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Abstract

ヒトは，冗長な自由度を持つ筋骨格系を巧みに制御することで，多彩な運動を実現してい

る．ヒトの運動制御の解明にあたっては，冗長性の問題を始めとした，未解決の問題が多く

存在する．それゆえに，ヒトの運動制御は古くから多くの研究者の興味の対象となってきた．

そして，それらの問題を説明するための様々な仮説が提唱されてきた．たとえば，ベルンシュ

タイン問題として知られる冗長性の問題に対しては，筋群の協調作用（筋シナジー）によっ

て冗長性を回避しているという筋シナジー仮説が有力視されている．また，ヒトが何を制御

しているのかという問いに対する仮説の 1つとしては，平衡点仮説（λモデル）が存在する．

この仮説では，中枢神経系は身体の平衡点もしくは剛性を調整する 2種類の運動指令を筋に

送っている．しかし，筋シナジーに関する先行研究の多くは平衡点と剛性を考慮していない．

その結果，筋シナジーが平衡点や剛性の制御に果たす役割の評価が困難となっている．さら

に，それらの先行研究には，筋シナジーの機能を定量的に評価できていないという共通の課

題がある．平衡点や剛性の研究に関しては，多くの研究が上肢運動を対象としており，下肢

運動における平衡点や剛性の実態の解明が課題となっている．また，平衡点軌道の生成機序

に関しても未解明な部分が多い．

本研究では，日常的に重要な移動動作である歩行や走行に焦点を当て，それら下肢運動の

メカニズムを，筋協調，平衡点，剛性の観点から考察する．まず，先行研究の（1）平衡点と

剛性という情報を考慮していない，（2）筋シナジーの機能的役割を定量的に評価できていな

い，という 2つの問題の解決を試みる．筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割を明確化す

るために，物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法を導入する．さらに，その手法を応用し

て，下肢運動中の平衡点・剛性を推定する手法を提案する．そして，歩行，走行，坂道歩行

から筋シナジーを抽出し，平衡点の制御に果たす役割を定量的に評価する．さらに，抽出さ

れた筋シナジーの被験者間，タスク間での類似性を調べる．その結果，（1）歩行，走行，坂

道歩行における筋活動は，被験者間，タスク間で不変の 2つの筋シナジーの重ね合わせで約

90[%] を表現でき，（2）それら 2つの筋シナジーはそれぞれ股関節を中心とする極座標系に

おいて足先平衡点を動径方向あるいは偏角方向にのみ変動させる機能を有するということが

わかった．次に，これまでに平衡点軌道の実態がほとんど解明されていない下肢運動の，特

に，筋活動が大きいためEMGを計測しやすい走行に焦点を当てた上で，足先平衡点軌道の

推定を行う．さらに，足先平衡点軌道の生成メカニズムを調べる．その結果，ほとんどの被

験者において足先平衡点の接線速度は 5つのガウス関数の重ね合わせで表現可能であり，走

行速度からガウス関数のパラメータを回帰的に算出することで，接線速度を予測できるとい

うことがわかった．最後に，弾性エネルギーの貢献が走行に比べて少なく，傾斜角度によっ

て力学的エネルギーの変化の傾向が大きく異なる坂道歩行に焦点を当てた上で，坂道歩行中

の力学的エネルギーの変動と筋協調，平衡点，剛性の関係を調べる．その結果，（1）坂道歩

行中の力学的エネルギーの増減のメカニズムは，股関節を中心とする極座標系における足先

の偏角方向の平衡点と剛性および足関節の平衡点と剛性によって定性的に説明でき，（2）上

り坂での歩行において，それらの平衡点や剛性と力学的エネルギーの増加量の間には強い相

関があることがわかった．本研究の結果は，筋協調，平衡点，剛性が歩行や走行などの下肢

運動の生成に重要な役割を果たしていることを示唆するものである．
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第 1章 緒言

ヒトは，冗長な自由度を持つ筋骨格系を巧みに制御することで，多彩な運動を実現してい

る．ヒトの運動制御の解明にあたっては，冗長性の問題を始めとした，未解決の問題が多く

存在する．それゆえに，ヒトの運動制御は古くから多くの研究者の興味の対象となってきた．

そして，それらの問題を説明するための様々な仮説が提唱されてきた．しかし，未だにヒト

の運動制御には未解明な部分が多く，現在でも神経科学やロボット工学などの様々な分野で

ヒトの運動制御に関する研究が行われている．本研究では，日常的に重要な移動動作である

歩行や走行のメカニズムを，筋協調，平衡点，剛性の観点から考察する．

1.1 ベルンシュタイン問題と筋シナジー仮説

冗長自由度を有するヒトの身体を中枢神経系がどのように制御しているのかという問題は，

ベルンシュタイン問題として知られており [1]，運動制御における古典的な未解決問題であ

る．これ対して，問題の提唱者であるBernsteinは，筋群の協調作用，すなわち，筋シナジー

によって冗長性を回避しているという筋シナジー仮説 [1]を提唱している．筋シナジーは運

動指令の機能的単位であり，制御自由度の数を減らす次元圧縮に貢献する．そのため，多く

の神経科学者が筋電位（EMG）から筋シナジーを抽出することで，ベルンシュタイン問題

の解決を試みている [2]-[16]．たとえば，Torres-Oviedoらは摂動を加えたときのヒトの姿勢

制御中の 16筋の EMGに非負値行列因子分解（NMF）を適用することで，異なる摂動方向

間で類似する筋シナジーを抽出した [2]．さらに，Chvatalらは摂動を加えたときの姿勢制御，

摂動を加えたときの歩行，摂動を加えないときの歩行における筋シナジーを抽出し，それら

のタスク間に共通のシナジーが存在することを示している [3]．Cappelliniらはヒトの歩行や

走行中の 32筋の EMGに多変量解析を適用することで，タスク間で類似する 4つの筋シナ

ジーと各タスクで固有の 1つの筋シナジーを抽出した [4]．d’AvellaらもNMFを用いて，カ

エルのジャンプ，水泳，歩行中の 13筋のEMGからタスク間で類似する筋シナジーとタスク

固有の筋シナジーを抽出した [5]．また，Barrosoらは，歩行とペダリング中の下肢の 8筋の

EMGにNMFを適用し，歩行とペダリング中の筋シナジーの類似性を示している [6]．これ

らの結果は，運動学的にも動力学的にも異なるタスク間に共通の筋シナジーが存在する可能

性を示すものである．したがって，少数の筋シナジーの重ね合わせで多彩な運動が実現され

ていることが示唆される．

1.2 中枢神経系は何を制御しているのか

中枢神経系が何を制御しているのかという問いを解決することは，ヒトの運動制御を理解

する大きな手がかりになる．本節では，この問いに対する種々の仮説を説明する．
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1.2.1 サーボ仮説

筋が伸長されると，筋長とその速度を検出する筋紡錘が興奮する．その信号が，筋線維を

支配する α運動ニューロンに伝わり，伸長された筋を活動させる．このメカニズムは伸張反

射と呼ばれる．特に，筋が伸長されている間，伸長量に応じて持続的に発生する伸張反射は

緊張性伸張反射と呼ばれる．緊張性伸張反射は筋にバネ様の特性を与える重要なメカニズム

として知られている [17]．

Mertonはこの緊張性伸張反射が運動制御の主なメカニズムと考え，サーボ仮説を提唱した

[18]．サーボ仮説によると，中枢神経系は筋紡錘を支配する γ運動ニューロンに運動指令を

送り，緊張性伸張反射を介して筋長を調整する．そのため，サーボ仮説は γモデルとも呼ば

れる．この仮説では，緊張性伸張反射は非常に大きなゲインを持っていると仮定されており，

外力が大きく変化しても緊張性伸張反射によるサーボ機構が完璧に働き，筋長は変化しない．

しかし，緊張性伸張反射のゲインはそのように非常に大きなものではないことが分かってい

る [19]．また，Bizziらの実験において求心性神経を遮断されたサルは所望の運動を実現でき

たが [20]，緊張性伸張反射のみを α運動ニューロンへの入力としているサーボ仮説ではこの

メカニズムを説明できない．これらの理由により，現在ではサーボ仮説は支持されていない．

1.2.2 平衡点仮説

Feldmanは拮抗筋対の張力が釣り合う点（平衡点）を制御することにより運動を生成して

いると考え，平衡点仮説を提唱した [21]．平衡点仮説には，αモデル [20, 22, 23]と，λモデ

ル [21, 24]の 2種類が存在する．αモデルでは，中枢神経系は α運動ニューロンの活動レベ

ルを制御し，筋のバネ特性を変化させることで，平衡点を変化させて随意運動を生成すると

している．λモデルでは，中枢神経系は緊張性伸張反射の閾値 λを制御することで，平衡点

を移動させ，それにより随意運動を生成するとしている．そして，λモデルでは，主動筋と

拮抗筋に対する運動指令として平衡点制御の指令 r commandと剛性制御の指令 c command

を想定しており，中枢神経系はこれら 2種の指令で運動を制御しているとしている．αモデ

ルと λモデルの最大の違いは，中枢神経系が反射のメカニズムを制御に利用しているかどう

かということである．

中枢神経系が平衡点を制御することで運動を生成しているとするなら，平衡点の軌道は単

純か否かという疑問が起こる．Bizziは実軌道に沿って平衡点を動かすことで運動を生成し

ていると考え [22]，Hoganはこの観点から仮想軌道制御仮説を提案した [23]．この仮説にお

いて，平衡点の時系列データは仮想軌道と呼ばれる．仮想軌道制御仮説の利点は，中枢神経

系が運動指令と平衡点のマップを持っていれば，所望の運動を生成するのに逆動力学問題を

解く必要がなくなるということである．このような主張は，フィードバック誤差学習によっ

て小脳内に逆動力学モデルを獲得するという計算論的神経科学の主張 [25, 26]と対立してい

た．Flashはシミュレーションによる仮想軌道制御仮説の妥当性の実証を試みた [27]．そし

て，運動中の剛性を静止中の剛性の数倍から数十倍に設定した上で，実軌道によく似た，躍

度の変化が最小となるような仮想軌道を仮定すると，ヒトの腕の運動と同じような実軌道が

得られることを実証した．しかし，後にGomiらによって，運動中の剛性は Flashらが設定

した値よりも数倍小さく，仮想軌道も実軌道に比べN型と呼ばれる複雑なパターンとなるこ
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とが示された [28]．すなわち，運動中の剛性は静止中に比べ極端に大きいということはなく，

また，平衡点の軌道も少なくとも見た目は単純な形をしていないということである．Gomi

らが運動中の平衡点と剛性を推定して以降，平衡点の軌道の単純さや剛性の高さから仮想軌

道制御仮説は批判にさらされている．それに伴い，平衡点仮説そのものを疑問視する声もあ

るが，Feldmanは平衡点仮説，特に λモデルでは単純な平衡点の軌道を仮定しておらず，剛

性が高いという制約は取り除かれている [24]ことを主張している [29]．そして，現在でも平

衡点仮説（λモデル）は運動制御の分野における有力な仮説の 1つとなっている．

平衡点と剛性の推定

平衡点仮説を支持するか否かにかかわらず，ヒトの運動制御を理解するために，1980年代

から剛性や平衡点を推定するための研究が多くなされている．Mussa-Ivaldiらは手先に摂動

を与えることにより，姿勢保持中の手先剛性を計測した [30]．そして，手先剛性は腕の姿勢

に強く依存し，剛性楕円の大きさは調整できるが，その方向はほとんど調整できないことを

報告している．その後，辻らはMussa-Ivaldiらの手法 [30]を拡張し，姿勢保持中の手先の剛

性，粘性，慣性を推定している．また，Gomiらは手先軌道を拘束した上で，上肢直線運動

中の手先剛性を推定している [32]．その後，彼らは上肢到達運動中の手先に摂動を与えるこ

とで手先剛性や手先の平衡点軌道を推定した [28]．そして，運動中の手先剛性は時々刻々と

大きさや向きが変化し，手先の平衡点軌道は実軌道よりも複雑な形となることを示した．こ

れらの研究はマニピュランダムにより手先に摂動を与えることで剛性を推定したものだが，

EMGから剛性を推定する方法も提案されている．辻らは，2関節 6筋の筋骨格モデルを構築

し，EMGから手先剛性を推定している．辛らは，EMGから関節トルクを推定する筋骨格モ

デルを構築し，そのモデルを通して手先剛性を算出する手法を提案している [33, 34]．

1.3 軌道生成

前節では，運動をする際に中枢神経系が何を制御しているのという問いに対する仮説を紹

介したが，そもそも運動を行う際の軌道はどのように決定されているのだろうか．たとえば，

手先をある点からある点に素早く移動させるという単純な運動でも，その軌道の候補は無数

に存在する．しかし，実際にはそのような手先到達運動の際には，手先は緩やかに曲がった

ほぼ直線の軌道を描き，接線方向の速度は時間軸上でほぼ対称的なベル型の波形を持ち，加

速度波形は滑らかとなるというような共通で不変の時空間的特徴をもつ軌道を描く [35]．こ

のような事実から，軌道を決定する際には何らかの運動規範に基づいた最適化がなされてい

るとする考えが生まれた [36, 37, 38]．Flashらは，運動時間にわたる躍度の二乗和が最小とな

る軌道は，実際のヒトの上肢運動とよく一致することを示し，躍度最小規範を提唱した [36]．

この規範では，躍度が最小となるような軌道を生成しているとしている．この規範は，仮想

軌道仮説 [23]とよく組み合わされ，躍度が最小となるような仮想軌道を設定していると主張

していた．Unoらは，運動時間にわたる関節トルクの時間微分の二乗和が最小となるような

軌道を生成していると考え，トルク変化最小規範を提唱した [37]．この規範は，躍度最小規

範よりも広い範囲の運動を再現できる．後にこの規範は，関節トルクではなく運動指令を反

映したトルクで解釈すべきであるという考えから，Nakanoらにより指令トルク変化最小規
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範に改良されている．このように，軌道生成を説明するために様々な規範が提案されている

ものの，どのような規範が正しいのか，そもそも本当に規範が存在するのかといった問いに

関する明確な説明は得られていない．なお，上記のような規範は上肢運動を対象としたもの

がほとんどである．歩行などのリズミックな下肢運動では，上記のような運動規範ではなく，

脳幹や脊髄に格納された神経振動子の活動から生成されるという考え方が存在し [39, 40, 41]，

工学分野への応用も行われている [42, 43]．

1.4 歩行と走行のメカニズム

ヒトの歩行は日常生活で最も重要な移動動作の 1つである．ヒトの歩行において，重心は

アーチ状の軌跡を描き，運動エネルギーと位置エネルギーを相互に交換することでエネルギー

効率を高めていることが知られている [44, 45]．そのため，ヒトの歩行のメカニズムは，しば

しば倒立振子でモデル化される [44, 45]．倒立振子モデルは受動的な歩行のエネルギー効率の

良さを理解するために有用であるが，エネルギーを消費するメカニズムを説明するには不十

分である．それに対して，受動歩行 [46]は，歩行は主として受動的なダイナミクスで行われる

が，最小限のエネルギー入力が必要であることを示した．この点に関し，ロボット工学や生体

力学の分野において，2つのエネルギー入力方法が示されている [46, 47]．1つは胴部をベース

として先導脚の股関節の伸展トルクによりエネルギーを入力する hip actuation strategy，も

う 1つは後続脚の足関節の底屈トルクによりエネルギーを入力する ankle actuation strategy

である．これらに類似した歩行のエネルギー入力の戦略の存在は運動生理学の分野でも報告

されている [48]．また，筋シナジーの研究分野でもそれらの入力方法との関連性が推測され

る結果が報告されている．Tingらはペダリングタスクを実現するために必要な 3つの拮抗

筋対の協調性に言及している [49]．これら 3つの協調は，足先を骨盤に対して屈伸する機能，

足先を骨盤に対して前後する機能，および足関節を底屈・背屈する機能を有する．同時に，

彼らは拮抗筋対のそれらの協調性は歩行にも存在する可能性を示唆している．彼らが提案し

た足先を骨盤に対して前後する機能をもつ拮抗筋対の協調性と足関節を底屈・背屈する機能

をもつ拮抗筋対の協調性にはそれぞれ hip actuation strategyと ankle actuation strategyと

の関連性が推測される．

走行は歩行とは異なるメカニズムによって移動の効率化が図られていることが知られてお

り，倒立バネでモデル化されることが多い [50, 51]．歩行と走行における顕著な差異の 1つが

重心の軌跡である [52]．歩行では立脚中期で重心が最も高くなるが，走行では立脚中期で重

心が最も低くなる．両運動とも進行速度は立脚中期で最も小さくなるため，歩行では位置エ

ネルギーと運動エネルギーが逆相で変化するのに対し，走行では同相で変化する．つまり，

走行では歩行でみられるような運動エネルギーと位置エネルギーの交換は起きていない．走

行では立脚中期に運動エネルギーと位置エネルギーを腱や筋などの弾性要素に保存し，再利

用することが知られている [52]．

ヒトの歩行や走行のメカニズムに関する研究の多くは，水平面における歩行を対象にして

いるが，坂道における歩行に焦点を当てた研究もいくつか存在している [53]-[56]．たとえば，

Gottschallらは坂道歩行中のヒトの重心の運動エネルギーと力学的エネルギーを算出し，水

平面での歩行同様，坂道歩行でも運動エネルギーと位置エネルギーの交換がなされているこ
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とを示した [53]．また，McIntoshら [54]やLayら [55]は坂道歩行における各関節の運動学の

計測やトルクの推定を行い，水平面での歩行と坂道歩行とではそれらが大きく異なることを

示した．さらに，Layらは坂道歩行におけるEMGの計測も行い，トルクなどと同様，EMG

も水平面での歩行と坂道歩行とでは大きく異なることを示した [56]．そして，彼らはこの結

果から，水平面での歩行と坂道歩行では中枢神経系が異なる運動戦略を採用していることを

示唆している [55, 56]．

1.5 先行研究の課題

平衡点仮説に肯定的な立場から考えると，筋シナジーに関する先行研究 [2]-[16]の手法に

共通する問題点として，平衡点と剛性という運動制御に関わる重要な制御変数を考慮してい

ないということが挙げられる．先述のように，ヒトの運動制御に関して古くから提唱されて

いる平衡点仮説によれば，中枢神経系は身体の平衡点もしくは剛性を調整する 2種類の運動

指令を筋に送っている [29]．そのため，EMGは平衡点と剛性の両方の情報を含有している

と考えられ，EMGそのものに多変量解析を適用して筋シナジーを抽出しても，抽出される

筋シナジーには両情報が混在してしまう．その結果，筋シナジーが平衡点や剛性の制御に果

たしている役割の評価が困難となる．

筋シナジーに関する先行研究 [2]-[16]の手法に共通するもう 1つの問題点として，多変量解

析を用いた筋シナジー抽出では，筋シナジーの機能的な役割を定量的に評価できないという

ことが挙げられる．そして，先行研究では多くの場合，たとえばシミュレーション [15, 16]

などで筋シナジーの機能的な役割を後付けの解釈で評価するに留まっている．この問題を解

決する 1つの方法として，物理モデルを構築することが挙げられる．なぜなら，筋シナジー

と平衡点や剛性などの物理量との関係を定式化できれば，筋シナジーが平衡点や剛性などの

物理量の運動制御に果たす役割を定量的に評価できるからである．

平衡点や剛性の推定に関する先行研究 [30]-[34]の課題としては，下肢運動中の平衡点や剛

性の推定が行えていないということが挙げられる．歩行や走行などの下肢運動では，運動中

に足先に摂動を与えることが困難である．そのため，歩行中の関節レベルでの擬似剛性の推

定 [57, 58, 59]や足関節のみに限定した剛性の推定 [60, 61]などに留まっているのが現状であ

り，下肢運動中の平衡点や剛性の詳細はほとんど明らかになっていない．また，平衡点軌道

が推定されている上肢運動に関しても，種々の運動規範 [36, 37, 38]が提案されてはいるも

のの，その平衡点軌道（あるいは，実軌道）がどのように生成されているのかという点に関

しては明確な回答は得られていない．下肢運動に至っては，平衡点軌道の詳細が不明瞭なた

め，平衡点軌道の生成メカニズムを考察することすらできていないのが現状である．

また，たとえば坂道歩行に関する先行研究 [53]-[56]の課題としては，筋協調，平衡点，剛

性という運動制御に関わる重要な概念を考慮していないということが挙げられる．Layらは，

運動学，動力学，EMGの差異から，水平面での歩行と坂道歩行では中枢神経系が異なる運

動戦略を採用していることを示唆しているが [55, 56]，筋シナジーの研究では運動学，動力

学が大きく異なる運動間で共通の筋シナジーが抽出されている [3]-[6]．そのため，筋協調の

観点から考察することで，水平面での歩行と坂道歩行に共通する制御戦略が明らかになる可

能性がある．また，Tingらが提案した拮抗筋対の協調性 [49]には歩行のエネルギー入力に
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関するストラテジーである hip actuation strategyや ankle actuation strategyとの関連性が

推測される．そのため，傾斜角度によって力学的エネルギーの変化の傾向が大きく異なる坂

道歩行におけるエネルギーの増減メカニズムを筋協調，平衡点，剛性の観点から調べること

は，坂道歩行における運動戦略を理解する上で重要と考えられる．

こうした中，平井らは EMGから平衡点と剛性の情報を抽出するために，筋拮抗比（A-A

ratio）と筋拮抗和（A-A sum）という概念を提案し，筋骨格系の拮抗筋対の協調性を解析

してきた [62]-[66]．ここで，筋拮抗比は拮抗筋対への運動コマンドの和に対する主導筋への

運動コマンドの比として，筋拮抗和は拮抗筋対への運動コマンドの和として定義される．そ

して，前者は平衡点の制御に，後者は剛性の制御に寄与することが，生体筋とよく似た特性

をもつ人工筋のモデルにおいて理論的および実験的に検証されている [65]．さらに近年，宇

野らは筋拮抗比と筋拮抗和の概念を応用し，上肢運動に適用可能な物理モデルに基づく新し

い筋シナジーの抽出法と平衡点・剛性の推定方法を提案している [66]．この物理モデルにお

いて，身体の端点（エンドポイント）の平衡点は筋シナジー空間で記述されるため，筋シナ

ジーが平衡点の制御に果たす役割が明確になる．宇野らは，たとえばこの物理モデルに基づ

く筋シナジーの抽出法を上肢到達運動に適用することで，肩関節を中心とする極座標系にお

いて手先平衡点の動径，偏角方向の運動に寄与する 2つの筋シナジーを抽出した [66]．さら

に，物理モデルを利用して，上肢到達運動中の手先の平衡点軌道や剛性を推定した．しかし，

宇野らの研究は上肢到達運動のみを対象にしており，日常生活で最も重要な移動動作の 1つ

である下肢運動は対象にされていない．また，歩行や走行のような運動学的，動力学的に差

異があるタスクにおける筋シナジーの共通性も議論されていない．

1.6 本研究の内容

本研究では，まず，筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割に着目した上で，物理モデル

に基づく筋シナジーの抽出法を用いて，筋シナジーに関する先行研究の 2つの問題点を解決

することを目的とする．そして，日常的に重要な下肢運動である水平面での歩行，走行（以

下，本稿では特に断らない限り，歩行，走行は水平なトレッドミル上での運動を指す），坂

道歩行から平衡点制御に関わる筋シナジーを抽出する．さらに，抽出された筋シナジーの被

験者間，タスク間での類似性を調べる．運動学的，動力学的に差異があるこれらのタスクに

おいて筋シナジーの類似性を調べることは，多様なタスクを実現するヒトがどのように身体

の冗長性を回避しているのかを明らかにする上で重要であると考えられる．次に，筋活動が

大きいためEMGを計測しやすい走行に焦点を当てた上で，物理モデルに基づく手法を用い

て，走行中の足先の平衡点軌道と剛性の推定を行う．下肢運動中の平衡点軌道や剛性はその

計測の難しさゆえに実態がほとんど解明されていない．そのため，走行中の足先の平衡点軌

道や剛性を推定することは，走行の生成機序を解明する上で重要であると考えられる．さら

に，走行速度による足先平衡点軌道の変化を調べ，足先平衡点軌道の生成メカニズムに関す

る仮説を提案する．最後に，弾性エネルギーの貢献が走行に比べて少なく，傾斜角度によっ

て力学的エネルギーの変化の傾向が大きく異なる坂道歩行に焦点を当てた上で，坂道歩行中

の力学的エネルギーの変動と筋協調，平衡点，剛性の関係を調べる．
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第 2章 物理モデルに基づく筋シナジーの抽出と平衡点・剛性

の推定

本章では，筆者のグループが提案する，平面内における上肢/下肢運動に適用可能な物理

モデルに基づく筋シナジーの抽出法と平衡点・剛性の推定方法 [66]について述べる．

2.1 筋骨格モデル

新たな筋シナジーの抽出法を提案するにあたって従来研究との比較を可能にするため，本

研究でも従来研究と同様に矢状面にのみ注目する．Fig. 2.1Aに示すような股関節，膝関

節，足関節を有する矢状面内の 3リンクのヒトの下肢モデルにおいて，筋活動と平衡点や剛

性との関係を考える．このモデルは 8つの筋M1～M8を有しており，それぞれ大臀筋，腸

腰筋，大腿二頭筋短頭を除くハムストリング，大腿直筋，内側広筋，大腿二頭筋短頭，腓腹

筋，前頚骨筋である．これらの筋は，矢状面内の下肢運動において主要に活動する筋である

[67]．股関節を原点とした xy座標系を Fig. 2.1Bのように定義し，股関節角度 θh[rad]，膝

関節角度 θk[rad]，足関節角度 θa[rad]，股関節を中心とする極座標系における足先位置
1 の動

径R[m]と偏角Φ[rad]を用いて下肢の筋骨格モデルを導出する．なお，それぞれの平衡点を

θh,EP[rad]，θk,EP[rad]，θa,EP[rad]，REP[m]，ΦEP[rad]とする．

2.2 筋のモデル化

簡単のために，上肢モデルにおいて筋活動と手先平衡点の関係を検証した文献 [65]に倣っ

て，下肢モデルでも以下の 3つを仮定する．（1）大腿と下腿のリンク長は同じである．（2）8

つの筋のモーメントアームはすべて等しく，常に一定である．（3）8つの筋の特性はすべて等

しく，正規化された筋の活動度mi[-]によって弾性係数 k(mi)[N/m]と自然長 lnat(mi)[m]が

変化するバネとして以下のように表現でき，弾性係数は筋活動と比例関係に，平衡長は筋活

動と反比例の関係にある．

fi = k(mi)(li − lnat(mi)) (2.1)

k(mi) = c1mi + kmin = c1m̂i (2.2)

lnat(mi) =
c2

mi + kmin/c1
+ lnat,min =

c2
m̂i

+ lnat,min (2.3)

ここで，fi[N]はMiの収縮力，li[m]はMiの筋長，c1[N/m]は比例定数, kmin[N/m]は筋が活

動していないときの弾性，c2[m]は比例定数，lnat,min[m]は自然長の下限である．また，m̂i =

mi + kmin/c1[-]である．以下，m̂iをあらためてmiとおいて議論を進める．

1 本研究において足先位置とは Fig. 2.1Bのように足関節の位置を意味する．
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Fig. 2.1 Musculo-skeletal models of human lower limb. A: Four pairs of eight muscles. These mus-

cles play major roles in locomotion in the sagittal plane. B: Definition of the joint angle

and polar coordination. C: Definition of the radial and angular directional stiffnesses.

2.3 筋拮抗比と筋拮抗和

本研究では，拮抗筋対の協調性に着目して筋拮抗比と筋拮抗和という概念を導入する．筋

拮抗比 ri[-]と筋拮抗和 si[-]，(i = 1, · · · , 4)は以下のように定義される [65]．

ri =
m2i−1

m2i−1 +m2i

(2.4)

si = m2i−1 +m2i (2.5)

有賀らは先行研究において，力-長さ関係において生体筋とよく似た特性を有する人工筋の

モデルで，筋拮抗比は関節平衡点の制御に，筋拮抗和は関節剛性の制御に寄与することを理

論的および実験的に検証している [65]．それぞれの筋拮抗比と筋拮抗和の機能をTable 2.1

に示す．たとえば，股関節の主導筋M1の筋活動m1が増加し，股関節の拮抗筋M2の筋活

動m2が減少するとき，筋拮抗比 r1は股関節の平衡点の伸展とともに増加する．このように，

筋活動を筋拮抗比と筋拮抗和に変換することで，筋への運動指令から平衡点と剛性の情報を

抽出できる．ヒトの運動制御に関して重要な仮説である平衡点仮説（λモデル）によれば，

中枢神経系は身体の平衡点と剛性を調整する 2種類の運動指令を筋に送っている [29]．その

ため，筋活動から平衡点と剛性の情報を抽出することで，生体筋のシステムをより良く理解

できるといえる．
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Table 2.1 Definition of the A-A ratio and the A-A sum.

Label Definition Motor function

r1 m1/(m1 +m2) Hip-joint EP extension

r2 m3/(m3 +m4) Hip-joint EP extension and knee-joint EP flexion

r3 m5/(m5 +m6) Knee-joint EP extension

r4 m7/(m7 +m8) Ankle-joint EP extension

s1 m1 +m2 Hip-joint stiffness increase

s2 m3 +m4 Hip and knee-joint stiffness increase

s3 m5 +m6 Knee-joint stiffness increase

s4 m7 +m8 Ankle-joint stiffness increase

EP: equilibrium point

2.4 筋シナジーの抽出と足先平衡点の推定

本節では，筋活動と足先平衡点の関係を調べる．そして，筆者のグループが提案する筋シ

ナジーの抽出法と足先平衡点の推定方法について述べる．

2.4.1 筋骨格モデルの静力学

以降，Fig. 2.1Aのモデルの股関節と膝関節の 2関節の部分のみを考える．初期状態（θh =

θh0, θk = θk0）におけるM1～M6の筋活動と筋長をmi = m0，li = l0(> lnat,min)（i = 1, · · · , 6）
とする．ここで，下肢に外力が働いていない静的な状態を考える．このとき，関節角度と関

節平衡点が等しいので，

θh = θh,EP (2.6)

θk = θk,EP (2.7)

が成り立つ．また，各関節におけるモーメントのつり合いより以下の式が成り立つ．

−Df1 +Df2 −Df3 +Df4 = 0 (2.8)

Df3 −Df4 −Df5 +Df6 = 0 (2.9)

ここで，D[m]は股関節と膝関節のモーメントアームである．さらに，股関節と膝関節の初

期状態からの変位をそれぞれ∆θh = θh − θh0[rad]，∆θk = θk − θk0[rad]とする．このとき筋

長と関節角度の関係は幾何構造から，

D ·∆θh = l1 − l0 = −(l2 − l0) (2.10)

D · (∆θh −∆θk) = l3 − l0 = −(l4 − l0) (2.11)

D ·∆θk = l5 − l0 = −(l6 − l0) (2.12)

となる．そして，式（2.8），（2.9）に式（2.1）を代入し，式（2.2），（2.3），（2.6），（2.7），

（2.10），（2.11），（2.12）を用いて整理すると関節平衡点と筋活動の関係に関する以下の式を
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得る． [
m1 +m2 +m3 +m4 −(m3 +m4)

−(m3 +m4) m3 +m4 +m5 +m6

][
∆θh,EP

∆θk,EP

]

= − l0 − lnat,min

D

[
m1 −m2 +m3 −m4

−(m3 −m4 −m5 +m6)

]
(2.13)

ここで，∆θh,EP = θh,EP − θh0[rad]，∆θk,EP = θk,EP − θk0[rad]である．

さらに，筋拮抗比 riと筋拮抗和 si, (i = 1, 2, 3)を用いて式（2.13）を変形すると以下のよ

うになる． [
∆θh,EP

∆θk,EP

]
=

2(l0 − lnat,min)

D

[
qT
1

qT
2

]
∆r (2.14)

ただし，

q1 =
1

s1s2 + s2s3 + s3s1

 −s1s2 − s3s1

−s2s3
−s2s3

 (2.15)

q2 =
1

s1s2 + s2s3 + s3s1

 −s1s2
s1s2

−s2s3 − s3s1

 (2.16)

∆r =

 r1 − 1
2

r2 − 1
2

r3 − 1
2

 (2.17)

である．

2.4.2 シナジーベクトルとシナジースコア

満田らは上肢の広いタスク空間において，極座標に近い座標系を持つ視空間と関節座標に

は線形に近い関係があることを示している [68]．視空間を股関節を中心とした極座標に置き

換えた上で満田らの知見を下肢に適用すると，幾何学的に極座標における足先平衡点の変位

(∆REP,∆ΦEP)と関節平衡角度の変位 (∆θh,EP,∆θk,EP)の関係は以下のように近似される．[
∆REP

∆ΦEP

]
=

[
0 −Lsin(θk,EP/2)
1 −1/2

][
∆θh,EP

∆θk,EP

]
(2.18)

ここで，L[m]は大腿と下腿の長さである．式（2.18）に式（2.14）を代入すると以下の式を

得る． [
∆REP

∆ΦEP

]
=

[
c3(θk,EP) 0

0 c4

][
qT
2

(q1 − q2/2)
T

]
∆r (2.19)

10



ここで，c3(θk,EP) = −2L(l0 − lnat,min)sin(θk,EP/2)/D(< 0)[m]，c4 = 2(l0 − lnat,min)/D(>

0)[rad]は平衡長の下限，リンク長，モーメントアーム，膝関節の平衡角度によって決まる値

である．式（2.19）は q1, q2が一定であれば，足先平衡点の変位と筋拮抗比に線形に近い関係

が成り立つことを意味する．そして，この式は筋拮抗比の変位ベクトル∆r(t)を筋拮抗和に

依存して決まる 2つのベクトル q2および q1−q2/2によって張られる平面へ射影することで，

足先平衡点の変位を推定できることを示している．したがって，q2は動径方向，q1 − q2/2

は偏角方向の足先平衡点の運動に寄与するベクトルといえる．

動径，偏角方向の基底ベクトルを求めると，

uR = q2/|q2| (2.20)

uΦ = (q1 − q2/2)/|q1 − q2/2| (2.21)

となる．uR,uΦは 3つの筋拮抗比の動径，偏角方向への寄与のバランスを示しており，筋群

の協調関係を表現している．そこで，uR,uΦをそれぞれ動径方向，偏角方向のシナジーベク

トルと定義し，運動学的機能を有する筋シナジーとして扱う．このように，物理モデルに基

づいた筋シナジーの抽出法により，平衡点の制御に果たす役割が明確な筋シナジーを抽出で

きる．また，uRとuΦに直交する基底ベクトルuR×Φ = (uR ×uΦ)/|(uR ×uΦ)|の方向は足
先平衡点の変動に直接寄与しない．そこで，uR×Φを零空間のシナジーベクトルと定義する．

筋拮抗比 r(t) = [r1(t), r2(t), r3(t)]
Tの時間標本平均 r̄からの変化量をあらためて∆r(t) =

r(t)− r̄とし，動径，偏角方向のシナジーベクトルと∆rの内積wR = uR.∆r, wΦ = uΦ.∆r

を動径，偏角方向のシナジースコアと定義する．式（2.19）に，uR,uΦを代入することで近

似的に以下の関係が得られる．

−REP ∝ uR.∆r = wR (2.22)

ΦEP ∝ uΦ.∆r = wΦ (2.23)

したがって，シナジースコアは下肢のエンドポイントである足先の平衡点に直結すると考え

られる．実際，2.1節の 3つの仮定にもかかわらず，上肢到達運動ではシナジースコアが上

肢のエンドポイントである手先の平衡点に対応することが実証されている [66]．

式（2.22），（2.23）は，シナジースコアwR, wΦを適切に線形変換することで，足先の動径

方向と偏角方向の平衡点軌道 (REP,ΦEP)を推定できることを示している．そこで，本研究で

は実験的に以下の式によりシナジースコアを線形変換し，足先平衡点軌道を推定する．

REP =
Rmax −Rmin

w∗
R,max − w∗

R,min

(w∗
R − w∗

R,min) +Rmin (2.24)

ΦEP =
Φmax − Φmin

wΦ,max − wΦ,min

(wΦ − wΦ,min) + Φmin (2.25)

ここで，Rmax, Rmin,Φmax,Φminはそれぞれタスク中のRとΦの最大値と最小値であり，w∗
R,max,

w∗
R,min, wΦ,max, wΦ,min はそれぞれタスク中の w∗

R = −wR と wΦ の最大値と最小値である．

(REP,ΦEP)をタスク空間に変換した (xEP, yEP) = (−REPcos(ΦEP),−REPsin(ΦEP))を筋活

動から推定した足先平衡点軌道とする．

本節の要点は，シナジーベクトルが筋拮抗和のみによって表現されること（すなわち，運

動学的機能を有する筋シナジーは関節剛性に寄与する指令値のバランスによって定まること）
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と，シナジーベクトルが一定であれば足先平衡点の変位と筋拮抗比に線形に近い関係が成り

立つことである．

2.5 足先剛性の推定

本節では，足先剛性の推定方法について述べる．Fig. 2.1Aのモデルの股関節と膝関節の

2関節の部分のみを考える．平衡状態から足先に外力を加えたとき，股関節と膝関節にそれ

ぞれ τh[Nm]，τk[Nm]のトルクが作用する．このとき，平衡状態から股関節と膝関節がそれ

ぞれ∆θ′h,∆θ
′
k変化して，θh = θh0 + ∆θh + ∆θ′h, θk = θk0 + ∆θk + ∆θ′kで外力とつり合った

とする．そして，このときのMi（i = 1, · · · , 6）の筋長を l′i，収縮力を f ′
i とすると，モーメ

ントのつり合いより，

τh = Df ′
1 −Df ′

2 +Df ′
3 −Df ′

4 (2.26)

τk = −Df ′
3 +Df ′

4 +Df ′
5 −Df ′

6 (2.27)

が成り立つ．また，幾何関係より，

D · (∆θh +∆θ′h) = l′1 − l0 = −(l′2 − l0) (2.28)

D · {(∆θh +∆θ′h)− (∆θk +∆θ′k)} = l′3 − l0 = −(l′4 − l0) (2.29)

D · (∆θk +∆θ′k) = l′5 − l0 = −(l′6 − l0) (2.30)

が成り立つ．したがって，式（2.35)，(2.27)に式（2.1），（2.2）を代入し，式（2.3），（2.36），

（2.29），（2.30）を用いて整理すると以下の式を得る．[
τh

τk

]
= D2

[
(k(m1) + k(m2))∆θ

′
h + (k(m3) + k(m4))(∆θ

′
h −∆θ′k)

−(k(m3) + k(m4))(∆θ
′
h −∆θ′k) + (k(m5) + k(m6))∆θ

′
k

]

= c1D
2

[
s1 + s2 −s2
−s2 s2 + s3

][
θh − θh0 −∆θh

θk − θh0 −∆θk

]
(2.31)

式（2.31）より，関節剛性Kθ =
∂(τh,τk)

T

∂(θh,θk)
は以下のようになる．

Kθ = c1D
2

[
s1 + s2 −s2
−s2 s2 + s3

]
= c5

[
s1 + s2 −s2
−s2 s2 + s3

]
(2.32)

ここで，c5 = c1D
2[Nm]である．c1, Dは定数なので c5も定数である．したがって，Fig. 2.1A

のモデルの関節剛性は筋拮抗和の線形変換により表現できる．そして，足先位置と関節角度

を関係付けるヤコビ行列 J = ∂(x,y)T

∂(θh,θk)
を用いて，関節剛性Kθを以下のようにタスク空間に

変換することで，足先剛性Kxを得る．

Kx = (JT)−1KθJ
−1 = c5(J

T)−1

[
s1 + s2 −s2
−s2 s2 + s3

]
J−1 (2.33)

そして，足先剛性Kxを剛性楕円として表示した際，動径方向と偏角方向の剛性KR[N/m]，

KΦ[N/m]をFig. 2.1Cのように定義する．さらに，kR = KR/c5[m
−2]，kΦ = KΦ/c5[m

−2]を
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それぞれ動径，偏角方向の剛性スコアと定義する．kR, kΦは筋拮抗和 s1～s3とFig. 2.1Bの

ように定義される股関節と膝関節の角度 θh, θkから算出でき，動径，偏角方向の足先剛性と

正の相関がある．実際，上肢到達運動では，物理モデルに基づく手法を用いて筋活動から推

定された手先剛性が摂動法により推定された手先剛性に対応することが実証されている [66]．

2.6 足関節平衡点と足関節剛性の推定

本節では，足関節平衡点と足関節剛性の推定方法について述べる．Fig. 2.1Aの足関節のみ

を考える．初期状態（θa = θa0）におけるM7,M8の筋活動と筋長をmi = m0，li = l0(> lnat,min)

（i = 7, 8）とする．ここで，下肢に外力が働いていない静的な状態を考える．このとき，関

節角度と関節平衡点が等しいので，

θa = θa,EP (2.34)

が成り立つ．ただし，θa,EP[rad]，は足関節の平衡点である．モーメントのつり合いより以下

の式が成り立つ．

−Df7 +Df8 = 0 (2.35)

ここで，D[m]は足関節のモーメントアームである．さらに，足関節の初期状態からの変位

を∆θa = θa − θa0[rad]とする．このとき筋長と関節角度の関係は幾何構造から，

D ·∆θa = l7 − l0 = −(l8 − l0) (2.36)

となる．そして，式（2.35）に式（2.1）を代入し，式（2.2），（2.3），（2.34）（2.36）を用い

て整理すると関節平衡点と筋活動の関係に関する以下の式を得る．

(m7 +m8)(θa,EP − θa0) = − l0 − lnat,min

D
(m7 −m8) (2.37)

さらに，r4を用いて式（2.37）を変形し，2(l0 − lnat,min)/D = c4を代入し，θa0 = 0とするこ

とで，足関節平衡点と筋拮抗比の関係を示す以下の式を得る．

θa,EP = c4(r4 −
1

2
) (2.38)

式（2.38）は足関節の拮抗筋対の協調関係を表す r4から足関節平衡点を推定できることを意

味している．

また，このときの足関節剛性Ka[Nm/rad]は筋の弾性 k(m7), k(m8)を用いて以下のように

表現される．

Ka = D2(k(m7) + k(m8)) (2.39)

s4と式（2.2）を用いて式（2.39）を変形し，c1D
2 = c5を代入することで，足関節剛性と筋

拮抗和の関係を示す以下の式を得る．

Ka = c5s4 (2.40)

式（2.40）は足関節の拮抗筋対の協調関係を表す s4から足関節剛性を推定できることを意味

している．
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第 3章 下肢運動における筋シナジーの不変性

本章では，筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割に焦点を当てた上で，従来の筋シナジー

に関する研究における，（1）平衡点と剛性という情報を考慮していない，（2）筋シナジーの機

能的役割を定量的に評価できていない，という 2つの問題点の解決を試みる．そして，物理

モデルに基づく筋シナジーの抽出法を用いて，日常的に重要な下肢運動である歩行，走行，

坂道歩行から平衡点制御に関わる筋シナジーを抽出する．さらに，抽出された筋シナジーの

被験者間，タスク間での類似性を調べる．

3.1 実験方法

3.1.1 被験者

健常成人男性 7名A～Gと健常成人女性 1名H（22.8±1.4歳，169±5[cm], 55.3±4.2[kg]）が

実験にボランティアで参加した．本章では動力学的に互いに異なる運動における筋シナジー

の類似性を検証するために歩行，走行の 2つのタスクを行った．さらに，筋シナジーの不変

性をより精緻に検証することを目的として，重力の影響が水平面での歩行とは大きく異なる

坂道歩行の実験を 4名の被験者A～Dを対象に追加で行った．被験者には，予め実験の趣旨，

内容について十分な説明を行い，本人から実験参加の同意を得た．実験は大阪大学基礎工学

研究科倫理委員会の承認の下，委員会が定める所定手続きに従い，遂行された．

3.1.2 運動計測

歩行

被験者はトレッドミル（SportsArt Fitness T650m）上で 4通りの速さ（2，3，4，5[km/h]）

で15秒間，歩行運動を行った．被験者の左下肢主要筋群に筋電位計測用電極を貼り付け，Fig.

3.1Aに示す有線筋電計（日本光電工業（株），WEB-5000）もしくはFig. 3.1Bに示す無線

筋電計（日本光電工業（株），WEB-7000）により，運動中の EMG信号を 1000[Hz]で計測

した．選択した筋は，Fig. 2.1Aに示す 8筋である．また，Fig. 3.2Aに示すセンサシート

をFig. 3.2Bのように靴の中に挿入し，足圧力分布計測システム（ニッタ（株），F-SCAN

MOBILE）を用いて足圧を 100[Hz]で計測した．さらに，Fig. 3.3Aに示すようなマーカと

Fig. 3.3Bに示すモーションキャプチャカメラを用いて，光学式モーションキャプチャーシ

ステム（NaturalPoint，OptiTrack）により，股関節，膝関節，足関節，爪先の運動学情報を

100[Hz]で計測した．EMG信号計測システム，床反力計測システム，運動学計測システムは

同期している．歩行実験の様子をFig. 3.4Aに示す．
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走行

動力学的に互いに大きく異なる歩行と走行間の筋シナジーの不変性を検証するために，走

行の実験を行った．被験者はトレッドミル上で 4通りの速さ（7，9，11，13[km/h]）で 15秒

間，走行運動を行った．EMG信号と足圧と運動学は歩行の計測のときと同様の計測を行っ

た．歩行実験の様子をFig. 3.4Bに示す．

坂道歩行

重力の影響が水平面での歩行とは大きく異なる坂道歩行における筋シナジーの不変性を検

証するために，4名の被験者A～Dを対象に追加で坂道歩行の実験を行った．被験者は 9通

りの傾斜角度（地面から進行方向に，0，±3，±6，±9，±12[deg]）を保ったトレッドミル上

で，被験者の自然歩行速度を考慮して速さ 4[km/h]で 15秒間，歩行運動を行った．EMG信

号と運動学は歩行の計測のときと同様の計測を行った．また，床反力も同時に計測した．歩

行実験の様子をFig. 3.4Cに示す．

3.1.3 データ処理

計測されたEMGはバンドパスフィルタリング（10-450[Hz]）（筋電解析で標準的に行われ

ている処理である [69]），整流化，平滑化を行った後，最大随意収縮時のEMG（MVC）で除

することでEMGを正規化（%MVC）した．MVCについては，理学療法として一般的な徒

手筋力検査 [70]により実験開始直前に EMGを計測し，同様のフィルタリング，整流化，平

滑化を行った後，その最大値をMVCとした．さらに，Fig. 3.5Aのように左足裏の垂直抗

力をもとに EMGデータを左脚踵接地から再接地までの 1歩行周期ごとに 10歩行周期分切

り出し，スプライン補間により各周期のデータを 0～1000[‰]に正規化した（Fig. 3.5B）．

これらの各正規時間の標本平均をとることで，各周期における筋活性レベルの平均化を行っ

た．以上の処理による%MVCをmi(i = 1, · · · , 8)とした．さらに，EMGから平衡点と剛性

の情報を抽出するために，筋拮抗比 ri(t)と筋拮抗和 si(t) (i = 1, · · · , 4)を%MVCを用いて

Table 2.1のように算出した．そして，物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法により筋シ

ナジーを抽出した．
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Fig. 3.1 EMG measurement system. A: WEB-5000. B: WEB-7000.
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Fig. 3.2 Foot pressure measuremnt system. A: Sensor sheet of F-scan. B: Sensor sheet inserted

in a shoe.
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Fig. 3.4 Experimental setup. A: Measurement of level walking. B: Measurement of running. C:

Measurement of slope walking.
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Fig. 3.5 Averaging procedure of measured data. A: Dividing procedure of the measured data.

The Measured data were divided into gait cycles. The beginning of the gait cycle was

determined by the left heel contact based on the ground reaction force (GRF) data. B:

Averaged data for ten consecutive gait cycles.
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3.2 結果

本節では，まず，タスク中の筋活動の時系列パターンと筋拮抗比，筋拮抗和の時間推移を

示す．また，タスク中の運動学データも示す．次に，物理モデルに基づいて抽出された筋シナ

ジーであるシナジーベクトルを示す．そして，タスク中の筋シナジーの変動を調べることで，

タスク中の筋シナジーの不変性を検証する．次に，筋シナジーが足先平衡点の制御に果たす

役割を詳細に評価する．また，動径，偏角方向の筋シナジーの重ね合わせでタスク中の筋拮

抗比の時間推移をどの程度表現できるのかを調べ，筋拮抗比の変化が足先平衡点の変動に直

接寄与する割合を評価する．最後に，被験者間，タスク間で動径，偏角方向の筋シナジーの

類似性を検証する．

3.2.1 EMGと筋拮抗比，筋拮抗和

歩行，走行，坂道歩行中の平均化された筋活動の時系列パターンをFigs. 3.6～3.9に 1被

験者分（被験者A）示す．タスクはそれぞれ，歩行（4[km/h]），走行（11[km/h]），坂道歩

行（6[deg]），坂道歩行（-6[deg]）である．図中の太線と細線は 10歩行周期分の平均と標準

偏差を示している．どのタスクでも波形の変動に比べ，標準偏差は大きくはないため，ノイ

ズ等に埋もれることなく，運動を実現するための制御信号を反映したEMGを計測できてい

たといえる．タスク間での筋活動の比較を容易にするため，Figs. 3.6～3.9に示した%MVC

データをまとめて描画したものをFig. 3.10に 1被験者分（被験者A）示す．それらから算

出された筋拮抗比と筋拮抗和の時間推移をFig. 3.11に 1被験者分（被験者A）示す．

これらのタスクは互いに運動学的にも動力学的にも差異があるため，タスク間で%MVCや

筋拮抗比，筋拮抗和が異なっていることがわかる．たとえば，股関節の平衡点の制御に寄与

する r1は，6[deg]の坂道歩行中の踵接地（歩行相 0[%]）直後のタイミングで他のタスクより

値が大きくなっている．これは，坂道を上るための推進力を得るために股関節の平衡点を大

きく伸展させていたと解釈できる．また，股関節と膝関節の剛性の制御に寄与する s2は，走

行中の踵接地（歩行相 0[%]）付近のタイミングで他のタスクより値が大きくなっている．こ

れは，衝撃吸収のために下肢の剛性を増大させていたと考えられる．

3.2.2 運動学データ

歩行，走行，坂道歩行中運動学データをFig. 3.12に 1被験者分（被験者A）示す．これ

らのタスクは互いに運動学的にも動力学的にも差異があるため，EMGデータ同様，運動学

データもタスク間で異なっていることがわかる．たとえば，股関節角度 θhは，6[deg]の坂道

歩行中の踵接地（歩行相 0[%]）前後のタイミングで他のタスクより値が大きくなっている．

また，走行中の膝関節角度 θkは，立脚相である歩行相 20[%]付近の極大値が他のタスクより

値が大きくなっており，衝撃吸収のため膝が屈曲していたことがわかる．
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Fig. 3.6 Muscle activation patterns recorded from eight muscles of a representative subject (sub-

ject A) during level walking (4[km/h]). The thick and thin lines indicate the mean and

one standard deviation within ten consecutive gait cycles.
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Fig. 3.7 Muscle activation patterns recorded from eight muscles of the representative subject

(subject A) during running (11[km/h]). The thick and thin lines indicate the mean and

one standard deviation within ten consecutive gait cycles.
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Fig. 3.8 Muscle activation patterns recorded from eight muscles of the representative subject

(subject A) during slope walking (6[deg]). The thick and thin lines indicate the mean

and one standard deviation within ten consecutive gait cycles.
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Fig. 3.9 Muscle activation patterns recorded from eight muscles of the representative subject

(subject A) during slope walking (-6[deg]). The thick and thin lines indicate the mean

and one standard deviation within ten consecutive gait cycles.
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3.2.3 シナジーベクトル

物理モデルに基づいて抽出された筋シナジーであるシナジーベクトルuR,uΦをFig. 3.13

に 1被験者分（被験者A）示す．図中のエラーバーはタスク中のシナジーベクトルの変動を

標準偏差で示したものである．

タスク中の筋シナジーの不変性

ここでは，タスク中の筋シナジーの変動を調べ，タスク中の筋シナジーの不変性を検証す

る．Fig. 3.11に示すように，筋拮抗和 s1, s2, s3はタスク中に大きく変動する．そのため，

筋拮抗和から算出された筋シナジーであるシナジーベクトル uR,uΦ もタスク中に大きく変

動する可能性がある．しかし，シナジーベクトルが単位ベクトルであることを考えるとFig.

3.13のエラーバーは小さく（縦軸の 7±2[%]の大きさ），筋シナジーはタスク中ほぼ一定で

あったといえる．この結果はすべてのタスクと被験者で共通していたため，筋シナジーはタ

スク中の不変量であったといえる．また，タスク中に筋シナジーが一定であることにより，

足先平衡点の変位と筋拮抗比に線形に近い関係が成り立つため（式（2.19）），より簡単に足

先平衡点を制御できる利点がある．

筋シナジーの機能の評価

ここでは，筋シナジーが足先平衡点の制御に果たす役割を評価する．筋シナジーであるシ

ナジーベクトルuR,uΦに筋拮抗比の変動∆rを射影すると足先平衡点の動径方向と偏角方向

の変動がわかるため（式（2.22），（2.23）），uR,uΦはそれぞれ足先平衡点の動径方向，偏角

方向の運動に寄与する．r1 − r2 − r3空間においてuR,uΦが斜交している場合，uR方向への

筋拮抗比の変動は動径方向と偏角方向のシナジースコア wR, wΦ の両方，すなわち，動径方

向と偏角方向の平衡点の両方に影響を与える．しかし，uR,uΦが互いに直交している場合，

筋拮抗比がuR方向へ変動してもwRのみが変化し，wΦは変化しない．そのため，uR ⊥ uΦ

である場合，uR は足先平衡点を動径方向にのみ変動させる機能を持つといえる．同様に，

uR ⊥ uΦ である場合，uΦ は足先平衡点を偏角方向にのみ変動させる機能を持つといえる．

そこで，本研究で抽出された筋シナジーがuR ⊥ uΦを満たすのかを調べるために，uRとuΦ

の内積を算出した．計算の結果，内積は-0.01±0.03（すべての被験者とタスクで算出された

内積の平均±標準偏差）と非常に 0に近い値となった．そのため，すべての場合でuR ⊥ uΦ

は満たされていた．このことから，抽出された筋シナジーはそれぞれ足先平衡点を動径方向

と偏角方向にのみ変動させる機能を有していたといえる．

筋拮抗比の変動への筋シナジーの寄与率

ここでは，タスク中の筋拮抗比 r1, r2, r3の変化が足先平衡点の変動に直接寄与する割合を

調べる．そこで，r1, r2, r3をシナジーベクトルuR,uΦの重ね合わせでどの程度表現できるの

かを調べるために，r1 − r2 − r3空間においてuR,uΦが張る平面の寄与率Cr[%]を以下のよ

うに算出した．

Cr =

∑3
i=1Var[ri]− Var[uR×Φ.∆r]∑3

i=1Var[ri]
× 100 (3.1)
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Fig. 3.13 Muscle synergies extracted from level walking, running, and slope walking of the rep-

resentative subject (subject A). The error bars indicate standard deviation (SD) of the

variability of the synergy vectors within a trial. Small error bars suggest invariance of

muscle synergies within a trial.

計算の結果，寄与率 Crは 88±8[%]（すべての被験者とタスクで算出された寄与率の平均±
標準偏差）となり，筋拮抗比の時間推移の約 90[%]をシナジーベクトル uR,uΦ が張る平面

で表現できた．したがって，歩行，走行，坂道歩行では，被験者は足先平衡点が動径方向と

偏角方向に変動するように筋拮抗比を変化させていたと考えられる．すなわち，筋拮抗比の

変動は，足先平衡点が直接変動しない零空間に比して足先平衡点が変動する平面に大きな割

合を占めていた．そして，このことは被験者が足先平衡点が直接変動しない零空間にはほと

んど筋拮抗比を変化させていなかったことを意味する．EMGに含まれるノイズや，物理モ

デルにおける近似計算にも関わらず，このような妥当な結果を得られたことは，物理モデル

に基づく筋シナジー抽出法の信頼性を裏付ける 1つの根拠となり得る．

被験者間の筋シナジーの類似性

ここでは，筋シナジーの被験者間での類似性を検証する．各タスクの各速さあるいは各傾

斜角度における被験者間のシナジーベクトルの平均をFig. 3.14に示す．図中のエラーバー

は被験者間のシナジーベクトルの標準偏差である．シナジーベクトルが単位ベクトルである

ことを考慮すると標準偏差が非常に小さいため（縦軸の 8±3[%]の大きさ），各タスクの各速

さあるいは各傾斜角度において被験者間のシナジーベクトルの類似度は高かったといえる．

さらに，被験者間のシナジーベクトルの類似性を定量評価するために，各タスクの各速さあ

るいは各傾斜角度において動径方向，偏角方向のシナジーベクトル uR,uΦ の被験者間の内

積をそれぞれ算出した．その結果の例をTable 3.1に示す．内積が 1に近いため，被験者間

のシナジーベクトルの類似度は非常に高い．そして，このことはすべてのタスクの速さや傾

斜角度で共通していた．そのため，個々の筋活動は被験者間で異なるにもかかわらず，各タ

スクの各速さあるいは各傾斜角度で筋シナジーは被験者間で非常に類似していたといえる．
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Table 3.1 Average of inner product of synergy vector uR or uΦ across any pair of subjects at

each speed or inclination angle in each task.

Level walking
(4[km/h])

Running
(11[km/h])

Slope walking
(6[deg])

Slope walking
(-6[deg])

uR 0.96± 0.05 0.96± 0.04 0.99± 0.00 0.99± 0.01

uΦ 0.97± 0.03 0.97± 0.03 0.99± 0.00 0.98± 0.02

タスク間の筋シナジーの類似性

ここでは，筋シナジーのタスク間での類似性を検証する．まず，速さや傾斜角度間での筋

シナジーの類似性を検証するために，各被験者の各タスクで動径方向，偏角方向のシナジー

ベクトルuR,uΦの速さあるいは傾斜角度間の内積をそれぞれ算出した．1被験者分（被験者

A）の結果をTable 3.2に示す．内積が 1に近いため，各タスクにおける速さあるいは傾斜

角度間のシナジーベクトルの類似度は非常に高い．そして，このことは他のすべての被験者

でも共通していた．したがって，筋シナジーはタスク内で共通していたといえる．

次に，タスク間の筋シナジーの類似性を検証する．そこで，各被験者におけるタスク間の

シナジーベクトルの平均を算出した．Fig. 3.15に 1被験者分（被験者 A）の結果を示す．

図中のエラーバーはタスク間のシナジーベクトルの標準偏差である．シナジーベクトルが単

位ベクトルであることを考慮すると標準偏差が非常に小さいため（縦軸の 7±0.6[%]の大き

さ），タスク間のシナジーベクトルの類似度も高かったといえる．タスク間のシナジーベク

トルの類似性を定量評価するために，各被験者において動径方向，偏角方向のシナジーベク

トルuR,uΦのタスク間の内積をそれぞれ算出した．その結果，たとえば被験者Aでは動径

方向，偏角方向のシナジーベクトルのタスク間の内積はそれぞれ 0.98± 0.02, 0.98± 0.02（タ

スク間の内積の平均±標準偏差）となった．内積が 1に近いため，タスク間のシナジーベク

トルの類似度も非常に高い．そして，このことは他のすべての被験者でも共通していた．そ

のため，個々の筋活動はタスク間で異なるにもかかわらず，筋シナジーはタスク間でも共通

していたといえる．

3.2.4 シナジースコア

足先平衡点に相当すると考えられるシナジースコアwR, wΦをFig. 3.16に 1被験者分（被

験者A）示す．筋拮抗比や筋拮抗和同様，タスク間でシナジースコアが異なっている．他の被

験者においてもタスク間でシナジースコアが異なっているのかを調べるために，各被験者に

おいて動径方向と偏角方向のシナジースコアのタスク間の相関係数をそれぞれ算出した．そ

の結果，動径方向と偏角方向のシナジースコアの相関係数はそれぞれ 0.69± 0.16, 0.63± 0.13

（相関係数の被験者間の平均±標準偏差）となった．シナジーベクトルのタスク間での類似
性を示すシナジーベクトルの内積がほぼ 1であった（4.2.5項参照）のに対し，シナジース

コアのタスク間での類似性を示すシナジースコアの相関係数は 0.7程度であった．したがっ

て，被験者は筋シナジーである uR,uΦ はタスク間で変化させずに，足先平衡点に相当する

wR, wΦをタスク間で変化させて各タスクを実現していたといえる．
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Fig. 3.14 Similar muscle synergies across subjects at each speed or inclination angle in each task.

The error bars show SD of the synergy vectors across subjects. The small error bars

indicate similarity of muscle synergies across subjects.

Table 3.2 Average of inner product of synergy vector uR or uΦ across any pair of speeds or

inclination angles in each task in the representative subject (subject A).

Level walking Running Slope walking

uR 0.99± 0.00 0.99± 0.00 0.99± 0.01

uΦ 0.99± 0.01 0.99± 0.00 0.99± 0.01
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Fig. 3.15 Similar muscle synergies across tasks in the representative subject (subject A). The

error bars show SD of the synergy vectors across tasks. The small error bars indicate

similarity of muscle synergies across tasks.
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3.3 考察

本章では，筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割に焦点を当てた上で，先行研究の，（1）

平衡点と剛性という情報を考慮していない，（2）筋シナジーの機能的役割を定量的に評価で

きていない，という 2つの問題点の解決を試みた．そして，物理モデルに基づく筋シナジー

の抽出法を用いて，ヒトの歩行，走行，坂道歩行から平衡点の制御に果たす役割が明確な筋

シナジーを抽出した．その結果，（1）矢状平面内の歩行，走行，坂道歩行中の筋活動は被験

者間，タスク間で共通の 2つの筋シナジーの重ね合わせで約 90[%]を表現でき，（2）それら

2つの筋シナジーはそれぞれ股関節を中心とする極座標系において足先平衡点を動径方向あ

るいは偏角方向にのみ変動させる機能を有するということが示された．

3.3.1 筋シナジーの機能

本章では，物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法を用いて，下肢運動時の筋活動から筋

シナジーを抽出した．この手法の最大の特徴は筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割を明

確に同定できるということである．先行研究においても下肢運動からの筋シナジーの抽出は

行われている [2]-[15]．たとえば，Cappelliniらはヒトの歩行と走行から筋シナジーを抽出し，

それらのタスクはタスク間で共通の 4つの筋シナジーとタスク固有の 1つの筋シナジーで表

現できることを示した [4]．しかし，それらの先行研究では筋シナジーの抽出において平衡点

と剛性の情報が考慮されていない．本研究では，それらの情報を考慮して筋シナジーを抽出

したため，本研究で抽出された筋シナジーは機能の明確化という点で先行研究の筋シナジー

をより精緻にしたものであると考えられる．すなわち，先行研究より足先平衡点の制御に果

たす役割を精緻化した筋シナジーであるといえる．そして，筋シナジーの機能が明確である

ことにより，たとえば，4.2.3項で示したように，筋活動が足先平衡点の変動にどの程度寄与

するのか，ということを定量的に評価できた．ヒトの身体運動の生成機序を説明する上で平

衡点は重要であると考えられるにも関わらず，先行研究では筋シナジーの機能が不明瞭であ

るがゆえにこのような評価はなされていなかった．先行研究の筋シナジーの抽出法では困難

だった解析が可能になることも，物理モデルに基づく筋シナジー抽出法の大きな特徴である．

本研究の新規性は，ヒトの歩行，走行，坂道歩行における機能的な筋シナジーの共通性を

実証したことである．類似する結果として，Cappelliniらはヒトの歩行，走行における筋シ

ナジーの共通性を報告している [4]．彼らも筋シナジーの機能を評価しているものの，その評

価は後付け解釈による定性的なものであり，定量的なものではない．一方，本研究では，平

衡点の制御に果たす役割を定量的に明確化している．

本研究で抽出した平衡点を制御する役割を担う筋シナジーは，筋拮抗和間のバランスによっ

て定まる（式（2.15），（2.16），（2.20），（2.21））．筋拮抗和は生理学的には拮抗筋対の同時収

縮の度合いを表現し，関節剛性の制御に寄与する指令値であるため，平衡点を制御する役割

を担う筋シナジーは関節剛性の制御に寄与する指令値のバランスによって定まるといい換え

ることができる．この特徴にはHoganらの，運動学的な協調関係は機械インピーダンスの調

整の結果生成されたものであるという報告 [71]と共通性を見出すことができ，本知見との関

連性が期待される．また，筋拮抗和間のバランスによって生成される筋シナジーが共通であ

るという結果は，ヒトの運動制御において拮抗筋対間の同時収縮の度合いのバランスが非常
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に重要であることを示唆する結果である．また，同時収縮の度合いのバランスの崩れは脳卒

中患者にみられる共同運動などの症状に直結する可能性がある．そのため，たとえば装具や

機能的電気刺激でパーキンソン病をはじめとする歩行障害の患者を支援する際には，下肢の

全体の拮抗筋対間の同時収縮の度合いのバランスを崩さないような，下肢全体に及ぶ支援が

重要であると考えられる．

3.3.2 筋シナジーの不変性

本章では，被験者間，タスク間で異なる筋活動（Fig. 3.10）から，矢状平面内の歩行，走

行，坂道歩行における，股関節に対する足先の運動の約 90[%]の筋活動を表現可能な，被験

者間，タスク間で類似する 2つの筋シナジーを抽出した．筋シナジーが被験者間，タスク間

で類似していたことから，抽出された筋シナジーは被験者やタスクに依存しない不変量であ

ることが示唆される 1 ．特に，歩行とはダイナミクスが大きく異なる走行や，重力の影響が

大きく異なる坂道歩行でも筋シナジーが共通していたことは，歩行や走行に留まらない下肢

運動全体での筋シナジーの不変性を強く示唆するものである．筋シナジーが不変量であると

いう結果は，ヒトの身体運動の生成機序を説明する上で非常に合理的である．なぜなら，わ

れわれが多彩なタスクを実行するに当たって，不変のごく少数の筋シナジーを用いて，次元

圧縮による制御の簡略化ができるからである．一方で，いくつかの先行研究において，タス

ク固有の筋シナジーの存在も示されている [4, 5]．本研究でタスク固有の筋シナジーが抽出

されなかったのは，本研究では筋シナジーが平衡点の制御に果たす明確な役割を考慮して筋

シナジーを抽出したことに起因すると考えられる．4.3節で述べたように，本研究において

タスク間の差異を反映する要素は，運動学的には足先平衡点軌道であると考えられる．そし

て，この結果はヒトが運動制御においてモジュール式制御を採用していることを示唆するも

のである．

3.3.3 臨床応用

本章では，健常被験者間における筋シナジーの不変性を示唆する結果を得た．一方で，い

くつかの先行研究において，健常者と運動障害の患者とでは筋シナジーが異なることが示唆

されている．Clarkらは脳卒中後の患者は健常者と保有している筋シナジーの数が異なるこ

とを報告している [8]．また，筆者のグループは物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法を用

いて，上肢到達運動において脳卒中患者の筋シナジーがリハビリテーション前は健常者の筋

シナジーと異なり，リハビリテーション後は健常者の筋シナジーに近づくことを示している

[72]．本研究で健常者から抽出された筋シナジーも運動障害の患者とは異なる可能性がある

ことから，提案手法は脳卒中やパーキンソン病などの神経的な運動障害のリハビリテーショ

ンの評価に応用できることが示唆される．すなわち，健常者と患者の筋シナジーを比較する

ことで，患者の回復度合いを評価できる可能性がある．提案手法の他の応用方法として，運

動スキルの評価が考えられる．筆者のグループは過去の研究で，本研究で述べた手法で推定

された未学習運動中の平衡点軌道が運動学習によって洗練されることを実証している [73]．

1 EMGを数値処理することによって得られる筋シナジーが不変量であるという事実は，2.1節の 3つの仮定に起因する
ものではないということに注意されたい．
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このように，本手法は筋シナジーの観点から運動スキルを定量的に評価できる可能性をも秘

めている．
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第 4章 走行における足先平衡軌道の推定と予測

本章では，筋活動が大きいためEMGを計測しやすい走行に焦点を当てた上で，物理モデ

ルに基づく手法を用いて，走行中の足先平衡点軌道の推定を行う．さらに，足先平衡点軌道

の生成メカニズムを調べる．そして，ほとんどの場合において足先平衡点の接線速度は 5つ

のガウス関数の重ね合わせで表現可能であり，走行速度からガウス関数のパラメータを回帰

的に算出することで，接線速度を予測できることを示す．5個程度のガウス関数のパラメー

タを走行速度に応じて規則的に調整することで，一見複雑そうな足先平衡点軌道を生成でき

るため，平衡点軌道の生成メカニズムは見かけよりも単純なものである可能性が示唆される．

4.1 実験方法

4.1.1 被験者

健常成人男性 7名A～Gと健常成人女性 1名（H）（22.8±1.4歳，169±5[cm], 55.3±4.2[kg]）

が実験にボランティアで参加した．被験者には，予め実験の趣旨，内容について十分な説明

を行い，本人から実験参加の同意を得た．実験は大阪大学基礎工学研究科倫理委員会の承認

の下，委員会が定める所定手続きに従い，遂行された．

4.1.2 運動計測

被験者はトレッドミル（SportsArt Fitness T650m）上でTable 4.1に示す速さで 15秒間，

走行運動を行った．被験者の左下肢主要筋群に筋電位計測用電極を貼り付け，有線筋電計（日

本光電工業（株），WEB-5000）もしくは無線筋電計（日本光電工業（株），WEB-7000）によ

り，運動中のEMG信号を1000[Hz]で計測した．選択した筋は，Fig. 2.1Aに示す8筋である．

また，足圧力分布計測システム（ニッタ（株），F-SCAN MOBILE）を用いて足圧を 100[Hz]

で計測した．さらに，光学式モーションキャプチャーシステム（NaturalPoint，OptiTrack）

により，股関節，膝関節，足関節，爪先の運動学情報を 100[Hz]で計測した．EMG信号計測

システム，床反力計測システム，運動学計測システムは同期している．

4.1.3 データ処理

計測された EMGはバンドパスフィルタリング（10-450[Hz]），整流化，平滑化を行った

後，最大随意収縮時のEMG（MVC）で除することでEMGを正規化（%MVC）した．MVC

については，理学療法として一般的な徒手筋力検査 [70]により実験開始直前にEMGを計測

し，同様のフィルタリング，整流化，平滑化を行った後，その最大値をMVCとした．さら

に，左足裏の垂直抗力をもとにEMGデータを左脚踵接地から再接地までの 1歩行周期ごと

に 10歩行周期分切り出し，スプライン補間により各周期のデータを 0～1000[‰]に正規化し
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Table 4.1 Running speed of each subject.

Speed [km/h] 7 9 11 13 15

Subject A ○ ○ ○ ○ ○

Subject B ○ ○ ○ ○ ○

Subject C ○ ○ ○ ○ ○

Subject D ○ ○ ○ ○ ○

Subject E ○ ○ ○ ○ -

Subject F ○ ○ ○ ○ -

Subject G ○ ○ ○ ○ -

Subject H ○ ○ ○ ○ ○

た．これらの各正規時間の標本平均をとることで，各周期における筋活性レベルの平均化を

行った．以上の処理による%MVCをmi(i = 1, · · · , 8)とした．さらに，EMGから平衡点と

剛性の情報を抽出するために，筋拮抗比 ri(t)と筋拮抗和 si(t) (i = 1, · · · , 4)を%MVCを用

いてTable 2.1のように算出した．物理モデルに基づく手法により，足先平衡点軌道の推定

を行った．

4.2 結果

本節では，まず，歩行周期や立脚期の割合などの走行の特徴量を示す．次に，タスク中の

筋活動の時系列パターンと筋拮抗比，筋拮抗和の時間推移を示す．そして，物理モデルに基

づく手法により推定された足先平衡点軌道と実軌道を示す．さらに，足先平衡点軌道がガウ

シアンライクな少数の速度パターンによって構成されていることを示し，足先平衡点の接線

速度にマルチピークガウシアンフィッティングを適用することでガウス関数で表現される数

個の速度パターンを抽出する．最後に，走行速度から回帰的に速度パターンを算出すること

で足先平衡点の接線速度を予測できることを示す．

4.2.1 走行の特徴量

走行中の全被験者の各走行速度における歩行周期をTable 4.2に，立脚期の割合をTable

4.3に示す．さらに，走行速度と歩行周期の積を 1/2倍することでストライド [m]を，歩行

周期の逆数を 2倍することで歩行率 [s−1]を算出した．全被験者の各走行速度におけるスト

ライドと歩行率を Fig. 4.1に示す．なお，歩幅と歩行率の積は走行速度となることに注意

されたい．Fig. 4.1より，走行速度の上昇に伴い，すべての被験者で歩幅は増加しているこ

とがわかる．一方，歩行率は被験者によって変化の傾向が異なる．被験者D～Hは走行速度

の上昇に伴い，歩幅と同程度に歩行率も上昇しているが，被験者Bは歩行率はほとんど変化

していない．また，被験者AとCは走行速度の上昇に伴い，歩行率も増加しているものの，

歩幅よりも増加は緩やかである．これらの結果から，被験者D～Hは歩幅と歩行率の両方を
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Table 4.2 Period of running of each subject in each running speed.

Speed [km/s] 7 9 11 13 15

Period [s]

Subject A 0.71 0.71 0.69 0.68 0.66

Subject B 0.70 0.71 0.69 0.71 0.70

Subject C 0.72 0.67 0.66 0.66 0.64

Subject D 0.70 0.68 0.63 0.61 0.59

Subject E 0.76 0.73 0.70 0.67 -

Subject F 0.76 0.70 0.68 0.63 -

Subject G 0.72 0.69 0.67 0.64 -

Subject H 0.72 0.69 0.66 0.64 0.62

Table 4.3 Ratio of stance phase of each subject in each running speed.

Speed [km/s] 7 9 11 13 15

Ratio of stance phase [%]

Subject A 38.8 36.2 35.1 32.6 32.0

Subject B 51.3 43.2 37.6 34.7 31.6

Subject C 51.0 45.7 38.6 35.4 33.4

Subject D 48.1 40.3 35.8 33.9 30.6

Subject E 43.3 39.0 37.6 36.3 -

Subject F 41.6 38.1 36.8 35.4 -

Subject G 38.9 37.0 34.6 34.0 -

Subject H 47.5 44.1 42.7 40.0 37.7

変化させることで，被験者 Bは歩幅のみを変化させることで，被験者Aと Cは主に歩幅を

変化させることで走行速度を調整していたといえる．
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Fig. 4.1 Stride length and stride frequency of each subject.
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4.2.2 EMGと筋拮抗比・筋拮抗和

走行中の筋活動の時系列パターンを Fig. 4.2に，それらから算出された筋拮抗比と筋拮

抗和の時間推移をFig. 4.3に 1被験者分（被験者 E）示す．

4.2.3 足先の平衡点軌道と実軌道

次に，物理モデルに基づく手法によって推定された極座標における足先平衡点軌道REP,ΦEP

（式（2.24），（2.25）参照）をFig. 4.4に 1被験者分（被験者E）示す．また，同図に，極座

標における足先の実軌道R,Φと加速度 R̈, Φ̈を示す．さらに，タスク空間で表示した足先の

平衡点軌道 (xEP, yEP)と実軌道 (x, y)をFig. 4.5に示す．青が実軌道で赤が平衡点軌道であ

る．また，歩行周期の 0～100[%]まで，10[%]刻みで大腿と下腿の位置を表示している．一

般に，平衡点軌道は実軌道を歪ませた形となることが知られており，たとえば，上肢到達運

動では平衡点軌道がN型になることなどが知られている [28]．Figs. 4.4，4.5より，本研究

で推定した平衡点軌道も実軌道を歪ませた形となっていることがわかる．

4.2.4 足先剛性

物理モデルに基づく手法によって推定された足先剛性をスティック線図上に剛性楕円とし

て表示したものをFig. 4.6に 1被験者分（被験者E）示す．なお，足先剛性のスケールがわ

からないので，楕円の大きさには意味がないことに注意されたい．図より，歩行周期全体を

通して楕円は長細く，剛性楕円の長軸がおおよそ股関節の方向を向いていることがわかる．

したがって，走行中の動径方向の剛性KRは，偏角方向の剛性KΦに比して大きかったとい

える．また，遊脚直後の歩行周期 50[%]あたりでは剛性楕円が小さいため，脚をパッシブな

状態にしていたといえる．
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Fig. 4.2 Muscle activation patterns recorded from eight muscles of a representative subject (sub-

ject E) during running. The %MVCs were averaged for ten consecutive gait cycles.
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4.2.5 足先平衡点の接線速度

Fig. 4.5において，足先平衡点軌道には疎な部分と密な部分がある．たとえば，走行速度

に依らず，歩行周期の 20～50[%]あたりでは疎で，その後 50[%]あたりでは密になっている．

この結果は，足先平衡点の速さが大きい部分と小さい部分があることを意味している．そこ

で，足先平衡点軌道 (xEP, yEP)から足先平衡点の接線速度 |vEP|を以下のように算出した．

|vEP| =
√
ẋ2EP + ẏ2EP (4.1)

被験者 Eの |vEP|をFig. 4.7に示す．|vEP|は大きく 3つのガウシアンライクな山に分かれ

ている．そして，それぞれの山は走行速度に応じて規則的に変化しているようにみえる．他

の被験者でも（1）|vEP|が数個の山に分かれており，（2）それぞれの山が走行速度に応じて規

則的に変化する傾向にあるという特徴は共通していた．また，Cappelliniらはヒトの走行に

はガウシアンライクに変化する 5つの時系列パターンが存在すると報告している [4]．上述の

|vEP|にみられる 2つの特徴と Cappelliniらの結果から，足先平衡点軌道は走行速度に応じ

て規則的に変化するガウシアンライクないくつかの速度パターンの組み合わせで表現できる

と仮説を立てた．この仮説を検証するために，|vEP|にマルチピークガウシアンフィッティン
グを適用することでガウス関数で表現される速度パターンを抽出し，ガウス関数のパラメー

タを走行速度から回帰的に算出することで，|vEP|の予測を試みる．
まず，マルチピークガウシアンフィッティングを足先平衡点の接線速度 |vEP|に適用し，ガ
ウス関数で表現される速度パターンの抽出を行う．フィッティングには以下の式で表される

N 個のガウス関数 fi(t) (i = 1, · · · , N)を用いる．

fi(t) = Aie
− 1

2

(
t−µi
σi

)2

(4.2)

ここで，Ai, µi, σiはそれぞれ i番目のガウス関数の振幅，平均，標準偏差である．抽出され

たガウス関数の数をTable 4.4に示す．今回，すべての場合において，5個前後のガウス関

数が抽出された．そして，被験者 Eの抽出されたガウス関数をFig. 4.8に示す．なお，他

の被験者の結果は附章Aに記載した．以降，被験者 E以外の結果は附章Aに記載する．

本節の解析の目的はガウス関数のパラメータを回帰分析することで，走行速度の変化に

よる，|vEP|の推移を予測することである．そこで，以降は抽出されたガウス関数の数が同
じ走行速度が 3つ以上ある走行速度のみを解析の対象とする（たとえば，被験者Eでは 7～

13[km/h]を，被験者Gでは 9～13[km/h]を対象とする）．被験者 Eの解析対象の走行速度

におけるガウス関数の各パラメータ（Ai, µi, σi）をFig. 4.9に示す．多くのパラメータが走

行速度と線形に近い関係にあるようにみえる．そこで，走行速度を説明変数，各パラメータ

を目的変数とし，線形回帰分析を行った．そして，回帰分析により予測されたパラメータを

用いてガウス関数を再構成した．さらに，それらのガウス関数を足し合わせることで足先平

衡点の接線速度の予測値 |v̂EP|を算出した．被験者 Eの再構成されたガウス関数と |v̂EP|を
Fig. 4.10に示す．|vEP|と |v̂EP|の相関係数をTable 5.7に示す．同表において，すべての

場合で相関係数が 0.9以上あるので，|vEP|の予測は成功していたといえる．
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Fig. 4.7 EP tangential velocity |vEP| of the representative subject (subject E).
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Table 4.4 The number of extracted gauss functions.

Speed [km/s] 7 9 11 13 15

The number of extracted gauss functions

Subject A 5 5 5 5 5

Subject B 5 5 5 5 5

Subject C 5 5 5 4 4

Subject D 5 5 5 4 4

Subject E 5 5 5 5 -

Subject F 5 5 5 4 -

Subject G 6 5 5 5 -

Subject H 6 6 5 5 5
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Fig. 4.8 Overlap of the gauss functions in the representative subject (subject E). EP tangential

velocity |vEP| was fitted as overlap of gauss functions.
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Table 4.5 Coefficient of correlation between EP tangential velocity |vEP| and estimated EP tan-

gential velocity |v̂EP|.

Speed [km/s] 7 9 11 13 15

Coefficient of correlation

Subject A 0.97 0.97 0.97 0.99 0.99

Subject B 0.96 0.95 0.97 0.98 0.98

Subject C 0.99 0.99 0.98 - -

Subject D 0.98 0.95 0.97 - -

Subject E 0.99 0.98 0.97 0.99 -

Subject F 0.98 0.97 0.98 - -

Subject G - 0.97 097 0.98 -

Subject H - - 0.98 0.99 0.99
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4.3 考察

本章では，これまでに平衡点軌道の実態がほとんど解明されていない下肢運動の，特に，

筋活動が大きいためEMGを計測しやすい走行に焦点を当てた上で，物理モデルに基づく手

法を用いて，走行中の足先平衡点軌道の推定を行った．そして，足先平衡点の接線速度はガ

ウス関数で表現される 5個程度の速度パターンの重ね合わせで表現可能であり，走行速度か

らガウス関数のパラメータを回帰的に算出することで，接線速度を予測できることを示した．

4.3.1 足先平衡点軌道の物理的意味

本研究の大きな課題の 1つが，推定された足先平衡点軌道の妥当性である．推定された足

先平衡点軌道の妥当性の評価をさらに精緻にするには，筆者のグループが上肢の物理モデル

で行ったように [66]，摂動法などを用いて運動中のエンドポイントの平衡点軌道を計測する

ことで，シナジースコアが平衡点に対応することを実証する必要がある．しかし，走行中に

足先に摂動を加えることは非常に難しく，現状では足先平衡点軌道の妥当性を定量的に示す

るのは困難である．そこで，本項では足先平衡点軌道の意味付けを定性的に行うことで，間

接的に足先平衡点軌道の妥当性を評価する．

まず，偏角方向の平衡点軌道について考える．Fig. 4.4において偏角方向の実軌道Φと平

衡点軌道ΦEPの位相に注目すると，ΦEPがΦの逆相のようになっている．これは，足先剛性

が偏角方向には小さいため（Fig. 4.6参照），平衡点軌道が位置ではなく加速度に支配されや

すいことによると考えられる．そこで，平衡点軌道ΦEPと足先の加速度 Φ̈の相関係数を，相

関係数 rが最大になるようにΦEPの位相を τだけ遅らせて算出した．その結果，被験者Eでは

τ = 8.6×10−2±5.0×10−3[ms]遅らせたときに相関係数が最大となり，r = 0.87±2.1×10−2

となった．他の被験者でも，数十ミリ秒遅らせたときに相関係数は最大となり，多くの被験

者で 0.9程度の相関があった．相関係数が大きいことから平衡点軌道は加速度に大きく支配

されていたと考えられる．また，EMGが計測されてから収縮力が発生するまでに数十ミリ

秒程度のむだ時間が存在し，むだ時間と τ のオーダーが一致しているため，τ はむだ時間に

相当すると考えられる．

次に，動径方向の平衡点軌道について考える．Fig. 4.4において動径方向の実軌道Rと

平衡点軌道REPの位相差に注目すると，一見，REPの方が位相が遅れているようにみえる．

しかし，実は Fig. 4.4中の (a)のピークと (c)のピークが対応しているのではなく，(a)の

ピークと (b)のピークが対応していると考えられる．(b)のピークとほぼ同じタイミングで，

Fig. 4.3に示した足関節の筋拮抗比 r4が (d)のピークをとっている．(b)と (d)のピークは

爪先離地の直前であるため（Table 4.3参照），これらのピークは蹴りに相当すると考えら

れる．そして，(b)と (d)の蹴りにより (a)で脚が大きく縮むのである．また，動径方向には

剛性が大きいため（Fig. 4.6を参照），平衡点軌道の位相の進む度合いは偏角方向よりも小

さいことがわかる．では，(c)のピークはどのような意味を持つのかというと，踵接地のタ

イミング調整とブレーキの役割を担っていると考えられる．なぜなら，足先の加速度 R̈の変

化をみると，(e)付近で急激に−R̈が増大しており，これは (c)の山が発生するタイミングに

相当するためである．以上のように，定性的ながらも足先平衡点軌道の不自然ではない意味

付けを行うことが可能であった．この結果は，間接的に足先平衡点軌道の妥当性を示唆する
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ものであると考えられる．

4.3.2 速度パターンの物理的意味

本項ではガウス関数で表現される速度パターンの物理的意味を，特に地面とのインタラク

ションが存在しない遊脚期に焦点を当てた上で考察する．被験者Eのタスク空間における足

先の平衡点軌道 (xEP, yEP)と実軌道 (x, y)を，前項で算出した τ [ms]だけ平衡点軌道の位相

を遅らせた上でFig. 4.11に示す．平衡点軌道と実軌道をガウス関数の存在する相に応じて

色付けしている．図中の青い矢印は同時刻における足先位置と足先平衡位置の対応を示して

おり，黒い点線は爪先離地を示している．ここでは遊脚期に焦点を当てるので，f1, f2, f3に

ついて考察する．なお，Fig. 4.8において，1つ目の山を f1, f2が，2つ目の山を f3が構成

しているので，f1, f2と f3に分けて考察する．まず，1つ目の山を構成する f1, f2に注目す

る．Fig. 4.11より，f1は爪先離地の直前で発生し，f2は遊脚期で足先が頂点に到達する辺

りで終了している．したがって，1つ目の山を構成する f1, f2は足先を頂点まで引き上げる

役割を担っていると考えられる．そして，走行速度の上昇に伴い f1の振幅A1が大きくなっ

ている（Fig. 4.9参照）．これは，速く走っているときには足先を素早く持ち上げる必要が

あり，そのためにA1が大きくなったものと考えられる．次に，2つ目の山を構成する f3に

注目する．f3の発生直後に平衡点軌道が進行方向と逆方向に折り返しているため，ブレーキ

や着地のタイミング調整の役割を担っていると考えられる．そして，走行速度の上昇に伴い

f3の振幅A3が大きくなっている．これは，走行速度が速いときにはより大きな力でブレー

キをかける必要があるためと考えられる．これらの特徴は，他の被験者でもみられ，特に 1

つ目の山が遊脚期で足先が頂点に到達する前後に終了し，2つ目の山が発生直後に折り返す

という特徴はほとんどの被験者でみられる．以上のことから，1つ目の山を構成する速度パ

ターンは足先を頂点まで引き上げる役割を，2つ目の山を構成する速度パターンはブレーキ

や着地のタイミング調整の役割を担っていることが示唆される．

本研究では，足先平衡点軌道の接線速度から，マルチピークガウシアンフィッティングを用

いてガウス関数で表現される 5個程度の速度パターンを抽出した．走行中の筋活動からガウ

シアンライクな要素が抽出されるという報告は先行研究にも存在する．たとえば，Cappellini

らは，走行中の 32筋のEMGからガウシアンライクに変化する 5つの筋シナジーを抽出して

いる [4]．本研究でもガウス関数で表現される 5個程度の速度パターンが抽出され，さらに，

EMGのむだ時間を考慮すると被験者C，E，Fでは発生のタイミングもCappelliniらの結果

と一致することから，彼らの結果との関連性が推測される．ただ，彼らは単にEMGに多変

量解析を適用して筋シナジーを抽出しただけなので，筋シナジーの意味づけがあいまいなも

のとなっている．一方，本研究で抽出されたガウス関数で表現される速度パターンは平衡点

軌道の接線速度を分解したものなので，少なくとも足先の平衡点に対する指令という意味を

持つ．そのため，本研究で得られたガウシアンライクな要素は彼らが抽出したガウシアンラ

イクな要素を精緻化したものと考えられる．

本研究では，走行速度からガウス関数のパラメータを回帰的に算出することで，接線速度

を予測できることを示した．GMP仮説 [74]では，長期記憶に格納された運動パターンが基

となり，運動のスピードやスケールといったパラメータのみを修正することで環境の変化に

対応していると考えている．本研究で推定したガウス関数のパラメータはまさしく運動のス
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ピードやスケールに相当するため，GMP仮説と対応することが期待される．また，5個程度

のガウス関数のパラメータを走行速度に応じて規則的に調整することで，一見複雑そうな足

先平衡点軌道を生成できるため，平衡点軌道の生成メカニズムは見かけよりも単純なもので

ある可能性が示唆される．
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55



第 5章 坂道歩行における力学的エネルギーの変動と平衡点・

剛性の関係

本章では，筋協調の概念を hip actuation strategyと ankle actuation strategyに対応させ

た上で，坂道歩行における力学的エネルギーの増減のメカニズムを平衡点と剛性の観点から

調べることを目的とする．そして，（1）坂道歩行中の力学的エネルギーの増減のメカニズム

を，股関節を中心とする極座標系における足先の偏角方向の平衡点と剛性および足関節の平

衡点と剛性によって定性的に説明し，（2）上り坂での歩行において，それらの平衡点や剛性と

力学的エネルギーの増加量の間には強い相関があることを示す．これらの結果は，筋協調に

よって平衡点と剛性を調整することによる hip actuation strategyと ankle actuation strategy

を用いて，坂道歩行に必要なエネルギーを生成あるいは吸収していることを示唆するもので

ある．

5.1 実験方法

5.1.1 被験者

健常成人男性 6名A～D，I，J（22.6±1.5歳，172±7[cm], 60.5±10.2[kg]）が実験にボラン

ティアで参加した．被験者には，予め実験の趣旨，内容について十分な説明を行い，本人か

ら実験参加の同意を得た．実験は大阪大学基礎工学研究科倫理委員会の承認の下，委員会が

定める所定手続きに従い，遂行された．

5.1.2 運動計測

被験者は 9通りの傾斜角度（地面から進行方向に，0，±3，±6，±9，±12[deg]）を保ったト

レッドミル（SportsArt Fitness T650m）上で，速さ 4[km/h]で 15秒間，歩行運動を行った．

被験者の左下肢主要筋群に筋電位計測用電極を貼り付け，有線筋電計（日本光電工業（株），

WEB-5000）もしくは無線筋電計（日本光電工業（株），WEB-7000）により，運動中のEMG

信号を 1000[Hz]で計測した．選択した筋は，Fig. 2.1Aに示す 8筋である．また，被験者は

左足裏に 3軸フォースプレート（テック技販（株），M3D）を装着し，床反力を 100[Hz]で

計測した．さらに，光学式モーションキャプチャーシステム（NaturalPoint，OptiTrack）に

より，股関節，膝関節，足関節，爪先の運動学情報を 100[Hz]で計測した．EMG信号計測シ

ステム，床反力計測システム，運動学計測システムは同期している．

5.1.3 データ処理

計測されたEMGはバンドパスフィルタリング（10-450[Hz]）（筋電解析で標準的に行われ

ている処理である [69]），整流化，平滑化を行った後，最大随意収縮時のEMG（MVC）で除
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することでEMGを正規化（%MVC）した．MVCについては，理学療法として一般的な徒

手筋力検査によりEMGを計測し [70]，同様のフィルタリング，整流化，平滑化を行った後，

その最大値をMVCとした．さらに，左足裏の垂直抗力をもとに EMGデータを左脚踵接地

から再接地までの 1歩行周期ごとに 10歩行周期分切り出し，スプライン補間により各周期

のデータを 0～1000[‰]に正規化した．これらの各正規時間の標本平均をとることで，各周

期における筋活性レベルの平均化を行った．以上の処理による%MVCをmi(i = 1, · · · , 8)と
した．さらに，EMGから平衡点と剛性の情報を抽出するために，筋拮抗比 ri(t)と筋拮抗和

si(t) (i = 1, · · · , 4)を%MVCを用いてTable 2.1のように算出した．さらに，動径，偏角方

向のシナジースコアwR, wΦと剛性スコア kR, kΦをそれぞれ算出した．

5.1.4 重心の力学的エネルギーの算出

本研究の目的は，坂道歩行中の力学的エネルギーの増減のメカニズムを平衡点と剛性の観

点から考察することである．そこで，単位質量当たりの重心の運動エネルギーKE[J/kg]と

位置エネルギーPE[J/kg]を左の股関節の前後方向の位置 x[m]と上下方向の位置 y[m]を用い

て，近似的に以下のように算出した．

KE(t) =
1

2
{(ẋ+vtcosψ)2+(ẏ+vtsinψ)

2} (5.1)

PE(t) = g(y+

∫ t

0

vtsinψdτ) (5.2)

ここで，x, y は左踵接地時（歩行周期 0[%]）の左の股関節位置が原点であり，それぞれ前

方と上方が正，vt[m/s]はトレッドミルのベルトの速度，ψ[rad]はトレッドミルの傾斜角度，

g[m/s2]は重力加速度である．

5.2 結果

本節では，まず，坂道歩行中の重心の運動エネルギーと位置エネルギーの変化について述

べる．次に，タスク中の筋活動の時系列パターンと筋拮抗比，筋拮抗和，シナジースコア，

剛性スコアの時間推移を示す．そして，hip actuation strategyと ankle actuation strategyを

本研究の筋協調の概念と対応させた上で，平衡点や剛性に寄与するパラメータの変化と力学

的エネルギーの変化の関係を定性的に評価する．最後に，エネルギーの入力が特に必要な上

り坂での歩行に限定した上で，平衡点や剛性に寄与するパラメータと力学的エネルギーの増

減の関係を定量的に評価する．

5.2.1 重心の力学的エネルギー

坂道歩行中の重心の運動エネルギーKEと位置エネルギー PEの時系列データの 1例（被

験者 I）をFig. 5.1A，Bに示す．0[deg]の平地歩行では，運動エネルギーと位置エネルギー

が互いに逆相であることがわかる．これは，歩行が倒立振子でよくモデル化されるように，

歩行ではエネルギー的に経済的な運動を実現するために運動エネルギーと位置エネルギーを

交換しているためである．±6，±12[deg]の上り坂や下り坂での歩行においても，傾斜により
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歩行周期全体を通して位置エネルギーは増加あるいは減少しているものの，運動エネルギー

と位置エネルギーが互いに逆相で変化している．したがって，先行研究で報告されているよ

うに [53]，坂道歩行においても運動エネルギーと位置エネルギーの交換がなされていること

がわかる．

次に，力学的エネルギーの増減を詳細に調べるために，Fig. 5.1の 0，±6[deg]について，

力学的エネルギーの軌跡（縦軸：運動エネルギー，横軸：位置エネルギー）をFig. 5.2に示

す．この図において，HCと書かれた黒い点が歩行相 0[%]の左踵接地であり，以降，矢印の

方向に歩行相 10[%]毎に灰色の点を描画している．TOは左爪先離地を意味し，傾斜角度に

依らず歩行相の約 60[%]である．また，図中の斜線はKE + PE = constとなる直線である．

力学的エネルギーの軌跡がこの直線と平行であるとき，力学的エネルギーは保存されている．

Fig. 5.2において，0[deg]の歩行では力学的エネルギーの軌跡がほぼ KE+PE=constの

直線上に存在している．これは，歩行周期全体に渡って力学的エネルギーが保存されていた

ことを意味する．6[deg]の歩行では，傾斜による位置エネルギーの増加により，歩行周期全

体を通して力学的エネルギーが増加している．しかし，力学的エネルギーは連続的に増加

するのではなく，力学的エネルギーがある程度一定になる区間と増加する区間が存在してい

る．重心の力学的エネルギーの生成・吸収は主に立脚によってなされるため，立脚期である

歩行相 0～60[%]に焦点を当てると，歩行相 0～10と 40～60[%]で力学的エネルギーの軌跡

がKE+PE=constの直線から大きく外れ，力学的エネルギーが特徴的に増加していることが

わかる．-6[deg]の歩行でも，力学的エネルギーがある程度一定になる区間と減少する区間が

存在している．同様に立脚期に焦点を当てると，歩行相 0～30と 50～60[%]で力学的エネル

ギーが特徴的に減少していることがわかる．この力学的エネルギーの保存と増加のタイミン

グはすべての被験者のすべての傾斜角度の坂道歩行でほぼ共通していた．これらの結果から，

坂道歩行では被験者間，傾斜角度間で共通の，力学的エネルギーが保存される相と筋活動に

より力学的エネルギーが生成・吸収される相が存在するといえる．
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5.2.2 筋活動

坂道歩行中の筋活動の時系列パターンを Fig. 5.3に，それらから算出された筋拮抗比と

筋拮抗和の時間推移をFig. 5.4に 1被験者分（被験者 I）示す．また，それらから算出され

たシナジースコアと剛性スコアをFig. 5.5に 1被験者分（被験者 I）示す．傾斜角度に応じ

てシナジースコアや剛性スコアが大きく異なっていることがわかる．たとえば，下り坂の歩

行では立脚中期である歩行周期の 40[%]あたりで動径方向のシナジースコアwRが他の歩行

のときに比べ小さな値をとっている．このことから，動径方向の平衡点が脚を伸ばす方向に

設定されていたといえる．また，下り坂の歩行で，踵接地直後（歩行周期 0[%]）と立脚中期

である歩行周期の 40[%]あたりで動径方向の剛性スコア kRが他の歩行に比べ増加している．

そのため，動径方向の剛性が増大していたといえる．これらの特徴はともに下り坂での歩行

において膝折れを防止するためのものであったと考えられる．
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5.2.3 力学的エネルギーの増減と平衡点，剛性の関係の定性的評価

歩行のストラテジーと筋協調

本研究の目的は，歩行時のエネルギーを入力する方法としてよく知られる hip actuation

strategyと ankle actuation strategyを筋協調の概念と対応させた上で，坂道歩行における力

学的エネルギーの増減のメカニズムを平衡点と剛性の観点から調べることである．そこで，

まずは hip actuation strategyと ankle actuation strategyを筋協調の概念と対応させる．hip

actuation strategyと ankle actuation strategyはそれぞれ，胴部をベースとして先導脚の股

関節の伸展トルクによりエネルギーを入力する方法と，後続脚の足関節の底屈トルクにより

エネルギーを入力する方法である [46, 47]．hip actuation strategyと ankle actuation strategy

は本研究の筋協調の概念を用いて次のように表現できる．すなわち，hip actuation strategy

は股関節を原点とする極座標系における足先の偏角方向の平衡点に寄与するシナジースコア

wΦと偏角方向の剛性に寄与する剛性スコア kΦに，ankle actuation strategyは足関節の平衡

点に寄与する筋拮抗比 r4と剛性に寄与する筋拮抗和 s4にそれぞれ対応する．以降では，これ

ら 4つのパラメータと力学的エネルギーの変動との関係性を調べる．足先の偏角方向の平衡

点と剛性に寄与するwΦ, kΦ，足関節の平衡点と剛性に寄与する r4, s4の時系列データをFig.

5.6に示す．図中の色付けされた相は，上り坂の歩行において力学的エネルギーが特徴的に

増加する相（歩行相 0～10と 40～60[%]）である．

上り坂

ここでは，上り坂の歩行での力学的エネルギーの増加メカニズムを平衡点，剛性の観点から

定性的に調べる．まず，歩行相 0～10[%]の力学的エネルギーの増加に注目する．Fig. 5.6A

より，上り坂の歩行では左踵接地（歩行相 0[%]）直後において wΦ が小さいことがわかる．

これは，上り坂の歩行では踵接地直後に偏角方向の平衡点を他のタスクより後方へ移動させ

ており，偏角方向の位置偏差が増大していたことを意味する．さらに，Fig. 5.6Bにおいて，

上り坂の歩行で左踵接地直後に kΦ が非常に増大しており，偏角方向のサーボゲインが増大

していたことがわかる．これらのことから，歩行相 0～10[%]で偏角方向の位置偏差もサー

ボゲインも大きかったといえる．したがって，歩行相 0～10[%]の力学的エネルギーの増加の

一因は偏角方向の運動といえる．実際，先行研究においても上り坂の歩行では，踵接地直後

に先導脚の股関節が大きなエネルギーを生成することが示されている [54]．

次に，歩行相 40～60[%]の力学的エネルギーの増加に注目する．Fig. 5.6C，Dより，上

り坂の歩行では歩行相 40～60[%]において r4と s4が他のタスクよりも大きいことがわかる．

これは，足関節の平衡点が底屈側に設定されていたことと，足関節の剛性が高かったことを

意味する．そのため，歩行 40～60[%]で足関節の位置偏差もサーボゲインも大きかったとい

える．したがって，歩行相 40～60[%]の力学的エネルギーの増加の一因は足関節の運動とい

える．先行研究においても上り坂の歩行では，足関節のケリによるエネルギーの生成は平地

や下り坂の歩行に比べて非常に大きいことが示されている [54]．なお，歩行の左右の対称性

から，歩行相 0～10と 50～60[%]の力学的エネルギーの増加にはそれぞれ右脚の足関節の運

動と偏角方向の運動も寄与している．
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Fig. 5.6 Time series data of variables contributing to EP or stiffness of the representative subject
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下り坂

ここでは，下り坂の歩行での力学的エネルギーの減少メカニズムを平衡点，剛性の観点か

ら定性的に調べる．ただし，歩行の左右の対称性を考慮して，歩行相 0～30[%]のみに焦点

を当てる．Fig. 5.6Aより，下り坂の歩行では左踵接地時（歩行相 0[%]）においてwΦが上

り坂の歩行のものよりも大きいことがわかる．これは，下り坂の歩行では上り坂の歩行に比

べ偏角方向の平衡点が前方に設定されていたことを意味する．そして，足先が後方へ移動す

る踵接地直後において足先平衡位置が足先位置より前方に存在したことで，エネルギーが吸

収されたといえる．実際，先行研究においても下り坂の歩行では，踵接地直後に先導脚の股

関節がエネルギーを吸収することが示されている [54]．したがって，歩行相 0～30[%]の力学

的エネルギーの減少の一因は左脚の偏角方向の運動といえる．

5.2.4 力学的エネルギーの増減と平衡点，剛性の関係の定量的評価

本項では，エネルギーの入力が特に必要な上り坂での歩行に限定した上で，力学的エネル

ギーの増加のメカニズムを平衡点や剛性の観点から定量的に調べる．前項の結果より，上り

坂の歩行において，（1）歩行相 0～10[%]の力学的エネルギーの増加（Fig. 5.2，6[deg]参照）

の要因は左脚の足先の偏角方向の平衡点に寄与するシナジースコアwΦと剛性に寄与する剛

性スコア kΦであり，（2）歩行相 40～60[%]の力学的エネルギーの増加（Fig. 5.2，6[deg]参
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照）の要因は左脚の足関節の平衡点に寄与する筋拮抗比 r4と剛性に寄与する筋拮抗和 s4で

あると仮説を立てた．この仮説を定量的に検証するために，力学的エネルギーの増加量と平

衡点，剛性の相関を調べる．そこで，各傾斜角度の歩行相 0～10[%]のwΦ, kΦの時間平均の

被験者間平均を横軸に，歩行相 0～10[%]にかけての力学的エネルギーの増加量∆KE+∆PE

の被験者間平均を縦軸にプロットした図を Fig. 5.7A，Bに，歩行相 40～60[%]の r4, s4の

時間平均の被験者間平均を横軸に，歩行相 40～60[%]にかけての∆KE+∆PEの被験者間平

均を縦軸にプロットした図をFig. 5.7C，Dにそれぞれ示す．図中のエラーバーは被験者間

の標準偏差であり，破線は回帰直線である．
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Fig. 5.7Aより，w̄Φと∆KE+∆PEの間に強い負の相関（r=-0.87，p<0.05）があること

がわかる．また，Fig. 5.7Bより，k̄Φ と∆KE+∆PEの間に非常に強い正の相関（r=0.97，

p<0.01）があることがわかる．したがって，上り坂の歩行における，歩行相 0～10[%]の力学

的エネルギーの増加は足先の偏角方向の平衡点と剛性の影響によるという仮説は妥当であっ

た．すなわち，傾斜角度の増加とともに平衡点を後方に設定することによる位置偏差の増大

と剛性の増大により必要なトルクを生成していたといえる．この点に関して本結果は，傾斜

角度の上昇に伴い踵接地直後の股関節が生成するエネルギーが増加することが示されている

先行研究 [54]と一致する．

Fig. 5.7C，Dより，r̄4や s̄4と∆KE+∆PEの間に非常に強い正の相関（ともに r=0.97，

p<0.01）があることがわかる．したがって，上り坂の歩行における，歩行相 40～60[%]の力

学的エネルギーの増加は足関節の平衡点と剛性の影響によるという仮説は妥当であった．す

なわち，傾斜角度の増加とともに平衡点を底屈側に設定することによる位置偏差の増大と剛

性の増大により必要なトルクを生成していたといえる．この点に関して本結果は，傾斜角度

の上昇に伴い足関節が生成されるエネルギーが増加することが示されている先行研究 [54]と

一致する．

5.3 考察

本研究では，hip actuation strategyと ankle actuation strategyを筋協調の概念と対応させ

た上で，坂道歩行における力学的エネルギーの増減のメカニズムを平衡点と剛性の観点から

調べた．そして，エネルギーの入力が特に必要な上り坂での歩行において，股関節を中心と

する極座標系における足先の偏角方向の平衡点と剛性に寄与するパラメータや足関節の平衡

点と剛性に寄与するパラメータと重心の力学的エネルギーの増加に強い相関があることがわ

かった．

運動生理学の分野において，hip actuation strategyは高齢者が，ankle actuation strategy

は若年者が主に用いる歩行戦略であるという報告がされている [48]．一方，本研究では坂道

歩行では足関節の平衡点と剛性だけでなく，足先の偏角方向の平衡点と剛性の調整が力学的

エネルギーの生成や吸収に重要な役割を果たすことを示した．そのため，坂道歩行では hip

actuation strategyと ankle actuation strategyを巧みに共存させていることが示唆される．歩

行において，両ストラテジーが共存していることを示唆する結果は他の研究でも得られてい

る．Lenziらは，歩行中に股関節のみをアシストしても，股関節と足関節の筋活動が著しく

減少することを示している [75]．この結果は，歩行に必要な力学的エネルギーを得るために

hip actuation strategyと ankle actuation strategyの両方が使用されており，それらが相互に

作用していることを示唆するものである．一方，エネルギー効率の観点から両ストラテジー

を評価すると，ankle actuation strategyのみを使用した方が hip actuation strategyのみを

使用するより 4倍も経済的であるとされる [47]．このことを踏まえると，歩行において両ス

トラテジーが共存することを示唆するこれらの結果は，ヒトが単にエネルギー効率の最大化

を規範とした運動を行っているわけではないことを示唆している．

本研究では，坂道歩行での力学的エネルギーを生成・吸収するための，筋協調を用いた平

衡点や剛性の制御を示した．本研究の成果は筋骨格ロボットの制御や人工筋駆動のロボット
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装具の制御などに応用できると考えられる．実際，筆者のグループは過去の研究において筋

協調に基いて平衡点や剛性を制御することで，筋骨格ロボットにペダリングを行わせること

[76]や適応速度に優れた人工筋駆動の装具支援を実現すること [77]に成功している．
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第 6章 結言

本研究では，ヒトの運動制御に関する有力な仮説である筋シナジー仮説と平衡点仮説（λ

モデル）に着想を得て，日常的に重要な移動動作である歩行や走行のメカニズムを，筋協調，

平衡点，剛性の観点から考察した．

まず，第 2章で，EMGから平衡点と剛性の情報を抽出するために筋拮抗比と筋拮抗和と

いう概念を導入した．そして，それらを用いた，物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法と

平衡点・剛性の推定法について述べた．

次に，第 3章では，筋シナジーが平衡点の制御に果たす役割に焦点を当てた上で，筋シナ

ジーに関する先行研究の，（1）平衡点と剛性という情報を考慮していない，（2）筋シナジー

の機能的役割を定量的に評価できていない，という 2つの問題点の解決を試みた．そして，

物理モデルに基づく筋シナジーの抽出法を用いて，日常的に重要な下肢運動である歩行，走

行，坂道歩行から平衡点の制御に関わる筋シナジーを抽出した．その結果，（1）矢状平面内

の歩行，走行，坂道歩行中の筋活動は被験者間，タスク間で不変の 2つの筋シナジーの重ね

合わせで約 90[%] を表現でき，（2）それら 2つの筋シナジーはそれぞれ股関節を中心とする

極座標系において足先平衡点を動径方向あるいは偏角方向にのみ変動させる機能を有すると

いうことが示された．運動学的にも動力学的にも異なる歩行，走行，坂道歩行に不変の筋シ

ナジーが存在したという本結果は，歩行や走行に留まらない下肢運動全体での筋シナジーの

不変性を示唆するものである．

第 4章では，これまでに平衡点軌道の実態がほとんど解明されていない下肢運動の，特に，

筋活動が大きいためEMGを計測しやすい走行に焦点を当てた上で，物理モデルに基づく手

法を用いて，走行中の足先平衡点軌道の推定を行った．そして，推定された足先平衡点軌道

の物理的意味を考察することで，推定された足先平衡点軌道の妥当性を間接的に評価した．

また，足先平衡点の接線速度はガウス関数で表現される 5個程度の速度パターンの重ね合わ

せで表現可能であり，走行速度からガウス関数のパラメータを回帰的に算出することで，接

線速度を予測できることを示した．5個程度のガウス関数のパラメータを走行速度に応じて

規則的に調整することで，一見複雑そうな足先平衡点軌道を生成できるため，平衡点軌道の

生成メカニズムは見かけよりも単純なものである可能性が示唆される．

第 5章では，筋協調の概念を，歩行のエネルギー入力の方法として知られる hip actuation

strategyと ankle actuation strategyに対応させた上で，坂道歩行における力学的エネルギー

の増減のメカニズムを平衡点と剛性の観点から調べた．そして，（1）坂道歩行中の力学的エ

ネルギーの増減のメカニズムを，股関節を中心とする極座標系における足先の偏角方向の平

衡点と剛性および足関節の平衡点と剛性によって定性的に説明し，（2）上り坂での歩行にお

いて，それらの平衡点や剛性と力学的エネルギーの増加量の間には強い相関があることを示

した．これらの結果は，筋協調によって平衡点と剛性を調整することによる hip actuation

strategyと ankle actuation strategyを用いて，坂道歩行に必要なエネルギーを生成あるいは

吸収していることを示唆するものであるといえる．
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以上のように，本研究では，様々な下肢運動のメカニズムを筋協調，平衡点，剛性の観点

から考察した．今後は，提案手法の妥当性の評価をさらに精緻なものにするとともに，本研

究で得られた結果を運動支援やリハビリテーションの分野に応用していきたいと考えている．
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附章 A 代表被験者以外の足先平衡点の接線速度の解析結果

本章では，第 4章で述べた足先平衡点の接線速度の解析について，代表被験者以外の結果

を示す．考察等については第 4章を参照されたい．
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A.1 被験者A
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Fig. A.3 Results of prediction in subject A. EP tangential velocity |vEP| was predicted as overlap

of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.4 Stick pictures of subject A. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.5 Overlap of the gauss functions in subject B. EP tangential velocity |vEP| was fitted as

overlap of gauss functions.
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Fig. A.7 Results of prediction in subject B.EP tangential velocity |vEP| was predicted as overlap

of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.8 Stick pictures of subject B. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.9 Overlap of the gauss functions in subject C. EP tangential velocity |vEP| was fitted as

overlap of gauss functions.
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Fig. A.10 Parameters of extracted gauss functions of subject C.
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Fig. A.11 Results of prediction in subject C. EP tangential velocity |vEP| was predicted as

overlap of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.12 Stick pictures of subject C. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.13 Overlap of the gauss functions in subject D. EP tangential velocity |vEP| was fitted

as overlap of gauss functions.

91



2015/11/23

1

8

A
m

p
li

tu
d

e 
[m

/s
]

0

A1

8

A
m

p
li

tu
d

e 
[m

/s
]

0

A2

8

A
m

p
li

tu
d

e 
[m

/s
]

0

A5

8

A
m

p
li

tu
d

e 
[m

/s
]

0

A3

8

A
m

p
li

tu
d

e 
[m

/s
]

0

A4

30

M
ea

n
 [

-]

10

 1

46

M
ea

n
 [

-]

26

 2

110

M
ea

n
 [

-]

90

 5

76

M
ea

n
 [

-]

56

 3

92

M
ea

n
 [

-]

72

 4

12

S
D

 [
-]

0

!1

12

S
D

 [
-]

0

!2

12

S
D

 [
-]

0

!5

12

S
D

 [
-]

0

!3

12

S
D

 [
-]

0

!4

f1

f2

f4

f5

f3

Amplitude Mean
Standard

deviation

9 117

Speed [km/h] Speed [km/h] Speed [km/h]

9 117 9 117

Fig. A.14 Parameters of extracted gauss functions of subject D.
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Fig. A.15 Results of prediction in subject D. EP tangential velocity |vEP| was predicted as

overlap of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.16 Stick pictures of subject D. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.17 Overlap of the gauss functions in subject F. EP tangential velocity |vEP| was fitted

as overlap of gauss functions.
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Fig. A.18 Parameters of extracted gauss functions of subject F.
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Fig. A.19 Results of prediction in subject F. EP tangential velocity |vEP| was predicted as

overlap of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.20 Stick pictures of subject F. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.21 Overlap of the gauss functions in subject G. EP tangential velocity |vEP| was fitted

as overlap of gauss functions.
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Fig. A.22 Parameters of extracted gauss functions of subject G.
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Fig. A.23 Results of prediction in subject G. EP tangential velocity |vEP| was predicted as

overlap of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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Fig. A.24 Stick pictures of subject G. Gait phase is color-coded corresponding to gauss functions.
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Fig. A.25 Overlap of the gauss functions in subject H. EP tangential velocity |vEP| was fitted

as overlap of gauss functions.
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Fig. A.26 Parameters of extracted gauss functions of subject H.
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Fig. A.27 Results of prediction in subject H. EP tangential velocity |vEP| was predicted as

overlap of gauss functions calculated by means of linear regression analysis.
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