発することを目的とする． 

3.2.1　HRFと自立歩行機能 

3.1節の試験結果より，phaseの左右切り替え周期とHRF変動の支配的な周波数が同程度で
あり，増減を繰り返すことが確認されたため，歩行動作におけるHRFに対しrH状態とrL状態
を定義した．この知見に基づき，HRFを特徴付ける評価指標としてFrH，FrLを提案し，
HRFMAPを新たな評価手法として開発した．自立歩行機能の改善に従い，介助支援生活者・
車椅子生活者は補助具を用いた歩行へと日常の移動手段を切り替えることが可能となり，補
助具によりある程度の歩行ができる方は補助具に頼らない自立歩行に近づくことができる．
これらのことから，下肢機能障害者の日常の移動手段は，自立歩行機能を反映すると考えら
れる．したがって，車椅子使用者と補助具使用者の上肢への依存の差異をHRFMAP上で分布
の違いとして可視化できれば，HRF低減に対する明確な目標設定による対象者のモチベー
ション向上，定量的結果に基づく適切な診断を実現できると考えられる． 
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3.2.2　HRF計測試験 

本項では，日常の移動手段として車椅子を使用する群（車椅子群）と，補助具を使用する
群（補助具群）に下肢機能障害者を分割し，歩行試験結果に対する解析に基づき両群間にお
けるFrH，FrLの分布の差異をHRFMAPにより評価することを目的とする．本試験では，手す
りの把持で自立歩行可能な維持期の下肢機能障害者15名を協力者とする．協力者に関する情
報をTable 3.2に示す．全協力者の内，車椅子群が8名，補助具群が7名である．試験方法は
10mwtとする．協力者は，HRF低減支援システムを用いて，両端に2[m]の助走路を設けた
14[m]の直線コースを歩行する．一般的に，10mwtを3回実施すれば，歩行機能評価において
信頼できるデータが得られるとされている [11]．そこで，各協力者につき10mwtを3回実施
し，10[m]の評価区間におけるHRFを計測する．協力者Aに対する試験環境を代表例として
Fig. 3.8に示す．全協力者はLIFTユニットによる定トルク免荷及びVFユニットによるフィード
バックがない状態で歩行し，可能な限り手すりに頼らない歩行を行うよう努める．本試験で
は，介助者2名が試験に参加し，1名が協力者の歩行に合わせてシステムのハンドルを牽引
し，1名が転倒を防止するために協力者に付き添うが，身体的介助は行わない．当該試験に
より，HRFMAP上で車椅子群と補助具群の分布の違いを評価する．また，両群間でrH状態，
rL状態におけるHRFの差異を評価するため，計測データから全協力者のFrH，FrLを算出し，2

群間での標準化平均値差をそれぞれ求め比較する．さらに，統計的有意差を有意水準5%と
し，両群間で対応のないt検定を行う． 

本試験は，筑波大学大学院システム情報工学系研究倫理委員会，及び筑波大学附属病院倫
理委員会で承認を得た試験内容に基づき実施する．下肢機能障害者に試験協力者として協力
を依頼し，試験内容を資料提示と口頭で十分に説明し，あらかじめ試験協力者本人の同意を
得たうえで本試験を行う．また，本システム使用時の安全面に対する基礎検討を行い，試験
前に理学療法士立ち会いのもと健常者で試験リハーサルを行うことにより，システム運用時
の安全面に問題がないことを確認する． 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Figure 3.8.  Experimental environment of 10m waking test for verifying difference between cane, 
crutch, walker users and wheelchair users by using handrail reaction force map. An assistant pulls the 
walker according to the subject’s walking pace so that the subject can walk without pushing the walker 
forward. 
 

Table 3.2.  Characteristics of people with walking disabilities participated in walking test. All the 
subjects can walk without body weight support, but they cannot walk without the help of handrails of 
the walker.  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歩行試験で得られた結果としてFig. 3.9(a)は補助具群の結果を，(b)は車椅子群の結果を示
す．補助具群の結果は，HRFMAPの右上の原点位置周辺に集中しているのに対し，車椅子群
の結果はHRFMAP全体に分散していることが確認できた． 

 
(a) Walking aid users 

(b) Wheelchair users 

Figure 3.9.  Result of waking test for verifying difference between walking aid users and wheelchair 
users through handrail reaction force map. (a) Result of the subjects whose main walking aids are 
canes, crutches and walkers. (b) Result of the subjects whose main assistive devices are wheelchairs.  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上肢への依存低減による自立歩行機能改善には，左右共にHRF低減が要求される．そこ
で，HRFの絶対値平均が大きい側を比較するための処理を全協力者に対し行った．その結果
をFig. 3.10に示す．黒点が車椅子群の結果，白点が補助具群の結果に対応する．車椅子群と
比較して補助具群の結果に対応する白点は，原点位置寄りの右上に集中していることが確認
できた．また，FrHとFrLの相関係数について，車椅子群では0.70，補助具群では0.18であっ
た．  

Fig. 3.10の結果に関して，車椅子群及び補助具群においてFrHとFrLの標本平均，標本標準偏
差をそれぞれ求めた．Fig. 3.11(a)は，FrLの標本平均を両群で比較した結果，(b)は，FrHの標
本平均を両群で比較した結果を示す．黒点は標本平均を示しており，エラーバーは標本標準
偏差である．FrHの標本平均は，補助具群が50.5[N]，車椅子群が90.5[N]，両群の標準化平均
値差は1.27であった．標本標準偏差は，補助具群が27.0[N]，車椅子群が35.3[N]であった．対
応のないt検定の結果，両群間のFrHに対するp値は0.01であった．FrLの標本平均は，補助具群
が16.2[N]，車椅子群が25.7[N]であり，両群間の標準化平均値差は0.94であった．標本標準偏
差は，補助具群が8.9[N]，車椅子群が10.9[N]であった．対応のないt検定の結果，両群間の
FrLに対するp値は0.05であった． 

車椅子群と補助具群のHRFの差異をHRFMAPにより確認し，さらに，両群間でrH状態，rL

状態における差異を評価するために，協力者15名に対して10mwtを実施した．試験の結果，
FrH及びFrLの両方について両群での標準化平均値差が1.27，0.94と大きく，さらに，補助具群
と比較して車椅子群のFrH及びFrLが統計的に有意に大きい傾向にあることが確認できた．し
たがって，車椅子群と補助具群の分布の違いをHRFMAPにより捉えることができると考えら
れる． 
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Figure 3.10.  Difference of handrail reaction force (HRF) between walking aid users and wheelchair 
users on HRFMAP. White points denote the result of walking aid users, and black points denote the 
result of wheelchair users. 

 

             (a) relatively low state                 (b) relatively high state 

Figure 3.11.  Handrail reaction force (HRF) at relatively high (rH) and relatively low (rL) state in each 
group. Black points denote the average of HRF and error bars denote the standard deviation of HRF at 
rH and rL state respectively.   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3.2.3　HRFMAPに対する判別分析適用による自立歩行機能評価 

日常の移動手段と関連付けたHRF評価を可能とし，HRF低減の傾向及びHRF値に基づき自
立歩行機能に対する定量的な評価を実現することを目指し，3.2.1項及び3.2.2項では，車椅子
群と補助具群に分けた下肢機能障害者を対象とした歩行試験を実施した．試験結果に対する
解析より，車椅子群の方がFrH及びFrLが有意に大きい傾向にあり，かつ，標準化平均値差も
大きいことを確認し，両群の分布の違いをHRFMAPにより捉えられることを示した．そこで
本項では，車椅子群と補助具群のFrHとFrLの結果に対し判別分析を適用し，HRFMAPにおけ
る分布の違いを可視化する．さらに，分析の結果に基づき，自立歩行機能に対する新たな評
価指標を開発することを目的とする． 

判別分析とは，2つ以上の群が存在し，それぞれの群の観測値の統計的性質がわかってい
る条件下で，新たに入ってきたテストサンプルがどの群に属するのかを判別する方法である．
判別分析を適用することで，特定の下肢機能障害者が車椅子群と補助具群のどちらに近いか
判別可能となる．これは，日常的な移動手段として，車椅子使用からの脱却及び補助具を用
いた歩行による移動を促す診断を行うための判断材料として活用できる．また，判別分析の
適用により車椅子群と補助具群の分布の違いを可視化できれば，歩行トレーニングの継続に
よるHRF低減の経過を，日常的な移動手段と関連づけて定量的に評価することが実現でき
る．さらに，判別分析が適用されたHRFMAP上でHRF低減を課題とする歩行トレーニングの
目標を具体的に設けることができれば，対象者のモチベーションアップにも繋がると期待さ
れる． 

HRFMAPに適用する判別分析について，テストサンプルが2群のどちらに属するか判別で
きるだけでなく，テストサンプルがある特定の点に対しどの程度近いのか評価可能である必
要がある．これは，対象者の自立歩行機能評価において，完全な自立歩行はHRFMAP上では
原点(0,0)に対応しているためである．したがって，対象者の自立歩行機能改善を，車椅子群
の中心位置，補助具群の中心位置，原点位置に基づき評価することが求められる．また，
3.2.2項の試験結果より，車椅子群と補助具群とでHRFMAPにおける分布が異なることが確認
された．したがって，両群の観測値の統計的性質として，FrHとFrLの分散及び変量間の相関
の違いを考慮することが判別分析に求められる．そこで本研究では，マハラノビス距離に基
づく判別分析をHRFMAPに適用する． 

マハラノビス距離は，データの分散及び相関性を考慮した多次元の距離であり，新たな標
本に対し，類似性によって既知の標本との関係を明らかにするのに有用である．HRFMAPに
おいて，新たなテストサンプルが車椅子群と補助具群のどちらにより近いのかは，両群それ
ぞれに対応する確率分布の中心とのマハラノビス距離を基準に判別することができる．n変
量の場合のマハラノビス距離は次式で与えられる． 
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            (3.7) 

 
ただし，Sは分散共分散行列，Xはn個の変量の偏差を表す列ベクトルである．HRFMAPは横
軸にFrL，縦軸にFrHを有しており，判別分析で対象とする変量は2個である．この時，
HRFMAP上の点k(xk，yk)から点n(xn，yn)までの距離DM2(k，n)は，横軸x，縦軸yとして次式で
求めることができる． 

       
            (3.8) 

 
ただし，Sx2，Sy2は各変量の分散，Sxyは2変量の共分散である．対象とする群の分布に基づき
点k，点nを標準化したものを点k(uk，vk)，点n(un，vn)とすると，2点間の距離は次式で与えら
れる． 

            (3.9) 

 
ただし，rは2変量間の相関係数である．一般的な多変量解析におけるマハラノビス距離に基
づく判別分析と同様に，HRFMAPに適用する場合においても，標準化したデータを用いて式
(3.9)に基づきDM2(k，n)を求める． 

マハラノビス距離の判別分析に基づき，3.2.2項で得られた車椅子群と補助具群のデータを
プロットしたFig. 3.10に示すHRFMAP上において，両群の分布を可視化する方法を述べる．
テストサンプルに対するマハラノビス距離として，車椅子群中心までの距離Dwheelchair，補助
具群中心までの距離Dwalking-aidをそれぞれ求め，両者を比較することでテストサンプルがどち
らの群に属するかを判別する．その上で，Table 3.3に基づき両者の比率を算出し，その値に
応じてグレースケールの塗り分けを行う．この処理をHRFMAP上の全ての点に対し適用する
ことで，車椅子群と補助具群の分布の違いをHRFMAP上で可視化する． 

当該処理を適用した結果をFig. 3.12に示す．FrhよりFrLが大きい値となることはないため，
HRFMAP左上にNA領域が存在する．図において，白色領域に近いほど補助具群の中心に近
く，灰色領域に近いほど車椅子群の中心に近いと判断することができる．当該処理の結果，
補助具群中心より右上の領域において，灰色領域が確認された．しかし，この領域は補助具
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群中心より原点に近く自立歩行機能がより高い領域であるため，Table3.3の最も明るいグ
レースケールである白色領域と判別した．車椅子群領域と補助具群領域の形状の違いから，
Fig. 3.10においてFrHとFrLの相関係数が車椅子群では0.70であるのに対し，補助具群では0.18

であることが判別分析に反映されていることが読み取れる．これより，全体的な傾向として
両群の分布の違いを判別できていることが確認できた．実際の補助具と分類結果が異なるデー
タが存在する原因として，対象者の上肢による手すり支持力や体力等が個人間で異なること
による影響が考えられる．このように，HRFMAP上の判別に関してHRF以外の交絡因子のた
め個人毎のばらつきは存在するが，補助具群と車椅子群の分布の違いをHRFMAP上で可視化
することができた． 

HRFMAPにマハラノビス距離に基づく判別分析を適用することにより，特定の下肢機能障
害者がHRFMAP上でどちらの群により近いのか判別可能となる．HRFMAPによる評価は，
下肢機能障害者のHRFを計測するだけで適用可能であり，車椅子から脱却し日常的な移動手
段として補助具による歩行を獲得できるかの診断を行う上で定量的な判断材料として活用で
きる．さらに，トレーニング開始からの経過を，他の下肢機能障害者の状況と合わせて観察
できることから，対象者のモチベーションアップに寄与すると期待される． 
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Table 3.3.  Gray scale for visualizing distribution of each group. Light gray areas are closer to the 
group of walking aid users and dark gray areas are closer to the group of wheelchair users. 

 

 
Figure 3.12.  Result of evaluation by using handrail reaction force map. The mahalanobis' generalized 
distance between all of the points and the center of each group are calculated and the gray scale at 
table 3.3 are applied to the HRFMAP. This HRFMAP visualizes the distribution of each group and 
shows the relationship between FrH, FrL and independent walking function by associating the HRF 
with main assistive devices at daily living of each subject. 
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3.2.4　自立歩行機能評価指標IWS 

前項では，HRFMAPに対しマハラノビス距離に基づく判別分析を適用することで，車椅子
群と補助具群の分布の可視化を実現することができた．これにより，上肢への依存低減によ
る自立歩行機能改善について，特に質的な評価が可能となる．そこで本項では，HRFMAPに
おけるマハラノビス距離に基づき，対象者の自立歩行機能を定量的に評価するための指標を
開発することを目的とする． 

自立歩行機能の改善に従い，介助支援生活者・車椅子生活者は補助具を用いた歩行へと日
常の移動手段を切り替えることが可能となり，補助具によりある程度の歩行ができる方は上
肢に頼らない自立歩行に近づくことができる．したがって，下肢機能障害者の日常の移動手
段は，自立歩行機能を反映すると考えられる．そこで，特定の下肢機能障害者について，車
椅子群中心，補助具群中心，及び原点からのマハラノビス距離に基づく自立歩行機能評価の
ための指標として Independent Walking Scale（IWS）を新たに提案する．FrH，FrLを統合した
評価として2変量のマハラノビス距離に基づく指標Sw，Si，及び，FrH，FrL各指標別の評価と
して1変量のマハラノビス距離に基づく指標Sw_rH，Sw_rL，Si_rH，Si_rLでIWSは構成される．各
指標を次式で定義する． 

            (3.10) 
 

            (3.11) 
 

            (3.12) 
 

             
            (3.13) 
 

             
            (3.14) 

 

            (3.15) 
 

Sw = − D
Dwheelchair

Si =
D

Dindependent

Sw_ rH = − DrH

Dwheelchair _ rH

Sw_ rL = − DrL

Dwheelchair _ rL

Si_ rH = DrH

Dindependent _ rH

Si_ rL =
DrL

Dindependent _ rL
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ただし，Fig. 3.13に示すように，補助具群中心からの距離として，Dwheelchairは車椅子群中心ま
での距離，Dindependentは原点までの距離，Dは評価対象点までの距離を，補助具群の分布に基
づく2変量マハラノビス距離に基づき算出したものである．同様に，補助具群中心からの距
離として，Dwheelchair_rH，Dwheelchair_rLは車椅子群中心までの距離，Dindependent_rH，Dindependent_rLは
原点までの距離，DrH，DrLは評価対象点までの距離を，それぞれ補助具群のFrH分布及びFrL

分布に基づく1変量マハラノビス距離に基づき算出したものである．IWSのSw，Siの範囲はそ
れぞれ[-∞~0]，[0~1]とし，原点と評価対象点間の距離が原点と補助具群中心間の距離より大
きい場合にはSw，小さい場合にはSiを評価指標として用いる．これにより，対象者の自立歩
行機能について，SwによりHRFMAP上での補助具群中心までの近さ，Siにより完全な自立歩
行を意味する原点までの近さとして評価することができる．Sw_rH，Sw_rLの範囲は[-∞~0]，
Si_rH，Si_rLの範囲は[0~1]とし，原点と評価対象点間の距離が原点と補助具群中心間の距離よ
り大きい場合にはSw_rH，Sw_rL，小さい場合にはSi_rH，Si_rLを評価指標として用いる．対象者
の自立歩行機能について，Sw_rH，Sw_rLにより補助具群中心までの近さ，Si_rH，Si_rLにより原
点までの近さとしてrH，rL状態の観点からそれぞれ評価することができる． 

以上のことから，マハラノビス距離に基づく判別分析を適用したHRFMAPにおいて，評価
対象点の位置する領域のグレースケール，さらに本項で定義したIWSに基づき，上肢への依
存低減による自立歩行機能改善に対する評価を行う．  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Figure 3.13.  Graphic representation of independent walking scale (IWS). IWS consists of Sw, Si, 
Sw_rH, Sw_rL, Si_rH and Si_rL. Sw and Si, which are calculated by two-dimensional mahalanobis' 
generalized distance mean how close the test sample is to the center of each group on HRFMAP. Sw_rH, 
Sw_rL, Si_rH and Si_rL, which are calculated by one-dimensional mahalanobis' generated distance mean 
how close the test sample is to the center of each group in terms of relatively high and relatively low 
state respectively.  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3.3　視覚情報フィードバックによるHRF低減支援 

下肢機能障害者が歩行時のHRFを認識する方法として，上肢の体性感覚によるフィード
バックが存在する．このフィードバックは人の力覚・触覚系によるものであり，定量的な認
識が困難である．下肢機能障害者がHRFを定量的に認識するには，体性感覚によらない外部
システムからのフィードバックが必要であり，2.1節で記述した視覚情報によるフィードバッ
クが有効であると考えられる．本節では，HRF低減に対する運動学習促進に求められる情報
を確定し，これを視覚的に提示するための視覚情報フィードバック Visual Feedback（VF）の
開発を目的とする． 

3.3.1　HRF低減のためのKP及びKR 

HRF低減に対する運動学習を促進させる方法には，運動前にこれから行う動作において意
識すべき点を伝える方法と，運動中または運動後に動作の修正点を伝える方法がある [70]．
前者には身体内部に意識を向けるInternal focus of attention（IFA）と外部環境に意識を向ける
External focus of attention（EFA）があり，事前に意識すべき点が明確である場合に用いるこ
とが可能である．HRF低減のためのIFAとして，対象者に対し歩行時にシステムの手すりに
可能な限り頼らない歩行に努めるよう口頭で指示を行う．歩行におけるHRF低減に関して，
外部環境に目標はなく動作自体で完結するものであるため，EFAは用いない．運動中または
運動後に動作の修正を伝える方法には，どのような運動であるかを伝えるKnowledge of 

performance（KP）と運動の結果を伝えるKnowledge of result（KR）が存在する．KP及びKR

は対象動作に付随する情報であり，一般的に運動学習に必須な因子であることが知られてい
る [62]．したがって，HRF低減のために対象者にフィードバックする情報としてKP及びKRを
用いる． 

3.1.1項の歩行試験で得られたHRFデータに基づき，KP，KRを抽出する．3.1節より，歩行
時にHRFはrH状態とrL状態を繰り返すことが確認された．対象者が上肢への依存低減に対す
るKPを認識するためには，左右HRFがrH・rL状態のどちらであり，どの程度であるのかを，
歩行動作と関連づけて認識する必要がある．そのため，HRF値とrH・rL状態に関する情報を
左右同時にリアルタイムに提示することが求められる．また，対象者が上肢への依存低減に
関するKRを認識するためには，一連の歩行動作を通して，HRFが事前に設定した目標値に
まで減少したかどうかを認識する必要がある． 

対象者にKRを認識させる方法として，HRF値と目標値のフィードバックが考えられる．し
かし，HRFは歩行動作と関連してrH・rL状態を繰り返し，現時点に至るまでの推移が値に反
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映されないため，一定区間の歩行に関して対象者がHRFを目標にまで低減できたかどうかを
明確に判断することは困難である．rH状態の最大値を基準にHRFに対する目標を設定し，こ
れを下回ったかどうかで目標達成を判断する方法もあるが，達成が容易になってしまうため，
対象者のモチベーション低下に繋がると考えられる．これらのことから，上肢への依存低減
に対する運動学習促進のために対象者にフィードバックするKRとして，HRF推移を反映する
低減指標を新たに定める必要がある．そこで，HRFの全時間平均Fta_l，Fta_r（Total average of 

HRF），区間平均Fsa_l，Fsa_r（Sectional average of HRF）を次式で定義する． 

            (3.16) 

            (3.17) 
 

            (3.18) 
 

            (3.19) 

ただし，Tは計測開始からの経過時間，FHRF_l(t)，FHRF_r(t)は時間tにおける左右HRF，x(t)は
右脚重心期では1，左脚重心期では0となる変数である．歩行中，協力者が身体のバランスを
保つために手すりを上方に引っ張り，FHRFが負の状態となる可能性がある．手すりを下向き
に押す動作と同様に引っ張る動作も補助具に頼っていることに起因するため，上式において
FHRFの絶対値を用いる．全時間平均Fta，区間平均FsaはHRF推移を反映するため，フィード
バックに用いる低減指標として有効であると考えられる． 

3.1.1項の試験結果より，下肢機能障害者の歩行に関して，phaseの左右切り替え周期とHRF

変動の支配的な周波数が同程度であることが確認された．特に，支持脚の切り替えと遊脚側
のHRF増減が合致する傾向にある方に関しては，検出力を高められるという観点から，HRF

とphaseの関連を反映させるFsaに関しても，Ftaと同様に有効であると考えられる．以上のこ
とから，HRF低減のために視覚的にフィードバックする情報に関して，KPとして左右HRFの
リアルタイム値及び左右HRFのrH・rL状態に関する情報を，KRとしてFta，Fsa及び目標値を
用いる． 
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3.3.2　視覚情報フィードバック手法の開発 

3.3.1項でHRF低減に対する運動学習促進のため，対象者にフィードバックする情報として
HRFに対するKP及びKRを新たに定めた．当該KP・KRを視覚的にフィードバックするために
開発したVFをFig. 3.14に示す．中央に位置する2つの棒グラフが左右HRFの低減指標（Fta(t)，
Fsa(t)），赤線が目標値（Set point）に対応しており，低減指標の増減に合わせて棒グラフ高
さがリアルタイムに変動する．低減指標が目標値より下がると，棒グラフ高さが赤線を下回
り色が赤から緑へと変化する．棒グラフの色と高さによって，HRFの目標達成に関する情報
を明確に認識可能となり，対象者は上肢への依存低減に対するKRを認識することができ
る．Fig. 3.14の場合，左HRFは目標を達成できているのに対し，右HRFは達成できていない
ことが分かる．目標値は各対象者の進捗状況に応じて適宜調整し，現段階に至るまでの各歩
行試験における低減指標の平均値を基準に設定する． 

左右両端のインジケータが左右HRFに対応し，HRFの変動に応じてリアルタイムに目盛り
数が増減する．インジケータ１目盛りがHRF10[N]に相当し，低減指標に対する目標値に達
した目盛りは緑色から赤色に変化する．これにより，インジケータに赤色目盛りが現れるか
どうかで，対象者はHRFがrH・rLのどちらの状態であるのかをある程度把握可能となり，KP

を認識することができる．インジケータに赤目盛りが現れた時は赤目盛りが少なくなるよう
に，緑目盛りのみのときは緑目盛りが少なくなるように意識することで，rH状態とrL状態の
両方においてHRFの低減に取り組むことが可能となる．Fig. 3.14の場合，左HRFはrL状態で
あるため緑目盛が少なくなるように，右HRFはrH状態であるため赤目盛が少なくなるよう意
識すれば良いことが分かる． 

HRF低減に対する運動学習において，目標値や表示範囲は協力者のHRFの大小に応じて設
定する必要がある．そこで，協力者毎のIDをVFのGraphical User Interface（GUI）に入力する
ことで，VFの仕様が協力者毎に設定した値に変更されるようにした．また，各協力者の進
捗状況に合わせて目標値や表示範囲を適宜変更することが望ましく，GUIにより調整可能と
した．当該システムによるHRF低減支援を適用したトレーニングを継続する際，事前に定め
た目標値を達成できた段階で目標値を下げるプロセスを繰り返すことにより，対象者は無理
なくHRF低減に取り組むことができる．同時に，対象者はHRF低減の進捗を実感することが
でき，トレーニングに対するモチベーションアップに繋がると期待される． 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Figure 3.14.  Visual feedback (VF) for displaying knowledge of performance (KP) and knowledge of 
result (KR) of handrail reaction force to subjects. Subjects can recognize the KP through indicators at 
the right and left side of this VF, and can recognize the KR through indicators at the center position of 
this VF. The color of red means rH state and green means rL state in terms of KP. The color of red 
means failure and green means success in terms of KR.   



第3章　HRF評価・HRF低減支援手法　　!68

3.3.3　視覚情報フィードバックによるHRF低減支援の原理 

3.3.1項で定めたHRFに関するKP及びKRを3.3.2項で開発したVFにより対象者に視覚的に
フィードバックすることで，歩行時のHRF低減を支援する原理について述べる．システムに
よるVFの介入がない状態で，対象者がHRF低減に努める時の運動学習の流れをブロック線図
化したものをFig. 3.15に示す．外部からのフィードバックがない場合，対象者は上肢や下肢
からの体性感覚情報に基づき，中枢神経系 Central Nervous System（CNS）にあるフィード
バック制御器（Feedback controller）で対象動作に対する修正運動を行う [71]．しかし，身体
の体性感覚情報は定性的であり，フィードバック制御器への入力である誤差の情報を得られ
ないため，修正運動が正しく行えているかどうか判断できず，C N Sの内部モデル
（Feedforward model）が獲得されない [72]．内部モデルとは，対象動作の入出力特性を模倣
できる中枢神経機構であり，運動学習により獲得される．したがって，対象者の内在フィー
ドバックだけでは，HRF低減に対する運動学習を獲得することは困難であると考えられる． 

一方，システムによるVFの介入がある状態で，対象者がHRF低減に努める時の運動学習の
流れをブロック線図化したものをFig. 3.16に示す．システム介入により，歩行中に上肢にど
れだけ頼っているのかをHRF（FHRF）として計測し，低減指標（Fsa，Fta），目標値（Fset）
を算出した後，ディスプレイを通して視覚的なフィードバックを行うことで，対象者はHRF

に関するKP及びKRを認識可能となる．これにより，CNSのフィードバック制御器で歩行動
作に対する修正運動を行う上で必須となる誤差に関する情報KRを認識することができ，対
象者はHRF低減に対する修正運動が正しく行えているかどうかを把握することができる．同
時に，KPを認識することで，HRF増減と身体の体性感覚情報を脳内で統合することが可能と
なる [73-74]．このように，KP・KRを認識することで，対象者とシステムの間で運動中枢系
を含むフィードバックループが構成され，フィードバック制御器で歩行動作に対する修正運
動が遂行される．修正運動では，脳内で歩行動作に対する処理が逐一行われるため，通常時
の歩行動作と比較して各動作に時間を要すると考えられる．修正運動を繰り返し行うことで，
CNSの内部モデル構築が促進され，徐々にフィードバック制御器による修正運動が少なくな
ると同時に，内部モデルに基づく弾道運動が支配的になる．以上の原理により，HRF低減に
対する運動学習が促進され，当該VFの介入がない状態に再び戻したとしても，HRF低減に対
する効果が持続すると考えられる．こうして獲得される運動学習の効果は，類似の学習に影
響することが一般的に知られており [75]，対象動作が類似または同一の運動を含むときには
学習の正の転移が最も見いだされるとされている [76]．したがって，下肢機能障害者の上肢
に頼らないと歩行できない状態そのものを，HRF低減に対する運動学習により改善すること
を狙いとする本システムによる支援効果は，日常的な歩行動作における上肢への依存低減に
よる自立歩行機能改善においても，重要な役割を担うと考えられる． 
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Figure 3.15.  Block diagram of principles of motor learning in terms of independent walking function 
without feedback from developed system. Since the feedback from somesthetic system of upper limbs 
and lower limbs is qualitative, the subjects have difficulty in reducing handrail reaction force while 
walking. 

 

Figure 3.16.  Block diagram of principles of motor learning in terms of independent walking function 
with feedback from developed system. The visual feedback plays roles to create the input for feedback 
controller of central nervous system. With the help of the system, the feedback loop including motor 
center between the system and a subject is formed to promote motor learning for reducing the handrail 
reaction force while walking. 
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3.4　考察 

本章では，まずはじめに，本システムのHRF低減支援による自立歩行機能改善に対する評
価手法開発のために，下肢機能障害者の歩行動作に対する解析を行った．解析の結果，式
(3.1)で定義されるphaseの左右切り替え周期とHRF変動の支配的な周波数が同程度であり，歩
行動作に合わせてHRFが増減を繰り返す傾向にあることが確認できた．また，当該結果を歩
行動作に対する力学モデルから考察することができた．これらの知見に基づき，新たな評価
手法としてHRF低減の傾向をrH・rL状態の観点から評価可能なHRFMAPを提案した．さら
に，マハラノビス距離に基づく判別分析を適用することにより，車椅子群と補助具群の分布
をHRFMAP上で可視化することを実現し，自立歩行機能に対する評価指標 Independent 

Walking Scale（IWS）を開発した．これらの評価手法は，歩行時の上肢への依存に対する定
量的評価を自立歩行機能と関連付けて行うことを実現し，下肢機能障害者を安全で自立した
歩行の再獲得へと導く上で大きな威力を発揮できると考えられる． 

次に，歩行時の上肢への依存低減を支援する手法として，フィードバック手法に着目した．
下肢機能障害者のHRFから依存低減に対するKP及びKRを抽出し，これを視覚的にフィード
バックするVFを新たに開発した．当該VFを歩行トレーニングに適用することで，対象者と
システムの間で運動中枢系を含むフィードバックループを構成することができ，下肢機能障
害者に対して安全で自立した歩行を再獲得するための運動学習を促進できると考えられる．
このように，運動学習に必要な情報を対象者に伝達する手段として，本研究では視覚情報を
活用したフィードバック手法を用いた．視覚系を活用した外在フィードバックは，複数の情
報を的確に伝達できるため，対象者は必要とするタイミングで依存低減に関するKP・KRを
明確に認識することができる．一方で，疾患や外傷により下肢機能障害だけでなく高次脳機
能障害を患ってしまった方は，当該VFによる情報を脳内で逐一処理することが困難であ
り，支援効果を充分に得られない場合が想定される．このような方に対しては，フィードバッ
クによる情報量を減らす方法や，聴覚や力覚・触覚系等の体性感覚に対するフィードバック
を併用する方法が有効であると考えられる． 

次章では，第2章及び第3章で開発したHRF低減支援システム及びVFを用いて，下肢機能障
害者に対する実証試験を行い，HRFMAP及びIWSにより当該支援手法の有効性を検証する． 
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第4章　下肢機能障害者による実証試験 

第2章では，自立歩行機能改善を支援する機器に対する要求仕様を確定し，各機能を実現
するHandrail Reaction Force（HRF）ユニット，LIFTユニット，Visual Feedback（VF）ユニッ
トで構成されるHRF低減支援システムを開発した．本システムにより，対象者にリアルタイ
ムにHRFに対する Knowledge of Performance（KP）及び Knowledge of Result（KR）をフィー
ドバック可能となった．第3章では，開発したシステムを用いて歩行試験を実施し，下肢機
能障害者の歩行動作に対し解析を行った．解析により得られたHRFに関する知見に基づき，
HRFに対する新たな評価手法として Handrail Reaction Force Map （HRFMAP）を開発した．
同時に，マハラノビス距離による判別分析をHRFMAPに適用し，HRFに基づき自立歩行機能
を定量的に評価可能とするための Independent Walking Scale（IWS）を開発した．さらに，
HRFデータから運動学習に必要なKP及びKRを抽出する手法を確定し，対象者に提示するた
めのVFを開発することで，下肢機能障害者に対するHRF低減支援が可能になった． 

そこで本章では，システムによるHRF低減支援の有効性を検証するために，下肢機能障害
者を対象とした実証試験を行い，当該VFの介入前後でHRFを比較することで評価を行うこと
を目的とする． 

4.1　効果検証のための試験デザイン 

4.1.1　試験協力者 

下肢機能障害者に本システムのVFを介入させることによるHRF低減支援効果を検証するた
め，検証試験の研究デザインとして前後比較を用いる．前後比較法は協力者が比較的少なく
とも実施可能で，かつ，検出力が大きくできる利点があり，システムのVF介入の効果を，介
入前後のHRFを比較することにより検証可能となる [77-78]．前後比較法では，評価指標が検
証対象の介入以外の影響を受けなければ，評価指標を介入前後で比較するだけで検証可能で
あるが，そうでない場合は交絡因子による影響を考慮することが求められる．HRF低減に影
響を及ぼすと想定される交絡因子として下記が考えられる． 

交絡因子Ⅰ :  疾患の自然治癒による身体機能回復 

交絡因子Ⅱ :  歩行動作に対する慣れ  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交絡因子Ⅰへの対処として，本試験の協力者に関して，疾患発症後少なくとも6ヶ月以上
経過している維持期の方を対象とする．一般的に，維持期では身体機能の回復が停滞するた
め，交絡因子ⅠがHRF低減に及ぼす影響は微小であると考えられる．そこで，交絡因子Ⅰへ
の対策として，本試験では当該VFを介入させない対照群を設け，維持期の方の身体機能回復
がHRF低減に及ぼす影響を考慮したうえで，当該システムの支援効果を評価する．また，普
段歩行トレーニングを全く行っていない方が本試験に参加すると，歩行動作に対する慣れが
HRF低減に影響を及ぼすと考えられる．そこで，交絡因子Ⅱへの対策として，定期的に歩行
トレーニングを受けている方を試験対象とする．同時に，歩行動作に対する慣れがHRF低減
に及ぼす影響を調べるため，VF介入前において，歩行試験を繰り返し行った時のHRFの推移
を評価する．交絡因子Ⅰ・Ⅱに対する以上の対策を考慮し，試験協力者に対する組込基準と
して，下記を設定する． 

組込基準 a :  下肢機能障害を有する 

組込基準 b :  本システムによりフィードバックされる情報を理解できる 

組込基準 c :  疾患発症から6ヶ月以上経過した維持期である 

組込基準 d :  定期的に歩行トレーニングを受けている 

これらの項目を満たす下肢機能障害者から，本システムのVFを介入させHRF低減支援の効
果を検証する介入群，下肢機能障害者の身体機能回復によるHRF変化を評価するためにVF

を介入させない対照群を選定する．介入群，対照群の協力者に関する情報をTable 4.1(a)，(b)

に示す．介入群は5名，対照群は6名である．表の項目は，協力者の試験ID，年齢，性別，病
名，症状，疾患発症からの経過時間，日常の移動手段で主に用いる補助具，LIFTユニット適
用の有無，装具である．以上の下肢機能障害者に対する実証試験を実施し，交絡因子Ⅰ・Ⅱ
を考慮したうえで前後比較による評価を行い，VFのHRF低減に対する効果を検証する．　 

本試験は，筑波大学大学院システム情報工学系研究倫理委員会，及び筑波大学附属病院倫
理委員会で承認を得た試験内容に基づき実施する．下肢機能障害者に試験協力者として協力
を依頼し，試験内容を資料提示と口頭で十分に説明し，あらかじめ試験協力者本人の同意を
得たうえで本試験を行う．また，本システム使用時の安全面に対する基礎検討を行い，試験
前に理学療法士立ち会いのもと健常者で試験リハーサルを行うことにより，システム運用時
の安全面に問題がないことを確認する． 
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Table 4.1.  Characteristics of people with walking disabilities participated in clinical trial.  

 
(a) Intervention group 

 
(b) Control group  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4.1.2　試験方法 

下肢機能障害者がHRF低減に対する運動学習のための内部モデルを獲得する上で必須な因
子として，システムによる介入時効果がある．そこで介入時試験により，本システムのHRF

低減支援による即時的な介入時効果が得られることを検証する．介入時効果が得られる場合，
運動学習による経時的な介入後効果が期待される．そこで介入後試験により，介入時効果が
短期間で消滅せず，HRF低減支援を取り除いた後でも効果が持続することを検証する．これ
らのことから，協力者に対する試験プロトコルをFig. 4.1に設定する．介入群に対し，介入前
試験Test1，介入時試験Test2，介入後試験Test3を実施し，各試験の日数は1日間，3日間，1日
間とする．各試験日の実施間隔は1週間程度，試験全体の実施期間は30~40日程度とし，介入
前試験及び介入後試験ではVFがない状態で，介入時試験ではVFがある状態で試験を行う．
対照群に対しては，経過前試験Test1を1日間，経過後試験Test3を1日間実施し，試験全体の
実施間隔は30~40日程度とする． 

介入群及び対照群の全協力者に対し，Test1の実施前にシステムを用いた歩行を適宜行う．
手すり把持のみで歩行試験を実施可能であるか同席の理学療法士が判断し，バランスを崩す
ことによる転倒や捻挫の恐れがあると判断された場合，協力者にLIFTユニットを適用する．
また，介入群の協力者に対しては，当該VFの説明を事前に行い，HRF低減支援が適切に得ら
れるよう促す．各試験では歩行機能評価手法として10m歩行テスト（10mwt）を行い，各試
験日につき10回実施する．10mwt実施の様子をFig. 4.2に示す．各試験は協力者の身体に負荷
を与えない範囲で実施し，10mwt間で適宜休憩を取る．協力者が疲労を訴えた場合は試験を
終了する．全試験日程において，全協力者は可能な限り手すりに頼らない歩行を行うよう努
める．また，介助者（Assistant-1）が協力者の歩行に合わせてシステムのハンドルを牽引す
る．介助者（Assistant-2）が転倒を防止するために協力者に付き添うが，身体的介助は行わ
ない． 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Figure 4.1.  Protocols of critical trial for verifying effectiveness of developed system with intervention 
group and control group. In the test2, the visual feedback (VF) is applied to the intervention group. 
Except test2, all the walking tests are conducted without applying VF. 

 

Figure 4.2.  Overview of 10m walking test. An assistant-1 pulls the walker according to the subject’s 
walking pace so that the subject can walk without pushing the walker forward. An assistant-2 walks 
behind the subject in order to prevent them from falling down.  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4.1.3　評価方法 

本実証試験において，下肢機能障害者に対する本システムのHRF低減支援効果を検証する
ために用いる評価指標を次式で定義する． 

            (4.1) 
 

            (4.2) 

 
ただし，Fave_l[N]，Fave_r[N]は左右に対する評価指標，T[s]は10m歩行時間，FHRF_l(t)[N]，
FHRF_r(t)[N]は歩行開始からt[s]経過後の左右HRFである． 

前後比較法によりFaveの変化を評価するため，群内では対応のあるt検定，群間では対応の
ないt検定をそれぞれ実施し，両群間の平均に有意差が認められるかどうかの検証を行う．
同時に，群間におけるFaveの実質的な差を評価するため式(4.3)に示す標準化平均値差d，群内
の前後比較においては式(4.4)に示す効果量ddiffを用いる． 

 

            (4.3) 

 

            (4.4) 

ただし，µintervention[N]は介入群の平均，µcontrol[N]は対照群の平均，σintervention[N]は介入群の標
準偏差，σcontrol[N]は対照群の標準偏差，ρは対応のあるデータの前後の相関係数である．さ
らに，自立歩行機能評価のため，3章で定義したSw_rH，Sw_rL，Si_rH，Si_rL，Sw，Siを全協力者
に対し求める．補助具群の分布に基づく1次元のマハラノビス距離に基づき算出される
Sw_rH，Sw_rL，Si_rH，Si_rLにより，自立歩行機能をrH・rL状態別に評価することができる．ま
た，補助具群の分布に基づく2次元のマハラノビス距離を用いて算出されるSw，Siにより，自
立歩行機能をrH・rL状態を統合して評価することができる．加えて，マハラノビス距離に基
づく判別分析を適用したHRFMAP上のベクトルの変化を確認し，自立歩行機能改善を車椅子
群中心，補助具群中心，原点からの相対的な位置変化として評価する． 

Fave_ l =
1
T

FHRF _ l t( ) dt
0

T

∫

Fave_ r =
1
T

FHRF _ r t( ) dt
0

T

∫

d =
µintervention − µcontrol

σ intervention
2 +σ control

2

2

ddiff =
d

2(1− ρ)
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4.2　介入前試験 

本システムによるHRF低減支援の有効性検証のため，VFを適用する介入群で前後比較を行
う．同時に，対照群に対しても前後比較を行い，VFを適用しない下肢機能障害者のHRFに対
する評価を行う．前後比較による効果検証には，評価基準となるベースライン計測が必要で
ある．また，歩行試験を繰り返し実施することがHRF低減に及ぼす影響を調べることで，交
絡因子Ⅱ（歩行動作に対する慣れ）への対策として設けた組込基準d（定期的に歩行トレー
ニングを受けている）が妥当であることを検証する必要がある．同時に，介入前試験におけ
るHRF推移を介入群と対照群で比較し，両群でHRF低減に関する歩行機能が同等であること
を確認し，対照群の妥当性を検証することが求められる．そこで，HRF低減に対する評価の
基準となるベースライン計測，交絡因子Ⅱへの対策である組込基準dの妥当性検証，及び対
照群の妥当性検証を本節の目的とする． 

4.2.1　ベースライン計測のための試験方法 

本試験は，4.1節のTable 4.1(a)に示した介入群5名，(b)に示した対照群6名を対象とする．
介入前試験における試験風景をFig. 4.3(a)，(b)に示す．介入群の代表例として協力者Bに対す
る試験風景を(a)，対照群の代表例として協力者Kに対する試験風景を(b)に示している．試験
方法は10mwtであり，全協力者に対し10回ずつ実施する．各試験は協力者の身体に負荷を与
えない範囲で実施し，10mwt間で適宜休憩を取る．協力者が疲労を訴えた場合は試験を終了
する．システムによるVFがない状態で，全協力者は可能な限り手すりに頼らない歩行を行う
ように努める．本試験では，介助者2名が試験に参加し，1名が協力者の歩行に合わせてシス
テムのハンドルを牽引し，1名が転倒を防止するために協力者に付き添うが，身体的介助は
行わない．介入前試験の歩行練習に基づき，協力者D，Eに対しLIFTユニットによる定トル
ク免荷を適用する．免荷量を10[kg]相当に設定し，介入前試験，介入時試験，介入後試験全
体を通して統一する．10[m]評価区間におけるHRFを計測し，評価指標Faveを求める． 

当該システムのHRF低減支援による効果検証のため，VF適用前の全協力者のHRFを計測
し，評価基準となるベースラインを求める．さらに本試験では，交絡因子Ⅱへの対策である
組込基準dの妥当性検証のため，VFを適用しない状態のシステムを用いた10mwtがHRF低減
に及ぼす影響を両群間で比較，評価することが求められる．そこで，全協力者の試験結果に
対し，10mwtの実施回数とFave間の相関係数Rを求め，10mwt実施とHRF推移の関連を調べ
る．また，10mwtの初回と最終回のFaveを比較し，10mwtを繰り返し実施することがHRF低減
に及ぼす影響を評価する． 
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対照群としての妥当性検証のため，介入群と対照群とでベースライン及び10mwtの初回と
最終回のFaveの差を比較し，統計的有意水準を5%として対応のないt検定を行い，これらに有
意差がないことを確認する．同時に，両群間の標準化平均値差dを求め，Faveの実質的な差が
小さいことを確認する． 

 

(a) Intervention group 

(b) Control group 
 

Figure 4.3.  Experimental environment of clinical trial for verifying effectiveness of system in terms 
of assisting people with walking disabilities to reduce handrail reaction force while walking. In the 
test1, the developed visual feedback is not applied to the subjects. An assistant pulls the walker 
according to the subject’s walking pace so that the subject can walk without pushing the walker 
forward.  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4.2.2　試験結果 

介入前試験で得られた結果としてFig. 4.4は，ベースライン値を介入群と対照群で比較した
結果を示す．各10mwtで計測される左右Faveの和の平均値をベースライン値としている．黒点
がベースラインの標本平均，エラーバーは標本標準偏差に対応している．介入群と対照群の
標本平均はそれぞれ45.7[N]，49.9[N]であり，標本標準偏差は26.1[N]，26.6[N]であった．統
計的有意水準を5%とする対応のないt検定の結果，p値は0.80であり介入群と対照群の間に有
意差を認めなかった．同時に，両群間のベースライン値の標準化平均値差は0.16であり，そ
の差は小さいことが確認された． 

Fig. 4.5は，VFの介入がない状態で10mwtを繰り返し実施することが，HRF低減に及ぼす影
響に関する結果を示す．10mwt初回と最終回の左右Faveの和の平均値に関して，その差を介入
群と対照群とで比較した結果を示している．黒点がFaveの標本平均，エラーバーは標本標準
偏差に対応している．介入群と対照群の平均はそれぞれ-0.9[N]，4.0[N]であり，標本標準偏
差は13.9[N]，12.2[N]であった．Faveの初回値から最終回値を差し引いた平均に関して，介入
群では減少し，対照群では増加した．統計的有意水準を5%とする対応のないt検定の結果，p

値は0.55であり，介入群と対照群の間に有意差を認めなかった．同時に，両群間の標準化平
均値差は0.37であり，その差は小さいことが確認された．Fig. 4.6(a)，(b)は，10mwt初回及び
最終回のFaveを介入群と対照群とで比較した全協力者分の結果を示す．実線が右Fave，破線が
左Faveに対応し，(a)が介入群，(b)が対照群の結果を示している．初回と最終回の差分値に関
して，正を示す結果と負を示す結果が両群に散在しており，群間で明らかな偏りがないこと
が確認された． 
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Figure 4.4.  Baseline of handrail reaction force (HRF) in each group. Fave_l and Fave_r are the average 
of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2).  Black points denote the average of 
Fave and error bars denote the standard deviation of Fave. The p-value is calculated based on unpaired t-
test and the d-value is calculated based on formula (4.3) respectively for verifying the difference of the 
baseline between intervention group and control group.  

 
Figure 4.5.  Difference of handrail reaction force (HRF) between first-trial and last-trial. Fave_l and 
Fave_r are the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). Black points 
denote the average of Fave and error bars denote the standard deviation of Fave. The p-value is 
calculated based on unpaired t-test and the d-value is calculated based on formula (4.3) respectively 
for verifying the difference of the Fave between intervention group and control group.  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(a) Intervention group 

(b) Control group 
 

Figure 4.6.  Difference of handrail reaction force (HRF) between trial-first and trial-last. Fave is the 
average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). These graphs show each 
subject’s Fave. Continuous lines and dashed lines represent the right and left Fave respectively.  
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Fig. 4.7(a)，(b)は，VFの介入がない状態で，介入群及び対照群に対し10mwtを繰り返し実
施した時のFaveの推移を示す．実線が右Fave，破線が左Faveに対応し，(a)が介入群，(b)が対照
群の結果である．協力者Dは試験途中で疲労を訴えたため，10mwtの実施回数を7回に留め
た．協力者B，C，J，Kは片麻痺を有するため，左右片側のみの結果である．グラフより，
10mwtを繰り返し実施することでFaveが変動するものの，両群共に10mwtの実施回数とHRF変
動の明確な関連は確認されなかった．さらに，Table 4.2(a)，(b)は，Fig. 4.7における10mwt実
施回数とFaveの相関係数を示す．(a)が介入群，(b)が対照群の結果である．正の相関は10mwt

実施回数を重ねる毎にFaveが増加する傾向であり，負の相関は減少する傾向であることを示
す．相関係数に関して，介入群の協力者Aの左側では0.86，対照群の協力者Fの左側では0.89

であり強い正の相関が認められた．また，介入群の協力者Bの右側では-0.88，対照群の協力
者Fの右側では-0.76，協力者Jの右側では-0.86であり強い負の相関が認められた． 

 
Table 4.2.  Correlation coefficient between Fave and trial number of 10m walking test. Fave is the 
average of handrail reaction force, which is calculated based on formula (4.1) and (4.2). 

            (a) Intervention group      　(b) Control group 
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(a) Intervention group 

(b) Control group 
 

Figure 4.7.  Handrail reaction force (HRF) in each trial of 10m walking test. These graphs show each 
subject’s Fave. Fave is the average of HRF, which is calculated based on formula (4.1) and (4.2). 
Continuous lines and dashed lines represent the right and left Fave respectively. 
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4.2.3　考察 

HRF低減に対する評価基準となるベースライン計測，交絡因子Ⅱへの対策である組込基準
dの妥当性検証，対照群の妥当性検証のため，VFを適用しない状態のシステムを用いて介入
群5名，対照群6名に対し介入前試験を行った．試験の結果，Fig. 4.4に示すようにFaveの平均
に関して，両群間に有意な差は認められず，標準化平均値差も小さいことから，ベースライ
ンが同程度であることがわかった．また，全体の傾向としてFig. 4.7に示すように介入群，対
照群共に10mwtの実施回数とFave変動との関連が少ない傾向にあることがわかった．同時
に，Table4.2より一部の協力者のFaveに関して10mwt実施回数と強い相関が認められるものの
両群間での偏りは小さく，その他協力者の相関係数が全て±0.7以内であり強い相関がないこ
とが確認された．さらに，Fig. 4.5より介入群及び対照群での10mwt実施初回と最終回とを比
較した結果，両群共に10mwt初回と最終回の間に有意な差は認められず，標準化平均値差も
小さいことが確認された．これらの結果から，10mwtを繰り返し実施することがHRF低減に
及ぼす影響は少なく，介入群及び対照群のHRF低減に関与する歩行機能は定常であると考え
られる．したがって，普段から歩行トレーニングに取り組んでいる下肢機能障害者を対象と
する組込基準dに関して，交絡因子Ⅱに対する考慮は妥当であると判断することができる． 

Table4.2に示すように，LIFTユニットによる定トルク免荷を適用した協力者において，
10mwt実施回数と左右Fave間の相関係数が協力者Dでは0.32，0.15，協力者Eでは0.02，-0.04で
あり，相関は小さいことが確認された．したがって，定トルク免荷が協力者D，EのHRF低減
にもたらす影響は少なく，対象とする協力者の範囲を拡大するための機能を果たしていたと
考えられる．10mwt実施回数とFaveの相関に関して，強い負の相関を示す協力者が両群におい
て１名づつ確認された．これは，システムによるVFがない状態であっても，身体による体性
感覚フィードバックを活用することでHRF低減に対する学習が自然に進んだためと推測され
る．また，10mwt実施回数とFaveの相関に関して，強い正の相関を示す協力者が両群において
１名ずつ確認された．これは，10mwtを繰り返し実施することにより，疲労が蓄積されたた
めと推測される．これらの違いは協力者毎の個人差によるものであり，症状の重症度，疾患
や運動能力等様々な因子の影響を受けた結果であると考えられる． 

Fig. 4.5より，10mwt初回と最終回のFaveの差を介入群と対照群とで比較した結果，介入群
は増加，対照群は減少したことがわかった．しかし，両群間でFaveの減少量に対して有意差
は認められず，標準化平均値差も小さいことが確認された．また，Fig. 4.4より，両群間の
ベースラインがほぼ同程度であることが確認された．以上のことから，10mwt実施回数とFave

間の相関に協力者毎のばらつきはあるが，介入群と対照群との間でHRF低減に関与する歩行
機能の差は小さく，効果検証においてTable4.1(a)の介入群と比較，評価する対象として
Table4.1(b)の対照群が妥当であることを示すことができた． 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4.3　介入時試験 

下肢機能障害者が歩行動作におけるHRFを認識する方法として，上肢の体性感覚による
フィードバックが存在する．これは人の力覚・触覚系によるものであり，定量的な認識が困
難である．このため，下肢機能障害者がHRFを定量的に認識するには，体性感覚によらない
外部システムからのフィードバックが必要である．本システムは，HRFを計測すると同時に
得られたデータから運動学習に必要なKP及びKRを抽出し，これらを視覚的にフィードバッ
クすることにより，対象者とシステムの間で運動中枢系を含むフィードバックループを形成
し，HRF低減のための学習を促進できると考えられる．さらに，この介入時効果が得られる
状態で，本システムのVFを適用した歩行試験を継続することで，経時的な介入後効果に繋が
ると期待される．そこで，本システムのVFによるHRF低減に対する介入時効果の検証，及び
VFを適用した歩行試験を継続することによるHRF推移の評価を本節の目的とする． 

4.3.1　介入時効果検証のための試験方法 

本試験は，4.1節のTable 4.1(a)に示した介入群5名を対象とする．介入時における試験風景
をFig. 4.8に示す．当該VF及びLIFTユニットによる定トルク免荷を適用した代表例として協力
者Eに対する試験風景を示している．試験方法は10mwtであり，全協力者に対し10回ずつ実
施する．各試験は協力者の身体に負荷を与えない範囲で実施し，10mwt間で適宜休憩を取
る．協力者が疲労を訴えた場合は試験を終了する．全協力者はシステムによるVFがある状態
で，可能な限り手すりに頼らない歩行を行うように努める．VFの構成，歩行中に注目すべき
点等の説明は事前に行う．VFにより協力者に提示するHRF低減に対する目標値に関して，目
標は無理なく達成できるよう適切に設定しなければならない．高すぎる目標や達成が容易な
目標は対象者のモチベーション低下を招く．また，HRFは下肢機能障害の重症度や症状に
よって異なり個人差がある．これらのことから，目標値は各協力者毎に設定する必要がある．
したがって，介入時試験１日目で提示するHRF低減に対する目標値は，各協力者の介入前試
験における結果に基づき設定し，同試験日中は目標値を統一する．介入時試験2日目，3日目
においては，前試験日における各協力者のHRF低減状況に合わせて目標値を適宜変更する．
本試験では，介助者2名が試験に参加し，1名が協力者の歩行に合わせてシステムのハンドル
を牽引し，1名が転倒を防止するために協力者に付き添うが，身体的介助は行わない．介入
群の日常の移動手段に関して，協力者A，Bは補助具，協力者C，D，Eは車椅子が主であ
る．介入前試験の歩行練習において，補助具使用者の協力者A及び車椅子使用者の協力者D

に関して，支持脚のphase切り替えと遊脚側のHRFの増減が合致する傾向が確認されたことか
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ら，協力者A，Dに対するKRとして，式(3.18)，(3.19)のFsaを提示する．協力者B，C，Eに対
しては，式(3.16)，(3.17)のFtaをKRとして提示する．また，介入前試験と同様に，協力者D，
Eに対しLIFTユニットを適用する．免荷量を10[kg]相当に設定し，介入時試験全体を通して
統一する．10[m]評価区間におけるHRFを計測し，評価指標Faveを求める． 

本システムのVFによるHRF低減支援効果を検証するため，VF介入時の全協力者のHRFを
計測し，介入前試験で得られたベースラインと比較，評価する．統計的有意差の有無を調べ
るため，有意水準5%として対応のあるt検定を行いp値を求める．同時に，比較対象とする
HRFの実質的な差を調べるため，効果量を求める．また，VFを適用した歩行トレーニングの
継続とHRF低減の関連を調べるため，各介入時試験日とHRF推移の関連を調べる．さらに，
VFの提示画面を見ながらHRFが減少するよう歩行を調整できたことを確認するために，各試
験日の歩行試験後に協力者に対して口頭で主観的なコメントを聞く．コメントに基づき，提
示画面を見ながらの歩行が困難であると判断された協力者は，本試験の対象者として適切で
ないと判断し試験結果から除外する． 

 

 
Figure 4.8.  Experimental environment of clinical trial for verifying effectiveness of system in terms 
of assisting people with walking disabilities to reduce handrail reaction force while visual feedback 
(VF) is applied to subjects. In the test2, the developed VF is applied to the intervention group. An 
assistant pulls the walker according to the subject’s walking pace so that the subjects can walk without 
pushing the walker forward. Lift unit is connected to the waist of the subject D and E through a sling 
so that the lift unit can apply a constant torque method to the body trunk appropriately.  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4.3.2　試験結果 

介入時試験において，口頭で得られたコメントにより，全協力者が提示画面を見ながら歩
行を調整できていたことが確認された．Fig. 4.9は，各10mwtで計測される左右Faveの和の平
均値を各試験日ごとで比較した結果を示す．黒点が標本平均，エラーバーが標本標準偏差に
対応している．全協力者の介入前試験の平均は45.7[N]，介入時試験の各試験日における平均
はそれぞれ29.9[N]，28.0[N]，28.4[N]であり，標本標準偏差は介入前試験で26.1[N]，介入時
試験の各試験日で22.4[N]，25.8[N]，23.2[N]であった．対応のあるt検定の結果，介入前試験
と介入時の全試験日の間に有意差を認めた．また，介入前試験と介入時の各試験日間の効果
量に関して，それぞれ1.87，2.96，2.48であり，その差は大きいことが確認された．Fig. 4.10

は，各協力者の10mwtにおけるFaveの推移を各試験日ごとに示したものである．実線が右
Fave，破線が左Faveに対応し，(a)が協力者A，(b)が協力者B，(c)が協力者C，(d)が協力者D，
(e)が協力者Eの結果である．エラーバーは標本標準偏差に対応しており，介入前試験実施か
らの経過日数をエラーバー上にDayと示している．本システムのVF介入により，全協力者が
介入前と比較して介入時ではHRFを低減できた．また，個人差はあるが全体の傾向として，
介入時試験１日目でHRFが即時的に減少し，２日目と３日目では１日目と同程度のHRFを維
持する傾向にあった．協力者B，Dでは，２日目と３日目においても１日目と比較してHRFが
減少しているが，介入時試験１日目の減少量には及ばないことが確認された．KRとしてFta

を用いた協力者B，C，E，及びFsaを用いた協力者A，Dの結果に関して，大きな差異はなく
両者共にHRFを低減することができた．また，LIFTユニットによる定トルク免荷を適用した
協力者D，Eについても，免荷を適用しなかった協力者と同様にHRFを低減できたことが確
認された． 
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Figure 4.9.  Average of handrail reaction force (HRF) of intervention group in test1 and test2. Fave_l 
and Fave_r are the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). Black points 
denote the average of Fave and error bars denote the standard deviation of Fave. In the test1, the 
developed visual feedback (VF) is not applied to the intervention group. In the test2, the developed VF 
is applied to the intervention group. The p-value is calculated based on paired t-test and the ddiff-value 
is calculated based on formula (4.4) respectively for verifying the effectiveness of the system in terms 
of assisting people with walking disabilities to reduce the HRF while the VF is applied to the subjects.  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  　 (a) Subject A　　　　　　   　       (b) Subject B 

           　(c) Subject C　　　　　　　         (d) Subject D 

    (e) Subject E 
 

Figure 4.10.  Average of handrail reaction force of each subject in test1 and test2. Fave is the average 
of HRF, which is calculated based on formula (4.1) and (4.2). Continuous lines and dashed lines 
represent the right and left Fave respectively. Error bars denote the standard deviation of Fave. 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4.3.3　考察 

本システムのVFによるHRF低減支援効果の検証，及びVFを適用した歩行トレーニングを
継続することによるHRF推移の評価のため，介入群5名に対し介入時試験を行った．試験の
結果，Fig. 4.9に示すように評価指標Faveに関して，介入前と比較して，当該VFを適用するこ
とにより介入時の全試験日においてFaveが有意に減少し，各試験日の効果量も1.87，2.96，
2.48と大きいことがわかった．4.2節の介入前試験の結果より，10mwtを繰り返し実施するこ
とがHRF低減に及ぼす影響は少なく，介入群のHRF低減に関与する歩行機能は定常とみなせ
ること，及び，定トルク免荷の適用が協力者D，EのHRF低減に及ぼす影響が少ないことが
確認された．これらの介入前試験結果と介入時試験結果により，本システムによるVFのHRF

低減支援の有効性を検証することができた．本システムは，下肢機能障害者のHRFデータに
基づき運動学習に必要なKP及びKRを抽出し，視覚的なフィードバックによりKP及びKRをリ
アルタイムに対象者に提示できる．これにより，対象者は歩行時のHRFを認識すると同時
に，各10mwtにおいて明確な目標をもつことが可能となり，VFなしの10mwtではHRFが定常
であったのに対し，VFを適用することでHRFを有意に低減させることができた．以上のこと
から，上肢や下肢による体性感覚フィードバックと合わせて，HRFに関するKP及びKRを視
覚的にフィードバックし，協力者がこれを認識することにより，協力者とシステムとの間で
運動中枢系を含むフィードバックループが形成され，Fig. 3.16で示した原理により運動学習
を促進することができたと考えられる． 

KRとしてFsaを用いた協力者A，D，Ftaを提示した協力者B，C，Eに関して，両者間で大き
な差異はなく共にFaveを低減できたことから，全時間平均Ftaと区間平均Fsaの検出力の差が
HRF低減のための運動学習促進に及ぼす影響は少ないことが確認された．したがって，HRF

と左右支持脚との関連を指標に反映させる必要性は少なく，歩行中のHRF推移を反映可能で
あることがKRの指標に対する条件であると考えられる．また，LIFTユニットによる定トル
ク免荷を適用した協力者D，Eについても，Faveを低減できたことが確認された．これらのこ
とから，介助を必要としない自立歩行を獲得できていない維持期の方であったとしても，本
システムのHRF低減支援が得られることで，上肢への依存低減による自立歩行機能改善が実
現できると考えられる 

介入前試験結果のTable4.2より，10mwt実施回数とFaveの相関に関して，協力者Aは強い正
の相関を示し，協力者Bは強い負の相関を示すことが確認された．強い正の相関は，10mwt

を繰り返し実施することによる疲労の蓄積が原因であり，強い負の相関は，身体による体性
感覚フィードバックを活用することでHRF低減に対する学習が自然に進んだことが原因であ
ると推測される．一方，介入時試験の結果，協力者A，Bを含む全員がFaveを有意に低減でき
たことが確認された．したがって，10mwtを繰り返し実施することがHRF低減に及ぼす影響
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には個人差があると考えられるが，本システムの支援による効果が10mwt実施による影響を
上回ったため，Fig. 4.9及びFig. 4.10の結果が得られたと考えられる． 

Fig. 4.10に示すように，全協力者においてVFを適用することでFaveが減少した．協力者毎
にばらつきはあるが，全体的な傾向として，介入時試験１日目でFaveが大きく減少し，それ
以降は同程度のFaveを維持することがわかった．このことから，本システムのHRF低減支援
は有効であり，介入時効果には即時性があることが確認できた．各介入時試験日において，
協力者毎のFave低減量のばらつきは，運動学習のための修正運動習得に要する時間や，下肢
機能障害の症状や疾患が協力者毎に異なるためであると考えられる．本システムのVFによる
HRF低減支援効果が得られる状態で歩行トレーニングを繰り返し実施することにより，CNS

の内部モデル構築が促進され運動学習が行われる．これにより，再びVFを取り除いた状態
に戻したとしても，HRF低減に対して同様の効果が持続すると考えられる． 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4.4　介入後試験 

本システムのHRF低減支援効果に関して，介入時の有効性を4.3節により検証できた．VF

によるHRF低減支援効果が得られる状態で歩行トレーニングを継続することにより，CNSの
内部モデル構築及び運動学習が促進され，VFを取り除いた状態に再び戻したとしても，HRF

低減に対して同様の効果が得られると考えられる．上肢への依存低減による自立歩行機能改
善においては，介入から一定期間経過した後であっても，経時的な効果が持続することが非
常に重要である．また，VFを適用しない対照群に関して，一定の期間を経た場合でもHRFの
変動は少なく，交絡因子Ⅰ（疾患の自然治癒による身体機能回復）への対策として設けた組
込基準c（疾患発症から6ヶ月以上経過した維持期である）が妥当であることを検証する必要
がある．交絡因子Ⅰ及びⅡ（歩行動作に対する慣れ）に対する考慮が妥当であると判断され
た上で，HRF低減に関して対照群と介入群で比較，評価を行う．そこで，VF介入後のHRF低
減支援効果の検証，交絡因子Ⅰへの対策である組込基準cの妥当性検証，対照群と介入群と
の比較，評価を本節の目的とする． 

4.4.1　介入後効果検証のための試験方法 

本試験は，4.1節のTable 4.1(a)，(b)に示した介入群5名，対照群6名を対象とする．介入後
試験における試験風景をFig. 4.11(a)，(b)に示す．介入群の代表例として協力者Cに対する試
験風景を(a)，対照群の代表例として協力者Hに対する試験風景を(b)に示している．安全のた
め協力者Cに対しスリングを使用するが，免荷は行わない．試験方法は10mwtであり，全協
力者に対し10回ずつ実施する．各試験は協力者の身体に負荷を与えない範囲で実施し，
10mwt間で適宜休憩を取る．協力者が疲労を訴えた場合は試験を終了する．全協力者は可能
な限り手すりに頼らない歩行を行うように努める．本試験では，介助者2名が試験に参加
し，1名が協力者の歩行に合わせてシステムのハンドルを牽引し，1名が転倒を防止するため
に協力者に付き添うが，身体的介助は行わない．介入前試験，介入時試験と同様に，協力者
D，Eに対しLIFTユニットを適用する．免荷量は10[kg]相当の荷重に設定し，介入後試験全体
を通して統一する．10[m]評価区間におけるHRFを計測し，評価指標Faveを求める． 

本システムのVF介入後のHRF低減支援効果を検証するため，VF介入時試験から一定の日
時間隔を経た後で介入後試験を実施し，介入前試験で求めたHRF低減の評価基準であるベー
スラインとの比較を行う．さらに，VF介入によるHRFの変化を捉えるため，介入群の各協力
者のHRFデータを時系列グラフで表記し，介入前と介入後で比較，評価する．交絡因子Ⅰへ
の対策である組込基準cの妥当性検証のため，VFを適用しない対照群について，経過前と経
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過後のHRFを比較，評価することが求められる．統計的有意差の有無を調べるため，対応の
あるt検定を行いp値を求める．統計的有意差は有意水準5%とする．さらに，比較対象とする
Faveの実質的な差を調べるため，式(4.4)で定義される効果量を求める． 

2群間の前後比較では，両群の後の結果を比較する方法，及び，両群の前後差分の結果を
比較する方法がある．それぞれの方法に関して，群間の効果の差に対する推定誤差の期待値
は次式で求められる[79]．式(4,5)，(4,6)に基づき評価方法を選択できる条件として，介入前
の結果が群間で同程度である必要がある．4.1節の結果，介入群及び対照群のFaveに関して平
均値に有意差が認められず，標準化平均値差が小さいことから，ベースラインは同等とみな
せるため，当該条件は満たすと考えられる． 

　 
 　　　              (4,5) 
 

                 (4,6) 

 
ただし，Eは推定誤差の期待値，σは標準偏差，ρは各群で前後に得られたデータの相関係数
である．相関係数ρが0.5より小さい場合，推定誤差の期待値は式(4.5)の方が小さくなるた
め，群間の比較では介入後のデータを比較する方法が推奨される．一方，相関係数ρが0.5よ
り大きい場合，推定誤差の期待値は式(4.6)の方が小さくなるため，群間の比較では介入前と
介入後の差分データを比較する方法が推奨される．そこで，介入群及び対照群のFaveに関し
て，前後でデータの相関係数を調べ，その値に応じて群間比較に用いる評価方法を決定する．

E =σ 2

E = 2(1− ρ)σ 2
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(a) Intervention group 

(b) Control group 
 

Figure 4.11.  Experimental environment of clinical trial for verifying effectiveness of system in terms 
of assisting people with walking disabilities to reduce handrail reaction force after applying visual 
feedback (VF) to subjects. In the test3, the developed VF is not applied to the subjects. An assistant 
pulls the walker according to the subject’s walking pace so that the subjects can walk without pushing 
the walker forward. Lift unit is connected to the waist of the subject D and E through a sling so that 
the lift unit can apply a constant torque method to the body trunk appropriately. 
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4.4.2　試験結果 

介入後試験で得られた結果としてFig. 4.12(a)は，介入前及び介入後において介入群の
10mwtにおけるFaveを比較した結果を示す．黒点が標本平均，エラーバーは標本標準偏差に対
応している．全協力者の平均は介入前で45.7[N]，介入後で27.7[N]であり，標本標準偏差は介
入前で26.1[N]，介入後で25.4[N]であった．対応のあるt検定の結果，介入前試験と介入後試
験との間に有意差を認めた．また，前後の標準化平均値差は0.70，効果量は19.40であった．
Fig. 4.12(b)は，介入群の各協力者の10mwtにおけるFaveの推移を示す．実線が右Fave，破線が
左Faveに対応している．介入群5名のうち，全協力者の左右Faveが介入後試験で減少した．　 

経過後試験で得られた結果としてFig. 4.13(a)は，経過前試験及び経過後試験において対照
群の10mwtにおけるFaveを比較した結果を示す．黒点が標本平均，エラーバーは標本標準偏差
に対応している．全協力者の平均は経過前で49.9[N]，経過後で54.7[N]であり，標本標準偏差
は経過前で26.6[N]，経過後で24.8[N]であった．対応のあるt検定の結果，経過前試験と経過
後試験との間に有意差を認めなかった．また，前後の標準化平均値差は0.19，効果量は0.54

であった．Fig. 4.13(b)は，対照群の各協力者の10mwtにおけるFaveの推移を示す．実線が右
側，破線が左側に対応している．対照群6名のうち，協力者Gの左右Fave，協力者Hの左右
Fave，協力者Iの左右Fave，協力者Jの右Faveは経過後試験で増加し，協力者Fの左右Fave，協力
者Kの右Faveは経過後試験で減少した． 

Fig. 4.14は，介入群と対照群の全協力者に関して，前後試験における左右Faveの和の平均値
をプロットした結果を示す．黒点が対照群，白点が介入群の各協力者のデータであり，グラ
フ横軸が介入前試験及び経過前試験におけるFave，縦軸が介入後試験及び経過後試験におけ
るFaveである．介入群及び対照群のFaveに関して，前後データの相関係数はそれぞれ0.99，
0.94であり，0.5より大きい値であった．したがって，推定誤差の期待値をより小さくするた
め，介入群と対照群との比較に対し，前後の差分データを用いる．Fig. 4.15は，介入群及び
対照群の10mwtにおけるFaveの平均に関して，各前後試験の差分の結果を示している．黒点が
標本平均，エラーバーは標本標準偏差に対応している．介入群の平均は18.0[N]，対照群の平
均は-4.8[N]であり，標本標準偏差は介入群1.2[N]で，対照群で8.9[N]であった．対応のあるt

検定の結果，対照群と介入群の間に有意差を認めた．また，対照群と介入群のFaveの差分に
関して，標準化平均値差は3.56であった． 
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         (a) Average of all subjects’ HRF               　(b) Average of each subject’s HRF  
 
Figure 4.12.  Result of intervention group in test1and test3. The word “Before” represents the result of 
test1 and the word “After” represents the result of test3. (a) The average of handrail reaction force 
(HRF) of all the subjects in test1 and test3. Black points denote the average of Fave and error bars 
denote the standard deviation of Fave. (b) The average of HRF of each subjects in test1 and test3. 
Continuous lines and dashed lines represent the right and left Fave respectively. 

 

       　　(a) Average of all subjects’ HRF 　       (b) Average of each subject’s HRF  
 
Figure 4.13.  Result of control group in test1 and test3. The word “Before” represents the result of 
test1 and the word “After” represents the result of test3. (a) The average of handrail reaction force 
(HRF) of all the subjects in test1 and test3. Black points denote the average of Fave and error bars 
denote the standard deviation of Fave. (b) The average of HRF of each subject in test1 and test3. 
Continuous lines and dashed lines represent the right and left Fave respectively.  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Figure 4.14.  Correlation of handrail reaction force (HRF) between test1 and test3 in both groups. 
Fave_l and Fave_r are the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). Black 
points denote the Fave of control group and white points denote the Fave of intervention group. 

 

 
Figure  4.15  Difference of handrail reaction force (HRF) between test1 and test3. Fave_l and Fave_r are 
the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). Black points denote the 
average of Fave and error bars denote the standard deviation of Fave. The p-value is calculated based on 
unpaired t-test and the d-value is calculated based on formula (4.3) respectively for verifying the 
difference of the Fave between intervention group and control group. 
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4.4.3　考察 

本システムのVFによる経時的なHRF低減支援効果の検証のため，VFを適用しない状態の
システムを用いて介入群5名に対し10mwtを実施する介入後試験を行った．試験の結果，Fig. 

4.12(a)に示すように，介入前と比較して介入後ではFaveが有意に減少し，効果量も19.4と大き
いことがわかった．さらにFig. 4.15に示すように，各前後試験における結果に関して，対照
群と比較して介入群のFaveが有意に減少したことを確認することができた．先述の対照群に
対する結果より，維持期の下肢機能障害者のHRF低減に関与する歩行機能が定常とみなせる
こと，協力者D，Eに対する介入前試験結果より，LIFTユニットの適用がHRF低減に及ぼす
影響は少ないことが検証された．これらの結果と介入群に対する本試験結果より，当該シス
テムによるVFのHRF低減に対する経時的な有効性を確認することができた．本システムは，
下肢機能障害者のHRFデータに基づき運動学習に必要なKP及びKRを抽出し，これらをVFに
よりリアルタイムに対象者に提示できる．4.3節において，当該VFを介入させ，システムと
対象者間で運動中枢系を含むフィードバックループを形成させることにより，介入群の全協
力者が歩行時にHRFを低減できることを検証した．さらに，介入時試験から一定の期間をあ
けて実施した介入後試験においても同様にHRF低減を持続できていたことから，本システム
のHRF低減支援により，介入群の全協力者がHRFを低減した歩行を運動学習することができ
たと考えられる． 

HRF低減に対する交絡因子Ⅰへの対策である組込基準cの妥当性検証のため，VFを適用し
ない状態のシステムを用いて対照群6名に対し10mwtを実施する経過後試験を行った．試験の
結果，Fig. 4.13(a)に示すように，経過前と経過後ではFaveの平均に有意差は認められず，効果
量0.54であることがわかった．これより，維持期の下肢機能障害者に関して，疾患の自然治
癒による身体機能回復がFave低減に及ぼす影響は少なく，HRF低減に対する歩行機能は定常
とみなせることが確認できた．したがって，維持期の下肢機能障害者を試験対象とする組込
基準cに関して，交絡因子Ⅰによる影響の考慮は妥当であると判断することができる． 

介入前試験結果のTable4.2より，10mwt実施回数とFaveの相関に関して，協力者A，Fの左側
は強い正の相関を示し，協力者Bの左側と協力者F，Jの右側は強い負の相関を示すことが確
認された．強い正の相関は，10mwtを繰り返し実施することによる疲労の蓄積が原因であ
り，強い負の相関は，身体による体性感覚フィードバックを活用することでHRF低減に対す
る学習が自然に進んだことが原因であると推測される．一方，介入後試験の結果，協力者
A，Bを含む介入群の全員がFaveを有意に低減できたことが確認された．したがって，10mwt

を繰り返し実施することがHRF低減に及ぼす影響には個人差があると考えられるが，本シス
テムの支援による効果が10mwt実施による影響を上回ったため，Fig. 4.12の結果が得られた
と考えられる．また，介入後試験の結果，協力者Fは左右共にFaveが減少したのに対し，協力
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者Jは右Faveが増加した．さらに，協力者F，JにおけるFaveの変化量は，介入群と比較して小
さいことが確認された．したがって，10mwtを繰り返し実施することがHRF低減に及ぼす影
響には個人差があると考えられるが，維持期の下肢機能障害者において，10mwt実施が期間
経過によるHRF低減に及ぼす影響は小さかったため，Fig. 4.13の結果が得られたと考えられ
る． 

Fig. 4.13(b)に示すように，対照群において経過後試験でFaveが増加した協力者と減少した協
力者が確認された．全協力者は維持期でありHRF低減に関与する歩行機能は定常であると考
えられるが，体調の日ごとの変動は協力者によって異なり，これがHRFに影響したため当該
結果が得られたと考えられる．対照群と同様に介入群においても体調の変動による変化が
HRFに影響したと考えられるが，体調の変動が及ぼす影響よりVFによる効果が上回ったた
め，Fig. 4.12(b)に示すように，介入群の全協力者が介入後試験でFaveを低減できたと考えられ
る．介入群におけるFave減少量のばらつきは，介入時試験でのHRFを低減した歩行に対する
学習度合いが協力者によって異なることに起因する個人差であると考えられる．しかし，
HRF低減に関与する歩行機能が定常であると考えられる維持期の下肢機能障害者で構成され
る介入群の全協力者においてFaveが有意に減少し，さらに対照群と比べてFaveが有意に減少し
たことから，本システムのHRF低減支援による経時的な介入後効果を検証することができ
た． 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4.5　HRFMAP及びIWSによるHRF低減効果検証 

本システムのVFを介入群に適用した結果，歩行動作においてHRF低減支援による介入時効
果が得られること，さらに，介入時試験を繰り返し実施することで運動学習が促進され経時
的な介入後効果が得られることを前節で検証することができた．また，対照群の結果より，
VFを適用しない場合では一定期間経過によるFaveの変動が少なく，HRF低減に関与する歩行
機能は定常とみなせることがわかった．歩行動作において，下肢機能障害者のHRFは支持脚
の切替に合わせて周期的に増減を繰り返すため，自立歩行機能改善のためには，FrHとFrLを
低減させることが重要である．したがって，前節までの結果を自立歩行機能と関連づけて
rH・rL状態の観点から定量的に検証するために，3.2節で述べたIWS及び判別分析を施した
HRFMAPを用いることが有効であると考えられる．また，時系列グラフにより，rH・rL状態
における傾向を捉え，HRFMAPにおける評価の妥当性検証を行う必要がある．そこで，VF

介入による介入群のHRF推移を時系列グラフ，HRFMAP及びIWSに基づき評価し，本システ
ムのHRF低減支援の有効性を検証することを本節の目的とする． 

4.5.1　時系列グラフによる評価 

本システムのHRF低減支援効果の評価にHRFMAPを用いるための足掛かりとして，介入前
後でのHRFを時系列グラフで表記し，rH・rL状態における傾向を捉える．介入群のHRFに関
して，介入前後の時系列グラフの代表例を，協力者A，B，C，D，Eの順にFig. 4.16，Fig. 

4.17，Fig. 4.18，Fig. 4.19，Fig. 4.20に示す．図中の各グラフは，10mwtの評価区間において，
計測開始から10[s]経過するまでの結果を抜粋したものである．(a)が介入前，(b)が介入後の
結果を示しており，実線が右FHRF，破線が左FHRFに対応している．個人差はあるが，本シス
テムのVFによる経時的な介入後効果により，全協力者のHRFが減少していることがグラフか
ら読み取れる．特に，協力者A，B，EはrH・rL両状態，協力者CはrL状態，協力者DはrH状
態において，HRFを低減できたことが確認された． 
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(a) before 

           

(b) after 
Figure 4.16.  Handrail reaction force (HRF) of subject A before and after intervention of system.  

 

 
(a) before 

           

(b) after 
Figure 4.17.  Handrail reaction force (HRF) of subject B before and after intervention of system.  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(a) before 

           

(b) after 
Figure 4.18.  Handrail reaction force (HRF) of subject C before and after intervention of system. 

 

 
(a) before 

           

(b) after 
Figure 4.19.  Handrail reaction force (HRF) of subject D before and after intervention of system. 
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(a) before 

           

(b) after 
Figure 4.20.   Handrail reaction force (HRF) of subject E before and after intervention of system. 
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4.5.2　HRFMAP及びIWSによる評価 

本システムのHRF低減支援適用による介入群のHRF推移，及び期間経過による対照群の
HRF推移をHRFMAPにおけるベクトルとしてプロットした結果をFig. 4.21(a)，(b)に示す．ベ
クトルの末端が介入前試験及び経過前試験における結果の平均値，ベクトルの先端が介入後
試験及び経過後試験における結果の平均値を示しており，実線が右側，破線が左側に対応し
ている．介入群のHRFMAPにおいて，時系列グラフ上で主にrL状態におけるHRFの低減が確
認された協力者Cのベクトルは，rH・rL両状態におけるHRFの低減が確認された協力者A，
B，Eのベクトルと比較して，傾きがFrL軸により近いことが読み取れる．また，時系列グラ
フ上で主にrH状態におけるHRFの低減が確認された協力者Dのベクトルは，協力者A，B，E

のベクトルと比較して，傾きがFrH軸により近いことがわかった．以上の知見は，4.5.1項で時
系列グラフによる評価で得られた知見と合致する．したがって，HRFMAPにおける評価は，
HRF推移をrH・rL状態から捉えることができており，妥当であると判断できる．さらに，
HRFMAPにおけるベクトルの全体の傾向として，対照群では向きに規則性がないのに対し，
介入群では個人毎のばらつきはあるものの一様に右肩上がりであることが確認できた． 
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(a) Intervention group 

(b) Control group 
 

Figure  4.21.  Result of clinical trial for verifying effectiveness of developed system in terms of 
assisting people with walking disabilities to reduce handrail reaction force (HRF). Continuous lines 
and dashed lines represent the right and left HRF respectively. 
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マハラノビス距離に基づく判別分析を適用したHRFMAPにおいて，本システムのHRF低減
支援適用による介入群のHRF推移を評価した結果をFig. 4.22に示す．HRFMAPにおいて，協
力者A，B，Dは白色領域内で自立歩行に近い原点に近づき，協力者C，Eは灰色領域で補助
具群中心に近い領域へ遷移できていることが読み取れる．さらに，全協力者のIWSを求めた
結果をTable 4.3に示す．FrH，FrLを統合した評価として2変量のマハラノビス距離に基づく指
標Sw [-∞~0]，Si [0~1]に関して，全協力者の指標が向上していることが確認できる．また，
FrH，FrL各指標別の評価として1変量のマハラノビス距離に基づく指標，Sw_rH，Sw_rL [-∞~0]，
Si_rH，Si_rL [0~1]に関して，協力者A，B，Eでは FrHに関するSw_rH，Si_rH，及び，FrLに関する 

Sw_rL，Si_rLの両方において，最小でも0.40以上の向上が認められた．一方，協力者Cでは，
Sw_rHは0.08，Sw_rL，Si_rLは1.79，0.15，協力者Dでは，Si_rHは0.5，Si_rLは0.14の向上が認められ
た．これらの結果より，協力者A，B，EはrH・rL両状態，協力者CはrL状態，協力者DはrH

状態において，特にHRFを低減できたことが確認された．IWSにより得られた本知見は，時
系列グラフ及びHRFMAPによる評価で得られた知見と合致する． 

マハラノビス距離に基づく判別分析を適用したHRFMAPにおいて，本システムのHRF低減
支援を適用しない対照群のHRF推移を評価した結果をFig. 4.23に示す．HRFMAPにおいて，
協力者G，H，Jは白色領域内で自立歩行に近い原点から遠ざかり，協力者Kは同領域内で原
点に近づき，協力者Fは同じ灰色領域を維持し，協力者Iは濃い灰色領域に遷移したことが読
み取れる．さらに，全協力者のIWSを求めた結果をTable 4.4に示す．FrH，FrLを統合した評価
として2変量のマハラノビス距離に基づく指標Sw [-∞~0]，Si [0~1]に関して，協力者F，I，Kの
指標が向上し，協力者G，H，Jの指標が低下していることが確認できる．また，FrH，FrL各
指標別の評価として1変量のマハラノビス距離に基づく指標，Sw_rH，Sw_rL [-∞~0]，Si_rH，Si_rL 

[0~1]に関して，対照群における各指標の変化量は，介入群におけるそれと比較して小さい傾
向にあることが読み取れる．本知見はHRFMAPによる評価で得られた知見，及び，4.4.2項の
試験結果と合致する． 
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Figure  4.22.  Handrail reaction force map (HRFMAP) for estimating independent walking function of 
intervention group in terms of HRF at relatively high (rH) and relatively low (rL) state. Continuous 
lines and dashed lines represent the right and left HRFMAP vector respectively. 

 
Table  4.3.  Independent walking scale of intervention group.  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Figure  4.23.  Handrail reaction force map (HRFMAP) for estimating independent walking function of 
control group in terms of HRF at relatively high (rH) and relatively low (rL) state. Continuous lines 
and dashed lines represent the right and left HRFMAP vector respectively. 

 
Table  4.4.  Independent walking scale of control group. 
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4.5.3　考察 

歩行動作において，下肢機能障害者のHRFはrH状態とrL状態を交互に遷移し，自立歩行機
能向上のためには，FrHとFrLを低減させることが重要である．本節では，VF介入による介入
群のHRF推移，及び期間経過による対照群のHRF推移を時系列グラフ，HRFMAP及びIWSに
より評価し，本システムのHRF低減支援の有効性に対する検証を行った． 

前後比較法に基づく実証試験の結果，本システムの支援を介入させることにより，介入群
の全協力者が歩行動作におけるHRF低減に対する運動学習を獲得できたことが検証された．
同時に，HRFMAP及びIWSによる評価に基づき，介入群の協力者A，B，EはrH・rLの両状
態，協力者CはrL状態，協力者DはrH状態においてHRFを低減できており，協力者A，B，D

は完全な自立歩行を意味する原点に，協力者C，Eは補助具中心に近づけたことが確認でき
た．この結果から，上肢に依存しない自立歩行機能が介入群の全協力者に関して改善された
ことが示唆された．以上のことから，フィードバックに基づく本システムによる支援は，対
象者の上肢への依存を低減させることができる，つまり，安全で自立した歩行の再獲得へと
導くことが実現できると考えられる． 

本システムのHRF低減支援適用による介入群のHRF推移に対して，時系列グラフ及び
HRFMAPを用いた評価を行い，得られた結果の対比を行った．対比の結果，時系列グラフに
おけるHRF低減に関してrH・rL状態のどちらが支配的であるかが，HRFMAP上のベクトル向
きから読み取れることを確認することができた．このように，HRFMAPを用いることで，
rH・rL状態の観点からHRF推移の傾向をベクトル向きとして可視化することが可能である．
これにより，VFによるHRF低減の傾向を他協力者と比較しながら評価することが可能とな
り，トレーニングを継続するえでrH・rL状態のどちらのHRF低減に意識を集中すべきか等の
診断を行えるようになると考えられる． 

本システムのHRF低減支援適用による介入群のHRF変動，及び期間経過による対照群の
HRF推移をHRFMAP上で比較した．比較の結果，全体の傾向として対照群のベクトル向きに
は規則性がないことが確認された．全協力者は維持期でありHRF低減に関与する歩行機能は
定常であると考えられるが，体調の日毎の変化は協力者によって異なり，これがHRFMAPに
おけるベクトル向きのばらつきの要因であると考えられる．対照群と同様に介入群において
も体調の期間経過による変化がHRFに影響したと考えられるが，体調による影響よりHRF低
減支援による効果が上回ったため，ベクトル向きが全て右肩上がりであったと考えられる．
このように，HRFMAPにおいては期間経過による下肢機能障害者のHRF推移と比較して，本
システムのVFによるHRF低減に対する効果を明確に可視化することが可能である． 

さらに，マハラノビス距離に基づく判別分析を適用したHRFMAPによる評価を行った．そ
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の結果，評価対象点の位置する領域のグレースケールの遷移に基づき，本システムのVFによ
るHRF低減に対する効果を把握できることが確認された．同時に，3.2.4項で定義したIWSに
よる評価を行った．評価の結果，IWSにより得られた知見と，時系列グラフ及びHRFMAPか
ら得られた知見は合致することが確認できた．したがって，HRFMAPに対するマハラノビス
距離に基づき定義されたIWSにより，対象者の自立歩行機能を日常の移動手段と関連づけて
定量的に評価することを実現できた． 

介入群の協力者D，Eは歩行時に下肢の運びが安定せず転倒やねん捻挫の恐れがあったた
め，LIFTユニットによる定トルク免荷を適用し試験を実施した．その結果，経時的な介入後
効果が認められ，両者ともHRFを低減することができた．このように，定トルク免荷を適用
した協力者D，Eに対しても，手すり把持のみで歩行可能な下肢機能障害者の結果に基づき
作成したHRFMAP上で評価を行った．これは，定トルク免荷を適用した状態であったとして
も，上肢に頼る感覚をHRFMAPのグレースケールやIWSと脳内で関連づけることは，自立歩
行機能が改善された状態を擬似的に体験できる点から有効であると考えられるためである．
LIFTユニットを用いた歩行トレーニングでは，協力者のHRFが減少し，下肢の運びが安定し
次第，免荷量を段階的に下げていく手法を取る．これにより，重症な下肢機能障害者も無理
なくHRF低減に取り組むことができ，トレーニングを継続することで最終的にはLIFTユニッ
トを外した状態においても，上肢への依存を低減させることができる，つまり，安全で自立
した歩行の獲得が可能になると考えられる． 

日常生活における主な移動手段が車椅子である方は，判別分析が施されたHRFMAP上で白
色領域を目標としてHRF低減に取り組む．日常生活環境や体力等による個人差の影響は考え
られるが，安定して白色領域までHRFを低減できた場合，対象者は日常生活における主な移
動手段を杖や歩行器等に切り替える目安であると判断することができる．また，杖や歩行器
等を主に使用する対象者に関しては，FrH及びFrLが共に0[N]である独立歩行を目標として
HRF低減に取り組む．以上のように，HRF低減の経過をHRFMAPにおけるベクトルとして捉
え，判別分析された各領域との相対的な位置関係に着目することで，協力者は本システムの
VFを適用した歩行トレーニングにより得られる自立歩行機能改善に対する効果を他者と比
較しながら直感的に認識することができるようになる．さらに，IWSにより，自立歩行機能
改善を定量的に数値として求めることができる．これは，対象者のHRF低減の進捗状況把握
や歩行トレーニングの内容を決める上で判断材料として活用できるだけでなく，意識すべき
点として対象者にフィードバックすることも可能である．このように，HRFMAP及びIWSは
歩行トレーニングに対する診断及び下肢機能障害者のモチベーション向上にも寄与すると期
待される． 

判別分析によるHRFMAP上の各領域の位置関係は，サンプルとなる対象者の影響を受け
る．新規の対象者や各対象者のHRFの変化等による影響が存在するため，HRFMAPを実現場
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で活用する際には，定期的に判別分析をリフレッシュする必要がある．将来的に，対象者を
増やすことで多くのサンプルが集まれば，車椅子群・補助具群の中心位置及び分布はほぼ固
定されると考えられる．また，疾患の種類や年齢といった下肢機能障害の自立歩行機能改善
に影響することが想定され，かつ，トレーニングにより変化させることが不可能な因子に基
づきHRFMAPのバリエーションを作成することが可能である．各分類における傾向を掴むこ
とにより，協力者に対してより適切な歩行トレーニングを提供できるようになると期待され
る．また，本研究では維持期の下肢機能障害を対象としているが，本システムのフィードバッ
クによるHRF低減支援，HRFMAPとIWSに基づく評価は，急性期や回復期に対しても効果を
発揮すると考えられる． 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4.6　考察 

本章では，開発したシステムのVFによるHRF低減支援効果検証のために，介入群及び対象
群に対し前後比較法に基づく実証試験を実施した．はじめに，HRF低減に対する評価基準と
なるベースライン計測，交絡因子Ⅱ（歩行動作に対する慣れ）への対策である組込基準d

（定期的に歩行トレーニングを受けている）の妥当性検証，及び対照群の妥当性検証を目的
とする介入前試験を行った．次に，本システムのVF介入によるHRF低減支援の即時的効果の
検証，及びVFを適用した歩行試験を継続することによるHRF推移の検証を目的とする介入時
試験を行った．最後に，VF介入によるHRF低減支援の経時的効果の検証，交絡因子Ⅰ（疾
患の自然治癒による身体機能回復）への対策である組込基準c（疾患発症から6ヶ月以上経過
した維持期である）の妥当性検証，対照群と介入群との比較，評価を目的とする介入後試験
を実施した．これらの試験結果に対する解析により，組込基準c，dに関して，交絡因子Ⅰ，
Ⅱによる影響の考慮は妥当であると判断することができた．さらに，歩行動作におけるHRF

低減に対して，本システムのVFによる支援は，即時的な介入時効果及び経時的な介入後効果
を有することが検証できた．これは，HRF低減のための運動学習に必要なKP及びKRをリア
ルタイムに提示することで，対象者とシステムの間で運動中枢系を含むフィードバックルー
プを形成させることができ，内部モデル構築及び運動学習が促進されたためと考えられる． 

次に，VF介入による介入群のHRF推移，及び期間経過による対照群のHRF推移に対し，時
系列グラフ，HRFMAP及びIWSによる評価を行った．その結果，評価対象点の位置する領域
のグレースケール遷移に基づき，本システムのVFによるHRF低減に対する効果を把握できる
ことが確認された．同時に，IWSにより得られた定量的な結果と，時系列グラフ及び
HRFMAPから得られた知見は合致することが確認できた．したがって，対象者の自立歩行機
能を日常の移動手段と関連づけて定量的に評価することを可能とするIWS及びHFMAPによ
り，本システムのHRF低減に対する有効性を検証することができた．以上のことから，HRF

計測機能，定トルク免荷機能，視覚系による情報フィードバック機能を備えるHRF低減支援
システム，HRFMAP及びIWSは，上肢への依存を低減させることにより，安全で自立した歩
行獲得へ下肢機能障害者を導く上で，大きな威力を発揮すると考えられる． 

介入時試験の結果，全協力者の傾向として，介入時試験1日目でFaveが大きく減少し，それ 

以降は同程度のFaveを維持することがわかった．運動学習の原理に基づく本システムの支援
に合わせて，さらに，HRF低減に関連する身体動作を物理的に支援可能となれば，上肢への
依存低減による自立歩行機能改善支援効果をさらに高めることができると考えられる．そこ
で次章では，HRF低減支援システムによる効果をさらに増幅可能な物理的支援手法を新たに
開発し，その実現可能性を検証する． 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第5章　HRF低減のための物理的支援手法 

第2章では，上肢への依存低減による自立歩行機能改善に求められる支援機能を確定し，
下肢機能障害者に対しリアルタイムに Handrail Reaction Force（HRF）に関する定量的な情報
をフィードバック可能とするHRF低減支援システムを開発した．第3章では，下肢機能障害者
のHRFデータに対する解析結果に基づき，日常の移動手段と関連づけて自立歩行機能評価を
可能とする Handrail Reaction Force Map（HRFMAP）及び Independent Walking Scale（IWS）
を新たに開発した．さらに，HRFデータから運動学習に必要な Knowledge of Performance

（KP）及び Knowledge of Result（KR）を抽出する手法を開発し，これらを視覚的に提示可
能な Visual Feedback（VF）を開発することで，対象者とシステムの間で運動中枢系を含む
フィードバックループを形成させることによるHRF低減支援が可能になった．第4章では，維
持期の下肢機能障害者に対し前後比較法に基づく実証試験を実施し，本システムの有効性を
検証することができた．これにより，開発したVFによる情報提示はHRF低減に対する運動
学習促進に有効であることが検証できた．さらに，HRF低減に関連する身体動作を物理的に
支援することができれば，中枢神経系 Central Nervous system（CNS）のフィードバック制御
器からの出力を効果的にHRF低減に対する修正運動に反映させることが可能となり，上肢へ
の依存低減による自立歩行機能改善に対する支援効果をさらに高めることができると考えら
れる． 

そこで本章では，システムのHRF低減支援効果をさらに増幅させるための物理的支援手法
として，HRFに基づく免荷手法 Handrail Reaction Force Lift（HRFLIFT）を新たに提案・開発
し，維持期の下肢機能障害者に対する歩行試験を通して，当該手法の実現可能性を検証する
ことを目的とする． 

5.1　HRFLIFT 

下肢機能障害者の安全で自立した歩行機能の再獲得を支援するため，HRFデータから運動
学習に必要なKP及びKRを抽出し，これを視覚的に提示するVFを開発することで，対象者と
システム間で運動中枢系を含むフィードバックループを形成させることによるHRF低減支援
が可能となった．第4章における介入時試験の結果，全協力者の傾向として，介入時試験1日
目でFaveが大きく減少し，それ以降は同程度のFaveを維持することがわかった．当該傾向は，
Fig. 3.16のブロック線図において，CNSのフィードバック制御器に対する入力を視覚系に基
づく情報フィードバックにより支援する方法は，CNSからの出力は下肢機能のみに依存して 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いるためであると考えられる．また，歩行時に上肢に依存して何かに頼らないと不安と感じ
てしまう方に関しては，心理的要因も当該傾向に寄与すると想定される．さらに，視覚系に
基づくフィードバックと干渉することなく，対象者にHRFに関する情報をフィードバックす
ることができれば，対象者とシステムの間で形成される運動中枢系を含むフィードバックルー
プをさらに増強させることができると考えられる．以上のことから，当該VFによるHRF低減
支援効果をさらに高める方法に関して，下記仕様を満たすことが有効であると考えられる． 

仕様Ⅰ :  自立歩行機能改善を阻害しない物理的支援 

仕様Ⅱ :  上肢に依存しないと不安と感じる心理的要因の除去 

仕様Ⅲ :  対象者とシステムの間のフィードバックループの増強 

上記仕様を満たす支援手法として，対象者が必要とする時に必要量だけ身体に対し上向き
の力を付加する免荷手法が有効であると考えられる．そこで，本システムによるHRF低減支
援効果を増幅させるために，Handrail Reaction Force Lift （HRFLIFT）を新たに提案する．こ
れは，対象者の上肢への依存量に基づき本システムが免荷量をリアルタイムに自動調整する
物理的支援手法である．HRFLIFTによる免荷についてFig. 5.1に示す．また，免荷量は次式で
与えられる． 

 

            (5.1) 
 

             
            (5.2) 

 
ただし，式(5.1)においてF(t)は時刻tにおけるHRFLIFT量，FHRF_l(t)，FHRF_r(t)は時刻tにおける
左右HRF，Fma_l(t)，Fma_r(t)は時刻tにおける左右HRFの移動平均処理値，FsetはHRFに対し事
前に設定するオフセット値，Gresは応答性調整係数，Goffはオフセット調整係数である．また
式(5.2)に基づき，Fma_l(t)とFma_r(t)に関して，値の大きい方がFma(t)に代入される． 

式(5.1)において，応答性調整係数Gresのかかる前項により，対象者の上肢への依存量に応
じて免荷量をシステム側で自動調整することができる．これにより，歩行動作における上肢
への依存量の周期的な変動に合わせて，物理的支援を適用することができる．また，バラン
スを崩す等の要因で上肢に強く頼った時には免荷量を即座に大きくすることが可能なため，

F(t) = FHRF _ l (t)+ FHRF _ r (t){ }Gres + Fma (t)− Fset{ }Goff

Fma (t) =
Fma_ r (t) Fma_ l (t) < Fma_ r (t)

Fma_ l (t) Fma_ l (t) ≥ Fma_ r (t)

⎧

⎨
⎪

⎩
⎪
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仕様Ⅱを満足できると考えられる．さらに，上肢にどれだけ頼っているのかをリアルタイム
に免荷力として対象者に付加することは，体幹に対する体性感覚フィードバックにも繋がる
ため，仕様Ⅲを満足できると期待される．下肢機能障害が重症であり上肢への依存が大きい
方に対してHRFLIFTを適用する際，応答性調整係数Gresの大小を調整する方法が考えられ
る．しかし，歩行時のHRFはrH・rL状態を交互に繰り返すことから，Gresのかかる前項が支
配的になり過ぎると，免荷量の増減が大きくなり過ぎることにより，歩行動作に干渉すると
想定される．そこで，HRFLIFT量算出において，オフセット調整係数Goffのかかる後項が重
要となる．左右HRFに対し一定区間の移動平均処理値Fmaをリアルタイムに求め，これとオ
フセット基準値Fsetとの差分にGoffを付加した項を設けることで，上肢への依存が大きい方に
対してもHRFLIFTのオフセット量を調整することで適用可能としている．以上のことから，
式(5.1)で定義するHRFLIFTにより，仕様Ⅰを満足できると考えられる． 

HRFLIFTによる物理的支援をVFと統合した状態で，対象者がHRF低減に努める時の運動
学習の流れをブロック線図化したものをFig. 5.2に示す．VFの介入があることにより，CNSの
フィードバック制御器で歩行動作に対する修正運動を行う上で必須となる誤差に関する情報
KRをFset及び式(3.16)，(3.17)で定義される全体平均Ftaから認識することができ，対象者は
HRF低減に対する修正運動が正しく行えているかどうかを把握することができる．同時に
FHRFによりKPを認識することで，HRF増減と身体の体性感覚情報を脳内で統合することが可
能となる．このように，CNSのフィードバック制御器に対する入力をVFにより与えている状
態で，さらにHRFLIFTによる物理的支援を組み合わせることにより，フィードバック制御器
からの出力を効果的にHRF低減に対する修正運動に反映させることができる．これにより，
対象者の自立歩行機能改善を阻害することなく物理的支援を適用することができ，同時に，
上肢に依存しないと不安と感じる心理的要因を除去できると考えられる．さらに，HRFLIFT

による力が体幹に付加されることにより，身体の体性感覚フィードバックを実現することが
でき，対象者とシステムの間で形成される運動中枢系を含むフィードバックループを増強で
きると期待される．以上の原理により，HRFLIFTによる物理的支援をVFと統合すること
で，本システムによるHRF低減支援効果をさらに増幅できると考えられる． 
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Figure 5.1.  Physical assist of handrail reaction force lift (HRFLIFT). Formula (5.1) for calculating 
the HRFLIFT includes responsiveness gain coefficient Gres and offset gain coefficient Goff. The 
coefficient Gres has a role to adjust the responsiveness of the HRFLIFT and the coefficient Goff has a 
role to adjust the offset of the HRFLIFT respectively. 

 

 
Figure 5.2.  Block diagram of principles of motor learning in terms of independent walking function 
both with visual feedback and handrail reaction force lift (HRFLIFT) from developed system. The VF 
plays roles to create the input for feedback controller of central nervous system. The HRFLIFT assists 
the output from the feedback controller by applying force to the body trunk. With the help of the 
system, the feedback loop including motor center between the system and a subject is formed to 
promote motor learning for reducing the handrail reaction force while walking.     
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5.2　HRFLIFTの実現可能性試験 

本システムによるHRF低減支援効果をさらに増幅させるためには，CNSのフィードバック
制御器に対する入力をVFにより与えている状態で，当該制御器からの出力を効果的にHRF低
減に対する修正運動に反映させることが重要であり，上肢への依存量に基づく物理的支援を
組み合わせることが有効であると考えられる．自立歩行機能改善を阻害することなく物理的
支援を適用することで，さらに，上肢に依存しないと不安と感じる心理的要因の除去，体性
感覚フィードバック実現による対象者とシステム間のフィードバックループの増強が実現で
きると期待される．以上のことから，5.1節では，上記事項を満たす物理的支援手法として，
新たにHRFLIFTを開発した．HRFLIFTによる支援を当該VFと統合することで，本システム
によるHRF低減支援効果を増幅できると考えられる．そこで，HRFLIFTの実現可能性を検証
するために，下肢機能障害者を対象とした実証試験を行い，HRFLIFTの介入前後でHRFを比
較することで評価を行うことを目的とする． 

5.2.1　試験協力者 

下肢機能障害者に本システムのVFを適用した状態で，HRFLIFTを介入させることによる
HRF低減支援効果の増幅を検証するため，試験の研究デザインとして4.1節で述べた前後比較
を用いる．システムがHRF低減にもたらす効果を検証する際に考慮すべき交絡因子として，
交絡因子Ⅰ：疾患の自然治癒による身体機能回復，交絡因子Ⅱ：歩行動作に対する慣れ，が
存在する．これらへの対処として4章の実証試験では，組込基準a：下肢機能障害を有する，
b：本システムによりフィードバックされる情報を理解できる，c：疾患発症から6ヶ月以上経
過した維持期である，d：定期的に歩行トレーニングを受けている，を設定した．試験結果
に対する解析より，これらの組込基準が妥当であり，交絡因子に対する考慮は適切であった
ことが確認できた．そこで，本試験においても対象者に対する組込基準として4.1.1項で列挙
した上記a~dを設定する．さらに，本試験ではVFと合わせてHRFLIFTを適用するため，
HRFLIFTによる物理的支援を適切に受けられることを，組込基準eとして追加する．これら
の項目を満たす下肢機能障害者から，本システムによるVF及びHRFLIFTを介入させHRF低減
支援の効果を検証する介入群を選定する．介入群の協力者に関する情報をTable 5.1に示す．
介入群は全3名である．表の項目は，協力者の試験ID，年齢，性別，病名，症状，疾患発症
からの経過時間，日常的な移動手段で主に用いる補助具，装具である．以上のように，下肢
機能障害者に対する実証試験を実施し，前後比較法による評価を行いVF及びHRFLIFTの
HRF低減に対する効果を検証する． 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5.2.2　試験方法 

下肢機能障害者が運動学習を行いHRF低減に対する内部モデルを獲得する上で必須な因子
として，本システムによる介入時効果がある．そこで介入時試験により，HRFLIFTによる即
時的な介入時効果が得られることを検証する．介入時効果が得られる場合，運動学習による
経時的な介入後効果が期待される．そこで介入後試験により，介入時効果が短期間で消滅せ
ず，HRFLIFTを取り除いた後でも効果が持続することを検証する．これらのことから，協力
者に対する試験プロトコルをFig. 5.3に設定する．HRFLIFTに対する実現可能性試験として，
介入前試験Test1，介入時試験Test2，介入後試験Test3を実施し，各試験の日数は全て1日間と
する．各試験日の実施間隔は1週間程度，試験全体の実施期間は20日程度とし，介入前試験
ではVFがある状態で，介入後試験ではVFがない状態で試験を行う．さらに，介入時試験
は，HRFLIFT適用前の試験1回目であるTest2-before，適用後の9，10回目であるTest2-after，
間の2~8回目であるTest2-duringで構成され，Test2-before及びTest2-afterではVFがある状態
で，Test2-duringではVFと合わせてHRFLIFTを適用した状態で試験を実施する． 

本試験は，5.2.1節のTable 5.1に示した介入群3名を対象とする．Test1の実施前にシステム
を用いた歩行練習を適宜行う．手すり把持のみで歩行試験を実施可能であるか同席の理学療
法士が判断する．また，協力者に対し，視覚的に提示するVFの説明を事前に行い，HRF低
減のためのKP・KRを適切に認識できるよう促す．各試験では歩行能力評価手法として一般
的な10mwtを行う．歩行試験を繰り返し実施した時のFaveの推移を評価するため，Test1及び
Test2では10mwtを10回実施する．Test3ではVF及びHRFLIFTがない状態におけるHRFを評価
するため，10mwtを4回実施する．10[m]評価区間におけるHRFを計測し，評価指標Faveを求め
る．本試験では，介助者2名が試験に参加し，1名が協力者の歩行に合わせてシステムのハン
ドルを牽引し，1名が転倒を防止するために協力者に付き添うが，身体的介助は行わない．
10mwt実施の様子をFig. 5.4に示す．当該VF及びHRFLIFTを適用した代表例として協力者Bに
対する試験風景を示している．各試験は協力者の身体に負荷を与えない範囲で実施し，
10mwt間で適宜休憩を取る．協力者が疲労を訴えた場合は試験を終了する．全試験日程にお
いて，全協力者は可能な限り手すりに頼らない歩行を行うように努める．HRFLIFTを適用す
ることによる効果を考察するために，歩行試験時に各協力者に対して口頭で主観的なコメン
トを聞く． 
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Table 5.1.  Characteristics of people with walking disabilities participated in walking test.  

 

 
Figure 5.3.  Protocols of walking test for verifying feasibility of handrail reaction force lift 
(HRFLIFT). In the middle part of test2, the HRFLIFT is applied to the intervention group. Except the 
middle part of test2, all the walking tests are conducted without applying HRFLIFT. 
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Figure 5.4.  Experimental environment of 10m walking test for verifying feasibility of handrail 
reaction force lift (HRFLIFT). An assistant pulls the walker according to the subject’s walking pace so 
that the subject can walk without pushing the walker forward. Lift unit is connected to the waist of the 
subjects through a sling so that the lift unit can apply the HRFLIFT to the body trunk appropriately. 
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5.2.3　試験結果 

HRFLIFTに対する実現可能性試験の結果，協力者A，Cからは，VFのみのTest1と比較し
て，VFに合わせてHRFLIFTを介入させたTest2では，上肢への頼り量を低減させやすかった
というコメントが得られた．協力者Bからは，Test2において，上肢に頼り身体を支える免荷
が強くなる状態を体感したことで，転倒に対する不安が軽減されたというコメントが得られ
た． 

Fig. 5.5は，Faveを介入前試験Test1と介入時試験Test2-afterで比較した結果を示す．実線が右
Fave，破線が左Faveに対応しており，黒線が協力者A，赤線が協力者B，青線が協力者Cの結果
を示している．Faveの標本平均に関して，Test1においては左右でそれぞれ，協力者Aで
39.6[N]，協力者Bで13.5[N]，13.8[N]，協力者Cで27.5[N]であるのに対し，Test2-afterにおいて
は協力者Aで20[N]，協力者Bで5.2[N]，2.1[N]，協力者Cで17.6[N]であった．また，Faveの標
本標準偏差に関して，Test1においては協力者Aで4.0[N]，協力者Bで3.8[N]，4.6[N]，協力者C

で5.5[N]であるのに対し，Test2-afterにおいては協力者Aで3.3[N]，協力者Bで2.2[N]，
0.1[N]，協力者Cで2.1[N]であった．当該結果から，HRFLIFT介入直後の10mwtにおいて，全
協力者のFaveが減少したことが確認された． 

Fig. 5.6，Fig. 5.7，Fig. 5.8は，Test1，Test2，Test3において，介入群に対し10mwtを繰り返
し実施した時のFaveの推移を，折れ線グラフ及びHRFMAPにおけるベクトルとしてプロット
した結果を示す．実線が右Fave，破線が左Faveに対応し，それぞれ，協力者A，B，Cの結果で
ある．HRFMAPにおいて，連続したベクトルの末端が10mwtの初回，先端が最終回の結果を
示している．協力者Cに関して，諸事情によりTest3には参加できなかった．協力者Aについ
て，介入前試験では，VFがある状態であっても10mwtを繰り返し実施するほどFaveが増加し
HRFMAPの左下に移動する傾向にあったのに対し，HRFLIFTを適用した介入時試験では，
10mwtを繰り返し実施するほどFaveが減少しHRFMAPの原点に近づく傾向にあった．協力者B

について，介入前試験では，VFがある状態で10mwtを繰り返し実施するほどFaveが減少し
HRFMAPの原点に近づく傾向にあった．さらに，HRFLIFTを適用した介入時試験では，介入
前試験と比較してFaveが減少しHRFMAPの原点にさらに近づく傾向にあった．また，協力者
Cについても，介入前試験と比較して介入時試験ではFaveが減少し，HRFMAPにおける分布も
右上に移動する傾向にあった．さらに，協力者A，Bに関して，介入前試験及び介入時試験
の初回10mwtのFave及びHRFMAPにおける位置は同程度であるのに対し，介入後試験の初回
10mwtではFaveが減少しHRFMAPにおける位置は原点に近い位置に移動した．一方，この介
入後試験の初回10mwtのFaveは，介入時試験Test2-afterにおけるFaveよりは増加しており，
HRFMAPにおける位置も原点から離れていた． 
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Test1，Test2-after，Test3において，全協力者のIWSを求めた結果をTable 5.2に示す．FrH，
FrLを統合した評価として2変量のマハラノビス距離に基づく指標Sw [-∞~0]，Si [0~1]，及び，
FrH，FrL各指標別の評価として1変量のマハラノビス距離に基づく指標Sw_rH，Sw_rL [-∞~0]，
Si_rH，Si_rH [0~1]に関して，全協力者の指標がHRFLIFT介入により向上していることが確認で
きる．また，Sw，SiがTest1，Test2-after，Test3において，協力者Aでは-1.86，0.4，0.22，協力
者Bでは0.54，0.93，0.83，協力者Cでは0.16，0.46であった．これらの結果より，HRFLIFT介
入直後で最もHRFを低減することができており，介入後1週間程度経過しても，その効果は
消滅することなく持続していたことが確認された． 

 

 
Figure 5.5.  Difference of handrail reaction force (HRF) between test1 and test2-after. Fave is the 
average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). Continuous lines and dashed 
lines represent the right and left Fave respectively.  
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Figure 5.6.  Result of walking test with subject A for verifying feasibility of handrail reaction force  
lift (HRFLIFT). Fave is the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). 

 
Figure 5.7.  Result of walking test with subject B for verifying feasibility of handrail reaction force  
lift (HRFLIFT). Fave is the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). 
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Figure 5.8.  Result of walking test with subject C for verifying feasibility of handrail reaction force  
lift (HRFLIFT). Fave is the average of HRF, which are calculated based on formula (4.1) and (4.2). 

 
Table 5.2.  Independent walking scale of all subjects.  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5.2.4　考察 

本システムのHRFLIFTによるHRF低減支援効果を評価するため，VFのみを適用する介入
前試験Test1，介入時試験Test2-before・Test2-after，VF及びHRFLIFTを適用する介入時試験
Test2-during，VF及びHRFLIFTを適用しない介入後試験Test3を行った．試験の結果，介入前
試験と比較して介入時試験Test2-during・Test2-afterでは，全協力者がFaveを低減できたことが
確認された．したがって，本システムによるHRFLIFTのHRF低減に対する即時的な有効性を
確認することができた．さらに，協力者A，Bについて，介入前試験及び介入時試験の初回
10mwtの結果と比較して，介入後試験の初回10mwtの結果ではFaveが減少していたことが分
かった．これは，HRFLIFT介入による介入時効果が消滅することなく，介入後試験において
も持続していたためと考えられる．これらの結果から，本システムのHRF低減支援効果を，
HRFLIFT適用により増幅できる実現可能性を検証することができた． 

本システムは，下肢機能障害者の歩行時のHRFデータに基づき運動学習に必要なKP及び
KRを抽出し，VFによりKP及びKRをリアルタイムに対象者に提示できる．4章の実証試験の
結果，当該VFを介入させ，システムと対象者間で運動中枢系を含むフィードバックループを
形成させることにより，介入群の全協力者が歩行時にHRFを低減できることを検証した．さ
らに，介入時試験から一定の期間をあけて実施した介入後試験においても，同様にHRF低減
を持続できていたことから，当該VFのHRF低減支援効果を検証することができた．本章で
はさらに，システムによる効果を増幅させるため，対象者の上肢への依存量に基づき本シス
テムが免荷量をリアルタイムに自動調整する物理的支援であるHRFLIFTを開発した．さら
に，実現可能性試験の結果，HRFLIFT適用による介入時効果，及び介入後効果を検証するこ
とができた．これは，自立歩行機能改善を阻害しない物理的支援により，CNSのフィード
バック制御器からの出力をHRF低減に対する修正運動に効果的に反映させることができるよ
うになったためと考えられる．また，上肢に依存しないと不安と感じる心理的要因の除去，
体幹に対する体性感覚フィードバック実現による対象者とシステムの間のフィードバックルー
プの増強も当該結果に寄与していると考えられる．以上のことから，下肢機能障害者のHRF

低減に対し，HRFLIFTを適用することによる本システムの支援効果増幅の実現可能性を検証
することができた． 
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5.3　考察 

本章では，開発したシステムのVFとHRFLIFTを統合することによるHRF低減支援効果増
幅の実現可能性検証のため，下肢機能障害者3名に対し前後比較法に基づく実証試験を実施
した．まずはじめに，介入前試験Test1を実施し，VFを適用した状態におけるHRF低減に対
する評価基準となるベースラインを計測した．次に，介入時試験Test2-before，Test2-during，
Test2-afterを実施し，HRFLIFT介入によるHRF低減支援の即時的効果の検証を行った．最後
に，介入後試験Test3を実施し，VF及びHRFLIFTを適用しない状態におけるHRF低減に対す
る経時的効果の検証を行った．これらの試験結果に対する解析により，歩行動作における
HRF低減に対して，本システムのHRFLIFTによる支援は，VFによる支援と統合することによ
り，即時的及び経時的な効果を増幅させることができることを検証した．これは，自立歩行
機能改善を阻害しない物理的支援により，CNSのフィードバック制御器からの出力をHRF低
減に対する修正運動により効果的に反映させることができるようになったためと考えられる．
また，上肢に依存しないと不安と感じる心理的要因の除去，体幹に対する体性感覚フィード
バック実現による対象者とシステムの間のフィードバックループの増強も当該結果に寄与し
ていると考えられる．以上のことから，HRFLIFTを適用することにより，本システムのHRF

低減支援効果増幅の実現可能性を示すことができた． 

本試験では，式(5.1)で定義したHRFLIFTの応答性調整係数Gres及びオフセット調整係数Goff

は，健常者による事前試験であらかじめ決定した値に統一した．下肢機能障害の疾患や症状
に応じてGres，Goff，Fsetを適宜調整することで，各対象者により適した物理的支援を適用す
ることができると考えられる．また，歩行時の姿勢が大きく前傾している方に対しHRFLIFT

による物理的支援を適用すると，適切に免荷力を受けることができずに前傾姿勢がかえって
助長される場合がある．このような方に対しては，身体に取り付けるハーネスベルトの固定
や取り付け位置を工夫することが，HRFLIFTによる効果を最大限に発揮する上で有効である
と考えられる． 
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第6章　結論 

下肢機能障害に陥ると，上肢に依存しない安全で自立した歩行が困難となり，障害者の多
くは日常の移動手段として車椅子や補助具の使用を余儀なくされる．車椅子生活や補助具に
頼った歩行の継続は，使用者の様々な運動・生理機能に悪影響を及ぼすだけでなく，自立歩
行機能をさらに低下させる可能性が極めて高い．下肢機能障害は，脳・神経系，筋・骨格系
に関する疾患だけでなく，転倒や交通事故等の外傷によっても引き起こされることから，未
然に予防することは困難であり，全人類が障害に陥るリスクを有している．特に，高齢であ
るほど四肢・運動機能に障害を有するリスクが増加することから，超高齢化に伴いさらに深
刻な社会課題へ発展すると危惧されるため，障害により低下した自立歩行機能を改善するこ
とが重要である．歩行は上肢を含む全身の協調動作で行われており，独立歩行が困難な場
合，自立歩行機能改善には上肢の介入を考慮しなければならない．しかし，歩行の動作支援
や機能改善を実現するこれまでの支援機器では，下肢動作に関連する従来指標に基づく評価
のみが行われており，自立歩行機能改善の要である上肢への依存低減の検証は未開拓分野で
あった． 

本研究では，下肢機能障害者を安全で自立した歩行の再獲得（歩行機能改善）へと導くこ
とを目指し，上肢への依存低減による自立歩行機能改善支援技術の実現を目的に位置づけ
た．当該支援技術の実現のため，はじめに，Handrail Reaction Force（HRF）に対する定量的
評価及び低減支援を可能とするシステムを開発した．次に，下肢機能障害者のHRFと歩行動
作との関係を定性的・定量的な観点から明らかにし，本システムの支援効果を自立歩行機能
評価と関連づけて可視化する新たな評価手法，及び自立歩行機能改善支援手法を開発した．
さらに，これらの開発をもとに下肢機能障害者に対する実証試験を通して本システムの有効
性を検証した．以上のアプローチにより，達成した研究成果を以下に示す． 

1)下肢機能障害者の自立歩行機能改善のために，把持位置や把持方法によらず上肢に対し垂
直方向に作用する反力を計測可能とするHRFユニットを研究開発し，補助具使用のみでは
安全で自立した歩行が困難な方にHRF評価を適用するための定トルク免荷を提案し，これ
を可能とするLIFTユニットを開発した．これらに加えて，HRFに関する情報を視覚的にフ
ィードバック可能なVisual Feedback（VF）ユニットを統合することで，HRF低減支援シス
テムを開発した． 

2)上肢への依存低減による自立歩行機能改善に対する評価を実現するため，下肢機能障害者
に対する歩行試験を通して得られたデータを解析し，力学モデルにおける考察に基づき
HRFの特徴抽出を行った．さらに，HRFに関する概念としてrelatively High・relatively 
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Low（rH・rL）状態を定義し，判別分析手法を適用することで，本システムの支援効果を
自立歩行機能と関連づけて可視化するHandrail Reaction Force Map（HRFMAP）及び
Independent Walking Scale（IWS）を新たな評価手法として提案した．また，HRFの低減支
援を実現するためには，Knowledge of performance（KP），Knowledge of result（KR）を対
象者に認識させることにより，人とシステムの間で運動中枢系を含むフィードバックルー
プを形成させることが有効であると考えられることから，この運動学習の原理に基づい
て，HRFに対するKP及びKRを提示可能なVFによるHRF低減支援手法を開発した． 

3)フィードバックによる支援手法のHRF低減に対する有効性の検証のため，交絡因子を考慮
した試験プロトコルの構築，介入群5名及び対照群6名の維持期の下肢機能障害者に対する
実証試験を実施した．前後比較法に基づく統計解析，さらに，HRFMAP及びIWSに基づき
当該試験結果を評価することで，本システムによる支援のHRF低減に対する有効性を示
し，上肢への依存低減による自立歩行機能改善を実現することができた． 

4)中枢神経系 Central Nervous System（CNS）のフィードバック制御器からの出力をHRF低減
に対する修正運動に効果的に反映させ，自立歩行機能改善を阻害することなく人とシステ
ムの間のフィードバックループを増強するための新たな物理的支援手法として，Handrail 

Reaction Force Lift（HRFLIFT）を提案・研究開発した．維持期の下肢機能障害者における
実証試験結果から，HRFLIFTによる自立歩行機能改善の実現可能性を示すことができた． 

　 
これらの研究成果により，疾患や外傷により下肢機能障害に陥り，完全な独立歩行を再獲
得できぬまま維持期に達した方であっても，当該技術に基づくHRF低減支援を適用すること
により，自立歩行機能改善が達成可能であることを検証することができた．日常生活におい
て必要不可欠な基礎的動作である歩行の自立度を高めることで，車椅子や補助具の使用に伴
う種々の運動・生理機能の悪化や上肢に依存する歩行の習慣化を回避し，移乗・排泄・移動
等の Activities of daily living（ADL）を改善できるだけでなく，社会復帰を果たす上で必要不
可欠となる安全で自立した歩行を下肢機能障害者が獲得できると期待される． 

本研究では，上肢への依存低減による自立歩行機能改善に対する基盤的な技術を研究開発
し，これを実現することができた．当該技術は，下肢機能障害者の安全で自立した歩行の再
獲得に大きなインパクトを与え，低下した自立歩行機能を高めるための新たな治療法として
臨床現場への展開が期待される． 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続けることの大切さを学ばせて頂きました．心より感謝いたします．　 

本博士論文審査にあたり，葛岡英明教授，鈴木健嗣准教授，福井和広教授，堀憲之教授に
は温かいご指導とご助言を賜りました．同研究科 河本浩明准教授には，研究者としての知識
から研究内容まで，様々な観点からご助言を頂きました．ここに感謝の意を表します． 

CYBERDYNE株式会社の皆様には，人に寄り添う革新的テクノロジーの研究開発から社会
実装に至るまで，社会が直面する課題を解決し，その解決法を基に新産業を創出する過程を
通して様々なことを学ばせて頂きました．また，研究開発活動に留まらず，様々なプロジェ
クトに携わる機会を頂きました．ここに深くお礼申し上げます． 

本研究の一部は，内閣府最先端研究開発支援プログラム「健康長寿社会を支える最先端人
支援技術研究プログラム」及び，内閣府ImPACTプログラムからご支援を頂きました．心よ
りお礼申し上げます． 

日々の研究生活を共にした山海研究室におきましては，すでに卒業された先輩方から様々
なことを学ばせて頂き，同輩，後輩には温かいご協力を頂きました．特に，HALチームの皆
様には日頃から活発な議論をさせて頂きました．そして，林知広氏，桜井尊氏，川畑共良氏，
白石直人氏，原大雅氏，平松宏介氏，武富卓三氏には，山海研究室に来てから惜しみない協
力を頂きました．また，後輩の江國翔太氏，藤田健広氏，村田耕一氏，白石僚一郎氏には日々
の生活から研究のサポートまで多岐にわたる支えを頂きました．こうして有意義な研究生活
を送るための素晴らしい環境とメンバーに恵まれ，本論文をまとめることができましたこと
に，深く御礼申し上げます．　 

そして何より，研究に打ち込める環境を与えてくれた家族に，この場を持って心より御礼
申し上げます. 
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