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第1章 序    論

1．1 従来の研究の概要

 1948年N．Wienerが「動物と機械における制御と通信」という副題を持つ著書「サイバネ

チクス」1）を発表して以来、その著書と同名のサイバネチクスなる一つの科学思想が誕生した。ま

た、1960年米国オハイオ州デイトソで開催された第1回バイオニクス！ソポジウムを契機とし

て、生体システムの優れた機能を工学的に再現しようというバイオニクスなる研究分野が誕生した。

このバイオニクスなる研究分野はまた、上記サイバネチクスの工学的側面を実践するための学問・

研究の分野であるとも言われている。2）わが国では1962年日本ME学会、1968年バイオメ

カニズム学会（人工の手研究会）などが創立され、医用電子工学、バイオニクスに関する組織的研

究が行なわれるようになっている。

 これらの研究分野では生体システムに関する研究が数多く行なわれているが、中でも注目すべきこ

とは、これらの分野において、義肢装具の改良開発に関する研究が体系的に行なわれるようになった

ことであろう。損傷、損失した手足の」部の機能や形態を代行するための研究は、バイオニクスの

分野における重要な研究課題となっている。第2次大戦終了時まで、整形外科医の一部の人々と職

人の手によって製作されていた義技は、道具的な進歩と外観形態的な改良は認められるにせよ、工

業製品といえるものではなかった。その後、欧米諸国において、義肢装具関係のナショナルプロジ

ェクトが設けられるようになり、学際レベルで義肢装具の開発研究が行なわれるようになった。3）・4）

ここにおいて義肢装具の問題は、前述したようにバイオニクスの研究項目としての立場を確保する

に至った。わが国におけるおもな研究業績としては、1960年厚生省が行なったサリドマイド児

用電動義手の開発、1976年度から3年計画で科学技術の委託開発にかかる全腕電動義手、新技

術開発事業団による1975年から3年にわたる電子義手WIME HANDの開発、労働福祉事業団

労災義肢センターが1973年以来5年計画で実施した骨格モジュラー義足システムの開発などを

上げることができる。3）

 しかしながら、これらの研究経過を振り返った場合、上記労災義肢センターの例を除き、特筆す

べき成果のすべてが義手に関する成果であるという偏重した研究傾向があることを指摘しておかね

ばならない。土屋3）は以上のような経緯が、義手は（義足に比し）動作が複雑で、産業面でのマテ

リアルハンドリング用または組立て用口ボットヘの応用が考えられるので、工学面からのアプロー

チが比較的多かったことによると分析しておワ、逆にロボット・マニピュレータの設計に従事した

技術者が義手への応用を意図する場合も多かったためであるとも考えられる。ただし、義手と義足



との研究成果の相違は、このような研究者レベルにおける事情のみによるものではなく．、何らかの

理由に基づくためとも考えられる。以下この問題を考察することによって、従来の研究を総括した

い。

 これまで、義肢に感覚機能や動力制御機能を付与することは、一義手に関してのみ試みられておワ、

義足に対する同様の試みは非常に少なかった。5×6）前述した「サイバネチクス」の中でウイナー

は義手や義足に感覚フィードバック機構を付与することが、サイバネチクスを実践するための重要

な研究であると指摘しており、義手については・この試みが行なわれているが、義足については行な

われていなかった。事実、A．R．J．hn、。n7拓「時計屋の技術」であると郷楡したような機械的手段

によ’驪@構部の改造のみが義足の改良に対するアプローチの方法であった。義手と義足とで開発の

アプローチが異なっている理由として、2足歩行動作の制御原理8）が解明されていないこと、外部

力源による動力化が技術的に困難であることなどが上げられる。R．B．MとGhe、ら9）舌打電気的

制御が上肢用装具に対し応用されている一方、下肢に対しては応用されていないということに特別

の理由があるわけではない。とにかく、通常の下肢の運動についてのダイナミクスおよび制御原理

に関する知識が非常に原始的なレベルにとどまっていることが、この方面の発展を遅らせているの

であ；」と述べている。また、加藤・・）は義足動力化は当面実用イビまれないであろう、と述べてお

り、松永11）は義足の機能形態はシンプルである方が望ましいと述べている。

 しかし、義足の発展を遅らせている最大の理由は、義足歩行動作に対する評価方法が確立されて

いなかったことであり、制御理論や技術的な問題のためばかワではないと考えられる。義手につい

ては、ハードウェア装置を製作すること自体が研究目的であワ、義手の動力化によって目的の大半

は達成されているといって良い。他方、義足ではその唯一目的である歩行動作パターンの改善がな

されなければ、ハードウェア装置の製作は無意味となる。ところが、どう歩けば良いのか、どのよ

うに歩くことが理想的なのか、などについての評価原則がなかったため、義足をいかに改良すべき

かの設計原理も存在しなかったのである。義足が将来あるべき姿について、その理想像は何も得ら

れていなかったあではなかろうか。バイオニクスの分野における義肢の進歩は、このような観点か

らすれば、未だ不充分なものであると言わざるを得ない。

 そもそも、義手と義足とは、同等の立場で改良開発されるぺきものであり、それなくして義肢が

進歩したとはいえない。もちろん義手と義足とは使用環境・目的も異なワ、義足の開発は義手と同

様には行なえない。しかし義手の場合、切断者の運動制御系の内部に義手を組み込まなければなら

ないといった要求ははずして、もっぱら技術的対象物としての義手を開発してきた傾向がある。義

手の運動制御系は本質的に安定系であるため、切断者の運動制御系を考えないまま、動力制御機能

を義手に付与することが可能であったが、手足の運動特性が解明されておらず、開発した義手装置



の性能評価がなされていない点では、義足の場合とあまワ変ワがない。手先が器用であるとか、複

雑微妙な作業をこなすといったように、人間の手に備わった万能で融通無得な属質を定義できるよ

うな数学を持ち合わせていないまま、それらの制約を免れた範囲で高級機械（．義手）が実現したと

しても、それだけで義肢が進歩したと見るのは皮相的であろう。

 義足の場合、種々の歩行環境条件に対処しつつ滑かに歩かなければならないといった適応性、安

定性などの制約条件が最初から存在する。それだけに、このような制約条件を伴った義足に対し、

感覚機能や動力制御機能を付与することは、義手で考慮されることが少＾）マゾ・マシンシステム

の一部としての義肢を実現することになる。それが義手を含めた義肢装具全般のより一層の進歩を

もたらすことにもなる。

 義肢が人体の一部を補綴するものである以上、義肢の運動制御機構は、切断老の運動制御機構と

適合し、切断者とは生理的に無理なく接合されなければならない。この命題は、義足においてこそ

解決されなければならないものである。義足が進歩することこそバイオニクスの分野における義肢

の進歩であると考える。

1．2 本研究の内容

 ユ976年末よワ、筆者は本学工学部応用物理学教室杉山博教授、ならびに本学医学部整形外科

学教室小野啓郎教授の御指導のもとで、星ケ丘厚生年金病院整形外科、加藤清国医師と共同で実験

研究を開始し、大腿義足の足底部と膝部とに人工受容器を設け、ここからの情報を皮膚電気刺激方

式で恵者の下肢残存部へ求心的に伝達するといった原理で構成される感覚義足系を開発した。次い

で1978年初めより、大阪電気通信大学・電子機械工学科・竹本信之講師を加えて、筋電制御義

足系の開発研究を開始し、ユ979年4月にこれを完成させるとともに、その臨床評価実験にも成

功した。ここで本研究によワ開発した筋電制御義足系とは、患者の随意的運動意志が該当する筋肉

上へ微弱な軍気信号（筋電信号）として表われる現象を禾蝸し、下肢残存部から採取した筋電信号

を制御信号として、その勝運動を能動的に創成するような大腿義足をいう。

 これにより、患者と義足との間には、ウィナーの提案した求心的（感覚）情報だけでなく、患者

から義足↑の遠心的情報とエネルギーの点での結合も行なわれるようになった。

 また、上記の実験的研究との関連で、以下のような理論的研究を展開した。

 本研究によワ開発した義足系は、臨床評価の場においてその有効性が具体的に実証されている。

しかし、本来の発想は患者の運動制御系の中に組み込まれ、そのメカニズムの中で制御されること

を目的としているのであり、開発した義足系の有効性は人間の運動制御系の機能の中で明らかにさ

れなければならない。本研究では、この課題をリハビリテーション歩行訓練を通じ、患者が滑らか
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な歩容を実現していく過程の中で明らかにした。すなわち、学習制御モデルによるシミュレーシ目

ソ解析により、現用義足での歩容と感覚義足系での歩容とでは・究極において体得される歩容パタ

ーンが異なることを確認した。

 次に、整形外科やリハビリテーションの領域では、歩行分析とその臨床応用が極めて重要である

にもかかわらず、人間の歩行のプロセスが厳密には定義されていないため、歩容バターンの総合的

な評価方法や、歩行訓練のための具体的方針などが確立されていない現状に注目し、本研究では歩

容の解析と評価の方法に対レ、有限マルコフ連鎖論の運用を試みた。そして、歩幅と歩調に関する

測定データから推移確率行列を算出し、その結果から歩容パターンの推移を予測するとともに、目

標とする歩容バターソヘの推移が確率的に困難な状態を見つけ出し、歩行訓練でそれらを集中的に

除去する手法を確立した。さらには、歩行訓練のためのフィードバック装置システムを試作し、理

論解析の結果を直接用いて実験を行ない、理論モデルと解析の妥当性を実験的に検証するとともに、

試作したフィードバック装置システムが臨床的な応用価値の高いものであることを確認した。

 本論文は、以上で述べた研究内容を集大成したものであり、本章を含めて次の7章から成り立っ

ている0

 第2章では、義足感覚フィードバック情報の伝送の手段として用いられる皮膚電気刺激感覚の測

定において、下肢断端部を対象とした測定実験からその一般的特性を導出する。

 第3．章では、第2章で求めた電気刺激条件を用いて、一義足の足底部と膝部からの情報を切断者あ

下肢断端部へ伝達する感覚フィードバック系を開発し、種々の臨床評価実験によワ、その有効性を

確認する。

 第4章では、感覚フィードハック機構を組み込んだ義足（感覚義足系）の場合、訓練を通じて体

得される歩容パターンが現用義足の場合とは異なる毛のであることを学習制御機構を組み込んだ理

論モデル解析の結果から明らかにする。

 第5章では、義足に操作性を付与するため、人間の下肢運動系に対するエネルギー解析や有限状

態モデル解析を実施する。また、これらの検討結果に基づき、筋電制御義足系の開発研究を行ない、

臨床評価実験を通じその有効性を明らかにする。

 第6章では、歩行障害患者の歩容改善を計ることを目的として、有限マルコフ連鎖論を運用した

歩容解析法とそのリハビリテーショソヘの応用についての問題を述べ、応用実験の結果、患者の歩

容が改善されていることを示す。

 第7章では、本論文に示された研究の特徴を総括し、併せて今後の課題を明らかにする。



第2章 下肢断端部の皮膚電気刺激感党特性

AbstraCt

   Th■s chap亡er ■s concerned w■th our exper■menta1 works and

the resu1ts obセa■ned by stat■stユ。al ana1ys■s to f■nd the optユー

mal st■mu1aセ■ng c◎nd■セ■◎ns by our e1ectr■ca1 st■mu1at◎r t0

best he1p co㎜㎜ユ。ate sensory feedback■nfomat■on to the a1■ve

physio1ogica1 system of users．

   エn addit二ion． it has been tried セ。 find out the maximum num－

ber of stユmu1at■ng levels by the electr■cal st■mu1ator． whユ。h

can be safely d■scr■m■nated by our human sub］ecセ． Then’ ■t has

been f6und such a maximum nu虹ber of leve1s to be around four

for the cases mentioned in this chapter． irrespetive of so－ca11－

ed皿11er’s IILawofmagユ。alnumber7”。■．e－seven1eve1s．
   Thus． for our sensory feedback dev■ces。 ユセ has been dec■ded

touse’Ifourd■screte’’st■mulaセユng1eve1saセeachelectr■ca1

segment offered by the electrical stimulator， to constituセe

our sensoエ＝y feedback loop．

2．1はじめに
 本章では、下肢切断端部を対象とした皮膚電気刺激感覚特性の測定結果について検討を加え、第

3章で述べる義足感覚フィードハック情報伝達のための電気刺激条件を導出する。

 皮膚電気刺激方式とは、言うまでもないが、皮膚の一部を感電させることであワ、条件によって

は、不快感や柊痛を惹起させる危険性を含んでいる。よって絶対に苦痛を与えず、しかも確実に感

知されるといった電気刺激に対する要求仕様は充分余裕をもって満足されなければならない。これ

まで関連分野の研究では、測定部位を刺激感覚が良好な部位、．たとえば上腕部などに限定し、少数

の被験者を対象とした測定実験の結果から最大情報伝達量を論じたものが多かった。1）’7）

 本研究では、新たに下肢断端部を対象として、独自の立場から義足の感覚フィードバック情報伝

達のための最適辮の探索を目的とした電気刺激感覚特性の測定実験を行なった。9）下肢断端部を

刺激部位に選定したのは、第3章でも述べるように、義足の感覚フィードバック情報を欠損肢本来



の感覚ともっとも似通ったものとするため、これを下肢断端部へ伝達することが必要であるとの見

解に基づく。

 以下、本章Z2節では測定手続や予備実験の内容を要約しつつ、電気刺激を患者に適用する際の

基礎的諸問題について検討を加える。また2．3節では定電圧刺激パルス波を構成するパラメータの

うち周波数のみが、情報伝達量の拡大を計る上で任意に調整できるパラメータであることを示し、

次いで2．4節では周波数次元の精神物理特性の測定結果から実用的な最大情報伝達量が4段階程度

であることを示す。

2．2 電気刺激条件

 2．2．1測定装置

 電気刺激波形として、正弦波を利用することも試みられているが、あまワよい結果は得られて

おらず、パルス波が苦痛を与えずもっとも効果的であることが確認されている。8）本研究では後

述する理由によワ、刺激波として定電圧ハルス波を採用することにし、第2．1図に示す装置を便

用して測定実験を行なった。

                        222 使用電極と装着方法

第2，1図 電気刺激感覚特性の測定装置

①定電圧パルス発生装置（目舗簿滞型）

②定電圧7イソレーダ

③湿式表面2点竃極

④電磁オシロスコープ

（同上。。一。。1J型）

（同㌔一113S型）

（松擢簿縦型）

 以下、本章で述べる一連の測定実験では、

測定部位（切断者の断端部や健常者の大腿

部）の皮膚表面上を酒精綿で脱脂した後、

電極を装着し、装着後30分を経過した後

電気刺激を印加することとした。電極は該

当する部位の皮膚表面上に絆創膏で固定し

た。

 なお、2・2節では特に大腿部前面（健常

者）や断端部前面（切断者）を対象とした

測定結果についてのみを述べるが、2．2節

の内容に関する限り、その他の部位を対象

とした測定結果も・これとまったく同様で

あることを確認している。

                                           ，5）
 竃極の形状に関しては、刺激の局在性から考えて、同心型の方が有利であると報告されているが、

本研究で当初試作した第Z2図（A）の同心電極を用いた測定実験では、きわめて不安定な特性しか

得られなかった。ここで不安定な特性とは、あたかも点在的に散らばった感覚点が時間的・空間的



に流動するかのごとき特性を言い、単に測定データのバラツキを意味するものではない。これに比

べ第2．2図（B）に不す改良型同心電極を用いた測定実験では、比較的安定した特性を得ることが可

能であった。
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第2．2図刺激電極
  A．実験の初期に用いた同心電極

  B．改良型同心電極

  C．湿式表面2点電極

 安定した特性を得るため、電極面積を大きくし一た方が良いということは、これまでの研究でも知

られていたことであるが、この結果を踏まえて電極面積を拡大することは、装着スペース上の制約

があって自由には行なえない。また、円柱状の大腿部に対し直径の大きい電極は、完全に面接触を

なし得なくなる・事実、第2．2図（B）の同心電極は、測定実験中に皮膚表面上に密着していないこ

とが多かった。

 一方、第Z2図（C）に示す2点電極を用いた測定実験では、電極間距離をあまり拡大すると、感

覚部位の偏り（一種の1OCaいgat iOn）を生ずることもあるが、一般的に安定した特性が得られ

やすいことを確認した。ここで感覚部位の偏ワとは、刺激電圧（パルス高）の上昇につれ、まず、

アース側電極下で点刺激を感じ始め、次いでプラス側電極下でも点刺激を感ずるようになり、やが

ては一対の電極間に面状に刺激感覚が拡散していく現象をいう。両電極を接近させると、このよう

な現象は明確には感じられなくなワ、大腿部の長手方向で約7c刎、円周方向的4㎝を限度として消

滅することが確認された。しかしながら、両電極をあまリ接近させると、第2．2図（A）の同心電極

の場合と同様、特性が不安定になることも確認された。すなわち2点電極では、電極間距離の調整

によワ刺激感覚を姜周整することができ、同心電極で電極面積を変えることと同様の効果を上げるこ



とができる。さらに2点電極では装着スペースの制約から電極の配列を］二夫する場合にも都合の

良い自由度を得る．ことができるため、本研究では第Z2図（C）の湿式表面2点電極を採用するこ

とにした。また前述したように電極問距離の調整に伴う感覚特性の変化について検討を加え、最

適距離が20腕前後であることを見出した。よって本研究では、電極間距離を20例に設定し測

定実験を行なった。

2．2．3 基礎的詰問題の検討

 Z4節で電気刺激感覚の7般的特性を測定するに先立ち、本2．Z3項で発汗時の問題、幻肢感

覚との関連、定電流型と定電圧型刺激とによる感覚特性の比較など、電気刺激を適用する際の基

礎的諸問題について検討を加えた。

 その結果、入浴および運動の直後といった特殊な条件下においても絶対閾値電圧の低下は5V

前後に止まり、とくに危険を伴うことはないことが確認された。

 また、断端創縫合部近傍に電気刺激を印加した際、幻肢感覚を発生することがあったが、創縫

．合部より2㎝以上刺激場所を離した場合、幻肢感覚の発生を回避できることが判明した。

 基礎的諸問題の検討項目として、さらに本研究ではこれまで関連分野の研究で論議されたこと

がない、定電流型と定電圧型との刺激方式の相違による感覚特性の比較検討を行なった。

 一般に、電気刺激感覚漬電流によって引き起こされているといラのが通説であり、この見解に

基ずけぱ刺激感覚を一定に保つには、電流を一定に保持することが必要である。これはまた前述

した発汗現象などを始めとする皮膚インピーダンスの急変に対する安全対策としても必要であり、

したがって定鷺流型刺激方式の方が適していると考えられる。よって本研究では定電流型パルス

発生装置（第Z1図に示した定電圧型刺激装置のうち②定電圧アイソレータを定電流型回路と代

替した）を使用し、測定実験を行なったが、時間経過とともに感覚強度の急速な減衰が認められ

た。この原因が感覚の順序現象などによるものでないことは電極を外す際に強い感覚が引き起こ

されることなどで確認された。・そこで定電圧型、定電流型を併せ用いて、第Z4図に示すような

シンプルな実験を行なった結果、電極の押し付け方いかんにより両方式の感覚が相違することが

確認された。

 ここで、定電流型で電極を押付けると、感覚強度が低下することが前述した問題に相当し、電

極を皮膚表面上に接触させた状態での寒痛が電極を外す際の強い感覚に相当するものと考えられ

る。このような電極の接触状態すなわち接触インピーダンスの影響による感覚現象の相違をさら

に詳しく検討するため行なった実験が、第Z5図に示すような電極面積の増減による感覚強度の

．変化具合の測定である。

 第2．5図の結果については、たとえ餅O激を主に感じるマイナス側電極面積の拡大は、定電流

8一



型ではマイナス電極下の電流密度の低下を意味するが、定電圧型では電流の増加分だけ刺激面積

も広がっているため、電流の密度変化は相殺されているとの解釈を与えることができる。このこ

とは極性を反転した際の現象からも確認することができる。

 第2．3，2．4図の結果を総合すれば、定電流型刺激方式は局部的に電流密度が高くならないよ

うな配慮が必要である上、皮膚、電極のなじみ具合によって感覚強度が変化するなど、のため実

用上は適していないということができる。
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2．3 皮膚電気刺激感覚の一般的特性

 2，3．1 絶対開値の測定

 定電圧刺激ハルス波を構成するパラメータは、パルス幅（m sec）、周波数（PPS）、パルス

高、すなわち電圧（V）の3種である。測定は第Z工図に示した装置を使用し、ハルス幅と周波数

 を任意に設定し刺激を感ずる限界の電圧、すなわち絶対閾値電圧を記録する方法で行なった。

 測定方法は電圧を0Vから徐々に上げていき、刺激を感じ始める時の電圧、および電圧を下げ

て刺激感覚が消失する時の電圧の両者を記録するいわゆる上、下法を採用した。電圧調整は最初

は被験者自身が行ない・2回目以降は実験者が行なった。

  測定に用いたパラメータ因子と水準は以下の適ワである。

  H i：被験者12水準（H1～H3：大腿切断者、H4～H12：健常者）

  A j：刺激部牢4水準（A1：大腿前面、A2＝内側、A3：外側、A4：後面、ただしH1川H3

            は断端部akに関する4ケ所を含む8水準）

  B e：周波数5水準（12．5，25，50，I O O，200PPS）

  Cρ＝パルス幅5本準（O．01，0，03，O－1，O．3，1．O msec）

刺激部位今j（ak）に関する具体的な場所を第Z5図に示す。こあ刺激部位は、第3章で述べる

ように義足に必要な感覚フィードバックの種類や装置回路の構成方法などとも並行して試行錯誤

的な検討の後に決定した。

                         測定繰返数は4回とし、第1回目を前述

     ＼     した被験者調整法と比また押系列と
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第2．5図 刺激部位（電極の配列）

A 3

下降系列との測定値の平均を1回分の測定

値とした。

 測定データは、3元配置分散分析法に従

って整理した。その結果を第2．1表に示す。

ただし第2・I表で3因子交互作用は交絡さ

せてある。第2，1表の結果を要約すると、

以下のようなことが分かる。

（1）パルス幅が絶対閾値に対しては決定的

  な影響を与えている。

（2）個人差より部位ごとの有意差の方が大

  である。
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（3）周波数に関するF一比は主効果、2因子交互作用とも無視できるオーダである。

（4）第2．1表で律明らかにはされていないが、一般に断端部の絶対閾値は健常者大腿部のそれの

   1．5倍程高い。

第2．1表 絶対閾値に関する3元配置分散分析表

 ［1］ At Every Sbbject

Mヨ油 EffeCt 2－Factor  工nteract on
S比コecセ A B こ

腕 BヌC 鮒
★★ ★ ★★ ★★

H1 46．265 2．599 283．工64 O．557 O．302 8．097
★★ ★★ 出★

H2 69．164 1．207 195．383 O．353 O．216 2．988
士★ ±★ 共

H3 95．454 1．619 280．419 O．426 O．07フ 1．641
★★ 壬★ 士★

．脳 43．953 1．348 ユ81．9ユ5 O．134 O．185 1．965
士★ ★士 ★★

H5 45．069 C．773 183．ユ59 1．176 1．O01 1．785
★★ 廿 ★★ 士 ★士

H6 30．357 2．375 2フ7．397 1．220 1．82ユ 3．135
★★ ★ ★★ 十★ 十士 ★★

H7 20．204 2．125 515．926 2．060 1．908 4．555
★★ 北 壬生 ★ ★★

H8 ユ4．506 2．16］一 121．036 ユ．744 O．853 7．979
★★ ＾｛ ★

H9 34．953 1．348 ユ81．915 O．ユ34 O．ユ85 1．615
｛士 ☆士 ★ ★★

目工O 14．774 1．797 219．020 1．O08 1．787 6．ユ27
★★ ★★ ★★

H工］一 53．14］一 1．Oユ3 167．145 0．619 1．035 0．501
★★ 共★ ★ ★

H工2 53．297 1．654 60．686 1．960 O．308 ユ．677

［21At Ev砒y晦gion

距gion Mah Effec七 一FaCtOr
n由raCtiOn

H B C 脚
★★ ★士 ★★

正ユ 131，070 1．928 372．］一フO 6．90ユ

★★ 去士 ★★

A2 82．265 1．82フ 176．838 7，02］

★★ ★★ ★由 ★士

細 501．554 3．161 ユ130，041 32．758
★★ 士± ★★ ★由

A4 518．65フ 9．733 486．823 19．556

★ 5宅 昌ignifioance，去★ 1署 significance・
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 次に・第Z1表で有意差あワと判定された因子Hi・Aj（ak）・Cmなどにつき・水準間の有

意差検定を行なった。結果は第2，2表に示す通りであワ、これより以下のことが明らかとなった。

（1）部位Aj（ak）

  各被験者を通じ、大腿4面の閾値は前面・内側のグループと、後面・外側のグループとに大

  別することができる。また断端部で追加した刺激部位akの閾値は、これが属する大腿4面

  の閾値とよく一致しており、第2，5図でa1，2はA1の、a3，4はA4の閾値とほぼ同一水準

  にあることが分かる。事実切断者は断端部の皮膚筋肉が切断以前にあった場所を刺激されて

  いると感じていることが確認されている。

（2）ハルス幅Cm

  全被験者の特性が同一傾向を示し、絶対閾値に与えるパルス幅の影響がきわめて大きいこと

  一が第2．2表でも示されている。また区間C4，C5での区間推定が5％有意以下に移行する傾

  向が認められ、パルス幅増大に伴う絶対閾値の飽和性が示唆される。

（3）被験者Hi

  被験者ごとの順位は、大腿4面（akを含む）を通じ概略的には一様であワ、特定部位に対し

  でのみ極度に異なる閾値を示す被験者はいないということができる。

2．3．2 上限閾値の測定

 前2．31項で述べた絶対閾値に対し、上限閾値とは刺激が強過ぎて被験者が不快感を訴える

値とでもいうことができよう。ただし」口に閾値の上限といっても、表在性の寒痛感から鈍器で

連打するごとき感覚まで多様の感覚をこれに含めることができ、柊痛感覚が一過性にのみ表われ

た後、鈍摩してしまうこともあるなど上限を設定することは一般に困難である。

 このような点を考慮に入れて、本研究では次のような方法で上限翻直を測定した。まず閾値の

上限は被験者が多少とも不快と感ずる条件として統一し、上限値は被験者が刺激装置の電源を遮

断することで合図することとした。測定はパルス幅と周波数を固定し、電圧を徐々に上げていく

方法、電圧と周波数を固定しハルス幅を増加していく方法および電圧、パルス幅固定で周波数を

増加していく方法の3種類について行ない、得られた結果のうちもっとも低い、すなわち安全側

に近い測定値を上限輿値の測定値とした。測定結果を電圧次元に換算し、2，3、ユ項の場合と同一

のパラメータ因子と水準で整理した分散分析の結果を第2．β表に示す。

一ユ3一



第2．3表上限閾値に関する3元配置分散分析表

S1］bject 趾 旺fect 2－Factor工吐e岨。杜◎n

A B C 棚 BxC 脚
“★ ★★ ★★ ＾★ ★★

Hユ 141．222 19．349 175．208 1．845 0．939 19．466
＾★ ★★ ★★ ＾★ 士＾

H2 54．185 26．579 111．724 2．619 0．852 1．708
“ま ★★ ★“

H3 10．147 4．642 243．791 0．041 0．297 1．069
＾＾ ★“ ★“ ★“ ｛★

H4 136．870 17．106 57．517 1．422 3．228 17．693
★★ ★★ ★★． ★★ ★＾

昼5 16．667 96．041 176．537 2．097 22．686 11．520
．＾★ ★ ★★ ＾★ “★ ★★

H6 16．701 2．055 62．565 2．253 2，304 6．208
＾★ ★ ★＾

H7 9．969 ユ．942 5．109 1．041 O．998 0．965
★★ ★★ ★＾ ★★ ★＾ ＾“

目8 30．628 47．227 132．784 1．962 5．849 7．058
★★ ★★ ＾★ ★★ ★★ ★＾

H9 11．222 8．505 88．793 10．060 1．78ユ 2．250
★★ ★★ “★ ★★ “★ ★“

H10 10．698 7．111 93．618 9．653 2．542 9，801
★★ ＾ま ＾“ ★｛ ★“

H11 13．173 26．661 106．938 4．117 1．362 ユ・77…

＾★ ★ ★ま ★★

H12 54．036 2，202一 372．063 0．247 0．554 5．654

＾ 5塁 significance。★｛ 1著 significancel

 第2．3表によれば、上限閾値では周波数の影響の有意性が示され、パルス幅に関するF一比の

値が第2，1表での値よりやや小さめになっていることが分かる。鹿に述べたように、上限閾値の

測定では測定条件を統一することが難しく、切断者を対象として、このような実験を継続するこ

とはできないため∵第Z3表は信頼性のある実験から得られた結果ではない。また第Z2表で示

したような各水準問の有意差検定は、上限閾値てば統一的には行なっていない。ただし結果が得

られ乍範囲を要約すると、周波数についてはB4，B5（ユ00PPSと200PPS）の区間で工％

棄却率の有意性が認められ、パルス幅については、これの増加で上限闘値は単調減少の傾向を示

すことが認められた。

2，3，3．電気刺激のパラメータと感覚特性

 前2．3．玉、Z3，2項で絶対闘値と上限閾値を測定した結果、電気刺激のパラメータと感覚特性

との関係はほぼ明らかとなったが、本2．3．3項ではこれらについてのさらに数量的な関係を導こ

う。

 まずパルス幅と絶対閾値との関係については、既に第Z2表で全被験者が一律の傾向を示すこ

とを確認しており、被験者や部位ごとの交互作用を考慮しなくとも、一般的特性を導くことが可

能である。本研究ではパルス幅と絶対南値を結び付ける関数はどのようなものであるかを検討し、

各種の関数形を適合した結果、

  y＝αcoth x＋β，
              α，β：定数

                X：パルス幅（mSeC）

                y：絶対閾値（vo1t，V）         （2．1）
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が、測定点列をもっとも良く再現し得る実験式であることを見出した。ここでα、βの推定値

冨、万は最小自乗推定法により

～ ΣyiΣ・・th・ド・2yi・舳・i
 α＝

（Σ・・…i）2一・Σ・…2・i

                     2
7一Σy・cothx・Σcothx・一Σy・2cothx1

    （2・・…i）2一・北曲2・i

               （2．2）

            n
ただしnは測定数、ΣはΣを意味する。
           i一二1

のようにして求め一られる。前にZ3．1，Z3．2項で測定に用いた被験者12水準、周波数5水準、

刺激部位4（切断者8）水準の合計300組のデータを元に、菱、万を算出すると、その値は

  α＝O－305（O－109～α448）

  β：36．08（21．58～48，72）                     （2．3）

のように求められた。ただし（ ）内は、各被験者ごとに求めた場合の値の範囲を示す。

 同様にして、上限閾値とパルス幅との関係は、直角双曲線、

     a
  Y＝ 一十b                                 （2，4）
     x        a，b：定数

                X：パルス幅（mSeC）

                Y：上限閾値（V）

で、もっともよく再現し得ることを見出した。ここでa，bの推定値a，bは
         yi  yi
  ～ 2・i2苓一事
  a＝    （Σ去）2一・・（去）2       （・・）

τ＝

Σ。iΣ（去）2一Σ婁Σ圭

（Σ去）2一・Σ（ま）2

            n
ただしnは測定数、Σはi星1を意味する。

のようにして求めることができ、その値は

  τ＝450（Z81～＆85）

  b＝3α6（42－4川27．4）                            （2．6）

のように算出された。（2．1）～（2．6）式の関係を図示すると、第2．6図を得る。第2．6図は

絶対闇値より高く、上限歯値よワは低いといった有効刺激電圧の範囲を、全被験者に通用するよ

う定めることが難しいことを示している。
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          第2．6図 パルス幅と一閾値（実験式）

次に、パルス幅お最適雑については、制1ら6）が上腕外側部での測定実験からパルス師1m。㏄

近傍で刺激エネルギーが最小になることを求めており、加藤（一）9が時値（ch、。、、xi、）と

呼ばれる生理学的な値との関連で、市川らの実験結果の妥当性を導いている。

 本研究では、下肢切断端部を対象としてハルス幅α1m SeCの妥当性がいえるかどうかを確認

するため、前述した切断者3名の部位8ケ所につき市川らの測定実験の追試を行なった。本研究

では第2．7図（A）に示す測定方法により、絶対閾値電圧印加時のオシロスコープ上の電流・電圧

波形を写真撮映し、両波形の面積の積和から、1．パルス当りの刺激エネルギーを算出した。エネ

ルギー値をパルス幅に対してプロットした結果の一例を第Z7図（B）に示す。この他の列でもハ

ルス幅O．1msec近傍で刺激エネルギーは最小になっていることが確認され、下肢断端部を対象

とした場合もパルス幅はO－1m sec近傍が最適であることが本研究で実証された。
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（B） パルス幅と刺激エネルギー

第2．7図 単一パルス当りの刺激エネルギー

 続いて、周波数条件は200PPS近傍までは、刺激感覚特性に直接は影響を与えないことが

全被験者を通じ確認された。このことは絶対陣値測定結果の分散分析でも明らかにされたことで
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はあるが、本研究ではさらに第Z8図（A）に示すような2種類の単一パルスを用い絶対閾値測定

を行なった。その結果・第2・8図（B）に示すように・双発パルスの間隙時間t2m secが4msec

近傍より大きければ絶対闇値は一定となりt2とは無関係であることが分かった。逆にt2が

4msecより小さいと、刺激が双発であることを認知し得なくなワ、求まるデータも一定しなく

なることが分かった。間隙時間4msecを逆算すると、周波数250PPSパルス列となるが、

このように高い周波数の刺激を印加すると、それがパルス列であることを認知し得なくなり連続

的な圧迫感覚を受け、上限闇値も低くなることが確認された。

「t．F t

畠hglep皿se 陣並pロユSe

（A）単一ハルスの形状

｛V〕

50

ab軌ute㎞＝e曲1d硫・坤1・p・ユ・・ltO＝O・ユ鵬・〕

  ’’ ’’ 雌因・・剛・・｛t1＝O・05m…〕

  II lI 並脾i・p・ユ呂・｛t11・1鵬・〕

        o一一｛』一一〇

30

○ ユ2 34 56 フ
t（鵬eo〕2

（B）単発ハルスと双発パルスの絶対閾値

第2．8図 パルス列間隙時間と絶対閾値

2．4 皮膚電気刺激感覚の精神物理特性1）一7）・9）・10）

 前2．3節では、電気刺激パラメータのうち、周波数のみが自由に調整できるパラメータであワ、

200PPS近傍までは使用できることを示した。よって本節では、周波数次元で何段階程度の情

報識別が可能であるのかといった精神物理特性の測定を行なうものとする。

 2．4．1 周波数次元での絶対識別能力

  周波数次元での絶対識別能力を以下の方法により測定した。まず10PPSから200PPSま
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でを対数目盛上で6等分して得られる7種数の周波数を測定に用いた。（10，1a5，27，

45， 74， 12」1， 200PPS）

ここで周波数の下限を1O PPSに定めたのは、これ以下では後第3章でも述べるようにO－5sec

程度の接床時間内の情報伝達に意味をなさないためである。刺激条件はハルス幅α1msec、電

圧45Vに統一した。測定実験は合計6シリーズに渡って行なった。

 第エ回目のシリーズでは実験者が7種類を選び出し、このうちのいずれかを被験者にランダム

に呈示することによって、被験者がいずれであるかを回答する方法で測定実験を行なった。測定

に先立ち、実験者は選び出した2種類の周波数を被験者に口頭で教えることとした。第工回目の

シリーズでは

          71

   7C2＝     ：21           （27）
       （7－2）121

よワ21組の測定実験を行なった。同様にして第2回目のシリーズでは、実験者は任意の3種類

の周波数条件を選び出し、これをランダムに被験者に提示し、被験者はそれが3種類のいずれで

あるかを回答するという方法で測定実験を行なった。以下同様にして第6回目のシリーズでは7

種類の周波数条件で測定実験を行なった。よって測定実験の総紙数は刺激部位1ケ所につき

   7      7    7！
  。～・・C・：、三、（トr）1，1＝’20      （28）

である。

 次に、各シリーズごとに正答率を算出し、入が情報量を掛けて伝達情報量を求めた。ここで入

力情報量とは、実験者が提出した周波数の種類をbit／symbo1で表わしたものであり、第n回

目のシリーズでは（n＝エ、2、…6）、（n＋且）種類の周波数を呈示するから入力情報量

（I．I．A；Input Information A㎜ount）は

I・I・Ar1㎎。（・十1）・（bi・／・帥1）       （Z9）
               （n＝1， 2…  6）

で算出される。また、伝達情報量（T，1．A；Transfer Infomation Amount）は各シリーズ

ごとの正答率（R．g．A；Rate of Correct Resp㎝se）を入力情報量に掛け合わせて求まる。

得られた結果の一例を第2．9図に示す。第2，9図でたとえばHlA4とは、前に2．a1項で絶対閾

値測定に用いたパラメータ因子と水準での被験者H1（切断者）の部位へ（断端部後面）を表わす。

 第z9図では、入が情報量が増加するにつれ、伝達情報量が飽和もしくは減少する傾向にある

ことが分かる。第2．9図より判断して入力情報量は2bit／symbol、すなわち4段階程度が最

適であるということができる。
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2．4．2 情報伝達率と可知差違

 前2．4．1項の第工回目の測定シリーズと同様の方法により、周波数次元での相対識別能力を測

定した。．

 相対識別能力測定とは、ある基準刺激Aに対し、比較刺激Bがとれ位A刺激に接近したら、A，

B両刺激を識別し得なくなるかを測定するものをいう。測定には第2．1図で示した測定装置と同

一のものをさらに1台使用した。基準刺激周波数は14種類（玉0，I．5，20，25，30，

40，50，60，70，80，90，1O O、ユ50，200PPS）とした。刺激の呈示方

法はA，Bランダムとし、30秒呈示、1O秒休止を繰ワ返した。測定結果から次式により情報

伝達率IR（Information Rate）を算出した。

1・一1・ll（弓・Z・）・幻（向・（榊1㎎・（÷）

        王       1       1       ユ
   巾・・丁ら1㎎・ζ一弔b・・べる’㎎・え｝，

（Z10）

ここでらとZaはそれぞれA刺激に関する正答率と誤答率、㌔と㌔はB刺激に関する正答率と

誤答率を表わす。刺激のパラメータにはパルス幅α1m sec、電圧40Vと50Vを採用した。

測定繰返数は各基準周波数に対し8回とした。すなわち比較刺激Bの周波数が基準刺激Aの周波

数から離れていく場合と、Aに接近していく場合を上昇系列と下降系列につき計4回、40Vと

50Vの電圧で測定した。

 次に（2，10）式で、I R＝O．5に相当する基準（刺激）周波数Fと、このときの比較（刺激）

周波数と基準周波数の差△Fとを求めた。この△Fを周波数次元に対する50形可知差異、ND50

（Noticeable Difference50）と呼ぶことにしよう。14種類のFに対する△F、すなわち

ND50をプロットした例を第2，1O図に示す。

 第．2．10図より、周波数Fが王O～200ppsの範囲では、△FとFとの間に

   △F＝f（F）＝C．F  （C：定数）    ’           （2．11）

なる関係が成り立つことが分かる。なお、第Z1O図では直線の勾配Cがもっとも急な測定例と

もっとも緩やかな測定例とを示した。

 （Z11）式より最大情報伝達量㎞（bits）は

            dF
    “孤＝’㎎・4万

    d F  1
一㎏4言11㎎・1・（f・）一1・（・・）1（・i・・） （・1・）
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と求まる。すなわち周波数次元での最大情報伝達量は9～5（，23’17～22’26）段階であるこ

とが判明した。この結果は、各被験者・部位を通じ、5段階程度の相対識別能力を期待し得るこ

とを意味する。よって、前2．4－1項での絶対識別能力測定結果と併せて考えると、周波数次元の

情報伝達量を2bit；、 4段階程度までなら保証し得るということができよう。

で考えられる。ただしrは有効刺激周波数

の範囲、すなわちf1～f2ppsの範囲を表

わす。既に述べたように、｛「I O pps，

f2＝200pPsとしているから、（2－

12）式は
       1
   ・m奴て×1・583（bi・・）

              （Z13）

となり・第2・10図の2本の直線は、それ・

それC隻O．7またはC；α5であるから、

最大情報伝達量は

 H1べで nm跳＝2，26（bits）

H．A1で・m。。一a17（bit・）

              （Z14）

25 お わ リ に

 本章では、大腿切断者の断端部および健常者の大腿部を対象として、皮膚電気刺激感覚の一般的

特性の測定を行ない、義足の感覚フィードバック情報として用いられる電気刺激条件を決定した。

 これまで、皮膚電気刺激感覚の精神物理特性を測定した研究は数多いが、被験老や部位ごとにそ

の成績が異なるものであるという基本的な問題が取扱われていなかったように思われる。また義手

の感覚フィードバーツクとして電気刺激が適用されるようになったことは既に述べたとおりであるが、

採用している電気刺激条件、あるいは（義手感覚フィードバック）情報の収集能力を明記した報告

はない。

 このため本研究では、ユ2名という比較的多数の被験者を対象に、一般的特性および刺激の下限

的条件を見出すことを目的とした測定実験を行なった。関連分野の研究では、たとえばG，A．M11e，2）

の“Magicalκ7の法則’Iと呼ばれるように情報伝達量が7段階、2．81bi tsであることを求め

た研究や、市川ら6）の上腕部を対象二して周波数次元の情報伝達量18段階、。2bitsを求め

た研究などがある。これに近い値は、下肢断端部を対象とした本研究でも、部分的には求められて
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はいるが常に得られる結果ではなく、むしろ情報伝達量の限界を示す目安にしかなワ得なかったこ

とを指摘しておきた㌣・。

 本研究では、実用的な観点からの電気刺激条件を求めた。

それでもなお、得られた結果が室内実験で精神を集中した状態で採取した測定データを基にしてい

ることを考えると、実際よりは有利な条件で結果を求めているように思われる。Gate Contro1

T．e。、。n）と呼ばれる上限閾値（痛み）の遠心性支配のため、振幅電圧を徐・に上げていく測定

方法では、実用限度を上廻る上限閾値が測定される場合があると推測される。．また静的な動作を基

本とした義手では、切断者の意識的な努力によワ、感覚フィードバック情報の意味を感知できるだ

けの余裕もあろうが、義足の感覚フィードバック情報は、あくまでダイナミ・フクな歩行動作の中で

反射的に活用されなければならない。このような点をも加味し、本研究では単純明解なる情報感知

のため、電圧、パルス幅を最適条件に固定するほか周波数も半固定とし、連続量であるフィードハ

ック情報を量子化して伝達する方式を考案した。これについては後、第3章で述べることにしよう。

文章における主な結論は、

（1）同心電極で安定した特性を得るには電極面積を拡大する必要があるが、2点電極では電極間

  距離の調整によワ、これと同様の効果が得られることを確認した。この際、2点電極の電極

  間距離をあまり拡大するとマイナス側電極下を中心として、感覚部位の偏ワを発生すること

  があり、両電極が接近し過ぎると感覚特性が不安定になるため、電極問距離20棚前後が最

  適であることを確認した。

（2）定電圧刺激の印加は、極度の発汗時にも危険を伴わず感覚強度の変化も小さいことを確認し

  た。

（3）断端創縫合部よリ2㎝以上離れた場所では、閾値特性は断端部と同等であり、また切断以前

  にあった皮膚筋肉の部位感覚をよく残していることを確認した・

（4）定電圧刺激と比較し、定電圧刺激では局部的に電流密度が高まった場合に寒痛を生じ、皮膚

  電極のなじみ具合に依存して感覚強度が変化するなどの欠点を有することが確認された。

（5）絶対閾値に関する測定結果の分散分析によワ、絶対閾値に対するパルス幅の影響は大きいが、

  周波数はほとんど無関係であること、特定の部位のみ極度に異なった特性を示す被験者は存

  存しないこと、などを確認した。

（6）上限閾値に関し（5）と同様にして分散分析を行なった結果、周波数の影響の有意性が認めら

  れた。

（7）絶対閾値（y vo1t）・上限閾値（Y vo1t）とパルス幅（xmsec）の関係は・それぞれ
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                 a
    ．y＝αcothx＋β ． Y＝一十b
                 X

   なる実験式で近似的に結び付けられることを見出した。

 （8）下肢断端部においても1パルス当たりの刺激エネルギーはパルス幅O．1m sec近傍で最小値

   を取ることを確認した・

 （9）周波数条件は、200ppsまでは、自由に採択できるという臨界条件およびその根拠を導

   いた。

（10）周波数次元での精神物理測定によワ、最低限保証し得る絶対識別能力は4段階、相対識別能

   力は5段階であることを導いた。

などである。
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第3章 義足感覚フィードバック系の開発とその適用評価

Abstract

   工n order t◎ improve conventiona1 prosyhesis to be a1ive and

phys io1ogica1． and セhus improve the adapセive capability of pros＿

thes■s to respond to the env■ronomenセal wa1k■nq cond■t■ons。 ■t

■s neces sary to supp1ユment some usefu1 feedback dev■ces t〇 七he

1ower prosthesis．

  The author has first tried to take up セhis probユem and suc，

cessfu1王y deve1oped pract■ca1ユy usefu1 prosthesユs w■th art■f■一

。■a1 sensory devユ。e． Namely． the au七hor has developed sensory

二Eeedback system wh■ch t工ansm■ts ■nformat■on rec■eved by the

arセ■f■c■a］一receptors f■xed at the shoe－sole and knn■axユs of

prosthesユs to the res■dua1 thユgh by means of electrユ。al sセ■mu’

1ation．

  Furセhermore． the author has contrived to set up clinica1

eva1uaセユng procedure to ver■fy the va1ユd■セy of sensory feed－

back system． Upon eva1uat■on セhrough セhe above procedure by

severa1 amputees， considerab1e effectiveness has been confir醐一

ed． which are reporセed in this chapter．

3．1は一 ｶめに1）一7）

 義足の改良開発に関する研究は従来から行われてきており、それとともに義足の機能や形態も進

歩してきているということができる。しかしながら、これまでの研究では、義足の運動機構部の改

良・考案などに重点が置かれ、また義足歩行における種々の不具合対策としては、義足に機械的な

改造を施すことのみが数多く試みられてきたように思われる。このため現用義足、特に大腿義足に

おいては、平担路上を一定速度で歩くといった、いわば定められたシーケンスで義足の運動状態が

繰返されるよう左歩行は可能であるとしても、緩い勾配路・若干の不整地などではもはや、安定に

は歩けないといった問題が残されている。
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 このような限界を打開して、義足でも種々の歩行環境・条件に適応的に対処しつつ安定に歩くこ

とを可能とするには、切断者がその運動を随意的に制御できるような操作性と義足の運動状態を切

断者に伝達する感覚フィードバック系とが義足に与えられなければならない。

 もちろん、外部力源を用いた動力義足の実用化が望めない現状では、悪路歩行や階段の昇ワ降り

あるいは走行などを可能とする義足の開発は困難であろう。しかし、前述した操作性を与えること

は現在の技術でも可能であり、たとえば、断端筋電位で勝運動を制動することによワ、遊脚期間を

調整する大腿義足の開発がすでに試みられている。これにより切断者が歩行速度を変えたり、路面

変化に適応して歩容を整えたりすることは可能な段階にきている。こ巾については、第5章で詳し

く検討する。

 一方、義足の感覚フィードバック系は、義足自身の運動制御を容易にするだけでなく、切断者の

側における健常肢や体幹までを含めた協調運動の能力を高めるために活用されると考えられる。具

体例を上げると、大腿義足に膝感覚フィードバック系が備えられることによワ、断端部を介した勝

運動の制御はさらに容易となり、膝の屈伸角度に対応して踵接地（hee1contact）のタイミン

グを調整することや膝折れ（体重負荷時の膝部での座屈）を未然に防ぐことも可能となろう。また

義足の定圧分布の感覚が切断者ヘフィードパックされることにより、不整地における義足側立脚期

の安定性を増すことも期待できよう。

 このように、義足た感覚フィードバック系を織り込むことは、義足歩行時の適応能力を高めるた

めの重要な試みであり、義足の改良開発に関わる問題として描出され、人間の運動制御理論を実践

する問題として具体化され、両者が合致した研究課題でもある。以下2．2節で義足感覚フイ］ドバ

ック系と義足の運動制御問題とを対照させて論議しよう。

3．2 義足に必要な感覚と運動制御2）’5）

 健常足を参照すれば明らかなご・とく、大腿義足の運動制御に必要な感覚には、足底の触・圧覚、

膝関節と果関節の一位置・運動覚などが考えられる。

 しかし、足部を持たぬ棒状義足からでは、ソケットを介する断端部固有感覚以上の情報を得るこ

とは明らかに不可能であり、義足に感覚を与えるといっても、義足自信のメカニクスの柔軟性と並

行して考えられなければならない問題である。

 健常足足底の感覚では、圧覚の大きさそのものより、足底のどの部分が地面から力を受けている

かといった感覚の分布の方がよワ重要な役割をなしているように思われる。義足に関していえば、

足底がどのような状態で地面に接しているか、歩行時にはどのような順序で足底が地面を踏んでい

くのか、が分かることが第一である。
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 足底感覚の効用は、視覚や切断部固有感覚で補足し難い足元の状況と、これに対する足の置き方

の状態を判断でき、安心して義足側へ体重をかけられることである。現用義足の足部は、踵部にク

ッシヨソ性を与え果関節可動性の代用とする。。・。。一足注1）がほとんどである。しかし、立脚

期に正常足と類似の底・背屈動作が認められるにせよ、健常足のように膝関節と連動して行われる

運動ではなく、むしろ義足足部の存在が立脚運動の妨げとならぬよう配慮された受動的なものであ

る。またSACH1足の果関節角度情報とは、すなわち踵部の圧力情報になってしまうとも考えら

れるため、本研究では果関節の感覚を義足に必要な感覚から除外することにする。一方、義足の膝

については、股関節運動を介して遊脚期の運動を制御することはできるのであり、これに感覚を与

えることは有効であると考えられる。義足の膝角度フィードハックは、義足（下腿部）に滑らかな

振子運動を行なわせる目的で、股関節の運動制御に用いられるのである。その効果としては、義足歩

行特有のター1ナルイソバク注2）と、叩き付け注3之膝折れ、などの現象の回避が期待される。

 義足の運動制御の立場から、義足に必要な感覚とこれを切断者に伝達する具体的手法を簡単な脳

・神経モデルの形で第3．1図に示す。第3．1図で、ON－OFFスイッチ、歪ゲージ、電気的角度計

は、それぞれ健常足の皮膚表面感覚、深部圧覚、関節受容感覚に相当するといえる。なお視覚は断

端部固有感覚とともにもっとも重要な感覚の一つであワ、義足の膝屈伸に関する情報などは視覚に

よってもフィードバックされ得る。しかし、歩行時における視覚の主な役割は、第3．1図に示した

ように歩行環境・条件を把握することにあり、義足の運動自身をフィードハックする感覚ではない

ということができる。また、遊脚期の膝角度のような動的に変化する情報は、視覚からでは正確に

はフィードバックされ難い。すなわち、その動作の多くを視覚の届く領域内で行ない、かつ意図的、

静的な動作を主体としている義手と比較して、義足（歩行）の場合、視覚フィードバックによる制

御は充分なものではないと考えられる。

  注1）SACH足；So1id Ank1e Cushion Hee1の略

  注2）ターミナルインパクト；義足側遊脚運動中に義足下腿部が膝軸ストッパに突き当たるこ

     と。

  注3）叩き付け；義足の踵部を地面に叩き付けること、またそのような歩行状態をもいう。

 なお、大腿義足歩行において、義足側体重負荷時に膝折れを生ずると、転倒を余儀なくされるが、

現用義足ではこのような危険状態に対し、確実な情報が導かれていないため、切断老は過度の精神

的負担を強いられることになる。また、膝折れ防止策として現用義足で採用されている荷重ブレー

キ構造は、もともと体重負荷に備えてロックされるべき膝を、体重の負荷によって始めてロックす

るのであるから、作動の順序が逆である。これに対する解答は、第3－1図に示したように足底接地

情報で藤ロックを行なうようなサブシステムを義足内部に組み込むことであり、あるいは義足の踵
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が接地する際には膝が伸び切っていることを切断者が確認できるような機能的フィードバックを採

用することである。

 これらあ着想のうち、膝ロック方式は第5章で、また機能的フィードバック方式は本章にて具体

的に試みられ．ている。

3．3 義足の感覚フィードハック装置

 3．3．1 人工受容器の構造7）

  前3．2節での検討結果により、義足に必要な感覚として、定圧分布感覚と膝部位置・運動覚を

選定する。これらの感覚情報を検出するセンサーが人工受容器である。

 足底部、膝関節部における人工受容器は、それぞれ第＆2図に示すように、底面全体にテープ

 スイッチ（太平洋I業K．K製）を配列した計装靴と、ポテンショメータを中心として、3軸性回

転を許容する構造のゴニオメータとで構成されている。（以下、それぞれを足底部センサー、膝

部センサーと呼ぶ）
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 足底部センサーとして、当初、靴内に挿入する中敷タイプのものを検討したが、足部と靴内と

の摩擦でスイッチの作動が不確実になりやすいため、靴底に直接スイッチを取り付け、外部をス

ポンジシートで被覆する構造とした。スイッチは土踏まず6部分を除き、踵、踏み返し部内・外

側、前足部に各々4個ずつ配列されている。これらのスイッチの入力信号は、後述するように、

それぞれ4グループにまとめられ処理される。

 膝部センサーには、別途開発したゴニオメータを流用しておD、これは生理膝の多軸性運動か

ら屈伸運動成分のみを取っ出せるようなフレキシブルな構造を有している。このため義足踏軸と

ポテンショメータ回転軸との偏心やオフセリトの問題を生じることなく、容易に取り付けること

ができる。

 開発したゴニオメータを健常肢腰部へ装着した状態を第3．3図に示す。

3．3．2 電気刺激条件と電極の配列法

 既に、第2章で詳しく検討したことによワ、下肢断端部への電気刺激の最適条件は明らかとな

っている。その仕様条件を第3．1表に示す。

 下肢断端部を刺激部位に選定した理由は、既に述べたように、感覚フィードハック情報を欠損

肢本来の感覚ともっとも似通ったものとするには、これを下肢断端部へ伝達することが最適であ

ると考えたからである。さらに義足ソケット内壁へ、電極を埋め込むことによって、義足の着脱

が同時に行なえるなどの実利性も加味されるためである。
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第3．1表 義足感覚フィードバック装置の電気刺激条件

使用 電極 脳波検定用、湿式表面、2点電極

電極配列条件 正対の電極中心間距離20脇

刺激波形 定電圧型短形波

電 ．圧 ～67．5V
刺激条件

周 波数 1 0～300pps（30，50，1O O，200）

ハルス巾． O．05～0．2msec（O．1）

 （ ）内は主たる設定条件。

電極の配列についても工夫した。電極の配列法については、第2章でも示したが、感覚フィード

バック情報の種類と関連付けた電極の配列法を第3．4図に示す。

 ここで、第3．4図を引用して感覚フィードハック系の機能を説明する。足底部センサーからの

情報は、断端部4面に楕円状の断面曲線を描くように配列した電極へ、また膝部センサーからの

 後述するように、本研究

では、周波数次元で情報伝

達量の拡大を計る方式を採

用してはいるが、できる限

り電極数の増加でまかなう

方がより実際的であること

はいうまでもないOこのた

めフィードバック装置の回

路構成の検討と並行して、
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情報は、断端縫合部をはさみ直線列状に配列した電極へ、それぞれ伝達される。膝部センサー用

電極の前方にある1対の電極には、膝折れ防止確認用の信号が伝達される。

 足底部センサーからの情報のうち、踵部スイッチ群がらの情報が大腿後面の電極対へ伝達され、

以下同様に踏み返し部内・外側から大腿内・外側へ、前足部から大腿前面へと情報伝達がなされ

る。このため切断者は足底部センサーとの前後左右の対応がつけやすい。左お、各グループごと

にスイッチの入力個数に応じ、刺激周波数は4段階に変調される6

Signal fo］＝

Knee－collapse
preven七ion

・≒

1、オΣ

一音’

“
曽

ぐ．・ノブ

KneeAngユe
Feedback

Shoe So1e Contact
  Feedback

第3．4図 義足感覚フィードバックの種類と

     電極の配列法

 膝部センサーからの情報のうち、膝屈曲角

度に関する情報は、刺激場所の移動により、

角速度の符号に関する情報は、3段階の刺激

周波数変調により、それぞれ伝達される。こ

の方式では、膝屈曲角度の大きさそのものを

刺激場所で検知でき、各電極対の間を刺激信

号がスライドする感覚で角速度をも検知でき

ること、などの特長を有する。さらに周波数

次元の情報により、屈曲動作から伸展動作へ

と切り換わるタイミング（逆の場合も同様）

が明確に検知できる。

 なお、膝折れ防止確認用の刺激信号は後述

する装置回路により、膝遇伸展状態でしかも

踵接地の状態にあるときに印加される。第3．

4図の電極配列から明らかなように、切断者

はこの信号を膝伸展位の延長として検知する

ことができる。

3．3．3 感覚フィードハック系の構成

 装置の全体構成を第3．5図に示す。装置の機能は前述したように、足底接地情報フィードハッ

ク系統（第＆5図、①r⑤）、膝角度情報フィードハック系統（同、一⑥～⑫）、膝折れ防止確

認信号系統（同、⑬⑭）に大別される。また、いずれの系統に毛第3．1表で示した条件の電気刺

激信号を発生する回路が含まれている。

 足底接地情報フィードハック系統では、踵部についてのみ示してあるが、他の3グループにっ

いてもまったく同様である。まず、①踵部スイッチ群の入力個数は②加算器で電圧変換され③

比較回路へ送られる。ここで基準設定電圧との比較により、4段階のうちのいずれかに弁別され
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た信号が出力される。ここでは踵部の中でどのスイッチが入力されたかを区別せず、スイッチの

入力個数を問題としている。すなわち、踵部と地面との接触面積を接地圧力情報の代用としてい

る。次に、④周波数変調回路は③比較器の出ヵ信号を受けて、前もって4段階に設定されてあ

る周波数条件のいずれかと同期したハルス信号を出力する。⑤刺激パルス発生回路では入力信号

の周波数と同期し、パルス幅や電圧などの条件を整えた刺激パルス信号が創成され、これが⑮

断端部へ印加される。

 周波数条件を4段階に設定した根拠が、前3－4節の精神物理特性の測定結果にあることはいう

までもない。また第3．5図の装置においては、連続量としての情報を離散化して伝達する手法を

随所に応用しており、その理由が単純明確なる情報感知を目的としたためであることは、前3，5

節で述べた適ワである。

膝角度情報フィードバック系統では、まず⑥ポテンショメータの出力電圧を⑦膝角度用比較

回路と⑧微分回路の両方へ導いている。⑦膝角度用比較回路では、膝角度の可動域が任意の4領
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域に区分される。すなわちここで3段階の基準電圧設定がなされる。ただし詳細は第3－4図の具

体回路によるとしてこれとは別に、膝角度が過伸展位の近傍にあるかどうかの比較操作も行なわ

れる。よってこのための基準電圧が別途任意に設定される。⑦膝角度用比較回路からの出ヵのうち、

4段階離散値信号が⑫分配回路へ、遇伸展位判別信号が⑱一致回路へ送られる。

 一方、⑧微分回路から出力される角速度情報は⑨速度レベル弁別回路へ送られる。ここで足

底接地情報フィードハック系統と同様に、⑩周波数変調回路⑩刺激パルス発生回路を経て、3段

階の速度レベルに対応した周波数条件の刺激ハルス信号が⑫分配回路へ挙られる。⑫分配回路

では膝角度（の離散値）情報に対応して出力端子の切替えが行なわれる。

 また、膝折れ防止確認信号系統では、足底鍾部スイッチ信号と膝過伸展信号との論理和田カが

⑲一致回路から⑭刺激パルス発生回路へと送られる。ここで本系統は、踵接地状態でありなが

ら膝が過伸展位にない場合にのみ、やや強い刺激を印加する膝折れ警報信号発生回路を修正した

ものである。その理由は、一見同じことのようでも危険状態を警告することより安全であること

を確認させる方が、切断者の心理的負担を軽減できることが確認されたためである。

3，3．4電子回路
 装置の具体回路の一部を第3．6図に示す。第3．6図の電子回路については多くの説明を必要と

しないであろう。第＆6図では第35図の全体構成図のうち、足底接地情報フィードハック系統

（①～⑤、⑮）と、膝角度情報フィードバック系統の⑥、⑦、⑫、および膝折れ防止確認信

号系統の⑱までを示してある。第3．5図の他のブロックについては、たとえば⑨は⑦、③など

と、⑩は④と、⑪、⑭は⑤と同様の回路構成である。

 第3．6図で踵部が非接地状態では、周波数変調器の積分コンデンサをトランジスタでクランプ

するため、周波数変調信号は出力されない。また刺激電圧調整部は定電圧安定化回路で構成され

ている。

 なお、第3．5図⑧の微分回路は、前述したフレキシブルなゴニオメータと併せて開発したもの

である。この微分回路はポテンショメータ出力電圧を、サンプリング・ホールド回路を通し、そ

の出力を交互減算する回路に導いた後、低減濾過フィルタを通して平滑化された微分出力を得る

構成となっている。微分回路といえばC R回路や微分トランスなどの方式が広く用いられてはい

るが、これらの方式は一般に高速現象の記録などには適しているものの、低速現象を記録する場

合、出力特性が不安定となるし、ノイズに乱されやすいなどの欠点を有する。人問の膝関節運動

のような低速現象をノイズに乱されることなく、正確に記録することを目的として、本研究では

サンプリング・ホールド回路を用いた微分回路を設計した。微分回路構成を第3．7図に示す。
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3．4 義足感覚フィードハック系の有効性に対する評価実験

 以下34，1項で1ヰ、装置の機能確認を含めた基礎的評価実験について、また3，4．2項では歩行時

における感覚フィードバック系の有効性を確認するための総合的評価実験について報告する。

ユ41螂的評価実験5）・6）

（1〕実験用模擬勝義足の試作

   長期間、同一義足を装着した切断者では“慣れ’’の影響で、新しいタイプの義足に対し低い評

価しか得られないという、S．Fi、㎞旭、8）の見解に従え臥義足歩行の未経験者で実験し、感

覚フィードハック系の有無に対する評価を行なうことがもっとも客観的であるといえる。この

ような観点から第38図に示すように健常者が装着できる実験用の模擬勝義足を試作し、これ

を装着した被験者により評価実験を開始した。このことは自らを義足歩行者の立場にすえるこ

とにょワ・感覚フィードバック系の有効性をまずもって自覚的に評価することを意図したため

でもある。

                   （2〕足底感覚フィードバック系の評価

第3．8図 実験用模擬勝義足

 足底感覚の働きは、視覚に頼らずに足元の状

態を判別し得ることであるといえよう。そこで

足底感覚フィードハック系の有効性に対する基

礎的評価実験として・第1に床面傾斜検知能力

の測定を、第2に足元の物体の大小判別能力の

測定を行なった。さらに被験者にとって足底感

覚フィードバック系の存在は「安心して義足側

へ体重をかける」ことを可能にすることが明ら

かとなったため、第3の評価実験としてピドス

コープによる体重心バランスの測定をも行なっ

た。

 被験者は前述した模擬義足装着者が2名・切

断者4名の計6名である。

1）床面傾斜検知能力の測定

  ウォーム・ホィール方式でα1。の精度の

傾斜角度を任意に設定できる傾斜板測定装置を製作し、これを用いて床面傾斜検知能力の測定

を行なった。実験者が乱数表に従いランダムに角度設定をした踏板を被験者が踏み、その傾斜

方向をいい当てるという測定実験を静止立位時の場合と、踏み越え時の場合について行なった。
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 視覚、聴覚などは遮断して測定実験を行なったことはいうまでもない。

  さて問題は、測定データの整理法である。踏板の傾斜角度が小さい場合に、その傾斜方向を

正しく言い当てるにもかかわらず、傾斜角度が大きい場合に傾斜方向を誤まったワ、測定の都

度、正答率が異なることは全被験者を通じ一様に認められたことである。そこで本研究では、

 J．P．Gi1fordの精神測定法9）を参照し、その第1の方法で測定データを整理した。その具体

的な方法は、測定実験で適用した傾斜角度の範囲（0～3。）を、正答数と誤答数の割合で比例

配分して求めた角度を閾値角なる標価指標とするものである。

  静止立位時と踏み越え時の測定実験の様子を第3．9図、第3．11図に、またそれぞれの場合

の閾値角の算出結果を第3．ユO図、第3．12図に示す。ただし測定繰返数は5回とした。

  まず第3．1O図の静止立位時の場合、いずれの被験者でも足底感覚フィードハック有ワでの

閾値角が、フィードバック無しの場合の約半分に減少し、健常足靴履きに匹敵するところまで

改善されていることが分かる。ただし、義足アライメントが鉛直で靴底と踏板の間に隙間がで

 きるため、踏板傾斜の方向が分かるのではなく、あくまで一度おろした義足を断端部を介して

揺ワ動かし、足底スイッチのON－OFF状況をサ’ソプリ1／グすることで、踏板傾斜の方向が判

別されることを強調しておく必要があろう。

  次に、第3．12図の踏み越え時の測定結果について検討する。探りの動作を許容する第3．9

図のような静的な実験に対し・第ま11図のようなダイナミックな実験では、踏板に足を乗せ

る時間はごく短い。それにもかかわらず、第3，12図に示すように健常足での閾値の低下は認

められていない。その理由は踵接地（hee1contact）からつま先離れ（toe off）に至る

不連続な接地状態が踏板傾斜の方向を探るための動作を形成しているからだと解釈されよう。

この左め義足歩行の場合でも足底感覚フィードハック育ワで、閾値角の著しい減少が認められ

 た。

2）物体の大小判別能力の測定

 物体の大小判別能力の測定とは、同一厚さで直径の異なる3種類の円板を被験者が踏んで、

その大小を判別する実験をいう。測定データを正解で2点、1ランクサイズの異なる解答（

大ご中、中ご小）で1点、2ランク異なった場合（大ご小）をO点として整理し、さらにその

総合得点を実験繰返数で割った数値を評価指標とした。

  結果の一例を第3…3図に示す。第3．13図で大、中、小の円板の直径は、靴底踏み返し部

の幅が約90㎜であるという根拠に基ずいて決定した。足底感覚フィードハック系の有効性は

第3．13図でも明確に認められ、特にフィードバック育ワで2ランク異なる解答が無いことは

注目に値しよう。
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 なお、6名の被験者全員の平均得点は、フィードハック無しで1．4であったが、フィードバ

ック育ワで1．8まで高められることが確認された。

床面傾斜検知能力測定

（静止立位）

第3．9図 第3．11図
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第3．10図 床面傾斜検出閾値
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第3．13図物体の大小判別能力測定結果

3） 体重心バランスの測定

 既に述べたように、足底感覚フィードバック系の存在は「安心して義足側へ体重をかけられ

る」との感想を切断者から得ている。こういった定性的ではあるが、重要なる知見を定量的に

検証するために行なった評価実験がピドスコープによる体重心バランスの測定である。

 しかしながら、切断者は体重をほとんど健常定側へ与え、義足側を添えるような姿勢で初め

て静止血位状態を維持できることが判明し、足底感覚フィードバックの有無による体重心バラ

ンスの差異を確認することはできなかった。

 そこで第ま14図に示すように、健常尺側を不安定なピボット支持の状態におき、手離し立

位をかろうじて保持できるユ分間の体の揺れを計測した。その結果、いずれの被験者でも足底

感覚フィードバックの無い場合、体重心をむしろ不安定な状態にある健常尺側へ残そうとして

いることが判明し、足底感覚フィードハックを与えた場合に、初めてごく自然に義足側へ体重

心を移向させる傾向が認められた。

 測定データの一例を第3．15図、第3－16図に示す。第3．工5図ではフィードバック育りで

前後・左右の体の揺れ（振幅）が減少していること、第3．16図ではフィードバック有ワで体

重心が義足側へ移向していることなどが確認される。
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第3．14図 ピドスコープによる立位パラソス

の測定

第3．15図 立位パラソス測定結果 その1

（模擬義足装着者）

薄
暮

ヨ酬鰍 倣亭’一

   （A）被験者K．I．20才男子

第3．16図 立位バランス測定結果 その2
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    （B）被験者K．T．65才男子

策3，16図 立位パラソ子測定結果 その2

（3）膝感覚フィードハック系の評価

  足底感覚フィードハックが、義足側立脚期の運動制御に活かされるものであるのに対し、膝

 感覚フィードバックは遊脚期のそれに活用されるものであり、考えられる有効性は既に述べた

 適ワである。膝の感覚フィードハックの効用は、遊脚期における滑らかな義足の振り出しにあ

算3．1．7．図 床反力計とゴニオメータによる同時計測法

るため、第3．17図に示すように床反

期の膝の運動を観測し、ターミナルイ

ンパクトや叩き付け現象の発生いかん

にとくに注目した。ここで膝部センサ

ーをゴニオメータとしても併用した。

現用義足ではターミナルインパクトの

発生に引き続いて叩き付けを行なう歩

行が普通であり・測定結果にもこれが
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明確に現われるが、膝感覚フィードハックの使用により、これらの現象は軽減し滑らかな遊脚

運動が得られることが確認された。なお、このような好ましい歩容の体得には、フィードバッ

クを用いつつある程度の学習訓練期間を必要とすると考えられるが、現象的には感覚フィード

バック使用後、数歩歩いただけで第3．18図のような結果が得られた。

          a
簿㈱燃了鰍

三1ら。1鮒良一

．．」．q．

申出。…一宮骨皿’苗研ヰ曲・上1’‘・・一

  第3．18図              叩き付け現象の軽減を示す測定結果

              H．C．踵接地   丁、O．つま先離れ

第3，18図は2名の切断者（上、下）について、膝感覚フィードバック系の無い場合（左上・
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下）と、これを付与した場合（右上・下）の測定データを示したものである。膝感覚フィードバ

ック系の無い現用．義足の場合、膝角速度（a）、床反力前後方向成分（b）、床反力左右方向成分（c）

にそれぞれ踵の叩き付け現象が記録されているが、膝感覚フィードバック系を付与した場合には

消失していることが分かる。一方、膝感覚フィードバック系を付与した義足でも、歩行状態は必

ずしも理想的に改善されているとは言い難い。たとえば切断者Aでは床反力垂直成分が階段状（d）

になっておワ、踵接地後直ちには体重をかけていないことが分かる。その理由は以下のように説

明される。一般に義足歩行では、藤インパクト音（振動）で過伸展を確認した後、踵を接地させ

ているが、膝部感覚フィードハック系を付与すると、膝が伸展するや否や踵を接地させ、しかる

後に断端部を引き締めて、膝過伸展状態を自ら作ワ出すといった挙動を示すようになる。この際、

膝折れ防止確認信号もまた積極的に活用されていることはいう．までもない。すなわち遊脚期間の

短縮や素早い着地動作といった膝感覚フィードバック系の有効性がもたらした副次的な影響を、

切断者Aの床反力垂直成分（d）に見ることができる。

3．4．2 総合的評価実験7）

 琴足感覚フィードづック系の有効性は、歩行時に確認されなければならないことはいうまでも

ない。しかし切断者自身からは、本装置の使用で歩きやすくなる工の感想を得たものの、このよ

うな現象諭的評価結果を定量的、他覚的に記述することは難しい。このため本研究では歩行の評

価方法についても検討を加え、以下のような評価実験により本装置の有効■性を確認した。

（1）歩行状態の記述法と評価の方法注4）

  まず歩行状態を特定の変数パラメータのみを用いて記述するものとし、これにはもっとも代

 表的でしかも数量的測定が容易な歩調（gai t cadence）と歩幅（step1ength）とを選定

 する。これらの変数パラメータは第3．19図に示す実測値の統計量で表わされるものとする。

 これよう歩行状態Gを次のような記法に従って記述する。

   注4）ここで述べる方法は、後第6章で述べる方法と同一である。

      歩行パターンの記述・評価法についてa2節では、さらに厳密な検討を加える。

  G＝（τi）（Vτi）（ηj）（・ηj）         （a1）

                  （i＝1，2，3，4 j＝1，2）

 ただし、測定歩行サイクル総数をNとして

     1N       1N
  τi1高。・i・・ηi1ξ11i・

伽÷虐1（・・一1）・，㍉、一、1、岩1（1ユ・一1、）・ （・・）

とする。
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第3，19図

1eft switch ’■onII
I1 盾??h1

歩行パターン記述のための変数パラメータ

1・一 g十峠十｝局1■

 一般に義足歩行の特徴は、健常尺

側に比べ義足側遊脚期間が非常に長

く、義足側立脚期間が短いことであ

る。義足側遊脚期間が長いのは、切

断者が義足の遊脚運動を制御できな

いためであり、義足側立脚期間が短

いのは、体重支持期の安定性が悪い

ためである。そこでこのような著し

い非対称性を有する義足歩行状態を

評価する指標には、まずもって左右

の状態変数の対称性を選定する必要

がある。本研究ではこれを

            （耳3）

のように表わす。ここで右辺各項の重み係数ai（i＝I，2，3）は、健常者／8名を対象とし

た実測値から

  ・1－5、・。一2、・。一30           （＆3）。

と定める。

 次に、歩行時の状態変数のバラツキで歩行状態を評価する手法についての妥当性が導かれて

いることから、さらに次式を評価指標1に導入する。

          1           1

     ・（・τ、）2・（・ηj）2       （。。）
  I・＝2・b11、十、昌。j1、

ここで重み係数bi（i＝1，2、…、4）、cj（j＝1，2）は、先の健常者群での実測値から

  bI－b3－3，b。一b。一1・・。一・。一42       （a4）2

と定める。

なお、晶質管理論での解析用X－R管理図法を人間の運動の評価法に応用し、運動パターン

の定着状態を工程の統計的安定状態に対応させるといった独特の試みがW・．D㎝in．10）によ

り行なわれているため、本研究ではこの手法を歩行状態の改善経過の記録法に応用する。
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（2）評価実験結果

  切断手術後2．ケ月の入院愚者2名を対象とした実験結果の一例を第3．20図に示す。第a20

 図では、歩行開始と終了時の各4サイクル分を除く20歩行サイクルを測定対象とした。歩調

 に関する実測値は、足底部センサーのスイッチ信号をペソ書きレコーダで記録することにょワ

 求め、歩幅の実測直はフットプリントから求めている。被験者はリハビリテーション歩行訓練

 中の患者であるが、本装置を使用しつつ1日1時間程の訓練を2週間継続した結果、第3．21

 図（B）に示すごとく歩行状態の改善が認められた。ここで両名とも義足側遊脚期間τ3の短縮

 と、健常足側遊脚期間τ1の拡大および健常足踏み込み時の歩幅η1の拡大などの傾向が認めら

 れ、各実測値のバラツキも一様に小さくなっていることが分かる。

A㎜putee側 昼皿putee lB〕
τ  V  η V    τ     η T  V  η  V    τ      η

O．406 O．095 O．450 O，102

O．204 o．049 48．2 9．2ユ O，211 0，057 60．52 9．12 dir閲肛y

O．538 O．ユ76 O．612 O．105 ㎏fore
b．ユ73 O．ユ82 56．2 7．99 O．184 唱・092 6フ．77 8．13 血舳g
I＝3，163．I＝12．92S ．    V 工＝2，594．I＝10．36S      V

O．420 O．067 O．453 o．069

O．206 0．042 51．7 8．48 O．209 O．042 61．59 8．57 2we色k昌、

O．441 O．096 O．604 O．101 証t副

O．202 O．083 57．O 7．51 O．190 O．085 65．17 7．55 肚舳箏
I三ユ．604。工＝9139S      V I三1．62フ。I＝9．60昌      V

 第3．20図の切断者Aについて、

t；のX」管理図の例を第3．2且図に示 1n

す。これから感覚フィードバック系を

適用した切断者では歩行状態の改善が

単に一時的なものではなく、体にしみ

ついたもの、身をもって体得したもの

として達成されていることが分かる。

第3．20図 訓練前後の歩行バターン

     セ｛SeC〕

1．o

O．5

O．O

UC一工I

LCL

UCL； UpPer Controユ Li皿it

LC工＝ 逼。wer Conセro1 Limit

     側砒叫y㎏f叩・   ⑮〕2欄k・証㎞缶出・g
      缶舳q       ㎞th脚so町feedb・d・
                      町S㎞

第3．21図 歩行パターンの改善経過（X管理図、サンプル数20、ロット数20）
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343 義足感覚フィードハック系の有効性に関する構足実験

    一断端部固有感業と足底感業フィードハックの関連一

 既に述べたように、現用義足サクションソケットと下肢断端部との接合部での固有感覚は、視

覚とともに義足歩行時のもっとも重要な感覚である。前a4，1項の（2）では、断端部固有感覚よ

ワ足底感覚フィードハック系の方が、高度な情報識別が可能であることを確認したが、断端部固

有感覚は一方では重要な役割を有している。たとえば現用義足装着者は、地面状態を義足側でも

識別できると言われている。

 そこで本研究では、床面傾斜と物体の大きさに対する判別能力測定に補足して、小石、砂利、

スポンジ、砂などの地面状態の識別能力の測定実験を行なった。その結果、現用義足装着者は視

覚および聴覚を完全に遮断しても、これらの地面状態を完全に識別し得ることが確認された。た

だし下腿シャフトが木製の義足を装着した切断者は、金属性シャフトの義足を装着した切断者よ

ワ、識別能力が低下していることが確認された。このため「ズレ」を伴う地面状態では、義足内

を伝播する振動成分を断端部で検知しているのではないかと考え、第3，22図のように義足下腿

中央にストレインゲージを貼ワ付け、地面状態を識別中の歪波形を記録した。その結果第3．23

図に示すように、各地面状態において固有の歪波形が記録され、推論の妥当性を確認することが

できた。

                     しかし、このような高度な識別ができるから足底

感覚フィードハック系が不用であるとの解釈は当ら

ない。試みに小石面をギプスで固定し・第3・24図

のように「ズレ」を生じない状態におくと、その識

        、
別能力は非常に低下した。この場合、足底感覚フィ

ードバック系を付与すると、これらの地面状態を識

別できることが判明した。

 よって義足足底感覚7イードパック系は、断端部

固有感覚にとって替るべきものではむく、両者が互

いに他を補完し合うところに意味があるといえよう。

策3．22図 地面状態の識別実験
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第3・23図 地面状態識別中の振動歪波形（砂利、砂、スポンジ）

第3．24図 ギプス固定の小石、砂利面

3．5  お  わ  リ  Iこ

 人間の運動制御系の中に組み込まれ、その

メカニズムの中で制御されることが、将来の

義足のあるべき姿と考え、まず義足に感覚を

与える試みに着手した。しかし義足の感覚フ

ィードバック系とは、そのような義足の将来

像を指向した試みだけに終るべきものではな
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く、現用義足における諸問題を解決するためにも、きわめて有効な手段であるといえよう。

 現用義足では、歩行時における転倒、膝折れなどの危険状態に対し、不確実な情報しか導かれて

いない。感覚フィードバック系の働きにより、切断者はこういった不安から解放され、安定限界を

わきまえつつ効率的で安全な歩行を行なえるようになろう。

 また、感覚フィードバック系が歩行訓練の際に有効であることは前述した通りである。しかし本

装置の継続使用により、訓練で獲得した歩行パターンを持続させ、定着させることも可能であり、

こちらにむしろ重要な意義を見出すことができよう。

 このように本研究では、義手とは異なる立場から義足の感覚機能について考察し、開発した装置

が臨床的応用価値の高いものであるとの見通しを得た。

 まず基礎的評価実験では、簡単な実験項目を設定し、装置機能の有効性を個別具体的に確認した。

しかしながら、基礎的評価実験の内容がケース・パイ・ケース的であるとか、実験結果が現象的な

ものに過ぎないとかいった解釈は当らない。義足感覚フィードバック系の有効性は、むしろ基礎的

評価実験においてこそ浮き彫りにされたといってよい。

 足底感覚フィードバック系の有効性に対する評価実験で確認された床面傾斜検知能力の向上、物

体の大小判別能力の向上、義足側への体重負荷率増大などの結果は、切断者が生来持っていた時間

差感覚、股関節運動感覚、平衡感覚を足底感覚情報で喚起してこそ初めて得られた結果である。義

足足底に感覚を付与することは、欠損肢の感覚を補うことだけではなく、欠損肢と協調していた他

の感覚を二次的に回復させる効果がある。

 同様にして、膝感覚フィードハック系も義足勝運動自身の制御はもとより、股関節の運動制御に

活用されていることが踵の叩き付け現象を抑制し得た理由である。足底感覚にしろ、膝感覚にしろ、

切断老の潜在的な運動制御能力を復活させるためのものであり、義足自身の改造、改良のために付

与されたものではない。このようなサイバネテカルな着想の妥当性を一つ一つ具体的な実験で確認

したものが、基礎的評価実験の結果である・

 次に、総合的評価実験では、感覚フィードバック系の有効性を歩行訓練を通じて歩谷状態が改善

されていく経過の中で確認した。とくに義足歩行状態を数量的・客観的に記述・評価する手法が確

立されていない現状に注目し、独自の手法を考案して義足歩行状態を評伝した。その結果、感覚フ

ィードバック系を適用した切断者では、短期間の訓練で歩行状態を改善し、しかもその歩行状態を

定着させ得ることが確認された。

 義足の感覚フィードバック系とは、義足歩行のダイナミ・ソクを好ましい状態へと「変移」させ、

その状態を「定着」さ世るところまで活用されなければならず、この主旨に沿ってこそ初めて義足

に感覚を付与する意義も明らかとなる。1王）
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 スイッ．チやポテンショメータで構成されている足底部センサーや膝部センサーを特に感覚受容器

と呼んだ理由は、これらからの信号を切断者が運動制御のための情報として活用し得るからである。

 人間の運動制御の立場からいえば、感覚情報とは受容器から上位脳への一方的な求心情報ではな

く、上位脳から手・足への遠心情報を調節するもの、すなわち間接的な運動指令である。義足感覚

フィードバック系とは、あくまで義足歩行動作を変移させるためのものであり「運動」に活かされ

るからこそrフィードバック」なる制御用語を補足した。

 なお、本章3．3．2，3．3．3項で述べている膝折れ防止確認信号系統については、その有効性を確

認するための評価実験を行なわなかった。その理由は切断者がもっとも恐れている、膝折れ現象をひ

き起すような実験は許されないためである。しかし、現用義足歩行でのターミナル・インパクト、

踵の叩き付けなどは・膝折れに対する不安から、切断者が故意に発生させている現象でもある。よ

って膝折れ防止確認信号系統は、心理的な不安感を除去している点で歩行パターンの改善に役立っ

ている。

 次に、義足感覚フィードバック系の限界を明らかにしておく必要がある。義足感覚フィードハッ

ク系は卒倒を未然に陀く二上で有効であっても、一度崩したバランスを挽回せしむる働きは持たない。

この際、感覚フィードバック系の有無にかかわらず、切断者は転倒せざるを得ない。情報伝達がな

され、それを感知するという受動的要素を主体牛したも・のが感覚7イードバック系である。

 その情報をもとに切断者が即座に対処し得るには、本章の冒頭3．1節で述べた操作性を義足に与

える必要がある。切断者の意志で制御できる操作性を義足に付与することにより、本章で述べた感

覚フィードハック系の機能もさらに拡大されるであろうし、両者の相乗効果も期待できよう。

 上記の結論は、後第5章で述べる筋電制御義足系開発のための序論でもある。
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第4章 感覚義足系の歩容安定化に関する学習制御論的解析

Abstract

   工n セhユs chapter’ stab■1ユty has been consユdered coηcernユnq

prosthe七■c ga■七w■th the art■f■c■a1 knee－angle feedback system・

   For biped gait． the swing ユeq has the more i皿portanセ ro1e

than the stance 1eq． But． in an above－knee pros七he七ic gai亡。

］一earn■ng contro1 of a prosthetユ。 knee ■s the most d■f f■cu1七

七ask for ampuセee． Then， the swing motion was observed． and its

performance was described with 4 parameters．

   Based upon セhe 亡heory of ユearning con亡ro1。 セhe simuユated

experiments were performed’ as suming the proces s of the ampu－

tee1s progress in his gait to be the optimal feedback qa立n

adjusting process． Furthermore， stochasセic f1ucセuation has been

superposed on the model of 七his chapter， conc idering the uncer一

七ainty introduced into gait state variab1e in each qait cycle．

   From the simu1ated experiments stated above． the validity

of our modeling and ana1ysis were confir皿ed．

4．1はじめに
 前第3章では、義足の感覚フィードバック系を開発し、種々の評価実験を通じその有効性を確認

するととも1千、義足感覚フィードバック系が、リぐピリテーション歩行訓練の中で、義足歩行のダ

イナミクスを変移させ定着させるところまで、活用されていることを示した。事実、義足感覚フィ

ードハック系は、義足の運動制御を患者の運動制御機構の中で行わしめ、義足のみならず健常足側

や体幹など、全身の運動をも変移させることを究極の目的として開発されたものである。

 以上の見解を踏まえた感覚フィードバック系の意義は、しかしながら、ケース・バイ・ケースの

臨床評価実験などで短兵急に実証されるものではなく、あくまそ長期間のリハビリテーション歩行

訓練を経て、初めて実証されるものであることは、第3章でも述べた通りである。それならば感覚

フィードハック系の有効性を理論函に検証する場合には、人間の運動制御系が機械システムのそれ

と根本的に異なる点、すなわち訓練を通じ運動が習熟・上達するという学習制御の概念を導入する
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必要があろう。

 このような立場が．ら本章では、膝関節部に感覚フィードバック機構を備えた義足の遊脚運動を対

象にして、歩容安定化のための学習制御論的なシミュレーション解析を行なう。ここで特に遊脚運

動のみに注目する理由は、義足側立脚期にバランスを崩しても他方の健常尺側の着地いかんで体勢

を挽回できるのに対し、義足遊脚運動の制御性の悪さはすべて転倒につながること、したがって2

足歩行動作の安定化は主に遊脚の制御で実現されているという筆者の独自の主張に基ずく。ただし

山下、1）F．Gubin，2）などの2足歩行モデル解析は、遊脚の制御による歩行動作の安定問題を扱

っている。

 なお、本章では以上で述べたように、サーボ論的な意味での2足歩行動作の安定問題から出発し

遊脚の制御の問題を扱うが、安定化の言葉をあくまで統計的学習制御の立場から歩行パターンの定

着状態、すなわち歩容の安定化の意味で用いる。本章ではまず閉ループ制御系の一段上位に、フィ

ードバックゲイン調整用のループを追加した階層制御を考え、歩行訓練による義足歩行の習熟過程

を最適フィードバックゲイン調整法を用いてシミュレートする。次に、確率的なゆらぎをも含めた

シミュ．レーショソ実験1gより、遊脚期にスムースな運動が得られるまでの過程について考察し、歩

容安定に到達するまでの経過および歩容パターンの定着状態などの観察から理論モデルの妥当性を

確認し、膝感覚フィードバックの有効性を理論的にも検証する。3）

4．2 義足の遊脚運動の力学モデル

 体幹（ボディ）を水平移動のみが可能な台車で、残存大腿部と義足を剛体二重振子で置き換えた

第4．1図（b）のモデルで、大腿義足遊脚期の運動を解析する。各支点における摩擦および立脚（健

常足）側の質量は無視し、運動を矢状面内に限定する。

 第4、ユ図あ記号を用い、モデルの運動エネルギーT、およびポテンシャルエネルギーUは、

・一
v・（音）・・去1、（黒）・・去1、（票）・・去・1・

1・1（票）2・（祭）・…、（票）（昔）㎝θ、1・去・、・

1・、・（苧）…タ（苧）・・（牛）・…、・2県）（苧）・

（41）

          d。 砲1    d． dθ3
…（θ・一θ・）・2巧（石）（τ）…θ・・…（τ）・（丁）…剛

  U一一m，gb。・。・θ、r（4。…θ、十b。・。・θ。）巧g

で与えられる。
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F

     F’■I

n0丁皿日1 1egミ stanco Ph且宣。

p工。昌theミ；is； ；wing Ph且se

（a）遊脚期の大腿義足

      ．“十x

y  レ・θ
W・血・，2＝皿a昌昌

11，・＝皿㎝㎝t．fi・eTti互

C、，・＝th巳。enteHf・蝸vity

O1C工＝b102C2＝b20102＝11

 （b）等価モデル

第4．1図 遊脚義足の力学モデル

  Lagrange関数L＝T－Uを用い

  d ∂L  ∂L
  一（一）一一＝Q  （i亡1，2，3）             （4．3）  d・∂di∂。i i

    Q1＝M（t）  Q2＝O   Q3＝F（t）

    qi＝θ1     q2＝θ3    q3＝X

よワモデルの運動は3本の非線形微分方程式で書き表わされる。ここで（θ1、θ3、θ王、θ3）皇

（0，O，O，O）として微小線形近似を行ないXの微分項を消去すれば、θ3＝θ1＋θ2より

   d2θ、   d2θ。   、
  b117＋b1タ・十b・・7＋bl・θ・＝一F（t）

    d2θ1 d2θ。    、        （44）
  b・17＋b・・。、・十b・・θ・＝一M（t）

     与。ユーb．3＋m．b2（m．4。十W。一m．b、）

     b12＝（m1＋m2＋W）m2b2g＝b14

     b。。一（円十m。十W）1。十（m、十W）m．b多

     b21＝b23＋m1m2b1b2（42－b1）一m2b2I1

     b。。一（m1b。十m．4。）1。十m1m．b，b．2

     b24＝m2b．g（m1b1＋m24。）

      ・    ・             （4・4）2
     M＝m2b2M  F＝m2b2F

一5I一



が求まる。ここで実時間t（SeC）に対し

τ ＝

   d2     11
とおき V（θ・）＝・、・2、一・王、・21

（K2・。・・3・〉㎝）’1
 9

d2

語（θ1）＝θi i＝1，2

（45）

のように換算時間τに

関する微分に“・はの記号を用いることにすれば（4．4）式は

  θ、一一b、。b。。θ、十（b、。b。ぺb1．b。。）θ。十b。。M＊一b。。F＊

  δ。一b1。・。、θ。十（b、。b。、一・。。・。1）θ。一buM㌔・。、・＊

のように表わされる。

 なお、状態ヘクト～レXを

  ・一（・1，・。，・。，・。）T一（θ1，θ。，δ1，6。）T

（46）

（4．7）

とすれば（4．6）式の状態マトリクス表示は

  X＝A X＋bM＊十CF＊＝AX＋Du （4．8）

    O   1

   ．b12b230
ム＝
    O   O

    b12b210

 0

b13b24．b12b23

 0

一（b11b24－b12b21）

 0

一α  1

 0

 α 2

1  O

o  α   3

0  0

0  一α   4

（4・8）2

・一（・，・。。，・，一・1、）T一（・，β1，・，一β。）T

・一（・・T・。。，・，・。。）丁

卜（b，C） ・一（M＊，F＊）T

となる。ただしαi，βj＞O（i＝1・2・3・4 j＝1・2）である。

 ここで、遊脚期義足の状態ベクトルXを有限時間内に任意の状態へ移せるかどうか、（4．8）式

の系の可制御性を検討する。4） 問題とし一でいる系は4次であるから

  …k〔D，AD，A2D，A3D〕一4           （↓9）
が可制御のための必要十分条件である。4×8型の行列（D，ムD，A2D，A3D）の階数が5以上で

ないことほ明らかであるが
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   Det（b，Ab，A2b，A3b）

     ＝｛β1（β1α2＋β2α4）一β2（β1α1＋β2α3）｝2

     －b1ξ（b、。一町、）2（b、。b。。一b。。b11）2キO

となり、行列〔b，A b，A2b，A3b〕の階数が4以上あることから、行列〔D，AD，A2D，

A3D〕の階数も4以上でなければならない。結局、

   。。。k〔D，AD，A2D，A3D〕

     ＝。。。k〔b，Ab，A2b，ム3b1C，AC，A2C，A3C〕＝4   （41ユ）

であり、M＊（τ），F＊（τ）の適当な操作によワ義足の遊脚期中の制御は可能であるといえる。

（4．1ユ）式の結果は重要である。Act iveな動力を持たないための限界があるにせよ、必要なタ

イミングで必要な位置へ義足を着地せしめるという遊脚制御の基本条件は満足され得ることが、可

制御性の証明により明らかとなったわけである。もし、第4．1図のヵ学モデルが制御不能であるなら

らば、これに膝感覚フィードバック系を付与したところで、あまり意味がないといえよ㌦

4，3 制御対象の伝達特性

 （46）式をラプラス変換したのち、⑪1（S），⑪2（S）について解くと、初期値をθ10，

θ10，θ20，θ20として

  ㊥（S）一GuM‡（S）十G．1F＊（S）十G．1（Sθ王。十θ1。）十G．1（Sθ。。十θ。。）

  ㊥（S）一G1．M＊（S）十G。。F＊（S）十G。。（Sθ1。十θ。。）十G。。（Sθ。0＋θ。。）

ただし・Gij＝Gij（S） （i＝1・2  j＝1，2・314 ）         （4－12）

  G．1（S）一｛b。。S2＋b。。（b11b。ザb。、b、。）｝／Q（S）

  G2］（S）＝一｛b23S2＋b24（b11b23－b2王b13）｝／Q（S）

  G31（S）＝｛S2＋（b11b24－b12b21）｝／Q（S）

  G41（S）＝（b13b24－b12b23）／Q（S）

  G12（S）＝一｛b11S2＋b11（b11b23－b21b13）｝／Q（S）

  G22（S）＝b21S2／Q（S）

  G32（S）＝b12b21／Q（S）                               （4－12）2

  G。。（S）一（S午b1．b。。）／Q（S）

  Q（S）一Sチ十（b1．b。。十b1．b。。一bl．b．1）S2＋bl．b。。（b11b。。一b。。bl。）
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となる。一（4－12）式は第4．2図のような相互干渉系を構成するフロック線図で表わされる。

．．＿一一．一．一一一一一一．＿一一一一一一一。 @ なお、第4，2図の点線の枠内は遊脚期間中に義足下腿部

＝伽㍗則13 @1が膝軸ス1一パに突き当った場合の運動（・・mi・・1
首；；軋一一冨輔；。一．■    l

         l    l impact）を表わす機能的なブロック線図である。つま先

陶G舳1GN、、1離れ（・…ff）の瞬間から1a（換算時間）後に・こ
■        十            I                               ．

   ・11・≡ 知れが生じたとすれば・角速度θ1（τ・λθ・（τ・）は・それ

   G12    1    それ
，   G21        1一一一一一

鴫     → 十
   G22                 1           ．
第、、区制御対象のブロック線図61＝・・・…2准｛（μ十AB刊榔・（リ

斗2AB・θ。（τ、）｝

小       1               ．              ．
θ・＝ ﾊ。。。。、2、～。｛2（A＋B）・・什θ1（㌔）’（μ十ABIm・412B）θ・（リ｝

ただト・・一1・・m。々～，・一1・・m・・8       （川）

に瞬間的に変化する。

 正常人の膝の伸展角は約180曜であるが、義足の膝軸角はユ80。以上の過伸展状態をとり、

機械的ストッパによって体重支持立脚期の膝折れ（座屈）を防いでいる。過伸展角を第41図の座

標で亀（＞o）とすれば

   弓20＝⑪2＝θa＝max（θ2）                  （414）

が成リ立つ・ただし・⑪2は（418）式で与えられる・

4，4 遊脚期義足の制御システム

 第4，2図の制御対象を制御するためのループの設定が問題となるが、生体系における股関節角度

のフィードバックループの具体的記述は困難である。ここでは第4・3図のような線形フィードバッ

ク制御系を仮定し以後の解析を行なう。同様にして義足の膝角度情報も求心的に脳に感知され、遠

心性指令との比較演算は完壁に行なわれているものとみなす。

 第4．3図で一点鎖線で示した径路が義足の膝関節θ2の（感覚）フィードハック径路であり、こ

の径路の有無によるシステムの出力特性を論じることが本章の主題である。この結果は後、4τ3

項で詳述する。ただし第孔3図では、初期値や膝軸ストッパに関するブロックは、以後の計算に直

接関係はないので省いてある。また体幹推進力F＊（S）は歩幅に関する中枢指令（＝⑪i1）や左

右両脚の同期運動をつかさどる2重相反抑制支配的な働き（Doub1e Rec1procal Imervat ion）
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などと関連し、．遊脚の運動とも決して無関

係ではあり得ぬが・．義足の遊脚状態を制御

しうる程の効果は期待できないため、ここ

では独立した外力とみなす。

 第4．3図のシステム出力⑭O1（S），

⑪02（S）は

DOUBLE REC l PROCAL l NNERV＾T lON

P  附  ；
SθiT

十 K
一R

÷
＾ 一こG年二

1

T 十 1
、  ’

E
G K r一合 ．l F 蝉 2

Yα 1

］十

1
’ARTIF－CIALFE目〕B＾CK

一                   1 NERVOuS  RO∪TE

cES工昭〕（石、，τ）一一一一一丁」…1唱・（石。・τ）一一一一一一一一

第4．3図 制御システムのブロック線図

     G11K1⑪三i（S）十G11K2⑪i2（S）｛G2＋K2（G12G21－G11G21）｝F＊（S）

⑬0、（S）一        十           R（S）             R（S）

     G12K1⑪i1（S）十G12K2⑪i2（S）｛G22＋K2（G11G22－G12G21｝F＊（S）
⑪02（S）＝              十
           R（S）             R（S）

（4．15）

となる。ここで

   R（一S）＝1＋G11（S）K1＋G12（S）K2                    （4・15）2

であり、R（S）＝Oは閉ループ伝達関数の特性方程式である。

 第4－3図が線形フィードバックシステムであるとの仮定から、K1，均はラプラス変換Sの多項

式で表わされるが、出力⑪O1（S），⑪02（S）が像関数であるためにはK1，K2はSの高々ユ次式

でなければならず

   K｝＝k1＋k2S

   K2＝k3＋k4S                          ．    （4－16）

であり、K1，K2は比例微分要素として表わされることが分かる。義足歩行時の床反力測定データ

（第4．9図）からF＊（S）をランプ状の外力で表わし

   F＊（S）一Ff／S2－F8           （417）
とし・入力⑪i1（S）・⑪i2（S）はステップ関数として

  ⑤i、（S）一⑪。／S

                                     （4．18）
  ⑪i2（S）＝⑪2／S＝θ。／S

とする。

 （4－6）・（4・17）・（4・18）式を（4・王5）式に代入し・Gij（S）（i＝ユ・2

j＝1，2，3，4）を（4．12）2式にしたがって元に戻してやれば
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     β、1S5＋β1．S4＋β。。S3＋β、。S2＋β1．S＋β、。

⑪O、（S）：
         S2（S4＋ψ1S3＋ψ。S2＋ψ。S＋ψ。）

     β。、S5＋β。。S4＋β。。S3＋β。。S2＋β。。S＋β。。

⑪02（S）：                           （4・19）
        S2（S4＋ψ1S3＋ψ。S2＋ψ。S＋ψ。）

β1、＝θ1O

β1。一b、。（k。⑪1＋・。θ、）十b。。F8－k。（b11θ、。十b、。θ。。）十δ。。

β13＝b12（k1⑪1＋k3θ、）十k4（b11b23－b21b13）F8＋（b11b2ぺb12b21）θlO

   ＋（b13b2グb1，b23）θ2ザk3（b1、θ10＋b，3θ20）一k。（b11θ、0＋b，3θ。O）

β・・一（・u・著・一・。・・、。）1・1。（・。⑪、…亀）イ（・。一・。。）1一・・。・f

   ＋（b、、b．4－bl．bガk3b1。）θ。O＋（b，3b2ぺb12b2ジk3b．3）θ20

β1ボ（bub。。一b．1b1。）｛b、。（k画十k。θ。）十k．Ff｝

β1。一（・1、・。。二・。。・1。）（・。一・。。）・f

β21＝θ20

β。。一一bu（k。⑪、十・。θ、）一・。、晴・・。（・uθ1。十・。。θ。。）十δ。。

β。。一一b1、（k。⑬1＋k3θ。）十k。（b．1b。。一b。。b、。）F葛十b、。（b。。θ、。十b。。θ。O）

   十k。（b1、θ10＋b13θ20）十k。（b1。θlO＋b王3θ20）

β。。一一（bub。。一b。、b、。）｛b。。（k。⑬。十k。θ、）十k、引十b．1Ff

   ＋b12（b2、θ1O＋b．3θ20）十k。（b1、θ、O＋b13θ。O）

β。。一一（戸ub。。一b．1b。。）｛b。。（k。⑪1・k。θ、）十k。哨｝

β。。一（b11b23－b．1b13）k1F1＊

                                     （u9）2

ψ1 ＝b13k2－b11k4

ψ2＝b12b23＋b11b24－b12b21＋k1b13－k3b11

ψ3 ＝b12（b11b23－b21b13）（k2－k4）

ψ4＝b12（b，1b2ザb21b13）（㌔。十krk3）
（419）3
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が、それぞれ求まる。さらに（419）式の分母が

   S4＋ψlS3＋ψ2S2＋ψ3S＋ψ4＝（S2＋2η1S＋ω1）（S2＋2η2S＋ω2）

のように因数分解されるとすれば、（4．19）式はまた次のようにも表わされる。

       α11S＋α12   α13S＋α14  α15 α16
⑪・1（S）＝ B・・。、、。・一、十 E…η2・・一2＋ O十享

      α21S＋α会2    α23S＋α24   勺5  α26
⑪・・（S）＝ B・。・η1・柚、十 B・。・、、・・一2＋ G十三

（4．20）

（4．21）

ここで、係数αij（i＝1，2 j＝1，2，・… ，6）は、（4－19）式の係数βijと

     1   0

     2η2  1

     ω2 2η2
（βij）T－

     O  ω2

     0    0

     0    0

1

2η1

ωl

O

o

O

O

0

2η1

ω1

O

o

1

ψ1

ψ2

ψ3

ψ4

o

ll

ψ2

ψ3

ψ4

・（αij）T一・・（αij）T

（421）2

なる関係で結ばれておワ、

（αij）一（・一’（βij）け （4・21）3

として算出することができる。

 （4．21）式を逆ラプラス変換して

曾（1）一・カ・τ1α、、…（ρ・1）・（α12書η1）・1・（帰・1）1

                    ω1一η1

    ・・カ2τα1、・。・（π・1）・ζ14■α13η2）…（帰・1）1

                    ω2’η2

十αi5＋αi6τ （i＝1，2） （4．22）

のように、出力θエ（τ），θ2（τ）の時間応答が求まワ、さらに（全22）式をτで微分してθ1（τ），

θ2（τ）が
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δ1（1）一・力1τ1－1、αi1・・（帰・1）一αi1＾、i、（帰．τ）

     一列（書ギ）…（帰・τ）・（箒乃）一（仔・τ）1

     ・・サ1一η、αi、…（。／冒・τ）一αi帰・i・（。／冒・τ）

一乃（号乃）・・（衛づ・培巧）…（＾一1用

十αi6

（423）

のように求まる。ただし（4．22）、（4．23）式において

    ω一η2＝Oのとき

    ・。。（、／R・τ）→1

     ’2・・i・（伺・1）一1

    ω1η

ω一 ﾅ2＜Oのとき

…（帰・τ）刈・・（／阿・τ）

・i・（。／η・τ）→一・i・・（／阿・τ）
（423）2

のような操作を必要とする。

4．5 学善制御による最適パラメータ調整

 うまく歩くという指標にどのような変数を選定すればよいかは歩行の条件によっても異なろ㌔エ

ネルギー消費を商題とするには、立脚側の運動が考慮されなければならない。ここで問題としている

遊脚義足のスムースな振ワ出しとは、定められた時間デに股関節角および膝関節角が目標値に一致し、

その時の角速度が共にゼロになるよう遊脚期終了時の終端条件を備えることに他ならない。

 （4・22）、（4・23）式の一般的な時問応答は、第44図で示される。

 第44図において

   ⑪、一θ。（τ）一・、，θ、一θ。（τ）一・。

   ・一      ・一              （424）   θ1（τ）＝e2，      θ2（τ）＝e4

一58一



                      とすれば、以上4つのパラメータで義足側遊脚

                      期の終了時の状態を表わす…とができる。ここ

                 て   で制御の指標として

                        ・1＝・2＝・3＝・4＝O  （425）

   62               を選定すれば（4・25）式は・歩幅や歩行速度

                      のいかんにかかわらず満足すべき一つの理想状

                  一   態を示し、義足歩行特有の膝折れ・叩き付け歩

                  て   行（接地期に踵を叩きつける歩き方）を陀く沈

                      めの十分条件ともなる。逆に、現用義足におけ

  91       る歩行では・（425）式を満すよう義用を振
        ア             ワ出すことが困難であるため、義足側と健常足

                      側とに関する歩幅、立脚遊脚相の比率などが・
 第4．4図 出力の時間応答と評価指数

                      いずれも著しい非対称性を有する「肢行』しか

できなかった、ということができよう。ここでフィードバックゲインおよび（4－24）式で与えら

れる指標のパラメータを

61

一一一一一一一一一一一

    ト（・、，・。，・。，・。）T

    ・一（・。，・。，・。，・。）T         （… ）

のように列ベクトルで表わし、歩幅と速度に関する指令が⑪ユ，τで与えられた時、e＝Oとする

ようにkを操作する問題を考える。

 第4．4図で過渡応答の第1周期のみを問題とするような場合、従来の線形フィードバック理論で

は、一般的な解法が得られないのであワ、（422）、（4．23）式を（44）2式までさかのぼっ

て取扱うことは解析を著しく煩雑なものとする・

 一方、試行法で解を求める場合、学習制御論的検討が必要であるため、これによる最適パラメー

タの探索過程をリハビリテーション歩行訓練で安定な義足歩行を実現するまでの過程にあてはめる

ものとする。

 すなわち、eとkを結び付けている関数形を推定しつつ、その関数形にしたがってkを調整決定

していくような自律的機能を有するアルゴリズムを採用する。このためには、第43図の制御系の

一段上位に、フィードバックゲイン調整用のループを追加した階層制御を考えなければならないか

ら、最終的な制御システムの構成は第4－5図のように表わされる。
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第4．5図

A POSITED
CEREBELしし■｝

乾

フィードハックゲイン調整ループを

有する階層制御システム

   4
PI一Σωi・～
  i二1

ω三1重み係数

 第4・5図でK－AD J U STなるブロックが前述

したアルゴリズムを実行する部分であり、この部分

は人問の運動制御において推論されている小脳の機

能を一部代行するものであるということができる。

以下46節では、この仮想小脳部にてkを調整決定

するための具体的なアルゴリズムを検討す札

4．6 最適条件探索のアルゴリズム

 極値探索のみを目的とすればいくつかの方法が考

えられ、例えばBoxの山登り法5）では、次のよう

な2次形式評価指数

                  （427）

を用い、ユークリッド窄閻、例えば〆での極値をきわめる問題となる。このBox法では24型直

交配列計画によって実験計画を組み、16歩行サイクル注1）ごとに始めてkの修正が行なわれる。ま

た要素kiが互いに独立てなければならず、最適惇（極値）への収束性は、勾配ベクトルにそって進

む距離に依存する。

 今の場合、歩行のユサイクルで4個の要素（ei，i二1，2，3，4）が各々独立に得られ、しか

も（ei、）の最適値はすべて既知であるから必ずしも評価指数を（4－27）式のように結びつける必

要はなv、。よって、ここでは

   P1i一・i（i－1，2，3，4）  ．  一    （418）
として4種あ評価指数を独立な部分系と考えて並列的に取扱い、その各々が極値（二〇）に到達す

ることを目標とする。

 具体的には（ki）と（ei）との関係を線形回帰モデルで近似し、各サイクルごとに（ei）＝（O）

を満足する（ki）を計算し、これを次歩行サイクルに用いることと合わせて、回帰モデルを逐次修

正していく手法を採用する。

 ここでnを歩行のサイクル番号（n＝1・2・・・… N）とし・各サイクルごとの観測値e三nが次

の形で表わされるものとする。

   ein＝λi1k1n＋』i2k2n＋λi3k3n＋λi4k4n＋λi5＋Zin

注1）歩行の1サイクルとは、一方の足が着地した瞬間から同一の足が再び着地するまでの時間

   をいう。
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    4
   一Σ～k4。十λi。十Zi。（・一1・2・・…・N）     （4・29）
    4＝1

ただし、・i、は互いに独立に・（・，σ・）にしたがって分垢する確率変数、・。、はフ／一ドバック

ゲインk4の第nサイクル目に用いた値を表わす。．

 ここで

   τ一（・i。），γ一（k4。）・Z一（Zi。）

   λ、一（～）・1。一（1ユ。，1。。，1。。，1。。）T   ． （。。。）

               （三＝4＝1，2，3，4  n＝1，2，・… ，N）

とすれば、（4．29）式は

   ト11科λ。・・           （川）
と表わすことができる。これからλ1が正則であれば

   τ一』一1τ一λf1え。一λf1Z一δ呈τ十δ。十Z＊      （4－32）

が求まり、（4．29）式と同様

   ki。一δi、・。。十δi。・。。十δi。・。。十δi。・。。十δ三。十Zi。＊

      4
     一Σδ王4・4。十δi。十Zi。＊（・一1・2・・…・N）    （↓33）
      4＝1

を仮定することができる。実験計画法における回帰モデルは、観測行列eから、計画行列～，一2

を算出する（4．31）式が一般的であるが、これを逆変換した（4．32）式が、ここで取扱う小脳

に写像された回帰モデルである。なお、（4－33）式におけるZi孟は、（4－29）式の仮定により

独立にN（O，σ＊2）にしたがって分布する確率変数となる。

ここ七、δi。（δi。）の推定値を・i。（・i。）とお／と、最小自乗推定は

     N      4
   Qi一Σ：（・三n一Σ・i。・4n－di。）2       ．（4・3・）
     n＝1    4－1
                       ∂Q・      ∂Q・
を最小にするようd…d・・をきめることで求まり・∂・：rO・または∂・1、士Oよリ

   N       4     N           N
   Σ・。n・i、一Σ・im（Σ・。、・＾）十・i。Σ・4n    （・…）
  n日1    m＝1   n＝1        n＝1

または

   N     4     N

   Σ・i、一Σ（・imΣ・m）・…i。       ’（… ）。
  n；1  m＝1  n二1

を得る。
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ここで、（4．35）、（4．35）2式を一括して行列で表わすことを考え

d＝（di4）・k一（ki。）

      e11    e12 I’．■

      e21    e22 II‘■

～＊
e  ＝     e31    e32 I’’’

      e41    e42 I’・．

      I    I ・…

’’I’．I’．I’・ @elN

’’一’’’’’’．’ ?QN

’’I @I’■．■一一’e3N

■’．’’’’’一’’ ?SN

・・・・・・・・…
@ 1

   e

＝

  玉，1，… 1

とすれば・結局（4・35）・（435）2式は

   、㌣T＿三・三・Td・

（436）

（437）

と表わされる。ここで、τ票e＊Tが正則であれば

    ・一｛ぼτ＊T）’1石＊τTlT        （川）

として・（4・33）式の係数（δi4）・または（δi5）の最小自乗推定値が求ま机 （433）・

（4，36）、（4．38）式よワ

    τ一dず                （439）
すなわち、要素の形で表示すれば

  k11k1パ’’klN k1（N＋i） d1プ’’I’’d15 ・n・12’‘’’‘．卵・1（N＋1）

  k21 k隻2 ’．‘．k2N  k2（N＋1）    d21I．’I’’d25   e21 e22…’一’’e2N  e2（N＋1）

  ・。。・。。・…・。。・。（。十1）＝・。。…・…。。・。1・。。……・。・・。（・。、）（川）

  k・1k・。・…k州k・（N＋1） d・1……d・・ ・・・……’‘…N・・（N＋・）

                          1  1  ・・・… 1   1

が得られる。

 したがって、（N＋1）サイクルめに採用すべきフィードハックゲインの値は、（4．40）式で

ei（N＋1）＝0とおき

    ki（N＋・）一di・（i一・2・3・4）        （441）

で与えられることになる。以上が本研究で考案した仮想小脳部でのアルゴリズムである。

 なお、歩行サイクル数Nの増加にともなって（440）式の列次元はどんどん増大してしまうが、

超曲面（eとkとの非線形的な関数関係）を超平面（eとkとの線形回帰モデル）で近似している

以上、データの蓄積はそれ程多くを必要とはしない。よって新しく1組のki（N＋1），ei（N＋1）
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が求まることに・先頭の1列のデータki1，ei1を消し去るいわばN重マルコフ性を仮定する。ま

た運動中に（41号）式で示すterminal impactを生じた場合、（4，24）式の評価指数を修

正しなければならないが・これが生じた時期τaと・この時の角速度θ2（τa）律膝感覚フィードバッ

クとして検出できる情報であり、第4．6図に示す擬似観測値

    ・喜一（テーτ。）・θ。（τ。）

    笥一C。（トτ。）十θ。（τ。）          （攻42）

を用いて・次サイクルのkiを求めることが可能である・ここでC1は

    C、一・g・（θ2（τ。））

とし、e1，e2については、1サイクル手前の値が流用されるものとする。

（ム42）2

TERMI NAL IMPACT

も 〆

7

し
て

弓

第4．6図

7

ターミナルインパクトと擬似評価指数

4・7 シミュレーション実験
 4．11 初期値と外力の決定5）

  2足歩行時の下肢の運動が、各サイクル

 ごとにバラツキを有することはよく知られ

 ている。したがってシミュレーション実験

では、初期値や外力を確率変数として取扱

 わなければならない。

  第4－7図は義足側遊脚運動開始の際の股

関節角度θ10と角速度θ10および床反力FO，

 F1（（417）、（4．44）式参照）を各

 々35サイクル実測して求めたヒストグラ

 ムであり・その母集団分布にはいずれも正

規分布を仮定する。

  そこで、次に示すZy1とZy2を用い、第

 4．7図の＜・〉を母平均μ σ を標準偏
            y・y
差とする正規乱数の値を各サイクルごとの

初期値や外力とみなし、確率的なゆるぎを

 も含めた条件の下で、前45，4．6節の学

習制御モデルのシミュレーション実験を行

 なうことにする。
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第4．7図初期値と外力のヒストグラム（実測値）

・、、一1
n・（一・・㎎・1戸・…1。、

および
・y2－1、・（一・佃・、芦・i。・π。、

               （↓43）

ここで・ul，u2；（0・1）間で互いに独立な

一様舌L数

  6；第47図の実測データの標準偏差

  y；θ1b，θ1O，FlダOに関する識別記号

ただし、（4．4）2，（4．5）式より、床反力

データは次のように換算した値

F8（＜・＞，σ）一m．b．F。（＜・＞，σ）

・f（・…σ）・㍍・・1（・…σ） （444）

を用いる。また（4－14）式で示したように、拳足鰯遊脚運動開始期の義足膝関節については常に

   θ20＝島

   ら0＝0                 （445）
が成ワ立っている。

 4．7．2 安定性への収束の判定

  初期値と外力が正規分布にしたがう確率変数である以上、（4．19）～（4．23）式で示した

βij，αijlしたがってθi（τ）・δi（τ）も・さらには（…）式の評価指数・iも・正規分布

 にしたがう確率変数となる。線形回帰モデル式導出の際の（4．29）式での確率変数Zinがこれ

 に相当する。

  それならば、評価指数eiのどのような状態をもって、リハビリテーション歩行訓練・すなわち

 本章で論じている学習制御の終了とみなすのか、言い換えると計算機シミュレーションのストッ

 ピソグルールをどのように決定すべきかが問題となろう。

  ei二が確率変数であるとは、eiの植毛のもののゼロヘの接近精度ばかりでなく、eiがあるバ

 ソト幅に納まるといった一様性をも考慮しなければならぬことを意味している。このことはまた

 kiの調整をこれ以上繰返しても、もはやeiの修正が抜本的にはなされ得ないといった限界（幅）

 をまず算出し、その限界（幅）をストッピングルールに採用すべきであることを意味している。
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 したがって、第・3章の3．42項で論議した、解析用X－R管理図法を再度運用することが必要

となる。まず、n’サイクル分の歩行によワ、㎡組のei．すなわち観測データein（i＝1，2，

3，4 n＝1，2，・… ，n’）を元にして、ロット数n’大きさ4の管理限界幅を算出すること

ができる。一 氓ﾉn’サイクルに先立つことmサイクルの時点からの、すなわち（n’一m）サイクル

め以降のeiの平均値とバラツキとが、この管理限界内に人ワ続けるならば、ここでシステムが

「統計的安定状態」に入ったと判定することができ机よって

    ・。一・’一m （サイクル）        ・  （446）

がリハビリテーション歩行訓練の終了であるが、この判定を下せるのは、さらにmサイクルの歩

行を継続した後である。なお管理図法作成には最底ロット数が20程度必要であることが分かっ

   5）
ている。よってn’＞20を満す条件として、ここではm＝20を採用する。

 以上を総合して、シミュレーション実験で検討すべきことは、43節第4．3図の一点鎖線で示

される膝感覚フィードバック径路の有無によワ、歩容安定に到達するまでの期間、nサイクルや
                                     C

求まる管理限界幅がどのように異なるかについてである。しかし（4．40）式の記憾容量Nサイ

クルや（4．46）式のmサイクルをいろいろ変えて、結果を比較検討することはあまワ意味がな

いであろう。

 4．7．3 シミュレーシ…1ン方法と結果

 第4．8図に計算のフローチャートを示す。第48図で各ブロックに付記した（43）、（44）

TABLE2，FIG3などは本章における（4．43）、（4．44）式、第4．2表、第4．13図に相

当する。

 また、第49図は、（4－3）式のF（t）がランプ状の外力であることを示す床反力データであ

る。（（417）式参照）

 なお、計算に用いた数値のうち、残存大腿部に関するもの

のみ文献9）による推定値で代用したが、他はすべて実測値で

あり・制御方策（Strategy）としての⑪1・テもまた健常

者の歩容での一般的な値を選定した。その具体的数値を第孔

1表に示す。

十 4
」＝一一

笠⊥

踊一I「

一べよ
第4．9図 床反力測定データ
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第4．1表 シミュレーションで用いた数値パラメータ

  EST－m＾TE OF d 〔38〕     ＝

            し丁鯛LE2     以下・シミュレーション実験の結果の一部を
 ｛ki〕FORNE灯STEP㈹  F1G13
                     第4．9図～第4．12区および第4－2表に示す。
           STOP

                      第4．10図～第4．ユ2図は、歩容安定に到達

 第4．8図 計算のフローチャート                一
                     するまでの経過を解析用X－R管理図で表わし

たものであワ、第4．10図、第4．11図が膝感覚フィードハック系を有する場合、第↓12図が

膝感覚フィードバック系の無い場合の結果である。（4．40）式の計算でN＝5とした場合、第

410図に示すように、歩行訓練開始後53サイクルという短い期間で、歩容の安定を示す統計

的安定状態を達成しているが、N＝ユ0とした場合には、第4．1王図に示すように統計的安定状

態を達成寺るまでにやや長期間を要している。しかしながら第4－1図で得られる管理限界幅は

第4．10図の約半分でありそれだけ理想的な歩容あパターンを実現していることが分かる。

 一方、哀味あることに義足の膝感覚フィードバック系の無い場合でも、訓練を続けた結果、歩

容の安定化すなわち統計的安定状態を達成していることが第4．12図で示されている。

 しかしながら、歩答安定化のために長期間の訓練を必要とするだけでなく、得られる管理限界

幅も先の第4，10図、第4．11図に比較して異常に大きくなっていることが分かる。よって膝感

覚フィードバック系を有する場合、第4．10図、第411図に示される理想的安定多容を実現し

得た患者も、膝感覚フィードハック系の無い現用義足では、いくら訓練を続けても第4」2図程

度の歩容しか実現し得ないことがシミュレーションの結果として示される。

 第4．2表は以上の結果をまとめたものである。

M鴫S ㌦ m2 w
 2Kg．螂／皿

O．0051 0．OO16 O．0408

L酬G㎜ b1 b2 11

㎝ 2ユ．65 33．O 50．O

M】旺亜皿0F工㎜巨1R皿A
  2Kq．σn，seo

I1 工2

1．O06 O．469

血iばaユ凪㎜岨 θ10 θ20

制 く・）ヨ
σ＝
@o，979 O．0872
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V目口鴉工丁旺

θ10 θ20
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第4．10図訓練による歩容安定の経過

    （解析用文一R管理図）
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第4，12図

シミュレーション結果
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訓練による歩容安定の経過
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 膝感覚フィードづック系が無い場合のシミ

ュレーションは（4．40）式で、フィードハ

ックゲインが計算される都度・k3，k4をゼ

ロにして行なった。（（↓ユ6）式参照）

 また、第攻11図の場合、股関節θ1，義足

の膝関節θ2の運動パターンが訓練とともに変

移していく経過は、第4．13図のように表わ

され、これにより義足の遊脚運動が理想状態
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に近ずいていく過程を見ることができる。

 最後に、義足歩行患者の遊脚期の勝運動に関する実測データを第4．14図に示す。第4．13図

のθ2と第孔14回とを比較すれば、運動バターンが類似していることは明らかであり、4．2節

で導いた線形力学モデルの妥当性を確認することができる。

111。。。。       ・．1

                θ1．1

                  θ’’一i                  21

第4．13図 運動の変移の経過（その1）

；80sT田
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；            2
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1108。…
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第4．14．図 義足歩行の遊脚期の勝運動測定

     データ
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4．8  鴉  一b  リ  ‘こ

 感覚とは受容器から脳への一方的な情報として解釈されるべきものではなく、運動指令と結合し

て制御ループを構成し、そのループの中で機能を発揮すべきものであワ、人間の運動制御系の中に

」あって、感覚情報はいわば間接的な運動指令なのである。したがって義足の感覚フィードバック系

とは、義足歩行のダイナミクスを変移させ、定着させるためにこそ活用されるべきものである。

このような見解に基ずき、義足に設けられた人工受容器からの情報を単なる「感覚」ではなく、

「フィードハック」なる制御用語を補足して、「感覚フィードバック」情報と名付けたことは前第

3章でも述べた。

 本章では、以上の見解を理論的にも検証するため、理論モデルを作成しシミュレーション解析を

行なった。本章で得られたもっと毛重要な結論は、義足の感覚フィードバック系が、リハビリテー

ション歩行訓練とい戸学習制御機構の中で始めて、その機能を発揮することができるという点であ

ろう。そして膝感覚フィードバック系の有無により、究極において達成される歩容のバターンが著

しく異なることをシミュレーションの結果明らかにした。

 もち芦んシミュレー！ヨソの結果を、そのまま現実の義足歩行患者に忠実にあてはめることがで

きるとは考えられないが、切断者がよワ安定した理想的な歩容を実現し得る能力を持ちながら、そ

の運動制御方式が不充分な現用義足を装着しているがために、理想的歩容を実現することができない

いといった第4．11，12，13図の結果は、実際にもあてはまると思われる。

 本章では膝感覚フィードハック系のない現用義足で、切断者がいくら訓練を続けても、これ以上

うまくは歩けないといった限界をシミュレーションの結果として示した。ここで理想的な歩容を実

現できない理由は（4．40）式で、意味のない計算を繰返しているためである。すなわち膝感覚を

有する場合に限って、その機能を発揮する小脳での÷ルゴリズム計算は膝感覚の喪失とともに、そ

の機能をも壷失してしまうといえよう。

 本章におけるその他の主な結論は・以下の通りであ糺

 （1）義足の遊痴運動に関する力学モデルを作成し、遊脚運動の理想状態を（4－24）式のバラメ

   ータを用いて表わした。

（2）リハビリテーション歩行訓練による義足歩行の習熟過程を学習制御における最適フィードバ

   ックゲイソ調整法でシミュレートした。

 （3）確率的なゆらぎを含めたモデルを採用し、各歩行サイクルごとの状態変数のバラツキをも考

   慮して解析を行なった。

 （4）歩容の安定化、すなわち歩行パターンの定着状態を、晶質管理における解析用X－R管理図

   法を用いて表現した。
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（5）第3章で開発した義足の膝感覚フィードハック系の有効性を理論的にも検証した。
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第5章 筋電制御義足系の開発とその適用評価

Abstract

   This chapセer is concerned with the exp1oitation of myoe1ec－

tr■ca11y c◎ntro11ed prosthesユs・ wh■ch knee－movement ■s vo1unta－

r■1y contro11ed by the amputee－s w■11． Th■s experユmenta1 resear－

ch work has been cons■dered 七〇 ■nc◎rpo1ate the ㎜1yoe1ecセr■c feed－

back 1o◎p into the pros七hesis combined with the sensory feedback

SySteIn・

   As a fundamenta1 study． the コ。in七 torques and po切e〕＝s of the

1◎wer l imb w鼻s comp1ユted in case of the 1eve1 walking． Then． the

mechan■ca1 dev■ce has been constructed w■th two seセ of soleno■ds．

C6ntro1 system was desined by dua1 c◎nセro1 1o◎ps．

   Then、 セhe vさ1idity◎f our my◎e1ectrica11y con七］＝o11ed prosthe－

s■s was ver■f■ed through ga■t analyセユ。al exper■ments．

5．1はじめに
 本章で述べる筋電制御義足系は、前第3章での感覚フィードハック系と結合させ、義足内部にサ

イバネテカルな制御ループを構成させるため開発したものである。筋電制御義足系とは、切断者か

らの筋電位信号を制御信号とし、その勝運動を制御寺る義足をいう。よって義足から切断者へ情報

を伝達する感覚フィードバック系、および切断者から義足へ情報を伝達する筋電制御義足系は、各一

々独立に採用されるべきものではなく、両者が対になって用いられてこそ、義足歩行の機能拡大を

計ることができると考えられる。本章では、筋電制御義足系に関してのみ議論を進めるが、感覚フ

ィードバック系の存在を前提としておワ、本研究では感覚フィードバック系との合体を意図して筋

電制御義足系を開発したことを強調しておきたい。

 既に第3章でも述べたが現用義足の欠点は、遊脚運動を切断者が制御できないことである。健常

者歩容に似せて義足の遊脚運動を行なわせるよう、義足膝関節部にバネ、ダンバーなどを設け、下腿

重量との関連でこれらを調節することが試みられている。しかしこれらの要素があるために、かえ

って義足の遊脚運動は一定に限定され、切断者は義足の運動に合わせた歩き方、すなわち平坦路上

を一定速度で歩くことしかできないといえよう。このように義足自身の運動に拘束されてしまい、
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常に一定の歩調と歩幅で歩かなければならない場合、切断者は多大な努力を強いられることになる。

 こういった現用義足での問題点を解決するには、その解決法を義足自身の改造・改良に求めるの

ではなく、切断者の運動制御系の中に義足を組み込むことが必要であワ、切断者と義足とに情報的

結合を行なわせる必要がある。筋電制御義足系もまたこのような試みの一環であると解釈されよう。

筋電制御義足系の開発に関する研究は、比較的数多く行なわれてきている。1）’3）感覚フィードバッ

ク系に比べその開発意義を理解しやすく、また工学者が興味を示レやすいテーマであるためと思わ

れる。

 従来の研究を参照すると、最初は動力義足の開発研究が行なわれ、次いで筋電制御義足系の開発研

究が主流を占めるようになってきている。動力義足の開発研究は現在でも米国、ソ連などで継続さ

れてはいるが、携帯可能な動力源を見出せない現状では、その実用化を望めない。次善の策として

登場した筋電制御義足系は、義足膝関節の摩擦特性を調節寺るだけであるから、現在の技術で充分

可能であワ、実用化への期待が持たれている。

 歴史的な研究経過1）を振り返ると、まず1970年H．A．M乞uchが膝関節部に取ワ付けた流体式

ダンバーの抵抗を筋電信号か機械的信号かのいずれかで制御する方式を考案した。次いで1972

年G．W．H．rnは筋竃制御信号で義足の藤ロックを行なわせる義足を開発した。またW．R．Dyckら1）

は、これらの方一式を発展させ義足の膝ブレーキカが切断者の筋電信号で随意的（Vo1mtari玉y）に制

御できるような義足を開発した（ユ974）。 わが国では加藤ら2）が、Dyckらと同様の方式を

用いた義足を開発している（1977）。さらには筋電制御方式ではないが、油圧的に膝ロックを

行なう義足を中華民国（台湾）の義肢メーカ（徳林股伍有限公司）4）が開発し、1978年よワ国

際販売を開始している。

 これらの研究はしかしながら、中華民国のメーカの例を除き未だ開発段階にあり、臨床的に応用

されるには至っていないようである。W．R．Dyckらの研究グループは、整形外科医を初め臨床医

師が数多く琴加してはいるが、開発した義足系の適用評価実験は装着試験（ξmputee testi㎎）

で技術上の問題点を明らかにし、切断者の使用感をまとめたに止まる。また加藤らの研究でも報告

をみる限ワでは、評価実験をほとんど行なっていないようである。いずれにせよ開発した筋電制御

義足系で歩行がどのように変わり得たかを示した報告をみない。このような段階である．ならば改め

て、筋電制御義足系の開発を試みることは無駄ではないと考えられる。

 本研究では、前述したように感覚フィードバック系との結合を第1の目的として、従来の研究と

は異なる方式により筋電制御義足系を開発した。5）・6）本研究ではまず第・ユに義足を半動力化した。

すなわち、筋電信号で藤ブレーキカを制御するのではなく、遊脚期の膝屈・伸動作を能動的に行な

わせる方式を採用している。健常者の歩行動作を観察すれば明らかなように、体重支持立脚期には膝
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関節角度はほぼ一定である。よって立脚期には電磁ソレノイドで藤ロックを行なわせるものとし、下

腿部を振ら世るだけg比較的小さいトルクですますことができる遊脚運動を、別の電磁ソレノイド

で行なわせることにした。第2に筋電信号のみでは制御動作が不確実になりやすいため、階層制御方

式を採用した。すなわち基本的な遊脚運動は自律的に行なえるよう制御回路を構成し、さらに自由な

膝屈曲・伸展速度を得るための制御信号源として筋電信号を利用した。第3に、同一歩行サイクル

内の遊脚相で遊脚運動を制御できるようにした。従来の研究では筋電信号でブレーキカを調節する

といっても、つま先離れの瞬間での筋電信号を元にプレーキカを設定した後、同一遊脚相ではブレ

ーキカは一定に保たれる方式となっている。このため速い歩き方と遅い歩き方といった大まかな歩

行条件に適応することはできても、たとえば遊脚期終了時にとくにブレーキカを強めるといったこ

とは不可能であった。本研究では遊脚期間中の筋電信号をサンプリングし続け、遊勝運動の制御を

行なう方式を採用している。

 以上のような特長に加え、本研究では臨床評価実験により、歩行能力の拡大を示すデータを獲得

している。

 以下∵本章5．2節では健常者の歩行動作に関する運動学的データから、下肢関節トルク・仕事量

を算出し、義足の膝関節駆動アクチュエータのサイズ、年様条件を決定する。また歩行動作シーケ

ンスとの関連で、7クチュエーダの作動シーケンスについて検討する。次に5，3節では筋電制御義

足系の機構部、制御自路部について説明し、筋電信号採取部位をどこに決定するかという問題や、

筋電信号の処理方法などについて検討を加える。さらに5．4節では、筋電制御義足系を装着した切

断者の歩行パターンが改善され、その歩行能力が拡大され得ることを歩行分析の結果から明らかに

する。

5．2 基礎的諸問題の検討

 本節ではまず、健常者の歩行動作に関する運動学的データから、下肢関節トルク・仕事量を算出

し義足の膝関節駆動に必要なアクチュエータのサイズ、仕様条件を検討する。次いで有限状態表現

法を導入し、義足アクチュエータの作動シーケンスについて検討を加え乱

 5．2．1．歩行時における下肢関節トルク・仕事量

（1）力学モデル

   人間の下肢運動系に対する力学モデルを第51図の一ように定める。ただし、第51図におい

  て
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 mi 下肢リンク質量

  Ii 重心まわりの慣性モーメント

  ヘ  下肢リンク長

  ai 関節から重心までの長さ

 サフィックスi士工：右大腿部

        2：右下腿部

        3：左大腿部

        4：左下腿部

        5：体 幹

        6：右足部

         7：左足部

とする。

（5．1）

内部月表示 外部月表示

Yh（七〕

帥2・ユ2・工2

R舳
 ＿5   θ

e5

a5

㎜5・15・I5

mユ・11・I1

a2

θ2

1 6・。
・、、．・、、↑

    RTY

   X ｛t   h

a1
a3

m3・13・I3

：X

03

a4

η4・14・I4

Yh］

㌧

     叉1し争・

丁ユ

X     Y

丁亘

下司

下μ

k
下   ω

第5．1図

司
  LHY

LTY

下肢運動系の力学モデル

またT1，T3は左右の股関節トルク・同様にT2，T4は膝関節トルク・T6，T7は果関節トル

クを表わす。その他の記号については第5．1図の記入例をもって説明に代える。

第5．i図よワ、運動方程式は外部月表示により
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   一ト・1一・、ど十ら…（β一α）万一ら41・i・（β一α）ま2＋C。・・i・α・（・。。十・。。）・1・

        …α一（RTY＋RHY）41・i・α一C1（卒h・。・α一Yh・i・α）

   T6一乃＝9241cos（α一β）α十馬β一ら41sin（α一β〆十らqsinβ十（RTX＋RHX）

        42cosβ一（RTY＋RHY）42sinβ一C2（Xh cosβ一Yh sinβ）

  一丁6＝46（RTX・。・・）            （52）

  ・・一・・一・・亭…抑（1一μブガ・・…i・（1一μ）身2・ら・・i・μ

       十（LTX＋LHX）43…〃一（LTY＋LHY）43・i・μ一C3（Xh…μ一Yh・i・μ）

  TブT。一C．4。…（トえ）万十K。’才一C．4。・i・（μ一ル2＋C。・・i・2

       ＋（L・・十L・・）4・…HL・・十干・・）…i・2－C・（X・…2－Y・・i・λ）

  一片＝47（LTX cosω一LTY sinω）

  ・。一丁五十・。一・。．δ・・。・・i・δ一・。（支。…δ一’寺。・i・δ）

のように求まる。ここでKi，Cj，Mはそれぞれ次めように表わされる定数である。

  Ki一’1i＋mi・～十mi＋。4i2 （i昌1，3）

    竺I＋ma2      （i＝2，4，5）
      i．i・

Cj＝mja1＋m削j （H・3）     （52）・
   ＝mi・j    （j－2・4）

   ＝一m5a5          （j：5）

     5
  M＝．Σmi
     1＝1

（氏・）式で・。。，・。。などは床反力成分を表わし、たとえば・。。（・。。）とは缶足つま先

（左足踵）での水平（垂直）方向の床反力成分を意味する。床反力成分の大きさは、次のように求
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まる。

 RTX＋RHX＋LTX＋LHX＝MXh－C1cosαα一ら。osββ一C3cosμμ一C4cosλ2

               一馬。osδδ十C1s三nαα2＋ら亭inββ2＋らsinμμ2

               ＋C。・i・〃十恥・δδ2

RTY＋RHY＋LTY＋LHY－M。十MYh＋C・・i・αα十ら・i・ββ十C・・1・μμ

               十C4sinλ2＋ρ5sinδδ十C1cosαα2＋C2cosββ2

               ＋C。…μμ2＋C。…”十C。…δδ2  （5．3）

 また、Xh，Yhは股関節の水平、垂直方向の移動加速度を表わす。右単脚支持期には

麦。一・ユ差…α・・。芦…β・・。デ…ト・1＆2・1・α一・。戸2・i・β

      ’2    ’46γ sinγ
                                       （5．4）

 Yh＝一41αsinα一42βs三nβ一46γsinγ一へα2cosα一42β2cosβ

      ’2    ’46γCOSγ

が成り立ち、左単脚支持期には

Xh㍉μ…μ十4。λ…λ十4。ω…ω一4。μ2・i・μ一ψ2・i・λ

      ’2    ’4戸Sinω

                                       （5．5）
㌔一一・。石・i・μ一・。才・1・1一・。菱・1・ω一・。ん・μ一・。22…1

    一ψ…ω

が成り立つ。両脚支持期には（5．4）、（5．5）式は同時に成立する。

 ここで（ち．3）式に注目すると、2本の式に対し床反力成分は8つとなり、不静定問題となる。

ただし次の理由により、この不静定問題を解く必要はない。まず（512）式において、8つの床

反力成分を個々に求める必要はなく・（RTX＋RHX）・（LTX＋LHX）・（RTY＋RHY）・

（LTY＋LHY）の4変数の大きさが求まれば良い。次にこれら4変数の大きさは、床反力計を

便用して求めることができ、必ずしも（5．3）式よワ算出する必要はない。むしろ（5．3）式は、

入力データである下肢関節色変位・速度・加速度の精度を検定するために利用される。

 なお、第5一図で内部名（θi）（i＝1，2，… ，7）と外部名（α，β，ノ，δ，γ，ω）との幾何
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学的関係は

α

β

μ

λ

δ

γ

ω

θ1

θ2

θ3

θ4

θ5

θ6

θ7

（56）

のように表わされる。

 内部色変位θi，．（i＝1，2，… ，7）を入力変数とし、出力変数である下肢関節トルクTi（i

＝1，2，…，7）を解析的に求めることは容易ではないが、計算機を便用して（5．6）式から

（5，3）式へと順にさか昇って計算していくことは可能である。

（2）入力データ

 第3章3．3」項で述べたゴニオメータと8mmカメラとを併用し、歩行動作中の下肢関節色変

位・速度データを求めた。また角加速度データは、角速度データの差分によワ、角加速度データ

を求めた。

 生体物理定数のうち、体重、身長、リンク長などは実測値を用いたが、その他の諸量について

は文献9キこよる近似値を使用した。これらの値の一例を第5．｝表に示す。

 被験者N．Tの平地歩行時における下肢関節色変位・速度・加速度データを第a2図に示す。

第52図の作成に際しては、複数歩行サイクル分めデータを合成し、スムージングなどの修正を

行なった。一 ﾜた・体幹の傾き島（rad）は・ほとんど無視できるオーダーであることが判明した

ため、以後の計算では島＝Oとした。

               第5．1表生体物理定数の例．

               被験者N．T、年令35（男）、体重68．5kg、身長169．O㎝

リンク長

p
重心位置

p
、質 量．  2Kq・S即／㎝ 慣性モーメント

@  2Kq㎝S㏄

体 幹
15 67．O a5 41．5 m5 O．0049 工5

  一41．3xユ0

大 腿 11．3 36．5 aユ。3 ユ5．4 m1．3 O．O07ユ 工1．3 O．098

下 腿
12．4 37．O a2．4 15．5 、，4 O．0039 I24 0．044

足 部 16．7 16．5 a6．7 6．3 m6．7 O．OOユ1 I6．7

一

一78一



‘61胴dノ…2〕

   100

一100

る1・・dノ蹴〕

lO

’10

ド  。      θ・，・

         て

（
／、

ノ ヘ

1一

、

㌔

 ＼

F．F．

へ
’、
」 、

  〆、
    ㌔

∴∴二∴
ノ    ＼     6
！      ＼ノ    2，4

8仕ad〕

1．5

■

一
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    、

  1 ＼
  ’  、

 ノ  ㌧
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 」ノ

ノ

   ノ、

㌧ ノ

’、   ＼

㌧ ノ

t｛seo〕

       t‘S艶〕
一r一 @  ’一丁一一」“

     H，C．

一㌔ θ6，7

＼     一’一’

  一e2，4

  でべ＼
／1、
・   ㌔

＼∠／∴

O．5   1．O 1．5   2．O亡（畠eoj

第5．2図 平地歩行時の下肢関節色変位・速度・加速度
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（3）計算 結 果

 第a1表と第5．．2図の人カテ］タと（5．3）～（5．6）式を用いて計算した下肢関節トルクの

値を第5．3図に示す。

T｛胸．m）

  10

5・

一5一

一ユ。 r

 ／＼
 ノ

1＼  ・。，。、
   ＼   〆ノ
   ＼    ・
    ＼，ノ
   イ  T2，4

1∴）  ／
      ＼

，F．F

、．

＼T6，7
＼

 ＼
  ＼

（
ノ

㌧、一ご
；  ／

！ ／

1／
≡／

…／

「

 T．O．．

第5．3図

0．5     ！．O

平地歩行時の下肢関節トルク（計算値）

t lsec〕

 第5．3図によれば、立脚期と遊脚期での関節トルク値の著しい相違が認められる。また第5．3

図と第5．乞図（b）の値を揚げ合わせて、下肢関節の工率（パワー）を算出することができる。下

肢関節工率の計算結果を第5，4’図に示す。第5．4図で横軸と各曲線との間の面積が1歩行サイク

ル当ワの仕事量（WS，ワット秒）に相当する。

よって、次の換算式

   ユ畑・m＝9，807WS                ．    （a7）

を用い、下肢関節での仕事量は

   股関節  28a9 （259．4一十24．5）

   膝関節  144．4 （122．3＋2Z1）              （5．8）

   果関節   60．1 （ 45．4＋14．7）

として求ま私ただし、（ ）内での第1項、第2項はそれぞれ立脚梱、遊脚相のみでの仕事量
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を表わす。

 1日の歩行サてクル総数は、職業、年令などによっても異なリー律に決定し難いが・一これを仮

に5，000サイクル（成人男子で歩行距離生5Km程度）とすると、歩行動作時間は約2．8時間と

なる。

P〔亙g．珂／SeC〕

    ユ。o

50

一50

一100

 （！チー

、

㌧  、   σ
    l   l

 p2，41  1
     ，P ’
     16・7／

     ＼！

      ＼ノ

＼

＼

、

 ＼
’  ＼

pユ，3

              O．5   1．0   1．5  2．O t1脚〕

           第5．4図 平地歩行時における下肢関節の工率

 以上の検討結果を総合すれば、概算して最大出力343W、平均田カ72．2W程度の容量を持

ち、1日3時間の使用に耐え得る携帯動力源が、義足の膝関節駆動のために必要である。

 もちろん、果関節が動力を持たないという条件であれば、膝関節駆動に必要な動力の大きさは

さらに増大するであろうが、以上のように最低限必要な動力をべ一スにして見積ってさえ、携帯

可能な動力源は見出し得ないと言わざるを得ない。

 一方、立脚期に比ベェネルギー消費がはるかに少ない遊脚期のみを対象にするのであれば、最

大出力！47W、平均田カ22．1W程度の動力源があればよいことになる。動力義足を開発する

ことは、現状では不可能であるとされているが、遊脚運動のみを能動化することであるならば、

あながち不可能であるとは言い難い。また遊脚運動のみを能動化することで、義足歩行動作全体

の能動化を計ることができればきわめて好都合である。次5．2．2項ではその可能性について言及

しよう。

5．2．2 歩行動作の有限状態表現

 有限状態表現法とは、一般に下肢関節角度のような連続量を離散化した量（有限状態）で表示
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する方法をいう。この方法を採用した場合、歩行動作に関する細い情報は失われる代り、歩行動

作全体の特徴を簡潔な表記法で表示できるなどの利点がある。

 ここでは、膝関節の動きに注目しつつ、歩行動作を次のような有限状態量で表わしてみょう。

 すなわち、歩行動作を状態（I J K）で表わすことにし、I，J，Kはそれぞれ次の規約に従う有

限状態量であるとする。

I：足底の離・着地、1着地

         ．0離地

J：膝関節トルクの作用方向、1、伸展方向

             2一屈曲方向

K：膝関節の動き、1．伸展動作

         2．屈曲動作

         3．ロック状態

（a9）

．健常者の平地歩行動作を（5．9）式に従って表示すれば、第5．5図を得る。

膝が曲がワ始める

41122）、 51022〕一 引、011〕

  つま先離れ 膝が伸び始める

踵着地 膝はロックされる足裏全面着地

  第5．5図 歩行動作の有限状態表示例（右脚表示）

第5．2表簡略化した有限状態表示例

第5．5図の番号 I．J．K 備   者
1，2 113
3，4 122
5 022

膝が曲がワ始める

ﾂま先離れ

Gが伸び始める

�ﾚ地（藤ロック）
6，7 O11

8，9，1O，11，12 113

 第5．5図をさらに簡略化した表示

例を一策5．2表に示す。第5．5図と第

5・2表よワ・平地歩行時の膝関節運

動は・立脚期のロック状態と屈曲動

作、および遊脚期の屈・伸動作とで

成り立っていることが分かる。

 もちろん厳密にいえば、踵接地の
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瞬間（第5．5図状態ヱと2の間）に膝屈曲・伸展などの動作が行なわれている杁第5．5図や第5．

2表を見る限り、．立脚期間中の膝関節はロック状態、および立脚後期の従属的な屈曲動作とで表

示できることが分かる。従って義足の膝関節運動を能動｛ヒしようという場合、遊脚期のみを対象

として屈・伸動作を行わせ、立脚期にはロック作用と従属的な屈曲動作を行なわせれぱよい一般

に困難であるとされていた動力義足の開発も、これを平地歩行時に限定するならば多分に実現の

余地を残しているように思われる。またこの際に必要な動力、仕事量は前5z1項で検討した通

りである。義足の膝関節運動の能動化を目指す際の設計資料として（5，9．）式を参照すれば、次

の関係を導くことができよう・

 第5，3表義足膝関節動力化g可能性        次に、義足膝関節の駆動方式に

状  態 実現の可能性 備   考

（1，1，1） 不 可 アクティブな動力化

（O jK） 可 振子運動

（I J3） 容易 藤ロック状態

（I J2） 可 膝屈曲運動

ついての検討と並行し、駆動系統

の制御方式についても検討してお

く必要があろう。一般に、歩行時

における下肢の運動はほとんど反

射的に行われているため、義足の

膝関節駆動部を制御する信号は歩

行シーケ：ノスに同期して、自動的に作成されるものでなければならない。しかしながら」方では、

切断老が随意的にその運動を制御できるような義足でなければ、歩行時の適応能力を高めること

は望めない。すなわち義足の（膝）運動を制御するためには、人間の運動制御系における脊髄レ

ベルと上位脳レベルのように、2種類の制御ループを必要とする・

 このため本研究では、切断者の随意的な制御意志に従って発現される筋電信号と、歩行シーケ

ンスに合致して自動的に作成される信号とを並列的に活用する制御方式を採用することにした。

ここで、自動的に作成される信号としては、第3章で述べた感覚フィードバック情報を応用する

ことが考えられる。こあことは電子回路的な意味で信号を傍受することに止まらず、求心的情報

を（膝）運動指令に流用すること、すなわち、義足内部に反射ループを設けることに相当する。

 よって本研究では、足底部センサーや膝部センサーからの情報を制御信号に利用することはも

とより、これらの信号と筋電信号との比較出力をも制御信号に利用する・ような方式を考案した。

また足底・膝部センサーから得られる自動的な信号を、随意的な筋電信号と対比させ、特に自律

的信号と呼ぶことにした。

 本制御方式に基ずく信号伝達系統図を第56図に示す。装置の具体的構成は、後第a3節に譲

るが、第5，6図でソレノイドAは遊脚期の膝屈伸動作を、ソレノイドBは立脚期の藤ロックをそ

れぞれ行なわせるためのものである。 また第a6図で藤ロック用ソレノイドBを駆動する系統のみ
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は筋電信号を使用していないが、確実な筋電信号発射が可能な部位を見出せば、その筋電信号を

使用した制御を実施できるように制御系を構成している。
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第516・図 筋電制御義足系と感覚フゲドバック系との

    結合（信号伝達系統図）

      A ソレノイドA（膝駆動用）

      B ソレノイドB（膝ロック用）

      C ポテンショメータ

 ールベアリングでラック背面を押し付けることにより、ラック・ピニオン間のバックラッシを除

 失している。次に膝ロック機構としては、ソレノイドAのスラスト軸に取ワ付けたボルト（20，

 P1．O）に、ナットを噛み合わせる方式を採用しておワ、この噛み合いは電磁ソレノイドB（ウ

 シオ電機、40D－20％、24V）の駆動によって行なわれる。このため比較的少ない力で、強固

 なロックカを発生できる。なお、試作した義足の重量は4．5kgであワ、本研究での被験者が所有

 している現用義足の重量3，2kgに対して、約40％の重量増加となっているが、歩行時において

 支障はなく、ソケット・断端問の吸着性にも問題はないことが、予備的な実験の結果確認されて

 いる。

5．3 筋電制御義足系の構成

 5．3．1機構部

 筋電制御義足本体は現用義足（I POS

製）をべ一スにしている。これに膝継手

部を中心とした改造を施し、種々のアク

チュエータ類を配置するため、ソケット

外側を合成樹脂で平面上に肉盛りをした。

 筋電制御義足本体の機構部を第5．7図

に示す。第5．7図において駆動用電磁ソ

 レノイドA（ウシオ電機製、60D－20

％、24V）のスラスト軸に直結したラ

 ック（M3）と、膝軸に取ワ付けたビニ

 オン（M3，10T）とで膝伸展運動を

創成し、ソケット後面と下腿ジャストの

間に取り付けたテンションスプリングの

カで膝屈曲運動を行なわせる構造となって

いる。ソレノイドAの反対軸には、リニ

 アーポテソジョメータと伸展動作におい

て、滑らかな減衰特性を得るための流体

式ダンパーとを取ワ付けてあ飢またボ
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           第5．1図 筋電制御義足系の機構部

5．3．2．制御部

前5．2．2項で検討したように、義足の運動を制御する信号は、自律的なものと随意的なものの

2種類が必要であ6。

そこで本研究では、足底接地状態に基ずいて作成される信号と、切断者の随意的制御意志に従

う筋電信号とを並列的に活用して、電磁ソレノイドを駆動する方式を用いることとした。膝部駆
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動用電磁ソレノイドAと、膝ロック用電磁ソレノイドBの基本的な作動シーケンスと足底接地状

態との関連を第58図に示す。

∴、レ、寸
prOsthet－H．C．  FF                      TQ
－c side                  ㎜π・  ・“．、｛；・
 （left）         S ance   ’aSe                  swlng

nρrm訓           TQ       HC   FF     ， H・Q
slde
（r19ht）

紅さ茸師㌍㌻．書サギ曹
solenoid
   A  ←一        〇FF                 ON  l ON i

   B  ÷ON一十一一一○FF一一→→
     ←一一一  phasピ   一一トート→←一一3→

         第5．8図電磁ソレノイドの作動シーケンス

 第a8図の第1相では義足側で体重負荷が行なわれるため、藤ロックソレノイドBが励磁され、

駆動用ソレノイドAの電源は遮断される。次に第2相では電磁ソレノイドA，Bの電源は共に遮

断され、義足の膝は断端部の運動を介して従属的な屈曲運動を行なう。また第3相では、義足側

のつま先離れと同時に駆動用ソレノイドAが励磁され、テンションスプリングの力に逆らって膝

伸展動作が行なわれる。

 第1相、第2相では足底接地状態に基ずいて作成される信号のみで電磁ソレノイドA，Bが制

御され筋電信号は使用されない℃この間は義足の運動は自律的に制御され、随意的な運動制御は

行なわれない。また第2相では、ソレノイドA，Bの電源は共に遮断され、義足の膝は自由に屈曲

できるようになる。この間に切断者は断端部を介して義足の膝屈曲を行なわせ、次の遊脚動作への

体勢を整える訳である。藤ロック解除の時期と遊脚運動開始時間の問に、第2相のような制御動

作の不感帯を設けることによワ、立脚運動から遊脚運動へのスムースな橋渡しが可能となる。

 第3相で筋電信号による随意的な運動制御が行なわれるが、ここでも膝伸展運動は自律的に行な

われるのであり、筋電信号は伸展速度調節にのみ用いられる。

 第5．8図に示した作動シーケンスを実現するための制御回路を第5．9図に示す。
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第5．9図。筋電制御義足系の電子回路図

 第5．9図に示したように、回路的には2値信号の組合せによるON－OF F追従サーボ方式を

元にした比例制御系を構成している。10）

 第5，9図では、ポテンショメータ出力電圧、すなわち義足踏角度の現在置をフィードバック信

号、筋電信号を入力信号とし比較器（O P，5）で両信号の比較演算が行なわれる。比較器からの

出力が電磁ソレノイドAの制御信号としてPWM．I C素子へ入力される。PWM．I Cはハル

ス幅変調用のI C素子（Pulse width modu1ater，テキサスインスツルメンツ製SG・

3524）の略記号である。PWM．I Cは制御入力信号（第5．9図a）の電圧、極性に応じたパ

ルス幅、極性の信号を電磁ソレノイドAへ送る。このPWM．I Cの働きが、前述したO N－OFF

追従サーボ方式による比例制御系に相当する。比例制御回路を用いず、あえてO N－O F F追従

サーボ方式を用いた理由は（電磁ソレノイドと義足下腿部を含めた）慣性系の立上り特性を改善

し、比例制御系特有の定常偏差（トループ）をなくすることを意図したためである。筋電信号の

代わワに正弦波形や三角波形の電圧を、第a9図の制御回路へ入力した場合の出力応答波形（義
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足の勝運動に相当）を第5．10図に示す。出力応答波形は少しずつ波打ってはいるが、遅れを伴

わず入力波形によ」く追従していることが分かる。

 後5．a3項で述べるように、筋電信号は整流平滑化の後、比較回路を通し3段階の離散化信号

とし、さらにこれを積分器へ通した後の出力電圧を膝角度指令信号としている。（第a9図PL

pM，PH）・また第59図でP0が第a8図で説明した基本的な遊脚運動のための指令信号であ

る。恥信号はもっとも遅い遊脚運動に対応している。

 第5．9図左下に示したAN D回路と0R回路とで電磁ソレノイドA，Bの作動シーケンスが創

成される。また第a9図では、義足振ワ出しの瞬間の膝角度信号を初期電圧とするような積分回
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路を付加している。（第5．9図 Zero adjustment）すなわち膝角度フィードバック信号と

筋電入力信号とg比較演算は、遊脚運動開始の瞬間から開始されるのであって、この瞬間の偏差

信号（制御信号a）は強制的にゼロに設定される。このような操作がなければ、遊脚運動開始の

瞬間に義足の膝は誤動作を生ずることになる。

 なお本制御回路では、遊脚期の膝伸展動作を作ワ出すことを主体としておワ、テンションスプ

リングの力のみによる屈曲動作の制御性があまり良くない。また膝ロック信号を随意的に作ワ出

すことができないため、遊脚期に膝屈曲位のままロックをすることはできなへこれらは現在検

討中の課題である。

 第5・l1図に試作した義足本体および制御装置の外観を示す。

第5．11図 筋電制御義足系の外観

533 筋電信行採取部位と信号処理法についての検討 1）’2）’11）’12）

 まず、筋電信号の採取部位を決定するため、義足歩行時における下肢筋電図の発射パターンを

測定した。本研究では、8チャンネル多用途監視記録装置（日本光電工業製、RM－85型）、

医用テレメータ電極（日本光電工業製、EMG，ZB－241G型）を測定装置として使用した。

 筋電採取部位の選定に際しては、基本的に次のような条件を満す部位（筋群）を対象とした。

第1に、採取部位は断端部を対象とする。健常尺側の下肢筋電位で義足の勝運動を制御するよう
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な方法は、切断者に過度の負担を強いることになるので採用しない。第2に、遊脚運動の制御信

号として使用するのであるから、遊脚期に活動する断端部筋群を対象とする。第3に、歩行速度

に応じて筋電発射パターンの強弱が明確に認められ、しかも随意的収箒が可能な筋群を対象とす

る。

 測定実験の結果、これらの条件を満す筋群として、股屈曲筋群（腸腰筋など）および大腿四頭

筋群（大腿直筋など）が最適であることが判明した。注1）

 注1）股屈曲筋群や、大腿四頭筋群を対象としたといっても、筋電採取電極をそれらの筋群の

    表面上に配置したに過ぎず、具体的にどの筋肉の筋竃位を記録したとは言い難い。あら

    ゆる筋肉の活動電位の合計量を特定の筋群の表面上から採取したという程の意味である。

第5．12図．歩行時における下肢断端部の筋電図

      （断端部前・後面での発射パターン）
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 断端部前・後面の筋竃発射パターンを歩行シーケンスとの関連で第5．12図に示す。これよワ

歩行シーケンスに合致し、しかも遊脚期に活動が認められる筋群としては、断端部前面（股屈曲

筋群、大腿四頭筋群）が適していることが分かる。

 また第5．13図は、大腿直筋などの筋電振幅が意識的な動作によって調整できることを示した

ものである。通常の義足歩行時（A）と比較し、（B）のように既に失った膝を伸展させるつもワで

歩いた場合、筋竃振幅の増大が認められる。大腿直筋などはこれを引締めることにより、随意的

に筋電振幅を増大させ得ることが分かる。

第5，13図 歩行時における下肢断端部の筋電図

      （歩行条件による発射バターンの相違）

 以上で述べた検討結果によれば、大腿直筋を含む大腿四頭筋群、すなわち断端部前面中央が筋

電採取部位として最適であるということができる。しかしながら前第3章で検討したように、断

端部前面中央は、感覚フィードバック信号伝達用の刺激部位として用いられている場所である。

                                        13）
筋電採取電極と刺激電極とが接近し過ぎると、刺激電流が筋電信号に混入する恐れがある。

このため筋電採取部位を刺激電極から離れた股屈曲筋群に選定した。ここで表面筋電位の性質上、

股屈曲筋群の筋電位には、大腿直筋などの筋電位も含まれているこξはいうまでもない。

 次に、筋電信号を増幅、整流し、これを元に3段階の離散信号を作ワ出すための信号処理法を
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説明する。筋電信号処理用の電子回路図を第5．14図に示す。

 まず、第514図のB1o・k1の部分では、筋電入力信号を2つのオペアンプ①、②へ導いた

後、これを差動増幅器（オペアンプ）③へ導いている。すなわちB1拙1は、高大カインピータ

ソス離を与え、同相成分除去比（CMRR，co㎜on mode rej㏄ting ratio）を高める働

きを有する部分である。

 次いでB1・・k2の部分では、オペアンプ④でさらに信号増幅を行なった後、オペアンプ⑤、

⑥を通して全波整流を行れ）、B1ock3の部分で包絡線復調を行なう。

 このようにして、波形形成を行なった後の信号をB1ock4の部分へ送り、3種の比較器で3段

階の信号レベル弁別を行なう。ここでは、比較器出力をセット信号、足底（踵部）スイッチ信号

をリセット信号とするリセット優先型のフリップフロップ回路を設けており、足底接地期には3

段階離散値信号（巾，M，L）は出力されないようになってい乱以下・第置4図の出力a・

b・cの論理積出分が・第5・9図に示した電子回路への入力PL，PM，PHとなる・
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第5．14図筋電信号処理系統の電子回路図
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5．4 適用評価実験

 筋電制御義足系g有効性を確認するため、これを装着した切断者の歩行状態と、現用義足での歩

行状態との比較実験を行なった。実験には、前5．4．1項の場合と同様、床反力計とゴニオメータを

使用した。評価実験中の様子を第5．15図に示す。

第5．15図 評価実験の様子（床反力計とゴニオメー

タによる歩行分析）

（A）現用義足

Tη■1■ k
一一・
g

1．」．．⊥＿1．＝⊥．L．」．．．］．」．．寓it、

∴■PIlデ1斗F三11干二；1∵∴
一J∵千十二け1、値札㌧1上二1三二ニ∴．■＝1

           一一i

               1「一…r－r1一

・・一
B斗・ 、。．｝二11ゴオ・一∵

                     ⊥」．」   一一÷三

        二川1一→「・rr□…・l
        i．’ヤ  1！
           ・映・紬真一’丁ヒコニニー士［十一

 測定データの一例を第5，16図に示す。

第5．16図（A）の現用義足歩行では、

床反力前後成分（a）と膝角速度（C）に

おいて、踵の叩き付け現象が明確に認め

られる。また床反力垂直成分（b）が階段

状となワ、義足側への体重移行がスムー

スには行われていないことが分かる。第

5・16図（A）と同様の測定データは、前

3・4・1項の第3．18図でも示したが、感

覚フィードハック系のみでは、踵の叩き

付け現象の発生などを完全に抑制するこ

 （B）筋電制御義足
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第5．16図 床反力計とゴニオメータによる測定データ
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とはできなかった。しかし第5．工6図（B）の筋電制御義足系では、踵の叩き付け現象は完全に消失

し、床反力垂直成分の動揺も少なくなっている。床反力計とゴニオメータによる測定データに関す

る限り、筋電制御義足系での歩行状態は、健常者のそれと比べて遜色のないものになワ得ている。

なお、筋電制御義足の制御回路電源部は携帯用とはなっておらず、コードを引きずワながらの歩行

であるが、切断者は約30分程の歩行訓練で、第a16図（B）に示すような歩行動作を実現するこ

とが可能となった。しかもさらに訓練を続けた結果、切断者は実験者の注文に応じ、第517図に

示すような歩行を行なうことさえ可能となった。すなわち第5．ユ7図は筋電制御義足において、歩

幅を任意に変えることができることを示したデモンストレーション用のデータである。以上のこと

よワ筋電制御義足系においては、第54表に示すような有効性を導くことができよう。

（A）現用義足
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（B）筋電制御義足
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第5．17図 筋電制御義足系での遊脚運動の任意性を示す測定データ
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第5．4表 筋電制御義足の有効性

 1一歩容の改善．

   ◎膝インパクト、踵の叩き付けの消失

 2．安全性

   ◎藤ロック機構による膝折れ防止

 ＆ 歩幅や歩行速度に対する随意性

   ◎両道、坂道など滑リ易い道での歩行

    の安定性

   ◎方向転換が容易

   ◎雑踏における歩行能力の向上

5．5 お  わ  り  に

 本章では、人間の運動制御系に組み込まれた義

足系を実現する試みの一環として、筋電制御義足

系の開発研究を行なった。

 筋電制御義足系の開発に関する研究は、約10

年程以前にそのアイデアが出されて以来、今日ま

で比較的数多く行われてきているが、臨床評価実

験までを行なった例はない。このような状況の下

で、本研究では自ら組み立てた装置で臨床評価実

験結果を導出するに至るまで研究を進め得たので

あり、こ一のことは他に例をみない程の成果であったと考えている。

 ただし、本章で述べた内容で筋電制御義足系の開発研究が終了した訳ではなく、装置の改良と臨

床評価実験を現在も継続中であることはいうまでもない。また感覚フィードバック系との相乗効果

を確認するための評価実験項目を新たに設定している最中である。さらには、携帯用動力源を用意

し、屋外の歩行で筋電制御義足系の有効性を確認するなども今後に残された課題である。

 まず、本章5．2節では、人間の下肢運動系に対する力学モデルを作成し、歩行時における下肢関

節トルク・仕事量（工率）を算出した。また歩行動作を有限状態で表現することによって、歩行動

作中の膝関節は主として振子運動（遊脚期）とロック動作（立脚期）の繰り返しを行なっているこ

とを導き出した。この結果、現状では不可能とされている動力義足の開発も、適当な条件つきの下

では実現できるとの見通しを得た。さらにこれらの検討に付随して、歩行動作が半ば反射的、半ば

随意的に行われているものであるとの観点から、筋電制御義足系の基本構成についても検討を加え

た。

 本章5．3節では、以上のような検討結果に基ずき、自律的なものと随意的なものとの二重の制御

ループを有し、歩行シーケンスパターンに従って2種類の電磁ソレノイドを使い分ける方式で成ワ

立つ、筋電制御義足系の構成内容を報告した。また、筋電信号採取部位の決定法や筋電信号の処理

法について要約して示した。前述したように、筋電制御義足系と感覚フィードバック系との相乗効

果を切断者サイドにおいて確認することはできなかったが、装置的には感覚フィードバック情報を

筋電制御回路へ送ワ込む方式を採用しておワ、義足内部にサイバネテカルな制御ループを設けるこ

とは実現されている。義足を能動化するといっても単にこれを動力化するのではなく、第5．8図に

示したように制御動作の不感帯を設けたこと、あるいは随意的な運動制御のみを切断者に任せる方

式を用いたことなど、歩行時の適応能力を高めるための配慮を加えた上で、能動化を試みたことを
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                                       14）
強調しておきたい。これらの着想は、人間の運動制御の原理から学び取ったものであり、  このこ

とが臨床評価実験でρ結果に結びついているように思われる。

 すなわち、本章5．4節では、切断者が通応性の高い歩行動作を実現し得ることを数量的なデータで

示し、筋電制御義足系の有効性を具体的に実証した。本研究では機械装置の部品はすべて自ら旋盤を

運転して加工した。このため試作した義足本体は、切断者に提供し得るほど充分精練されたものでは

ない。それにもかかわらず、これを装着した切断者からはきわめて好評を博したことを付記しておき

たい。

 なお、本研究で試作した回路装置の最大電力消費量は約60Wにもなワ、電力源を携帯化すること

はできなかったが、これについて次のような打開策を現在具体的に検討中である。まず第ユに、自律

的な基本運動は機械的手段によって行わせるものとし、この運動をソレノイド駆動によって行なわせる

方式は中止する。第2に、スプリソグカに打ち勝つだけの電磁力を常時消費していることは、いかに

も不合理であワ、スプリングに代えて屈曲運動をもソレノイド駆動方式とする。第3に、義足下腿部

の材質をグラフファイバーなどに変更し、下腿部の慣性モーメントの軽減を計る。以上の打開策に加

え機械部品の加工・組耳て精度を高めることにより、機械伝達効率（現在のものは推定60％）を

80％程度に高める必要がある。これについてはメーカに部品製作を依頼することも必要になると考

えられる。

 最後に本章における主な結論は

 （1）健常者の歩行動作に関する運動学的データから、下肢関節トルク・仕事量を算出し、義足膝関

   節の駆動に必要なアクチュエータのサイズを決定した。

 （2）歩行が半ば反射的、半ば随意的に行なわれる運動であることに注目し、足底接地状態に基ずいて

   自動的に作成される信号と、切断者の運動意志に基ずく筋電信号とを並列的に活用する制御方

   式を挟用した。

（3）電磁ソレノイドの吸引力をラック・ピニオンで膝部回転トルクに変換する方式により、義足の

   運動機構蔀を製作した。

（4）感覚フィードバック情報と筋電情報とを制御入力とし、制御出力を膝部電磁ソレノイドヘ伝送

   する方式で構成される制御装置を製作した。

 （5）歩行パターンが改善され、歩幅や歩調を自由に選択できることなどで開発した義足系の有効性

   を確認した。

  などである。
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第6章 有限マルコフ連鎖論を運用した歩容解析法とそのりハピ

      リテーションヘの応用

Abstract
   In セhis chapter， quantitative analysis of gait has been

proposed based upon 七he theory of finite state Markov chains．

Then． its applica七ion has been presented to improve qait paセt＿

erns of actual cases．

   To begin wi亡h． gait pat七ern was described with sセatistics

of measured data of qait cadence and step length． And the gai七

pattern was evaluated帆th theユndexes of sy㎜etry and the var－

iance of state variable． calculated from the same da七a．

   Then’ w■th apP1ユ。at■on of the f■n■te states Markov cha■n’

the gai七 pattern was analyz ed and the poss ible improvement waS

predicセed．

   And， applying the theory of Markov absorbing states， rehabi－

1i七ational planning has been proposed on a sound basis．

   Fur七hermore， iセ is shown that a mal formed gait can be reform－

ed systemat■ca11y’ mak■ng full use of such 七raユn■ng system・

6．1はじめに
 歩行分析に関する研究は、従来から行なわれてきており、整形外科やリハビリテーションの分野で

                   1）は、歩行分析が臨床面でも応用されている。

 しかし、人間の歩行状態は複雑であるため、歩行動作の様態（歩容）を数学的に表わしたワ、歩

行分析の一面だけから歩容を総合的に評価することは難しい。このため最近では、特定の変数パラ

メータのみを用いて歩容を表わし、評価を行なうことも試みられている。2）一6） たとえば、足底

の接床時間情報で歩行状態を記述したものや～）’3）左右が対称的な歩容の合理性を証明し、対称性

で歩容の評価を行なったもの‘）・5）あるいは歩行の状態変数のバラツキを評価指数に用いたもの6）

などをその例としてあげることができる。このような方法が試みられている理由は、特定の変数パ

ラメータのみで事実上、歩容の特徴はほぼ表現できるし、その他の変数は、これらのパラメータを
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構成する・因子であるとみなせるからだと考えられ銚

 さて、整形外科や．リハビリテーションの分野では、治療や手術で歩容の改善を計るとともに、予

後の状態の経過や訓練で、歩容が変移する過程などを観察することが重要であるとされている。こ

のことは、歩行がランダム性を含む現象であることを考え併せれば、歩容の研究にあたって時間経

過とともに変動する確率過程の理論を活用して分析することが、有用であろうと考えられる。

 なお、リハビリテーション歩行訓練では、歩行障害に依って来たる原因である脳・神経・筋肉系

の障害を正常に戻すためにも、・まず。現象的にでも身障者の歩容を正常に近づける努力が払われて

いるが、身障者の歩容は容易に改善できるものではない。

 しかしながら、歩容もまたランダムな現象であることに注目し、身障者が示す歩容パターンの中

から、最良のものを選び出して訓練目標とするならば、実際的かつ効果的なリハビリテーションを

行なうことはできよラ。そしてこのような操作を繰り返すことにより、歩容を逐次改善していくこ

とも可能であろう。以上の発想は、確率過程モデルによる歩容の解析で具体化することができると

考えられるが、これに該当する研究は今まで行なわれていない。

 本章下は、まず歩調と．歩幅で歩容を表わし、対称性と状態変数のバラツキとで歩容の評価を行な

う。前述したごとく、この手法はごく一般的なものではあるが、運用の仕方については独自の検討

を加えるものとする。

 次に、マルコ7連鎖の理論を応用して歩容の解析を行ない、歩容の推移に対する予測、リハビリ

テーション歩行訓練の方針決定の根拠などに関する理論解析を行なう。さらに、歩行訓練のための

フ1一
hバック装置を試作し、理論モデルと解析の妥当性を実験的にも検証する。7）・9）

 なお、本章で取扱う理論モデルが、第3章で述べた感覚義足系の有効性を総合的に評価すること

を目的として、作成されたものであることはいうまでもない。したがって本章では上記の訓練装置

と、感覚義足系とを併用した場合の実験結果などについても検討を加えるが、この他にも、義足歩

行患者を含めた歩行障害患者全般を対象とした実験結果についても検討を加えることにする。

6，2 歩容の表わし方と評価の方法

 本章では、歩容を表わす変数パラメータとしてもっとも代表的で、しかも数量的測定が容易な歩

調（Cadence）と歩幅（Step）を選定する。これらの変数パラメータは確率変数であるから、複

数歩行サイクルの測定値（実現値）を元にした推定値で表わすことにする。

 まず、歩行動作を次の有限状態の周期的動作とみなそう。
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    状 態 ユ ； 右単脚支持

     〃  2． ； 両脚支持（左足前方接地）
                           時間推移
     〃  3 ； 左単脚支持
                              ↓
     〃  4 ； 両脚支持（右足前方接地）               （6．1）

 （6．1）式により、接床期の踵接地（Hee1Contact）、足裏全面着地（Foot F1at）、踵離

れ（Heel Off）、などの状態区別は行なわないものとする。また（6．1）式が適用される限り、尖

足歩行や肢行でも基本的条件は正常歩行と同一とみなし、逆に（a1）式が適用できない走行や摺

足などは検討対象から除外する。

 （6・1）式の各状態の所要時間ti sec（i＝1・2・・… 4）および状態2・4での歩幅4j c㎜

（j＝1，2）により、歩容を表わすための変数パラメータを算出するものとする。第6，1図に、第

nサイクルめで得られる実測値tin，4jnを具体的に示してある。

                          第6・1図での実測値t王nを元に・次の

〈
」、、、一 」 。誠一」一

に㌔十t2・

riq   畠Wi七Cわ ．’On’1

七3n

11盾??黶｡

」■

㌔。

1eft swi七。h i．on’I 1－off’’

  第6．1図 歩容記述のための変数パラメータ

する。

   η一（ηi）一（E（Li））

  ・η一（・ηi）一（・a、．｛・i｝）一（・｛・rηi｝2）  （i－1，・）

また、Ti，Liが正規分布に従うことを仮定し、これらをXiとおいて

            N
   μi一・一（・i）皇去Σ・i、一；i

           n＝ユ

   吋一㌦・1・i1÷、茗（沽）2一・1

2つの列ベクトルで歩調を表わすことに

する。

 τ一（τi）一（E（Ti））

卜（・、i）一（㌔、．｛Ti12）

  一（E｛Ti一τi｝2）

              （a2）

      （ト1，2，…，4）

 ただし、Tiは実測値t三に対応した確

率変数のことであワ、以下同様の記法を

用いる。同様にして、実測値4jnを元に

2つの列ベクトルで歩巾を表わすことに

（6．3）

（a4）
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                                         2
であると一する。ただしxinは第n歩行サイクルめての実測値Nは測定サイクル総数、またμi，σi

は母平均・母分散を文i，S～は標本平均・標本分散をそれぞれ表わす・

 以上により、（6・1）式の歩行動作での歩容を

    G一（τ・・τ，η・巧）          （al）
で表わすことにする。

 次に（a5）式の歩容を評価する指標の1つに、左右の対称性を選定し、これを（a2）～（a

4）式の値を用いて

        1τrτ31 1τ2一τ41 1η1＋η21
    I・＝al（1、。1、）十a・（12・1、）十a・（η、・η、）   （・・）

のように表わす。ここで、右辺各項の重み係数ai（i＝1，2，3）については、健常者（20～

30才台男子ユ3名、同女子5名）を対象とした実測値を元に

    ・i－5・・。一2・・3－30          （a6）。
と定める。次に、歩行の状態変数のバラツキで歩容を評価する手法についての妥当性が導かれてい

ることから、本章ではさ．らに次式を歩容の評価指標とする。

             1              1

    ㌦一ポ㌣・かヂ   （a7）
ここで、重み係数bi（i＝1，2，…，4）、cj（j＝I・，2）は先の健常者群での実測値から

    b1－b。＝3，b。二b。一1， ・、＝・。一42      （a7）。

と定めテ。各種の歩容に（6，2）～（a7）2式を適用した結果を第6．2図に示す。ただし測定方

法については、6，4・ユ項で述べる。第a2図によれば切断者（D）ではV，r．｛41｝＞㌔、．｛42｝

よワ、健常足の着地位置（歩幅）を調整して、姿勢ゐ安定化を企てていることが分かワ、正常歩容

と区別し難いといわれる四頭筋拘縮患者（B）の歩容は、vτ3がvτ1に比し非常に大きいことで識

別でき、脳卒中患者（C）の歩容ではτ2，τ4が異常に長いことで特徴づけられるなど、簡潔な記

法で各種多容の特徴を表わすことができる。

 なお、第6．2図の結果に従い、リハビリテーション歩行訓練の方針を決定しなければならないが、

第a2図からだけでは歩容の変移状態を予測することはできない。そこで以下6，3節では、マルコ

フ連鎖理論を用いた歩容の解析、ならびに効果的な訓練法の見出し方などを検討する。

6・3 有限マルコフ連鎖論を運用した歩容の解析

 6．3．1運用の方法

 歩調に関する実測値tiや歩幅の実測値3iは、いずれも連続量であるから、；郁艮マルコフ連鎖諭適
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用のため、これらの大きさの順に。等分し、元の連続量。iに対し、峰）（・一1，・，…，・

H，。，＿，4、。、H，・）なる離散値で表わそ1。また・！k）なる離散値を状態・、

とみなし次の有限状態

・一（・、Hギ著1…，朴・・件（・。，・。，…，・I）

       、一（H）・… lk、・i    （・・）

で表わす。ここで歩調に関する実測値は4K（I＝4）、歩幅の実測値は2K（I＝2）の有限

状態を持つ。Kが大である程、実測値は忠実に再現されるが、解析が煩雑となるため、ここでは

K＝3とし、実測値を大（k＝1）、中（k＝2）、小（k士3）に3等分する。xiの確率的

な3等分の手法とは（6．4）式よワ

  小、≧μ、・・1，1一・、1μ、・・1、・・、・μ、一・1，1一ψi一・1i≧・il一夫

となる盆を求めることであり、これにはよく知られているようにa＝

       （＆9）

Xi一μi
    ・とおいて
σi

口り
^詞

…／l／

…／劃

…㈱

V   η V
τ      η

鵬

／111

／璃

鯖萄

／：1：l／l：／

／：1：l／l：！

l；lllll：l

／：ll／「ll：／

互        I
 S           V

O．778       6．456

1．949        8．982

3．23S       1C．696

3．321       10．181

（A〕 Norma1Sul〕j ect

〔B〕 Patient of Quadriceps Pibros is井

〔C〕 Patient of Hemip1egia井 （Cerebra1 Apop1exy〕

（D〕 Above－Knee Amputee井

井 right s ide is i111paired

   第6．2図 各種の病的歩容の記述例
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         （・i一μi）2     、・

  Xi 1        a1  一一   1∠伍、、・・2♂i2・・iゴ万’・2d・r
（a1O）

を満足するaの値を正規確率表よワ求めればよい。その結果a＝0．43を得る。 よって第nサィ

イクルめの実測値Xinを

  ・in≧事刊…、のとき・i、一・1’1

  一          一            （2）
  xi＋O．43Si＞xin＞xi－O．43S呈のときxin＝xi，

  事一川・、≧・、nの1き・i、一・1？     （川）

として分類する。

 なお、これ以後は歩調に関してのみ議論をすすめるが、歩幅についての議論も全く同様にして

行なうことができる。すでに（6．1）式により、歩行動作は周期的な有限状態で表わされている

から＝状態Srから状琴Ssへ推移する確率をPrsとすれば、その推移確率行列Pは次のように表

わされる。

            O  l p  l O  l O
              1  1 I    1

            0 1 0 1 P l O
              I    1  2 1
  P一（P。。）一……1一一…一1一一一一一・一一一一一一      （a12）
            O l O 1 0 1 P
              l    ■   1  3

            p41010：O
ただし・（6・ユ2）式で部分行列Oは3×3型ゼロ行列であワ・部分行列Pi（三＝1・2・3・4）

は、それぞれ

・］・一＾）1件・ 驕i］）1、∵∴）

または 一      ．        （と13）｝㍑）1－1（書；）チ））ll∴）、，2，、）

                          （j）           （j）
をj行k列の元素とする3×3型行列である。ここにn（xi ）はN歩行サイクルの測定でxi。

を得た数・・（・i苫）∩・チj））は・i（j）の次に・i手苧）を得た数とする。すなわち

Σ・（・lj））一・・ぞ・（・i∵1）∩・fj））一・（・lj））
（a14）
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である。（a12）式を推移確率行列にもつマルコ7連鎖は周期的であるが、若干の条件の条件

でエルゴード的マ．ルゴフ連鎖と同様に、定常状態における確率分布πr（＞O）を持つことが、文

献舳4）などで示されている。また、π、は次の連立方程式

     12

  πr一Σπkpk。 （F1・2・・…12）       （a15）
    k白1

を解くことにより求まる。ただし（a王2）式の推移確率行列の構造から明らかなごとく、（6．

！5）式で得られるπrについて

  3      6      9      12

  Σπ。＝Σπ。一Σπ。一Σπ。一α25       （a16一）
 r＝1     r；4     r目7    r；10

が成ワ立つ。（6．15）式により、第6．2図の各歩容が変移する状態を予測することができる。

たとえば、切断者（D）の歩容でt3は、πg＞π7，π8なら短縮され、π8＞π7，πgでは現状の

まま、またπ7＞π8，πgならさらに延長されると予測される。また一般にπi＞πi＿1，π玉十1

（i＝2，5，8，11）のとき、状態変数のバラツキが小さくなる傾向にあると予測される。

 なお、（aユ2）式を推一秒確率行列とするマルコフ連鎖においても、若千の条件の下で次のよ

うに表わされる母関数行列Zが存在する。

  ・一（1一・十・）’’一（・ij）（i・j－1・1・…・1・）   （a11）

ただし、（6…7）式でIは12×12型単位行列であワ、Aは（a15）式のπjをj列の元

素に持つ行列、すなわち

  ムー（・ij）

  ・ザπj （i・j－1・2・…・11）       （a18）
である。（6一且7）（a18）式を用い、状態Srから状態Ssへの推移に要する平均待時間mrs

は・次の行列のr行S列元素で与えられ孔

  M一（一1－Z＋瓦Zd。）D一（m。。）        （a19）

ここで・ZdgはZの対角元素を対角元素とする対角行列

  Eはすべての元素が1である行列

  DはAの対角元素の逆数すなわち㌧ を対角元素とする対角行列
                   i i

である。なお（6．19）式の4周期が歩行の1サイクル分に相当するから、平均待時間を歩行サ

イクルmrS’で表わせば

  M’＝（m。。’）一（m。。／44）一1／4M        （6．20）

となる。また状態SrとSsの相関係数frsは（a15）（6．17）式を用いて
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        C。。
  f ＝  rS            1
      （C。。×C。。）2

  C＝πZ＋πZ一πd一ππ  rS    r  rS    S  Sr    r  rS    r  S

で与えられ、ここに

・。。・ll；；；1；

（6．21）

（6．22）

である。（6．2ユ）式により、健常是と患足の協調運動、あるいは患足に対する健常足の補償運

動などを論ずることができる。

 次にリハビリテーション歩行訓練の具体的方針の見出し方について検討しよう。まず訓練目標

を（・・）式の各竿態から選び出して・。（⊂・）とし・残された状態を・。（一・ざ）で表わ

す。 SGに含まれる状態数は任意であるが・一応x1，x2，x3，x4から各々1状態ずつを選出

するものとして議論をすすめる。またSBの中からSGへの推移が困難な状態を選出し・その

集合宇SW（CSB）とする。そしてSW＝Oとなるよう訓練を行なうものとし・この主計こ沿う

ため吸収マルコフ連鎖論を応用する。（6．8）式を書き直し

   ・㌧（・。，・。）

     一（・？1・gW・g），（代（・g））二（・雪））・，（・g））・）

     一（S二）   （i，j，k，4－1。・2・・3）   （a22）
             （i）C      （i）
と表わす。ここでたとえば（x1） は、x1からx1を除いた2状態を表わす。（a12）式

を（6．22）式に準じて書き直せば
          S    S
           G    B

・一（㌦；）一！111：1   （州
                                        ＊    ＊となる・（・・1一・）式で・S。一｛・ξ，・。＊…，・1妻1が開いた集合であれば・・。一｛・1，・。

．’・ CS才｝ を吸収状態とみて吸収マルコフ連鎖論を適用できる。そこで状態を移動する点とみ

て・まず点が・i＊∈・。から出発し・。1こ入る前に・f∈・。を訪れる回数・ijの期待値と分散

は

          oo   （・（・ij））一、2。・k二（1一・）■’一・

   （・・、、・1・ij1）一（・（璋j））一（・（・ij））2

          一㎜（2・・。一1）一㎜s。 （i・j－5・6・…・11）

で与えられ・ここにNd9はNの対角元素を対角元素とする対角行列・㎜sqはNの各元素の平方を
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元素とする行列である月様にして・・芒∈・・カユら出発して干・の中に停まる回数（初めの状

態を含む）niの期待値と分散は

（・（・i））一 ﾆ（・ij））一・1一・・

（㌔・・1・il）一（・（・1）ジ（・（・i））2

      一（2トI）N・一N・。q  ＊（Si∈SB） （a25）

で与えられ、こ一ごてξはすべての元素が1であるような列ベクトルである。次に点がS亨∈SB

から出発しSす∈SBに到達する確率h壬jは

   ト（・ij）一（ト1）帖（・デ，・j＊∈・。，i＋…ハ1・）（川）

で与えられる。（6．22）川（6－26）式により、SGへの推移が最も困難な状態SW（⊂SB）

を選出できる。

6．3．2具 体 例

 本章では、紙面の都合上、第6－2図（B）‘の大腿四頭筋拘縮患者、および（D）の切断者の具体

例を一部示すに止める。後に6．4．エ項で述べる実験による測定値を元に、歩調に関する推移確率

行列や定常確率分布は第6．3図、第6．4図で与えられる。第6．3，6．4図に示したような推移確

率行列をもつマルコフ連鎖は、いずれも既約であることが分かる。まず第a3図では、πi〉πi

一・πi〉πi＋工 （i＝2・5・8・11）が成り立ち・歩容バターンの変移はないと予測され

る。また第a4図ではπ7＞π8，πgであるため、現状でもやや長いτ3（右脚遊脚期間）が今

後さらに延長されるものと予測される。

 さて・箏6・2図（D）切断者の歩容については・τ3（右脚・すなわち義足側遊脚期間）が非常

に長いことを第1の特徴として上げることができる。そこで（6．19）～（6．21）式の計算で

状態S7＝x≦1）に関する結果のみを一部示すと、まず平均待時間は

   max （m与i）＝m㌻7＝5．68    （歩行サイクル）

   max （mi7）＝m身7＝6．28    （  〃  一）

          （i＝1，2，…，12）           （6．27）

などとなり・S7に関する相関係数f7i（＝fi7）の中で・大きいものは

   f・・一α59・f・・＝α45・f（・。）・一α68      （6・28）
などとなる。ここで・。（一・f3）），．・、（一・、（3）），・、。（一・、（1））と㍉との関連につい
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ては、体勢が整わぬ場合t1，t2が短くなワ、逆にt3，t4が長びく間に体勢挽回を試みている

と解釈される。

 第6．2，a3図と以上の内容とから、リハビリテーション歩行訓練で目標とする歩容のパター

ンを

  ・。一（支12！・納！・三2））一（・2，・、，・、，・、）一（・i＊）

                （i＝1，2，…，4）       （a29）

のように定め・（叩3）～。（a26）式を適用すれば第a5図の結果を得机なお第a5図で

Qが開いた集合であることは明らかである。

               ・O・390・540・081   1

           0 ←端ぽ○10
           。ザ言ヤ1：周一丁一

     ｛、〕、  r  ㍑。25斗
      ・・    ■  I  l。・・川舳・ユ・
           O；○；○；：oo線線
         扁。高石・一一一→ 一一09。。。。
              l     l     j

         ：1：1：1：：：1：：；○1ρ10

       ｛π 〕 ！ ｛ O．08 0，13 0，04  0，08 0，13 0，05  0，04 0，14 0．06
        ］＝
           O．03 0，17 0．05 〕

         第6．3図 切断者の推移確率行列と定常確率分布

              1         1

           01：ll：ll：lll：llOlO

         一一一一一』些五里と竺I   ■一
              1    0，210，210．571
           010；・凧・川・・1O
              l    O・670・220・1ユL＿＿＿＿一
     1・、昌〕・  T H  ｝。川・・
           O；○101・二別川：・・

        耐柵1一一一一一十一…十処理互

        。・・・…”…10 010
        0・470伽・刊 一一1  ■

        （皿 〕 二 ｛ O．ユ0 0，08 0，07  0，09 0．1ユ O．06  0，11 0，07 0．08
         r
            O．09 0，06 0．09 〕

        第6．4図 大腿四頭筋拘縮患者の推移確率行列と定常確率分布
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0，38 0，22 0，21 0・13 0．ユ3 0，08 0，29 0，61

0，29 0，240，18 0，12 0，110，070，560，24

0．3フ O．36 0，24 0．ユ6 0．ユ6 0・09 0，09 0．1ユ

0，49 0，24 0，26 0・16 0，16 0，09 0，09 0，1！

｛ 畠郷pユe50f rg耐ヨrkabユe vaユue

第6－5図 吸収マルコフ連鎖論による計算結果   第6－6図 吸収マルコフ連鎖論による計算結果

        （切断者）                  （大腿四頭筋拘縮患者）

     第6．5図より判断して、まず次の状態

                （3）（1）（1）       ＊ ＊ ＊
         SW」一（・・，・・，・・）一（S。，S・，Sl。）一（S。，S。，S．1）

                            （SW⊂SB）        （6．30）

    を取り除くよう訓練を行なうべきであるとの結論を得る。同様にして、第6．2図（B）の患者の歩

    容について、訓練で目標とすべき歩容を

         ・。一（・㍑！春1・子ろ一（・2，・、，・、・1、）・（・1）

                               （ト1，2， ，4）      （a31）

    のように定め、（a23）～（6．26）式を適用すれば第6．6図の結果が得られ、第6．6図より

    判断して、次の状態
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’・W一（・131母・g））一（・、，㍉，・、、）一（・ξ，・ξ，・12）

                （SW⊂SB）
                                     （a32）

などが訓練で除去されるべき状態であると結論される。

 次に、訓練で歩容が改善されるという保証を得ることが必要となるが、このことを理論的に誘

導するのは難しい。そこでこれに代わるものとして、以下第6－4節で歩容解析モデルの実験的応

用を試みることにする。

6・4 応 用 実 験

6．4．1 歩行訓練用フィードハック装置

  まず実験条件は牽述する理由によワ、靴履き歩行に統一した。また歩行開始と終了時の各サイ

 クルを除いた50歩行サイクルを測定と訓練の対象とした。歩調については第6．7図および第6．

8図に示す装置を試作し、これを用いて測定と訓練を行なったが、歩巾については当面フットプ

 リン†による測定あみ．とした。

 第6，7図は試作した装置（以下、訓練装置と呼ぶ）を含むシステム構成、第6，8図はフィード

ハック信号発生のタイムチャートを示す。訓輝装置臥測定実験（第6．7図の信号の流れ①→

②→③→④→⑤→⑥、⑧）と訓練実験（同、①→②→③→⑦→⑧→⑨）とに用いら

れる。

と＝⊃  ・

→     滅e
1shoe－soユe  seユector
 就tch

fee伽。k
 sig㎜1
te11缶1e

3

ヒユ帽     oo㎎a－
htegra的r   rator

慧鮒
 ○酊 L工咽

5。．。．口．

（晦r㎞C㎞h〕

S

 a1a工㎜

oonセ［o11er

6     1
。驚駕至。町1

    1   1

＿＿J＿＿」

第6．7図歩行訓練用フィードバックシステムのフロック図
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 まず、測定実験での装置の機能を概説すると、④データレコーダに記録された測定値をオフラ

イン的に取ワ出し．、⑤計算機でa2，a3節で述べた諸量を算出する。第a2図のτ，vτはこの

ようにして求めたものである。また⑥比較設定値のダイヤルを（a i1）式の離散化基準値に合

わせ、⑧警報信号制御装置で状態SWに関する端子のみを⑨表示装置に接続して、訓練実験の手

続きは完了する。

 次に、訓練中のフィードハック方式を第a8図（A）で説明しよう。（a1）式の状態1（t1

モード・）の接続時間t1n secは、辻2モードの間に基準設定電圧との比較でUpper，OK，Down

のいずれかに選別される。この選別結果は一時貯えられ、皿次の歩行サイクルのt1モード時にt1

（n＋1）secの間ブザー音で表示される。表示装置はUpper，OK，Downの選別結果に応じ、

低・中・高の3レベルのブザー音を発する。

 勿論、これら3レベルのブザー音が常時発せられるものでないことは、すでに述べた適ワであ

る。（・1・）式の例ではt．n…が・。w・（すなわち・一・f3））の場合のみ、歩行サイクルの

tIモード時に高音を発し、同様にt3n（t4n）secがUpperの場合のみ・次サイクルt3（t4）

モード音に低音を発する。

 なお、第a8図（A）でL，R信号は目下、靴底スイッチから得ており、これを第6．8図（B）

の論理回路を通してtiモードの弁別を行なっているが、抵抗体を敷いた歩行路を試作し、着地

位置に応じた抵抗変化を利用して、歩幅と歩調に関する情報を同時に得るといったシステムの設

備化についても準傭を進めている・またマルコフ連鎖論を運用した計算などのオンライン化も検

討中である。

6．4．2実験結果
 第a2図（B）、（C）の被験者に本訓練装置を適用し、1日1～2時間の訓練を3週間継続し

た後の結果を第6．9図に示す。第6．9図は、本訓練装置の適用によワ、被験者（B）、（C）のご

とき重度の障害愚者の歩容が合理的に改善されていることを示している。さらには直接の訓練対

象とはしなかった歩幅も付随的に改善されていることが分かる・

 なお、被験者（C）では、目標とすべき歩容を

   ・。一（・121著ば・；2ろ一（・1）（i－1，・，…，・）  （…）

とし、訓練で取ワ除くべき状態を

   ・。一（ゼ妙一（・ぎ，・ざ）       （川）

として訓練を行なった。訓練前の測定値から（6．4）～（617）式を用いて求まる定常確率分布

は
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  （B）tiモード弁別論理回路

第6．8図 第6．7図の機能説明図
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   （π。）一（α09・α11，α061α09・α10・α06・

        α11，α08，α06，αユO，α07，α08）   （a35）

であった。しかし訓練後の測定値を、訓練前と同一の離散化基準で離散化し、同様にして定常確

率分布を算出しても

   （π。’）一（榊＊川4，α11，α05・α1O・α1O・

        ＊＊紳，α06，α19，O．08，α09，α08）       （a36）

となり、ここで＊＊紳はαO05よリ小、すなわち小数点以下2桁の表示ではO－00と表わされる

ことを意味する。同様にして、被験者（B）でも訓練後の定常確率分布は

     ’   （π。）一（α05・α11・α09・α05・α191αO1

        ＊＊＊＊
          ，O．12，α13，α05，O．18，O．02）        （6．37）

となる。（6，36）、（6．37）式はすなわち、訓練で被験者（B）、（C）の歩容システムが変

わり得たのであり、別途新たな訓練目標を設定して、第二段階の歩行訓練を開始すべきであるこ

とを示している。

 さて、問題は第6．2図（D）の被験者（切断者）に対し、本訓練装置を適用した場合の結果で

ある。第aユO図（了）に示すように、訓練装置で運動の結果のみ知らしめても、状態変数のバ

ラツキがむしろ増大した不安定な歩容を示すだけであった。

 そこで、第3章で論議した感覚義足系についての有効性を再度確認すべく、これと上記訓練装

置との併用を試みた。そして第a2図（B）、（C）の被験者同様、ユ日1～2時間の割合で3週

訓練を継続した後には、第a1O図（3）に示すような著しい歩容改善が認められた。

 最後に、第a9図や第6．ユO図（3）に示したような歩容改善の経過を記録するため、第3，

5章に述べたと同様、本章でも解析用反一R管理図法の運用11）を試みたので、結果の一例を第

6．1ユ、6．12図に示す。管理図の作成にあたっては、前述した50歩行サイクル中の前後20

                        サイクルを除いたユOサイクルをユ回分

  τ v η v    I    I   の測定値としており（サンプル数10）、
     τ     η      S      V

ぺ；1紙11／／11／雌淋

ぺ1鍬二1／1二：／㍑雌

このような操作を20回繰り返した（ロ

ット数20）。

（B）P・亡i・nhfQ・・d・i・・p・Fibm・i。

〔C〕 Patie皿t of Hemip1egia

〔〕；P・Tf。・㎜…I・d・…b・f。丁・T・・i・i㎎

第6．9図 3週間の歩行訓練後の歩容
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／識餓：l1旭；lll〔lll；1〕

l1繊鰍111！1：！・・…

l1鯛；1．；幾・…

〔1〕 Training Syεtem was app1ied alone．

（2〕 Sensoエy Peedba⊂k Syst巳m was app1ied岳1one．

て3〕 Both T－S一 ξ S，P．S．weエe 日pplied．
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  I
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9．454

フ、078

第6．1 0図 3週間の歩行訓練後の歩容
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第6．1 1図

工2〕10脚・．・f敏
    血白土ning

｛3〕3“曲。昌afteo＝

    眩ah㎞g

歩容の改善経過の記録

被験者（B）大腿四頭筋拘縮患者の例

解析用X管理図（ロット数20、サンプル数10）
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                     岨

                               皿
  （1〕砒航1・腕「・ （2川卿・．・胞  1・〕・磁・．・・…
    位ahing       此・地g     抽㎞q

         第6．12図歩容の改善経過の記録

               被験者（D）右大腿切断者の例

               解析用X管理図（ロット数20、サンプル数丑O）

 第6・リ・6・ユ2図では・被験者（B）・（D）のt3nのX管理図の例のみを示したが・ この他の

例でも第6．王1，6．12図と同様、歩容改善の経過がよく表わされている管理図を得ている。第6．

！1・6・12図はt3nの平均値が訓練とともに小さくなり・各ロットごとの変動も点線で示される

管理限界幅に収まっていく過程を表わしている。

6．5  お  わ  り  ‘こ

 本章では、身障者が示す歩容パターン群の中から、最良のパターンを選出して訓練目標とし、こ

のようなバターンから確率的な意味でもっともかけ離れているパターンのみを、集中的に取り除く

といった着想をマルコフ連鎖論を運用して具体化した。すなわち確率過程モデル解析による歩容改

善法の提案とその実験的検証についてが本章における主張であ乱

 しかし、実験結果から興味ある推論が導かれているので、それらについても若干の考察を行なう

ことにしよう。

 その工つは、切断者の歩容とフィードパリタとの関連についてである。第6．7図によるフィード

バックは悪い歩容の発現を知らせることで、切断者にどう歩けば良いかの規範を教示し、感覚フィ

ードバックはどのよう・に歩いているかの情報を切断者に伝送する・切断者は両フィードバック情報

を比較活用しつつ歩容の改善を計るのであワ、両フィードバックは他を補足するのみならず、相乗
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効果を発揮しているものと考えなければならない。注目すべきはWienerが、人問の運動制御に

随意的と姿勢的との2重フィードバックループが必要であると述べていることに符号する実験結果

を得たことである。15）・16）

 他の1つは、一策6．11，6．12図の管理図法と訓練中の患者の随意的努力度との関連についてで

ある。訓練初期に患者は意識的な努力によってよい歩容を示す場合もあるが、訓練とともにこのよ

うな努力を減ずる。患者が楽に歩けるかどうかg評価は臨床的には重要である。随意的努力の軽減

はすなわち歩容パターンの定着一を意味するから、管理図法を活用することは有用であるといえよう。

 なお、試作した訓練装置は悪い歩容の発現を次の歩行サイクル時に、初めて知らせるのみである

が、訓練という繰返し動作全体を1つの制御動作とみれば、広義のフィードバック装置といえるこ

とを付記しておこう。17）

 いうまでもないが、身障者を対象として様々な実験を行なうことは許されないという事実がある

ため、本章で述べた以外の訓練方法との比較は行なっていない。しかしながら本章での実験結果は、

経験的にはこれまでのリハビリテーションでは得られなかった程の効果を上げていることを強調し

たい。

 今後の研究課題としては・a4・1項で述べた歩行訓練システムの完成を期して、より多くの被験

者に対する実験を行なう必要があろう。また、簡潔な記述法の利点を生かしつつ歩容解析モデルを

修正すること、たとえば症例に応じて特定の状態のみ有限状態数を増すなどの調整を行なう必要が

あ乱さらにマルコフ型決定過程論などを応用しつつ、歩容改善のシミュレーションモデルの作成

と解析を行なうことも望まれる。

 本章における主な結論ぱ

 （工） 歩調と歩幅に関する測定値で歩容を表わし、これらの測定値から対称性と状態変数のバラ

    ツキ’とを算出して歩容の評価指数とした。

 （2） 上記測定値を離散化し、上ルゴード的マルコフ連鎖論を適用した歩容解析を行なった。

 （3） 身障者カミ示す歩容を、目標とするパターンと除去すべきバターンとに選別するという着想

    を、吸収マルコ7連鎖論を適用して具体化した。

 （4） 上記理論の実践で身障者の歩容は改善し得ることを、試作した歩行訓練装置による実験で

    実証した。

 などである。
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第7章 結 …ム
百冊

7．1 総    ．括

 本論文では、人間の運動制御系に組み込まれ、そのメカニズムの中で制御されることを目的とし

た“生きた義足系はの開発研究を通じ、人間の歩行動作解析に関する理論的、実験的研究を展開し

た。第｝に、感覚機能と動力制御機能を有する義足系を開発し、精神測定法や歩行分析的手法を応

用した評価法により、その有効性を客観的に導出したこと、第2に、リハビリテーション歩行訓練

によリ安定多容を実現するまでの経過を学習制御論的に解析したこと、第3に、確率過程論一を応用

した歩容解析法を確立し、その応用実験を通じて、患者の歩容改善を実現したことなどが本論文の

主な内容である。

 まず、本論文の第2章では、義足感覚フィードバック情報の伝送の手段として用いられる皮膚電

気刺激の感覚特性の測定において、研究例のない下肢断端部を対象とした測定実験を行ない、その

一般的特性を導出した。測定実験に際しては、安全確実な情報感知が行われるよう基本条件を設定

し、被験者や部位ごとの感覚特性の差異を包括しつつ最適条件の探索に努めた。その結果、生理的

に無理がなく、情報伝送を保証し得る電気刺激はパルス幅O－l ms e c、電圧約50V、周波数エO

～200ppsの定電圧ハルス波であることを見出した。また周波数次元での精神物理物性の測定結

果から2bits前後の情報伝送が可能であることを明らかにした。

 第3章では、義足の足底部と膝部に設けた人工受容器からの情報を、電気刺激信号に変換して、

切断者の下肢断端部へ伝達する方式により、義足の感覚フィードハック系を開発した。現用されて

いる大腿義足では、膝折れ、転倒などに対する不安感を取リ除くことができず、遊脚運動を随意的

に制御できないもどかしさなどの欠点を有している。一方感覚フィードハック系は、危険状態や義

足の運動状態などに関する情報を切断者へ伝達し、切断者はこれらの情報を元に義足の運動を制御

したり、危険状態に対処することが可能となるため、現用義足の問題点に対する抜本的な対策が講

じられているといえよう。また、第3章では、感覚フィードハック系の有効性を定量的に示すため

臨床評価実験の方法についても検討を加え、評価実験の結果から以下のような見解を明らかにした。

第1に、感覚フィードハック情報は、欠損肢の感覚を補綴するに止まらず、欠損肢と協調していた

他の感覚をも二次的に復活させる働きを有する。第2に、感覚フィードハック情報は、人工受容器

から上位脳への一方的な求心情報としてではなく、義足の運動制御を行なうための間接的な運動指

令であると解釈されなければならない。第3に、感覚フィードハック情報は、義足歩行のダイナミ

クスを好ましい状態へと変移させ、その状態を定着させるところまで活用されるべきものである。
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 第4章においては、第3章での実験結果を踏まえ、膝感覚フィードバック機構を備えた義足での

歩容安定性を、滑らかな遊脚運動の実現という観点から、学習制御論的に検討した。また、確率的

なゆらぎをも含めてシミュレーション実験を行ない、安定多容に到達するまでの経過の観察から学

習制御機構を組み込んだ理論モデルと解析の妥当性を確認した。第4章では、感覚フィードバック

系の有無により、究極において体得される歩容パターンが異なることを、解析用X－R管理図法で

示した。このように定着後の歩容パターンが異なることこそ、感覚フィードバック系の有効性を示

すもっとも重要な結論であろう。

 第5章では、義足に操作性を付与することによって感覚フィードバック系の機能拡大を計るため、

筋電制御膝機構を有する大腿義足系の開発研究を行なった。まず、基礎的問題の検討を通し、平均

出力20W程度の動力源で遊脚運動を中心とした勝運動が創成できることを明らかにした。次いで

感覚フィードバック情報で自律的な運動制御を、筋電位情報で随意的な運動制御を行なわせる方式を

考案し、歩行シーケンスパターンに追随しつつ、随意的に電磁ソレノイドを駆動する方式で構成さ

れる筋電制御義足系を開発した。また歩行分析的手法を応用した臨床評価実験では、歩行動作パタ

ーンが呼善され、歩調ヤ歩幅を自由に選択できることなどで、筋電制御義足系の有効性を確認した。

 第6章てば、義足装着患者（切断者）に限らず、歩行障害患者全般を対象として、その歩容パタ

ーンを記述・評価し・科学的な訓練方法を確立†るため、確率過程論の応用を試みた。すなわち・

特定の状態変数パラメータを用いて病的歩容バターンの記述・評価を行なう方法を考案し、次いで

有限マルコフ連鎖論を運用して歩容パターンの変移に対する予測、リハビリテーション歩行訓練の

方針決定の根拠などに関する理論解析を行なった。さらには、歩行訓練のためのフィードハック装

置を試作し、理論解析の結果を直接用いて実験を行ない、患者の病的歩容パターンを短期間に改善

せしめる成果を得た。これにより理論モデルと解析め妥当性を確認し、開発した歩行訓練装置が臨

床的に応用価値の高いものであるとの見通しを得た。

 以上により、本研究の目的とする“生きた義足系はの開発研究はも一とよワ、その適用評価や応用

実験をも含めて本研究では、当初の目的を充分達成し得る成果を得たものと考えられる。

7・2 今後の課題

 前節で述べたように、本研究では当初の目的を充分達成し得る成果を得たが、研究の進展ととも

に浮び上がってきた課題を含め、数多くの課題を残しておワ、それらは各章の末尾に示した。以下

全般的な課題のいくつかを記し、今後の関連分野の研究の一助となることを希望したい。

（1）皮膚電気刺激感覚特性については、数多くの研究が行なわれているが、主観的感覚強度の不安定

  性（再現性の悪さ）の問題は充分解決されているとは言い難い。このような知覚心理学的な間
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題と並行して、今後は代用感覚装置開発のために実用的な立場からも、電気刺激方式の研究が行わ

れるべきであろう。．そのためには、本研究で行なったように測定データを統計処理して、一般的結

論を導くことが必要であると考えられる。

 なお、感覚補興の理想的な方法は、生体の知覚神経線維に直接情報を送り込むことである。神経

軸索に針電極を挿入し、直接電流を印加する研究も行なわれており、神経軸索から情報を取ワ出すこ

とと並行して、今後研究を進めていく必要があろう。その結果、生体の運動制御系のメカニズムを

解明する手掛ワも得られ、医学サイドの大きな課題である神経結合術も可能になるものと考えられ

る。

 （2）義足の感覚装置については、内・外を通じ、本研究が初めての試みであるが、幸いにして学

際的研究分野の注目を集め、通産省工業技術院での医療福祉開発項目として取り上げられるに至っ

ている。本論文でも述べたように、現用義足での問題点は義足自身を改造・改良することで解決さ

れるべきものではなく、切断者と義足との間に情報的（エネルギーを含む）結合を行なわ辻ることで

初めて解決されるものである。このような着想と本研究で確認された有効性を踏まえて、今後、実

用的な感覚義足系を開発する必要がある。その際、問題となることは装置製作のために、企業協力

が得られるかどうかということである。1O年程前に用いられていた手回しの機械的計算機よワも

高度な関数機能を有し、しかもそれよワ安い電子卓上計算機が名刺大の大きさで実現したような著

しい進歩は望めないまでも、本論文第3章で示した感覚フィードバ・ック装置が、技術的には1個の

I C素子で実現できることは明らかである。第5章筋電制御義足系を含めて、装置製作のための企

業協力が是非とも必要である。

 （3）本論文第4章では、訓練を通じ運動が習熟上達するという学習制御機構を組み込んだシステ

ムモデルを作成した。このような適応制御方式は、ロボットの制御系などにも広く採用されるべき

          1）
であると考えられる。

 なお、筆者は、人間の運動制御系において推論されている小脳の機能を織り込んだ制御システム

モデルを考案し、この小脳制御ループの異常に基ずいて企図露顕現象が発現することを計算機シミ

ュレーションの結果から明らかにした。この研究課題を遂行するために多くの日数を賞しながら、

紙面超過の折、本論文に掲載できなかったことは誠に残念である。

 （4）本論文に示したような研究を実施するためには、医学サイドとの組織的研究体制を取ること

が必要不可欠であワ、それによって研究成果は異なるといっても過言ではない。筆者は、医学サイ

ド（とくに整形外科・リハビリテーション医師）と非常に幅広い人問関係を持つことができた。こ

れにより、理論的研究をほとんどすべて実験的研究に結び付けることができ、医学サイドの研究に

も少なからず寄与することができた。このような研究を継続するための機会と場が今後も与えられ

ることを望んでいる。
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付       録

A．1 時値と電気刺激エネルギーについて

電気刺激の電流1と利用時t（電気が刺激となるために必要な刺激作用時間）との関係は

    b
i＝a＋凹 （a，b：正の定数）
    t

（A．1．1）

で表わされ、これは生理学の分野では強さ期間曲線と呼ばれる。ただし、皮膚抵抗の非線形特性に

より、一般に（A．1．1）式のようにはならず、第2章（2．1）式のように表わされることを本研究

では求めている。

 ここでt→ooとすれば、i→aとなワ、aは束1j激となり得る最小の強さを表わし、基電流と呼ば

れている。この基電流の2倍の電流を印加した際、刺激を起し得る最小利用時tcを時値（chromxie）

という。（A、王．王）式で、i＝2aとすれば

    t＝b／a                                （A．1．2）
    C

である。

 電気刺激エネルギーEは電極間抵抗をRとすれば

    ・一・i2t一・（・・キ）2・．t       （・・1一・）

となる。（A．ユ．3）式を利用時tで微分すれば

    ト・（み｛）      （・…）
となり、

    t＝b／a（＝t ）                           （A11，5）
            C

で、エネルギーは極小値をとる。すなわち時値に相当するパルス幅の場合、刺激エネルギーは最小

となる。また人問の筋・神経に対する時値はO－05～α2msec程度であワ、これがパルス幅O．1

mSeCを選定する根拠となっている。

 第2章第2．7図に示した測定実験は、下肢断端部筋肉の時値がO－1msecであることを求めた実

験であるともいえる。
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ム・2 Ga士e Con七ro1 Theory
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第ム．2図 Gate Cont．ro工Theoryの概念

     SG：膠様質、T：不細胞

 W拙とMb1zakの痛みの生理学的研究に

よワ提案されたものであワ、骨髄の灰白質

の後角部に門（gate）が存在するとして

いる。

 第A．2図で、伝達速度の早い太い線維か

ら触角や固有感覚が伝わワ、伝達速度の遅

いC線維から痛みの感覚が伝わるとする。

触覚や固有感覚が膠様質に伝わると、膠様

質に伝わると、膠様質は影響を受ける線維

に対し抑制的に働くようになる。したがっ

て遅れて到達する痛みの感覚は抑制される。

遅い方のインパルスは、太い線維のインパ

ルスより遅れて門に到着するので、既に門

が閉じていることが分かる。膠様質にスイ

ッチング機能があるとした仮説である。

A．3 精神測定法による床面傾斜閾値の算出法

 床面傾斜検知能力測定の際、踏板の傾斜角度が小さい場合に、その傾斜方向を正しく言い当てる

ことができるにもかかわらず、傾斜角度が大きい場合に傾斜方向を誤まることがあワ得る。人問の

知覚や認識などの量を測定する際に認められるこのような結果に対し、定量的な評価基準を与える

方法に精神測定法がある。

 第3章3－4，I1項の（2）で述べた床面傾斜検知能力の測定データの一例を第A．3表に示す。

 J，P．Gi1fordの精神測定法によれば、次の4種類の方法により、第A．3表の結果を整理する

ことができる（との場合、結果に対し 値角なる言葉を用いる）

 第A．3表で刺激（Stimu1ation）とは、この場合、踏板傾斜角度を意味する。（第A．3表は

水平より後面へ傾斜した場合の結果のみを示してある）

 第1の方法とは・1シリーズの測定実験での誤答数（qがM1では4つ）だけ傾斜角のランクを

さか昇り、該当する角度を求め（M1ではS’＝一α45。）、これを測定繰返数qで割った値を 値

            1
角とナ多方法である。（ 一ΣS』一〇、61。）
            q

 第2の方法とは、正答率50％相当角度を表の上から求める方法であり、この場合P1が0，4と

O．6の境に相当する角度は一〇．65。となる。
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第ム．3表 床面傾斜検知能力測定データ
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第A．3図 床面傾斜閾値の求め方
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 第3の方法は、第2の方法と同じく正答率50形相当角を確率分布曲線から求める方法であり、

第A．3図（A）を参照して閾値角は一〇一6ボと求まる。

 第4の方法は、正答率P1よワ標準測度Zrを求め、これがOとなる角度を閾値角とする方法であ

る。第A．3図（B）より、この値は一0．6ポと求まる。

 以上により、4種類の方法では、一〇．6ゼ、一〇。6ボ、一〇一65。、一〇．6ボとほぼ等しい値

が求まる。よって本研究では、測定データの整理がもっともしやすい第1の方法で閾値角を求めた。

A・4 遊脚義足の可制御性について

              ＊                           ＊
 第4章では、体幹の推進力Fを操作力とは考えず、股関節トルクMのみを操作力とみなした。

その場合（4－8）、（4．8）2式の可制御性は理論的に保証できるのか。（機械学会56期全国大

会にて、東京工大、広瀬茂男氏よりの質問内容）

 これに対する回答は、以下の通りである。

 まず、（4．8）式での操作行列Dとシステム行列Aから求めたGram行列は長方型となワ、行列

ラソクサ算をすることができない。そこでDの一部を構成するベクトルbのみとAとのGram行列

（この場合は正方型）が正則であるから、このランクが4以上であることを導いた。このことは、

              ＊とりもなおさず、体幹推進力F を剛、なくとも可制御性が保証できるとの証明にもなっている。

    ＊ 逆にF が独立した外力（外乱）として加わった場合、1システムの可制御性が損われてしまうかど

どうかを検討する。第4章（全8）式に示した次の式

    ・           ＊     ＊
    X＝AX＋bM＋CF                         （A．41）

     ＊においてF は健常足側床反力であるから既知である。4次元ベクトルY，Gを用いて

    X立Y－G                               （A．4．2）

とおき、これを（A．4一ユ）式に代入すれば

    量一AY＋bM＊十（ポAG＋CF＊）        （A，43）
     ＊となる。F が既知であるから、ベクトルGは

    ・           ＊
    G＝AG－CF                              （A．4．4）

を解いて得られる関数とみなしてよへこの場合（A．4．3）式は

    ・           ＊
    Y＝AY＋bM             ・         （A．45）

と表わされ、前述したようにYは可制御である。よって可制御な変数Yと既知関数Gとの一次結合

であるXも可制御となる。
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