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Moving independently is serious wish for people with walking disability, thus, so is the development of
walking assistance robotic-suit. To make this happen, a compact and simple control theory which predicts
walking motion is proposed based on strategies derived from variable stride-width control. To verify the
accuracy of our proposing method, stride-width estimation, walking experimentations with level ground,
up/down slope and stairs are performed.
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1. はじめに

本稿では，人の失われた歩行機能を補償する装具の開
発の一環として，人の歩行に利用可能且つ安全な歩行を
持続する制御手法について提案する。近年，人の動作補
助を目的としたパワーアシスト技術の重要性が高まって
いる (1) (2)。
人の歩行機能補助を目指すには，人の歩行動作がどの

ような手法によるものであるかを明らかにしなければな
らない。さらに，見出した歩行制御系を機械的に実現し，
人の歩行動作において違和感なく実装されなければなら
ない。
したがって，本研究では，人が行う歩行動作がどのよ

うな制御のもとに行われているかについて考察し，理論
的な歩行安定条件の導出に基づく歩行制御システムの検
証と被験者実験による歩行解析に基づき，人の歩行補助
に応用可能な手法を開発する。歩行安定化制御において
標準的な手法として ZMP評価法が広く認識されている
が，エネルギー効率が良く少ない計算量で歩行安定化が
可能な歩幅制御手法の研究 (3) (5) が近年注目されつつあ
る。本研究では，可変歩幅制御に着目した歩行安定化シ
ステム及び着床歩幅推定法を提案する。
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本研究で提案する可変歩幅制御による歩行安定化シス
テムでは，健常な脚の歩行中の運動を基に，機械補助を
受ける側の脚の踏み出し位置を，歩行安定化を考慮した
適切な位置となるように逐次更新させるものである。こ
れまでの歩行制御にみられた足首トルク主体の制御とは
異なり，歩幅に着目したアプローチによる手法である。
本稿においては，遊脚中の軌道生成については言及せ

ず，提案する手法により算出される踏み出し位置が健常
者の歩行中の着床位置と同等となることを被験者を用い
た実験検証により示す。

2. 歩行の数式化

〈2・1〉 歩行モデルの定義 歩行モデルの定義には
様々な手法が用いられている。線形化を用いた歩行モデ
ルの場合，その多くは倒立振子近似モデルに帰着させる
手法が主である (4) (5) (6)。本研究もその倒立振子近似モ
デルへの帰着を採用している。本歩行モデルで行う制御
の目的は，歩行時に上半身の姿勢を一定に保ち，常に片
足支持で一定時間ごとに脚の切替えを行い，歩行速度を
安定にすることである。簡単のため，モデルは，矢状面
(進行方向を含む面)に限定する。また，仮定として歩行
モデルにおいて足の持つ質量は無視する。歩行モデルを
図 1に示す。

〈2・2〉 歩行モデルの離散化と歩行安定化アルゴリズム

の導出 ヒトの歩行は簡略化により逆さ箒の原理 (倒
立振子モデル)に近似できることが分かっている。脚の
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図 1 歩行モデルの概要
Fig. 1. Human walking model.

倒れこみ角度の状態変数 (φ, φ̇)を以下のように表す。[
φ̇

φ̈

]
=

[
0 1
g
l 0

][
φ

φ̇

]
· · · · · · · · · · · · · · · · (1)

歩行を離散時間系の運動であると捉え，１歩踏み出す
のに必要な時間 T をサンプリング時間として，式 (1)を
離散化する。

φD[k + 1] =

[
φend[k + 1]
φ̇end[k + 1]

]

=

[
cosh bT 1

b sinh bT

b sinh bT cosh bT

]
φD[k] −

[
cosh bT

b sinh bT

]
uD[k](2)

=

[
cosh bT 1

b sinh bT

b sinh bT cosh bT

] [
φst[k]
φ̇st[k]

]
· · · · · · · · · · · · · · ·(3)

ここで，b2 = g
l で表せ, g, l, T はそれぞれ重力定数，

脚長，サンプル時間である。φend[k], φst[k]は図 2に示
すような，歩容の構成を示すものである。
デジタル制御の概念であるため，脚の振り出しは瞬時

に行えることが前提となり非現実的である。しかしなが
ら，式 (3)が示す状態は T 秒先の予測であり，T を可変
にし次の着床まで逐次推定を行うことが可能である。こ
れにより，歩行中の不意な外乱による歩容の変化に柔軟
な推定となる。uD[k]は，切り替える直前の φを推定し
た状態を φend[k]として，式 (4),(5)となる。

uD[k] = h1(φend[k] − φr

2
) + h2(φ̇end[k] − v0

l
) + φr · · (4){

h1 = 1 − λ1λ2

h2 = {(1 + λ1λ2) cosh bTs − λ1 − λ2}/(b sinh bTs)
(5)

ここで，λ1, λ2は離散系における任意の極である。φr, v0

はそれぞれ，目標歩幅，目標前進速度である。Tsは，一
歩にかける時間である。この線形化モデルによるコント
ローラをに用いたシミュレーション結果を図 3に示す。
目標歩幅を 0.4[rad]とし，目標速度は後述の式 (7)を用
いて算出する。時刻 9.3秒において外乱 0.5 (×ml2[N])
を印加した。極 λ1, λ2共に 0.2とした。静止した状態か

uD
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図 2 支持脚切替え時の歩行モデル
Fig. 2. Changing leg model.
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図 3 外乱抑圧特性：極配置 0.2
Fig. 3. Simulation result on walking model (pole

assigned at 0.2) with disturbance.

ら，目標値にむけて徐々に歩幅を広げながら歩行を開始
し，外乱が加わった状態でも安定した歩行を続けている
ことがわかる。
〈2・3〉 歩行パラメータの決定法 歩行において，必
要となる制御入力は，目標前進速度 v0 と目標歩幅 φr，
そして１歩あたりの時間 Ts であることに着目する。本
節では，この 3つのパラメータを歩行パラメータと呼ぶ
ことにする。歩行パラメータは，普段私達の歩行におい
ても重要なパラメータである。前節では，歩行パラメー
タをそれぞれ独立に設定していた。しかし，v0, φr, Ts

は，独立ではなく，相互に作用し合っている。直感的に
は，狭すぎる歩幅では，速く移動できないことや，広す
ぎる歩幅では，低速での移動が困難であることなどが挙
げられる。
式 (3) を用いて表すと，安定した歩行では φ̇end[k +

1] = φ̇st[k]であることから，式 (6)が導かれる。

φ̇end =
b sinh bTs

1 − cosh bTs
φst → φ̇r · · · · · · · · · · · · · · · · · (6)

ここで，目標倒れ込み速度 φ̇r = v0/lである。歩行が安
定となる場合，φst → φr/2に接近すると考えられるか
ら，歩行パラメータの相互関係が示される。

φ̇r =
b sinh bTs

2(1 − cosh bTs)
φr · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · · (7)

式 (7)により，脚の歩幅 φr と一歩に掛かる時間 Tsから



目標となる歩行速度 φ̇r(= v0/l)の関係が一意に求まる。
以上より，McGhee氏らの提案した，歩幅制御による

歩行安定化手法 (5) を基礎にし，指定すべき目標値の歩
幅と歩行速度の関連性を提案した。これにより，歩行安
定化制御への入力は，歩幅もしくは歩行速度のどちらか
と一歩所要時間の 2つとなり扱いが簡便化された。

3. 人の目標歩幅・歩行速度の導出

φr uHm φR

s

φr φL

s

Brain

f -1

s

Human

Robot

f φend φend      Ts

.

f φend φend      Ts

. uD

uHm

uD

図 4 人の歩行を推定する歩行補助装具の制御フ
ロー概念図

Fig. 4. Walking stabilization control with esti-

mated human intention.

人がどのように歩行を行っているかについては今だ明
らかではないが，考えうる現実的な情報を使い，歩行へ
のフィードバックを行っていることは明白である。人が
歩幅を決定する方法について，大胆に線形化された制御
器を仮定し，図 4に示すシステムより，人が切り替える
歩幅を uHm として，

uHm = a1(φend − 1
2
φr) + a2(φ̇end − v0) + φr · · (8)

とする。これは前述の歩行安定化アルゴリズムで用いた
式 (4)であり，a1 = h1, a2 = h2である。意識中にある
目標歩幅を φr，目標歩行速度 v0，着床時にどれだけ倒
れ込んだかを φend，その角速度を φ̇endとしている。ま
た，理想的な歩幅とその時の歩行速度は相関があり，前
述の歩行パラメータ決定法 (式 (7))により，

v0/l � φ̇r =
b sinh bTs

2(1 − cosh bTs)
φr

とする。したがって，上述の二つの式より，歩行安定化
アルゴリズムで用いるべき目標歩幅を次式で得る。

φ̂r = (uHm−a1φend−a2φ̇end)/(1−a1

2
+

a2b sinh bTs

2(1 − cosh bTs)
)

(9)
フィードバックゲイン a1, a2を適切に設定することで，
使用者ごとの歩容の違いにあわせられるものと考える。
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図 5 歩行計測装具
Fig. 5. Sensor-suit for gait analysis.

4. 歩行の解析

前節までに議論・数値計算により歩行安定化の実用的
なアルゴリズムとして紹介した手法の有効性を実際の歩
行において検証する。応用対象には，片脚歩行補助タイ
プとし，健常な片方の脚の歩行を計測し，そこから諸所
の計算過程を経て着床すべき歩幅を実現するプロセスを
適用する。
本節では，ヒトの行う歩行が安定化を目的としたシス

テムで構成されているものとみなせ，このシステムが本
研究で提案する歩行安定化手法と同様の特性をもつシス
テムであることを示す。

〈4・1〉 歩行の計測 本研究で扱う歩行は，前後方
向を考慮する矢状面を対象としている。したがって，歩
行に関する情報は股関節の前後振り角，膝関節の曲げ角
を取得する。図 5に本研究で使用する下肢用関節角計測
器を紹介する。
この計測器の特徴は，高密度のパルスエンコーダの使

用によりモーションキャプチャーに比べ関節角度を速い
応答で高精度に得られることや，使用環境の制限が少な
いことや，装着が容易であることである。また，腰の両
側にジャイロセンサーを備え，上体振れ角度を左右独立
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図 6 歩行計測データ
Fig. 6. Original data from sensor-suit: 10 seconds

walking on level ground.
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図 7 倒立振子モデルに対応の歩行計測データ
Fig. 7. Transformed result by inverted pendulum

model from original data.

に計測し，股関節振り角度の補正に利用している。
10秒間の歩行による股関節，膝関節の結果を図 6に

示す。上段がフットスイッチによるON/OFF信号であ
り，上二段目は股関節角度の結果，三段目が膝関節角度，
下段が上体振れ角である。
これら諸情報は，そのままでは歩行運動を示す有用な

情報とはなっていない。歩行を計測した関節情報を倒立
振子モデルでの運動に変換する。変換において最も重要
な変換はひざ関節角度を，腰関節軸から脚先端までの距
離に変換することである。つまり，どの地点を支点にし
てどの程度の高さを持って倒れこんでいるかという情報
に置き直すのである。
図 6を倒立振子モデルに変換すると図 7で表される。

表 1 計測器仕様
ジャイロセンサ EWTS82(松下電器)

感度 20mV/(deg/s)

ロータリーエンコーダ E6H-CWZ6C(オムロン)

3600 パルス/R

フットスイッチ コードスイッチ (ブリジストン)
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図 8 人の歩行と倒立振子モデルの挙動比較
Fig. 8. Comparison between human gait and in-

verted pendulum dynamics.

倒立振子モデルでは，膝関節などの概念はなく，脚付け
根から床面に接触する足先までの振り角と長さで表さ
れる。上段がフットスイッチの切り替えを示し，上二段
目は振子に近似された脚の振り出し角度を示している。
前方に振り出され着床し滑らかに後方へ遷り再び前方に
振り出されている様子が分かる。上三段目は振子の長さ
であり遊脚期に屈曲が起こっていることが分かる。下段
は振り出しの角速度であり，脚左右それぞれの着床時の
速度が滑らかに繋がり，歩行速度を表していることが分
かる。

〈4・2〉 歩行運動と倒立振子モデルの類似性 歩行
が倒立振子モデルと酷似している様子を図 8に示す。上
段は平坦面での歩行実験時の振り出し角度と倒立振子モ
デルシミュレーションとの比較であり，中段は上り坂，
下段は下り坂での比較を示している。歩行実験において
着床時の状態を初期値として用いてシミュレーションを
行っており，非常に良く似た結果となっていることが分
かる。このことから，歩行と倒立振子モデルの類似性が
明らかとなる。

5. 歩行安定化アルゴリズムによる歩幅推定の精
度検証

〈5・1〉 平坦面での推定精度の検証 前節までに理
論的に安定化可能な歩行制御法を構築し，人の歩行を計
測する環境を紹介した。人の歩行動作が本稿で構築した
歩行制御法と同質のものであれば，人の歩行中の歩幅を
推定できる。
式 (9)による使用者の意思推定を踏まえた歩幅推定法

を実際の歩行に用いて，推定結果の精度検証を行う。検
証方法は，健常者の歩行実験より利き足の動きから他方
の着床歩幅を正確に推定し得るかを脚の振り出し角度に
て調べる。
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図 9 平坦面歩行推定結果
Fig. 9. Stride estimation result on level ground.

図 9に歩行データの解析を行った結果を示す。これは，
両脚の振り出し角度のみ示したものである。平坦面をお
よそ 10秒間歩行したものであり，静止状態から利き足
である右足から歩行を開始している。図中，“AbleSide”
は利き足の振り出し角度，“Supported” は推定される
脚，“Estimated-Final angle” は利き足の最終角度推定
値，“Estimated result” は着床歩幅推定値である。着
床の後の推定値は実際の歩幅に置き換えられる。
図中上段には比較対象として，式 (9)による目標歩幅

計算をせずに利き足で踏み出した歩幅 uHm をそのまま
目標値として使用した結果を示している。これに対し下
段には本研究で提案する手法を用いた着床歩幅推定を
行った結果を示した。実際の着床の時点での歩幅推定値
と実際の値との差が，図中の “Estimation Error” の枠
内で示されている。
この検証により明らかになったことは，歩幅のみから

の推定よりも式 (9)を用いて目標歩幅を計算してからの
歩幅推定に精度向上が見られたということである。uHm

を目標値として使う場合でも制御量が無視できるほど理
想的な歩行が行えている場合には，推定値は実際の値に
近づく。
図 10では，意図的に後退しようとした例を紹介する。

6秒時点で利き足が前方に着床した後に前方へ進まずに
後退をはじめている。このような場合においても提案す
る歩幅推定手法では，状態の変化に合わせ歩幅を狭める
または後方へと修正される。
人の歩行自体が理論的に正確な歩行である保障はなく，

常に完全な推定が行えるとは言い切れないが，目標歩幅
推定を施した歩幅安定化アルゴリズムが人の歩幅決定感
覚と良好な一致を示していることが確認できる。

〈5・2〉 下り坂での推定精度の検証 斜度が 8.5◦の
下り坂での歩行における歩幅推定精度についても検証を
行う。はじめの 2歩で平坦面を通り，利き足による 3歩
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図 10 平坦面でのよろめきのある歩行での推定
Fig. 10. Stumble gait estimation result on level

ground.
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図 11 下り坂歩行推定結果
Fig. 11. Stride estimation result on down slope.
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図 12 登り坂歩行推定結果
Fig. 12. Stride estimation result on up slope.

目から 6歩目において 2mの道のりの坂を下り，7歩目
以降は平坦面上となる。実験結果を図 11に示す。
平坦面から下り斜面へと歩行環境が変化した場合でも，

提案手法が比較対象と比べても高い精度を保っているこ
とが分かる。

〈5・3〉 登り坂での推定精度の検証 登り坂での歩
行における歩幅推定精度についての検証を行う。下り坂



図 13 階段環境での歩行補助の可能性
Fig. 13. Possibility of walking assist on steps.

での実験と同様に，はじまりの 2歩で平坦面を通り，3
歩目より登り斜面へと進む。7歩目において平坦面へと
移り，一旦停止した後に 4歩後退している。
平坦面から登り坂の複合した環境や進行方向の変化に

おいても提案手法による歩幅推定は高い精度を維持でき
ている。

〈5・4〉 階段での推定精度の検証 階段昇降は平坦
での歩行とは違い，脚の伸縮運動が大きいことから一般
的には運動モデルは異なっている。階段を下る歩行につ
いては，従来型の受動義足でも実現可能であったが昇り
方向を補助する機能は実現されていない。しかし，歩幅
について言及するならば，本手法は平坦環境と階段環境
を区別なく適用可能である。図 14に階段を上る際の歩
行データと歩幅推定結果を示す。比較のために，前述と
同様に，利き足である右足の着床時の歩幅 uHm をその
まま目標値とした結果 (図中の w/o human intention)
も示す。
階段昇降において，利き足歩幅をそのまま目標値とす

ると，両脚着床時の姿勢を前後均等な角度となるように
歩行を修正しようとしてしまう。しかし，図 14に示さ
れるように階段環境下では前方に歩幅が偏っている。こ
れは，階段歩行中では主に歩行速度を減速させる意図が
働いているからである。このような意図を汲むためには，
歩幅の他に，姿勢も考慮に入れる必要があり，目標歩幅
計算 (式 9)を行うことによりそのような意図を含めた歩
幅推定を行っている。
平坦面での歩幅推定と同様に推定変動の少ない良好な

歩幅推定が行われている。

6. ま と め

本研究ではヒトの歩行を装着式の計測装具を用いて計
測し，歩行安定化アルゴリズムに基づく歩幅推定の推定
精度検証を行った。
平坦面・坂道・階段という日常に存在する主要な環境

を取りあげ，本研究では直進方向において実用的な推定
が可能であることを示した。直進方向については，直立
姿勢からの歩き出しから停止までの一連の歩行を精度良
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図 14 階段環境：昇り歩行推定結果
Fig. 14. Stride estimation result on steps.

く予測可能であり，後方へ着床しなければならない不安
定な状況でも的確にこれを推定し歩行を立て直すべき歩
幅を予測でき，ヒトの歩行機能を代行しうるシステムと
して本提案手法が有効であることが示された。
歩行を実現するためには，振り出す角度と床面までの

距離の両方が必要である。本研究では，振り出す角度の
決定手法について提案したものであり，脚長を決定する
ことが課題として残されている。
本研究の最終的な目標は，歩行困難者に対する歩行機

能補助を行える装具の開発である。本稿はそのための道
筋の一部分であり，安全な歩行を実現するための歩幅推
定法を提案している。使用者の片脚のみに支障がある場
合には，健常な脚はそのままに自由な運動を行わせ，そ
の運動情報を基に歩行補助装具が支障のある片脚を補助
する。両脚に不自由を持つ場合にも本提案手法を用いた
歩行補助が実現可能であると考える。
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