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第 1 章 緒言 
 
1．1 研究の背景 

 

脳卒中のような疾病に起因する歩行障害に対するリハビリテーションは，患者の

ADL (Activities of Daily Living) 向上と社会復帰を図るために重要である．運動機能の

回復のためのリハビリテーションは，主に免許資格を必要とする医者や理学療法士の

経験に基づいて行われてきた．そのため，技量について一定の保証はなされているも

のの，回復に対する実際の力量にはばらつきがあるものと考えられる．一方，患者側

においても障害の箇所や程度は千差万別であり，定型的に患者に対応することが可能

な方法は存在しない．従って，個々の患者の症状に合わせて最適なリハビリテーショ

ンを行なう必要があるが，先に述べた施術者の個々の経験により，受けられるリハビ

リテーションの質が左右されているのが現状である．また，日本脳卒中学会が定める

ガイドライン(1)によれば十分なリスク管理のもとに急性期から積極的なリハビリテー

ションを行なうことが強く勧められており，ますます安定的に質の高いリハビリテー

ションを行なえる環境が求められている． 

施術者の個々の経験に左右されることなく，安定的に質の高いリハビリテーション

医療を患者に提供するためには，客観的な指標となる数値データが必要である(2)．例

えば，歩行機能の回復を目的としたリハビリテーション中に，理学療法士らが患者の

下肢の関節モーメントの情報を把握する(3)ことは，リハビリテーションの指示を与え

る上で非常に有益である(4)．従来，下肢の関節モーメントは高速度カメラと床反力計

からなる光学式の三次元動作解析システムにより得られたデータを基に，逆動力学の

手法を用いて計算されてきた(5)-(9)．しかし，従来の計測システムは実験施設に固定す

る必要があり，計測可能な運動の種類や計測範囲などにも制限がある．また，床反力

計を数多く設置する場合，広範囲におよぶ実験施設が必要となり，費用も非常に高く

なるために実現可能性は低い．さらに，床面に設置された床反力計の間隔が，必ずし

も全ての被験者にとって最適に配置されているとは限らない．これらの問題は全て，

計測装置が計測場所に固定されていることに起因する． 

よって，従来の施設固定型の三次元動作解析システム(10)に代わり，被験者に計測装

置を取り付けることが可能なウエアラブルな運動計測装置を提案し，運動計測におけ

る様々な制約を解消することができれば，運動機能のリハビリテーションにおいて更
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なる発展が見込まれる．そこで，本研究では加速度センサ，ジャイロセンサ，地磁気

センサおよび力覚センサを統合したウエアラブルな運動計測装置の開発を行ない，そ

の計測装置に適した動力学解析手法を提案する．そして，開発した計測装置と提案し

た解析手法を組み合わせた，新たな動作解析システムとしての妥当性の検証について

論じる． 
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1．2 先行研究の概要および本研究の目的 

 

リハビリテーション医療の重要性がますます高まってきている近年，臨床歩行分析

研究の発展により，歩行や日常生活動作などに障害のある者に対して，最新の運動解

析システムを用いた機能評価やその応用が医療やリハビリテーションの分野で注目

されている(11)．人が姿勢を保持したり運動したりする際，足趾は床をつかむ様にバラ

ンスをとり，足底には作用力と作用モーメントが働く．それらは立位バランスや歩行

障害の評価や治療において重要な指標となる(12)．よってパターン解析などで足底に作

用する力を測定する際，押圧方向だけでなくせん断力方向も測定し，足底に作用する

3 分力の分布情報を測定する必要があると考えられる．現在までに床反力を計測する

ための機器や手法が数多く研究，報告され，既にリハビリテーションやスポーツ工学

などの分野で用いられている物もあるが(13)-(18)，3 分力の分布情報を測定することがで

きる床反力計で現在実用化されているものは無い．そのため，人の運動計測を行なう

上で足底に生じる 3 分力を把握することは非常に有益である． 

他方，これまで歩行運動のリハビリテーションにおいては三次元動作解析システム

が用いられてきた(19)．このようなシステムは一般に赤外線カメラや高速度カメラのよ

うな光学式の計測装置を用いて被験者の動作を測定し，床反力計を用いて被験者が踏

んだ際の反力を測定する．これら測定データを用いることで被験者の歩行運動中に生

じる関節反力や関節モーメントが動力学を用いて計算され，リハビリテーションの指

標として用いられている．しかし，このような光学式の三次元動作解析システムを用

いる場合，各装置は計測場所に固定して使用するため，計測可能な場所や内容に様々

な制約が生じる．そのため，被験者は計測装置の設置条件に合わせて運動を行なわな

ければならず，本来の自然な動作が計測できない可能性がある(20)．従って，計測環境

に左右されることなく被験者本来の自由度の高い運動が計測可能な装置やシステム

が求められている．これまでに加速度センサやジャイロセンサ等の慣性センサを搭載

したウエアラブルな運動計測装置は存在する(21)-(22)が，実用的なウエアラブル床反力計

は未だ存在しない． 

そこで本研究では 24個(6×4)の 3軸力覚センサを配列した足底荷重計測器とセンサ

素子の出力を表示・保存するソフトウェアからなる足底荷重計測システムを用いて，

人が運動する際の足底と床との相互作用に注目し，接地面で足底に働く 3 分力の分布

情報の計測を行なう．そして，得られた 3 分力の分布情報を元にして，足底のうち人
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の運動の際に計測すべき領域を十分に含むように 3 軸力覚センサを配置した，実用的

で小型軽量な移動式床反力計の開発を行なう．開発した移動式床反力計の計測精度を

検証するために，従来の設置式床反力計を同時に用いて，人の運動時における床反力

を計測する．さらに，移動式床反力計と加速度センサ，ジャイロセンサおよび地磁気

センサからなるモーションセンサを統合した，ウエアラブルな運動計測装置を用いて

人の歩行運動を計測する．ウエアラブルな運動計測装置によって得られたデータを元

にして歩行運動中の人の姿勢を算出し，同時に計測に用いた光学式三次元動作解析シ

ステムによって得られた人の姿勢と比較することで，開発したウエアラブルな運動計

測装置の，人の姿勢に関する計測精度について検証を行なう．さらに，ウエアラブル

な運動計測装置に適した動力学解析手法を提案し，提案した動力学解析手法の妥当性

を検証するため，直線歩行運動を対象として実験を行なう．そして，計測データに提

案した動力学解析手法を適用することで得られる足関節モーメントについて，歩行解

析における代表的な参照データと比較し，妥当性を検証する． 
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1．3 本論の構成 
 

本論文は全 6 章から構成される．第 1 章は緒言である．第 2 章では 3 軸力覚センサ

を用いた足底荷重の測定について述べる．第 3 章ではウエアラブルな運動計測装置に

ついて述べる．第 4 章では第 3 章で提案したウエアラブルな運動計測装置のうち，移

動式床反力計に対して，その計測精度について述べる．第 5 章ではウエアラブルな運

動計測装置を用いて計測した歩行運動のデータに適用する動力学解析の手法につい

て述べる．最後に，第 6 章を結言とする．以下，各章に関する概要を示す． 

第 2 章では，足底荷重計測システムの概要について触れた上で，システムを構成す

る計測器について述べる．計測器のセンサ部は，3 軸力覚センサが 24 個配列されてお

り，計測器全体の座標系と 3 軸力覚センサ素子の個々の座標系の軸方向を一致させる

ように配列している．また，本計測器に用いている 3 軸力覚センサ単体について述べ，

その校正方法について論じる．さらに，3 軸力覚センサからの出力を処理するアルゴ

リズムを提案する．そして，足底分布荷重の計測実験を行ない，得られたデータから

足底に働く荷重を計測する際に含むべき領域について検証する． 

第 3 章では，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置について述べる．本研

究で新たに提案する動作解析システムは，大きく分けて計測装置と解析アルゴリズム

で構成される．動作解析システムのうち，計測装置は 4 つの移動式床反力計と 6 つの

モーションセンサおよび 1 つのデータトランスミッタで構成されている．移動式床反

力計およびモーションセンサにはそれぞれ複数のセンサが搭載されているので，それ

ぞれの座標系の定義並びに移動式床反力計およびモーションセンサとして構成され

る場合の座標系の定義について説明する．動作解析システムの構成について図 1-1 に

示す． 
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また，移動式床反力計により得られるデータを用いた床反力や各軸まわりのモーメ

ントの算出方法について述べる．そして，モーションセンサにより得られるデータを

用いた人の下肢姿勢の算出方法について提案し，本研究で開発したウエアラブルな運

動計測装置に適用可能な動力学解析手法の基礎的な部分について論じる． 

第 4 章では，ウエアラブルな運動計測装置を構成する，移動式床反力計の計測精度

について論じる．具体的には，移動式床反力計と比較検証するため，設置式床反力計

を同時に用いて，人の運動時における床反力を計測し，床反力データおよび床反力デ

ータを用いて算出される圧力中心の軌跡について，両計測機器間の相対誤差を検証す

ることにより，開発した移動式床反力計の計測精度を評価する．また，両計測機器間

の相対誤差を補正するための方法を提案し，誤差補正の効果について検証する． 

第 5 章では，第 3 章で示した動作解析システムによる動力学解析の基礎的な部分を

元にして，人の歩行運動時に生じる関節モーメントを算出するための，本システム特

有の動力学解析の手法について述べる．本研究で開発したウエアラブルな運動計測装

置で用いられている移動式床反力計は従来の設置式床反力計とは異なる使用方法を

とっている．この移動式床反力計は前後 2 枚で 1 組の床反力計をしている．そのため，

動作解析システム

ウエアラブルな
運動計測装置

解析アルゴリズム

移動式床反力計

モーションセンサ

データトランスミッタ
 

 

Fig. 1-1 System Configuration 
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2 組の移動座標系があり，それらから 1 つの固定座標系に変換する必要がある．また，

従来の光学式三次元動作解析システムであれば計測場所の座標系は固定されている

ものの，ウエアラブルな運動計測装置においては各センサコンポーネントが独立した

座標系を有しているため，従来の解析手法は利用できない．そこで，ウエアラブルな

運動計測装置により得られた計測データへ適用可能な動力学解析手法を新たに提案

する．さらに，提案手法を検証するため，移動式床反力計およびモーションセンサを

用いて人の直線歩行運動を対象とする実験を行なう．計測データに提案手法を適用し

て足関節モーメントを算出し，歩行解析における代表的な参照データとの比較を行な

い，提案手法の妥当性を検証する． 

第 6 章では，本研究の総括および本研究で提案した動作解析システムを用いること

による新たに研究が発展可能な分野に対する展望について述べる． 

 



 8

 

・参考文献  
 

(1) 脳卒中合同ガイドライン委員会 , “脳卒中治療ガイドライン 2009” , 協和  

企画 , pp. 274-275, (2009). 

(2) 黒川幸雄 , 高橋正明 , 鶴見隆正 , 山本澄子 , “運動分析” , 三輪書店 , p. 19,  

(2000). 

(3) 黒川幸雄 ,  高橋正明 ,  鶴見隆正 ,  山本澄子 , “運動分析” ,  三輪書店 ,  pp.  

11-12, (2000). 

(4) 臨床歩行分析研究会  編 , “関節モーメントによる歩行分析”, 医師薬出版 ,  

p. 3, (1997). 

(5) Suncheol Kwon, Hyung-Soon Park, Christopher J. Stanley, Jung Kim, Jonghyun  

Kim, Diane L. Damiano, “A Practical Strategy for sEMG-Based Knee Joint 

Moment Estimation During Gait and Its Validation in Individuals With Cerebral 

Palsy”, IEEE TRANSACTIONS ON BIOMEDICAL ENGINEERING, 59-5, pp. 

1480-1487, (2012). 

(6) 横山茂樹 , 高柳公司 , 松坂誠應 , 大城昌平 , 金々江光生 , 東英文 , “足底部感 

覚情報が立位姿勢調整および歩行運動に及ぼす影響”, 理学療法学 , 22-3, pp. 

125-128, (1995). 

(7) 山本摂 , 柴田典子 , “脳卒中片麻痺患者の歩行スピードと関節モーメント  - 

関節モーメントが歩行率、重複歩距離に及ぼす影響” , 理学療法学 , 

23-Supplement No. 2, p. 65, (1996). 

(8) 植松光俊 , 金子公宥 , “高齢女性の自由歩行における下肢関節モーメント”,  

理学療法学 , 24-7, pp. 369-376, (1997). 

(9) 金承革 , 福井勉 , 関屋曻 , 高橋正明 , 大成幹彦 , “下肢関節モーメントの歩  

行速度への寄与  -速い速度での歩行に寄与する筋群の調査-” , バイオメカ

ニズム学会誌 , 25-1, pp. 29-35, (2001). 

(10) Hyunho Choi, Sungjae Hwang, Yongkun Cho, Sungsik Myung, Hansung Kim,  

Youngho Kim, “Biomechanical Effects of the Weight of Side Loaded Carriage in 

Walking - Correlation between Body Center of Mass (COM) and Joint Moments”, 

Intl. Conf. on Biomedical and Pharmaceutical Engineering 2006 (ICBPE 2006), 



 9

pp. 330-333, (2006). 

(11) 井上喜雄 , 松田拓也 , 芝田京子 , 山崎陽平 , 甲斐義弘 , “足底圧センサを用  

いた鉛直床反力と関節モーメントの推定” , 日本機械学会  スポーツ工学

シンポジウム  : シンポジウム :ヒューマン・ダイナミックス  ジョイント・

シンポジウム講演論文集 , pp. 57-62, (2003). 

(12) 前島  洋 , 細田昌孝 , 峰松亮 , 小林隆司 , 佐々木久登 , 松田祐一 , 吉村理 ,  

高柳清美 , 吉田勉 , 坂田清 , “視覚・足底感覚入力が動的立位バランス・

自由歩行へ与える影響” , 理学療法学 , 25-Supplement No. 2, p. 156, (1998). 

(13) KATSUHIRA Junji, YAMAMOTO Sumiko, ASAHARA Sanae, MARUYAMA  

Hitosi, “Comparison of the Accuracy of Measurement of Floor Reaction Force 

and Lower Extremity Joint Moments Calculated Using Different Force Plate 

Measurement Methods”, Journal of Physical Therapy Science, 19-2, pp.171-175, 

(2007). 

(14) Matthew A. Nurse, Benno M. Nigg, “The effects of changes in foot sensation on  

plantar pressure and muscle activity”, Clinical Biomechanics, 16, pp. 719-727, 

(2001). 

(15) Eric Eils, Susann Behrens, Oliver Mersa, Lothar Thorwesten, Klaus Völker,  

Dieter Rosenbaum, “Reduced plantar sensation causes a cautious walking 

pattern”, Gait and Posture, 20, pp. 54-60 (2004). 

(16) Amanda J. Taylor, Hylton B. Menz, Anne-Maree Keenan, “Effects of  

experimentally induced plantar insensitivity on forces and pressures under the 

foot during normal walking”, Gait and Posture, 20, pp. 232-237, (2004). 

(17) Eric Eilsa, Stefan Noltea, Markus Tewesa, Lothar Thorwestenb, Klaus V.olkerb, 

Dieter Rosenbaum, “Modified pressure distribution patterns in walking 

following reduction of plantar sensation”, Journal of Biomechanics, 35, pp. 

1307-1313, (2002). 

(18) Attila A Priplata, James B Niemi, Jason D Harry, Lewis A Lipsitz, James J Collins,  

“Vibrating insoles and balance control in elderly people”, The Lancet, 362-9390, 

pp. 1123–1124, (2003). 

(19) 関川伸哉 , 関和則 , 山本澄子 , 市江雅芳 , “装具機能と片麻痺歩行との関連  

性について  -運動学および動作筋電図学的解析から-”, バイオメカニズム



 10

学会誌, 27-2, pp. 87-94, (2003). 

(20) 川嶋雄太 , ベンチャー・ジェンチャン , 河島則天 , “力学同定を用いた複数  

の接触点における外力計算” , 日本  IFToMM 会議  第17回シンポジウム , 

pp9-14, (2011). 

(21) Qi An, Yuki Ishikawa, Junki Nakagawa, Atsushi Kuroda, Hiroyuki Oka, Hiroshi  

Yamakawa, Atsushi Yamashita, Hajime Asama, “Estimating Intensity of Physical 

Activity: A Comparison of Wearable Accelerometer and Gyro Sensors and 3 

Sensor Locations”, The 29th Annual International Conference of the IEEE 

EMBS, pp. 1511-1514, (2007). 

(22) J.Pärkkä, M.Ermes, K.Antila, M.van Gils, A.Mänttäri, H.Nieminen, “Evaluation  

of Wearable Gyroscope and Accelerometer Sensor (PocketIMU2) during Walking 

and Sit-to-Stand Motions”, The 21st IEEE International Symposium on Robot 

and Human Interactive Communication, pp. 731-736, (2012). 

 



 11

第 2 章 3 軸力覚センサを用いた足底荷重の測定 
 
2．1 はじめに 
 

近年，高齢化社会の進展に伴い，リハビリテーション医療の重要性がますます高ま

っている．近年の臨床歩行分析研究の発展により，歩行や日常生活動作などに障害の

ある者に対して，最新の運動解析システムなどを用いた機能評価やその応用が医療や

リハビリテーションの分野でも注目されている(1)-(3)．人が姿勢を保持したり運動した

りする際，足趾は床をつかむ様にバランスをとり，足底には作用力と作用モーメント

が働く．それらは立位バランスや歩行障害の評価や治療において重要な指標となる

(4)-(8)．よってパターン解析などで足底に作用する力を測定する際，押圧方向だけでな

くせん断力方向も測定し，足底に作用する 3 分力の分布情報を測定する必要があると

考えられる．現在までに床反力を計測するための機器や手法が数多く研究，報告され，

中には既に商品化されリハビリテーションやスポーツ工学などの分野で用いられて

いる物もあり，3 分力の分布情報を測定することができる床反力計も実用化されてい

る(9)-(15)． 

本章では，24 個(6×4)の 3 軸力覚センサを配列した足底荷重計測器とセンサ素子の

出力を表示・保存するソフトウェアからなる足底荷重計測システムを用いて，人が姿

勢を保持したり，運動したりする際の足底と床との相互作用に注目し，接地面での足

底に働く 3 分力の分布情報を計測することを目的とする．3 軸力覚センサは，垂直力

とせん断力を歪ゲージの電気抵抗変化として検出する．センサ素子の出力には構造上

相互干渉が存在し，相互干渉補正を行なうことにより，各センサ素子に作用する垂直

力とせん断力が測定可能となる．各センサ素子の出力により，足底に働く力の時間的

変化をベクトルとして求める．また，OpenGLを組み込んだDLL関数を用いることで，

作用ベクトルを三次元で立体的に表示し，データに対する直感的な理解を可能とする．

実験をおこない，足底荷重計測システムを用いて，測定した足底に働く力を 3 分力の

分布情報によって示し，移動式床反力計のセンサ配置の指針を得る． 
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2．2 足底荷重計測システム  
 

足底荷重計測システムは，3 軸力覚センサを 24 個配列したセンサ部から構成される

計測器と，3 軸力覚センサからの出力を表示・保存するソフトウェアを搭載した PC

から構成される． 

 

2．2．1 足底荷重計測器  
 

足底荷重計測器の概観図を図 2-1 に示す．大きさは 300[mm]×560[mm]×150[mm]

であり，上面には 3 軸力覚センサを 24 個(6×4)配置したセンサ部が埋め込まれた構造

である．図 2-2 に足底荷重計測器のセンサ部を示す．計測器全体とセンサ素子の X, Y, 

Z 軸方向を一致させるように配列をおこなっている．各センサ素子は左上から右下へ

順番に No.1 から No.24 まで番号を打つこととする．座標軸に関しては図に示す通りで

ある．センサ部は，成人男性がつま先をセンサ部に乗せた時につま先を十分覆うこと

のできる大きさである．またセンサ部の前後には荷重計が取り付けてあり垂直力を表

示することができる．センサ部上に人が乗ることにより，足底に働く力を 3 分力の分

布情報として計測することが可能となる．足底荷重計測器にはアンプボード，A/D 変

換器が内蔵されており，出力は LAN にてパソコンに送る．また，計測器にはファン

が取り付けられており熱の影響を防いでいる．計測器の構成図を図 2-3 に示す． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 2-1 Measuring Instrument 
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2．2．2 3 軸力覚センサ  
 

足底荷重計測器を構成する 3 軸力覚センサの形状は，図 2-4 に示ように，大きさは

20[mm]×20[mm]×5[mm]である．材質は SCM440H であり，反力となるベースと起歪

部となる 4 本の柱が一体構造となっている十字ビーム型構造である．センサは作用す

る力を表面に貼られた歪ゲージの電気抵抗変化として検出する．歪ゲージには，各軸

Ｘ

Ｚ

Ｙ

No13

No 1 No 2 No 3 No 4 No 5 No 6

No 7 No 8 No 9 No10 No11 No12

No14 No15 No16 No17 No18

No19 No20 No21 No22 No23 No24

Z

160mm

80mm

Fig. 2-2 Array of Sensor Unit 

Pressure

Sensor

Amplifier Circuit

A/D Converter

Computer
 

Fig. 2-3 Composition of Measuring Instrument 
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にブリッジ回路が組まれ，差動電圧を計測することで作用力を出力している．また，

センサ上部には受圧板をネジで固定し，ゴムを受圧板に接着することで，Z 軸方向の

作用力が上面板内で等分布になるようにしている． 

3 軸力覚センサの定格荷重は X, Y 軸方向±250 [N]，Z 軸方向 500 [N]である． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

2．2．3 3 軸力覚センサの校正方法と校正結果  
2．2．3．1 校正方法 
 

3 軸力覚に力を作用させた時の出力値を検証するために測定を行なう．図 2-5 に示

すように各センサ素子を傾斜のついた台に置き，上部から垂直方向に荷重をかけ 3 方

向の力をセンサに与える．図 2-5 の①～⑧までの番号はセンサを斜面に置く時，斜面

に対して下方向を示している．このように荷重やセンサの向き，台の傾斜角度を変え，

様々な組み合わせの 3 方向の力をセンサに与え測定することができる．本実験では， 

θ=20°, 30°， F=0, 34, 230, 426, 490, 426, 230, 34, 0 [N]，方向①～⑧ について行った．

その例として，θ=30°，方向①のひずみ出力値を図 2-6 に示す．その結果から，セン

サ素子の出力は作用力に対しほぼ線形な相互干渉が生じていることが分かる．他の出

力結果も同じく相互干渉が生じていた．よって，次に式(2-1)に示すような干渉補正行

列を考える． 

20mm

20
m

m
5m

m

 

Fig. 2-4 Structure of Triaxial Force Sensor
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ただし，f は補正後の荷重値，A は変換行列， εはひずみ出力である．ここで，εの一

般化逆行列 ε+を用いると，式(2-1)，より式(2-2)が得られる． 

     A = fε+               (2-2) 

各センサ素子に X, Y, Z 軸方向の力を与え，その時の出力より式(2-2)に示す変換行列 

を求め，相互干渉補正を行なう． 
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Fig. 2-5 Method of Experimenting on Proofreading 
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Fig. 2-6 Output of Sensor Element ( =30°, ①) 
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2．2．3．2 校正結果 
 

本研究では，干渉補正係数を算出するための校正値を傾斜角 =30°，方向①・④・

⑥のデータを採用した．方向①は傾斜の影響を確認するために選定し，方向④・⑥は

傾斜および軸方向間の影響を確認するために選定した．24 個のセンサについてそれぞ

れ実験をおこなった結果，相互干渉は X 軸方向で max 20.0 [%RO]，Y 軸方向で 15.4 

[%RO]，Z 軸方向で 4.4 [%RO]となった．ただし，[%RO]は定格出力に対する百分率を

表す． 

干渉補正をおこなった結果の例として No.1 のセンサ素子，方向 ⑧に対して表 2-1

に示す．表 2-1 には，作用力と干渉補正後の計測値との誤差を定格荷重（X，Y 軸方

向；±250 [N]，Z 軸方向；500 [N]）に対する百分率で示した．干渉補正後の計測値に

は，補正不可能な誤差としてセンサ素子の出力値の非線形性，ヒステリシスにより生

じる誤差が含まれる． 

ここで，各センサ素子について傾斜角 =30°, 方向 ⑧, 実荷重  =0, 34, 230, 426, 

490, 426, 230, 34, 0 [N] の場合の理論荷重値と干渉補正後の荷重値を比較しセンサ素

子の精度を求めたところ X, Y 軸方向では約 2.9 [%RO]，Z 軸方向では約 1.2 [%RO]と

なった．これは臨床工学分野において必要とされるのに十分な精度(16)であることが分

かる． 

 

 

 

 

 

 

 

 

2．2．4 データ処理ソフトウェア  
 

本研究で開発したソフトウェアは，3 軸力覚センサからの出力を荷重として読み込

みし，荷重をベクトルとして三次元で表示させることを可能とした．ここで，プログ

ラムの流れを図 2-7 のフローチャートにて示す． 

足底荷重計測器からのデータは Microsoft Visual Basic を用い取得し，干渉補正をお

Table 2-1 Proofreading Experiment Results 

Load [N]

F Fx Fy Fz x y z

0 0 0 0 0.02 0.00 0.04

34 12 -12 30 0.03 0.04 0.15
230 81 -81 199 0.31 0.15 0.65
426 151 -151 369 0.66 0.16 0.94
490 173 -173 424 0.77 0.02 1.11
426 151 -151 369 0.58 0.03 1.08
230 81 -81 199 0.35 0.04 0.43
34 12 -12 30 0.13 0.08 0.14
0 0 0 0 0.10 0.09 0.06

Component of Load [N] Error [%RO]
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こない，12 個のセンサ素子における 3 軸方向の作用力，つまり 72 チャンネル分のデ

ータをサンプリングタイムで更新しながら表示し，時間に対する作用力のグラフと共

に表示する．作用力のデータは任意の時間で csv ファイルとして保存することが可能

である．また，Microsoft Visual C++ により Open GL を組み込んだ DLL 関数(17)を作成

し，Visual Basic 側から呼び出すことにより各センサ素子に働く作用力のベクトルとセ

ンサ部の圧力中心点に働く合力のベクトルを三次元で表示することができる． その

一例を図 2-8 に示す．ただし，青色の線が各センサ素子に働く力のベクトル，緑色の

線がセンサ部の圧力中心点に働く力のベクトルである．圧力中心点の求め方について

は 3 章に示す．また，ピクチャーボックスの画面はコマンドボタン（Dolly, Tumble, Pan, 

Zoom, Tilt, Height）を押すことにより，拡大・縮小，左・右移動，上・下移動などを

おこない，360 度の視点から作用力のベクトルを見ることを可能としている．その例

を図 2-9 にて示す． 
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Fig. 2-7 Outline of Software 
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2．3 アルゴリズム 
 

各センサ素子とセンサ部全体に働く作用力の時間的変化を求める出力アルゴリズ

ムを示す． 

 
Fig. 2-8 3D Screen of Vector 

 

Fig. 2-9 3D Screen (Dolly, Tumble, etc.) 
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2．3．1 センサ素子の作用力  
 

足底荷重計測器上のセンサ素子の出力を式(2-3)に示す．ただし，本計測器は

24 個のセンサ素子を用いているので n は 24 が代入される．  

 Tziyixii ffff  ni 1           (2-3) 

また，その時間的変化は式(2-3)より式(2-4)と書ける．  

 Tziyixii tftftft )()()()( f  ni 1         (2-4) 

 

2．3．2 センサ部の作用力  
 

センサ部上に作用する作用力を Z 軸方向の作用力の圧力中心点(COP)に作用

しているものとして求める (18)．センサ部全体に働く作用力は式(2-3)より式(2-5)

となる． 





n

i
ziz

n

i
yiy

n

i
xix fFfFfF

111

,,
        

(2-5) 

ここで，原点周りの力のモーメントは原点から各センサ素子までのベクトルを

ir とすると，式(2-6)で求めることができる．  

  kjifrM zyx

n

i
ii MMM  

1

        (2-6) 

次に圧力中心点 G の座標を，  

   0,,,, GG YXzyx            (2-7) 

として，圧力中心点周りの力のモーメントを求める．圧力中心点 G からの各エ

レメントまでのベクトルを ir とし，原点から圧力中心点 G までのベクトルを R

とすると，圧力中心点周りの力のモーメント GM は式(2-8)となる．  

     

  kjikji

fRfrfrM

xGyGzGzGzyx

i
i

i
ii

i
iiG

FYFXFXFYMMM 

 


24

1

24

1

24

1
     (2-8) 

GM の X，Y 軸方向成分は 0 となることより，圧力中心点の位置は式(2-9)で求

まる． 

  







 0,,,,

z

x

z

y

F

M

F

M
zyx

         

(2-9) 

式(2-5)と式(2-9)の時間的変化を求めることにより，センサ部全体に働く作用

力の時間的変化をベクトルとして求めることができる．  
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2．4 実験 
 

2．4．1 実験条件  
 

足底荷重計測システムを用いて，人が姿勢を保持したり運動したりする際に接地面

での足底に働く 3 分力の分布情報の計測を行なう．計測対象の被験者は標準体型の 20

代男性 12 名であり，データ測定のサンプリングレートは 50 [Hz]，データに施すロー

パスフィルタは 5 [Hz] とする． 

 

2．4．2 実験方法  
 

次に示す各 4 姿勢におけるデータを取得する．右足は母趾と 2 趾の間の付け

根が No.8，No.9，No.14，No.15 のセンサ素子がクロスする位置にくるように置

き，左足は足幅が 15cm になるように右足と平行に台の上に乗せる．   

・姿勢 1：自然な姿勢で両足立ちを行なう．  

・姿勢 2：姿勢 1 の状態からかかとは浮かさず，かつ腰部を屈曲させず頭を前  

方に最大に傾ける．  

・姿勢 3：姿勢 1 の状態から右足に体重を移動させ右足のみで立つ．左足はバ  

ランスを保つために台に触れる程度である．  

・姿勢 4：姿勢 3 の状態から右足のみでのつま先立ちを行なう．姿勢 3 と同  

様に左足は台に触れる程度である．  

姿勢 1, 姿勢 2, 姿勢 1, 姿勢 3, 姿勢 4 という順で姿勢移動をおこない，各姿勢に

おいてそれぞれ約 5 秒間維持し計測を行なう．各姿勢の状態を図 2-10 に示す． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(a) Posture 1 (a) Posture 2

(a) Posture 3 (a) Posture 4
 

Fig. 2-10 Scenery of Each Posture 
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2．5 実験結果 
 

ある被験者における No.2 のセンサ素子の時系列波形を図 2-11 に示す．姿勢 1 から

姿勢 2，姿勢 3 から姿勢 4 に移動する際，出力には過渡応答が見られ定常状態に移動

していることが読み取れる．これは姿勢を維持しにくい不安定な姿勢に移動する時で

あり，せん断方向の出力も大きくなっていることから足を踏ん張り姿勢を保っている

ということが分かる． 

次に，姿勢 1，姿勢 2，姿勢 3，姿勢 4 それぞれの 3D 画面を図 2-12，図 2-13，図

2-14，図 2-15 に示す．赤色の線が各センサ素子に働く力ベクトル，緑色の線が圧力中

心点に働く合成のベクトルを示している．ただし，センサ素子やベクトルの色，合成

ベクトルの倍率等は見やすいように任意に定めている．姿勢 1 に比べて姿勢 2, 3, 4 は

明らかにベクトルの長さが伸びているとともに，姿勢 2 では No.2 のセンサに，姿勢 4

では後半のセンサの部分に大きく力が働いていることが読み取れる．また，各姿勢に

おいてベクトルが傾いていることから，下方向の力だけでなくせん断方向の力も表さ

れていることが分かる．さらに，圧力中心点の位置も各姿勢間で変化している．これ

らのベクトルは被験者 12 名それぞれによって異なり特徴的な値が見られた．しかし

被験者の条件を標準体型の 20 代男性に統一してあるので同様な傾向も見られた．図

2-16 に各姿勢における各被験者の圧力中心点の位置を示す．図より各姿勢間で移動が

見られているが，被験者同士の圧力中心点はほぼ同一センサ素子内にありばらつきは

少ないことが分かる． 

次に，図 2-17 に示すように，No.1, 2, 7, 8 を「領域 1」，No.3～6, 9～12 を「領域 2」，

No.13, 14, 19, 20 を「領域 3」，No.15～18, 21～24 を「領域 4」とブロック分けを行なう．

各姿勢に対するブロック分けされた位置の荷重比を X 軸方向に対しては図 2-18，Y 軸

方向に対しては図 2-19，Z 軸方向に対しては図 2-20 に示す．ただし，図は被験者 12

名の平均値を表している．図 2-18 から，全姿勢において領域 2, 3 がマイナス，領域 4

がプラスを示している．これは左右から内側に力が働いているということである．ま

た，図 2-19 から，全姿勢において領域 2 がマイナス，領域 4 がプラスを示している．

これは足底が地面をつかむようにバランスを保っていることが分かる．また，領域 3

は X 軸方向，Y 軸方向において，姿勢の変化に大きく値が変化していることが読み取

れるので，姿勢に左右されやすい場所であることが分かる．また，図 2-20 から，姿勢

による Z 軸方向の変化も見ることができる．特に姿勢 2 では領域 1 に大きく Z 軸方向

の力がかかっていることが読み取れる． 

図 2-21 に圧力中心点の移動距離と X 軸方向と Y 軸方向の力を合成したせん断方向

の力の関係を示す．ここでは一例として姿勢 2，No.1 のセンサ素子について示す．図

2-21 より圧力中心点の移動距離とせん断力の関係はほぼ線形にあるので，姿勢を変化
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させ圧力中心点の移動を大きくするほど親指は地面をつかむようにバランスを保っ

ていることが分かる．このように，足の部位によってそれぞれ役割がありバランスを

保つためにそれぞれ機能していることが分かる． 

以上のように，足底荷重計測システムを用いて足底に働く作用力を 3 分力の分布情

報として計測できることを示した．本実験では主に爪先全体を包括する範囲の計測値

を得た．それらの計測値は姿勢に対して特徴的な値を出し，リハビリテーション医療

などにおいて有効的な指標となる． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 Fig. 2-13 3D Image of Posture 2 

Fig. 2-12 3D Image of Posture 1 
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Fig. 2-11 Action Force (No.2) 
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Fig. 2-15 3D Image of Posture 4 

Fig. 2-14 3D Image of Posture 3 

Subject1~12

 

Fig. 2-16 COP Position 
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Fig. 2-17 Block Separation for Sensor Element 
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Fig. 2-18 Loading Ratio For Each Posture (X-axis) 
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Fig. 2-19 Loading Ratio For Each Posture (Y-axis) 
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2．6 まとめ 
 

本章では，3 軸力覚センサが 24 個配列された足底荷重計測システムを構築した．

計測器に用いている 3 軸力覚センサ自体の校正方法について論じ，さらに，センサか

らの出力を処理するアルゴリズムを提案した．そして，足底分布荷重の計測実験を行

ない，得られたデータから足底に働く荷重を計測する際に含むべき領域について検証 

した．ここで，以下に結論を示す． 
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Fig. 2-20 Loading Ratio For Each Posture (Z-axis) 
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Fig. 2-21 COP - Shear Force Relation 
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(1) 相互干渉補正済みの 3軸力覚センサを用いた足底荷重計測システムにより垂直

力，せん断力を計測した． 

 

(2) 足底に働く作用力を，ベクトルとして視覚的に理解し易い三次元グラフで表示

することができた． 

 

(3) 足底荷重計測システムを用いて足底に働く作用力を 3分力の分布情報として示

し，爪先全体を包括する範囲の足底荷重を計測する重要性を明らかにした． 

 

以上の結論により，運動解析に必要な足底に働く作用力の分布情報が得られた．この

情報を元にして，第 3 章で述べるウエアラブルな三次元動作計測装置の開発を行なう． 
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第 3 章 ウエアラブルな運動計測装置の開発 
 
3．1 はじめに 
 

脳卒中のような疾病に起因する歩行障害に対するリハビリテーションは重要であ

る(1)(2)．患者に対するリハビリテーション中に，理学療法士らが下肢の関節モーメン

トの情報を把握することは，指示を与える上で有益である(3)(4)．従来，下肢の関節モ

ーメントは高速度カメラと床反力計からなる三次元動作解析システムにより得られ

たデータを基に，逆動力学の手法を用いて計算されてきた．しかし，従来の計測装置

は実験施設に設置する必要があり，計測可能な運動の種類や計測範囲などにも制限が

ある．また，床反力計を数多く設置する場合，広範囲におよぶ実験施設が必要となり，

費用も非常に高くなるために実現可能性は低い．さらに，床面に設置された床反力計

の間隔が，必ずしも全ての被験者にとって最適に配置されているとは限らない．この

ような問題を解決する方法として，床反力計や運動計測装置をウエアラブルな装置に

置き換えることが考えられる．これまでの運動計測において加速度センサ，ジャイロ

センサおよび地磁気センサを用いたウエアラブルなモーションセンサが用いられた

ことがあるが(5)，ウエアラブルな床反力計が用いられたことはない．類似した装置と

して，圧力分布を計測する事ができる装置を履物に挿入したものが市販されており，

圧力分布の定量的な評価が行われている(6)．しかし，計測時間に比例してドリフトが

生じるので，フォースプレートとしての精度を維持することが困難である．加えて，

このフォースプレートが計測できるのは垂直方向の力のみである．これらの状況と第

2 章で得られた知見を考慮した上で，「M3D システム」と呼ばれるウエアラブルな運

動計測装置を開発した．「M3D システム」は小型の移動式床反力計と加速度センサ，

ジャイロセンサ，地磁気センサからなるモーションセンサ，データトランスミッタに

よって構成されており，歩行運動を対象に計測を行なえば移動式床反力計やモーショ

ンセンサの計測データを用いて床反力，圧力中心の軌跡および下肢の姿勢を算出する

ことが可能である． 

本章では，ウエアラブルな運動計測装置である「M3D システム」による床反力およ

び姿勢計測の妥当性を検証するために，歩行運動を含む複数条件の運動を対象として

計測を行ない，比較のために「M3D システム」と同時に既存の動作解析システムを用

いる．そして，得られた計測データから，ウエアラブルな運動計測装置である「M3D

システム」は既存の動作解析システムと同等の性能を有していることを示す． 
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3．2 M3D システム 
 

3．2．1 M3D システムの構成  
 

本研究において，ウエアラブルな運動計測装置である「M3D システム」を開発した．

「M3D システム」は 4 つの移動式床反力計 (以下，M3D-FP と表す) と 6 つのモーシ

ョンセンサ (以下，M3D-MS と表す) およびデータトランスミッタ (以下，M3D-DT

と表す) によって構成されている．図 3-1 に「M3D システム」の構成を示す．本シス

テムでは，M3D-FP や M3D-MS から得られたデータを M3D-DT を介して，ローカル

に設定した無線 LAN ネットワークでワイヤレスに PC に転送する．ただし，M3D-FP，

M3D-MS および M3D-DT は相互にケーブルで接続されている． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

M3D-FP は工業用の両面テープを用いて，専用の履物に片足につき 2 枚 1 組として取

り付ける．M3D-FP を履物に取り付けた様子を図 3-2 に示す．M3D-MS は両足の下腿

部，大腿部，腰部および肩部に取り付ける．下腿部と大腿部の M3D-MS はベルトを用

いて，体節の重心位置の高さで体側に取り付ける．また，M3D-MS の+X 軸方向は前

額面内の身体外方，+Y 軸方向は矢状面内の身体前方，+Z 軸方向は鉛直下方（重力加

速度方向）となるように取り付け方向を定める．次に，腰部の M3D-MS はベルトを用

いて左右の股関節を結ぶ線の中心で背面に取り付け，肩部の M3D-MS はハーネスを用

いて左右の肩関節を結ぶ線の中心で背面に取り付ける．また，腰部と肩部において，

M3D-MS の+X 軸方向は矢状面内の身体後方，+Y 軸方向は前額面内の身体右方，+Z

 

Fig. 3-1 Constitution of M3D System 

Data 
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Motion Sensor 
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軸方向は鉛直下方（重力加速度方向）となるように取り付け方向を定める．M3D-DT

はベルトを用いて腹部に取り付ける．M3D-DT を取り付けた様子を図 3-3 に，「M3D

システム」を装着した様子を図 3-4 に示す． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 3-2 Attached M3D-FP to Footwear 

 

DT

 

 

Fig. 3-3 Attached M3D-DT to Abdomen 
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Table 3-1 Specification of Sensors 

Sensor Rated Value Nonlinearity Responsive

XY : ±250 [N]

Z : 500 [N]

Acceleration ±19.6 [m/s
2
] ±0.5 [%FS] 2 [kHz]

Gyro ±1200 [deg/s] ±1 [%FS] 140 [Hz]
Geomagnetism ±70000 [nT] ±0.1 [%FS] 10 [kHz]

2 [kHz]Force ±1 [%FS]

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

次に，床反力計やモーションセンサに内蔵されている各種センサの諸元について表

3-1 に示し，システムを構成するコンポーネントの諸元について表 3-2 に示す． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

下腿部

FP

腰部

大腿部

肩部

 

Fig. 3-4 Attached M3D System to Subject 
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Table 3-2 Specification of M3D Components 

Component Width Depth Height Weight Rated Value

Portable Force Plate 88 82 6 135 Fx, Fy : ±500 [N] Fz : 1000 [N]

(M3D-FP) [mm] [mm] [mm] [g] Mx, My : ±15 [N・m] Mz : ±30 [N・m]

Motion Sensor 35 50 10.5 16.5

(M3D-MS) [mm] [mm] [mm] [g]
Data Transmitter 145 100 40 565

(M3D-DT) [mm] [mm] [mm] [g]

 

 

 

 

 

 

 

 

 

M3D-FP の寸法および重量は 88 [mm]×82 [mm]×6 [mm]， 135 [g] であり，M3D-MS

の寸法および重量は 35[mm]×50 [mm]×10.5 [mm]，16.5 [g] である．特に移動式床反

力計（M3D-FP）は履物の裏面に装着し使用することから，運動の妨げとならないよ

うにするため厚さが 6 [mm] と非常に薄く製作している点が重要である．これは，第

2 章で述べた薄型の 3 軸力覚センサを用いることによって可能となった．「M3D シス

テム」はウエアラブルな計測装置であるから，被験者が受ける負荷を小さくすること

は非常に重要である． 

ここで M3D-FP，M3D-MS および M3D-DT の特徴について説明する．まず，M3D-FP

は図 3-5 (a) に示すように 3 個の 3 軸力覚センサが内蔵されている．さらに，加速度セ

ンサ，ジャイロセンサおよび地磁気センサが図 3-5 (a) に示す位置に内蔵されており，

足部の運動学データを計測する事が可能である．次に，M3D-MS は図 3-5 (b) に示す

ような形状であり 3 軸加速度センサが 1 個，3 軸ジャイロセンサが 1 個， 3 軸地磁気

センサが 1 個内蔵されている．M3D-MS は運動計測の際に 6 個用いられ，図 3-4 に示

したように体節重心位置，腰部中心および肩部中心に取り付けて使用することで，下

肢および体幹の運動学データを計測する．なお，M3D-FP にも M3D-MS と同様の加速

度センサ，ジャイロセンサおよび地磁気センサが内蔵されているので，M3D-FP を用

いることで足部の運動学データを計測する事が可能である．M3D-FP および M3D-MS

により得られた計測データは，図 3-5 (c) に示すデータトランスミッタ（M3D-DT）を

介して無線 LAN で PC へ転送され，記録される．本研究では，M3D-FP および M3D-MS

を用いて計測されたデータを用いて床反力，圧力中心および下肢の姿勢を算出する． 
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(a) Portable Force Plate (M3D-FP) 

 

(c) Data Transmitter (M3D-DT) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

3．2．2 座標系の定義  
 

今後，左上への添え字として書かれる「S」はセンサ座標系を意味し，同様の「G」

は固定座標系を意味する．また，どちらの座標系も右手座標系であり，各軸に関して

時計回りを正の方向とする． 

Fig. 3-5 M3D System Components 
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Fig. 3-6 Sensor Coordinate System of a M3D-FP 
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Fig. 3-7 Definition of Total Force coordinate system 

ここで，移動式床反力計（M3D-FP）のセンサ座標系 ( SX，SY および SZ ) を図 3-6

のように定義した．さらに，片足につき M3D-FP を 2 枚使用することで 1 枚の床反力

計としてのセンサ出力を得るので，図 3-7 に示すように，片足全体のセンサ座標系の

原点は踵側の M3D-FP のセンサ座標系の原点と同一であると定義した． 
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M3D-FPにおけるセンサ座標系SX，SY，SZを図3-7に示すように定義すると，センサ

座標系各軸方向にかかる床反力SF ( =[SFX SFY SFZ] T) [N] は3軸力覚センサ出力Fxj，

Fyj，Fzj，( j=1, 2, 3) [N] を用いて式(3-1)で算出することが可能である(7)(8)． 
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また，M3D-FPが地面より受ける3軸まわりのモーメント  SM ( = [SMX SMY 

SMZ]T ) [N・m] は，3軸力覚センサ出力Fxj，Fyj，Fzj，( j=1, 2, 3) [N] を用いて式(3-2)

のように推定することができる．  
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ここで，r は原点と3軸力覚センサ中心の距離であり0.03 [m]である．これらの

求めた床反力およびモーメントより，センサ座標系における圧力中心座標  SCop 

( = [SCopX SCopY SCopZ]T ) [m] は式(3-3)で算出することが可能である．  
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図3-2で示したように，通常M3D-FPは片足に2枚ずつ使用する．つま先側の

M3D-FP出力を添字のtoe，踵側のM3D-FP出力を添字のheelで表す．図3-7のよう

に，片足全体のセンサ座標系の原点は，踵側に配置したM3D-FPのセンサ座標

系の原点と同一であると定義する時，片足全体における床反力SF，モーメント

SMおよび圧力中心SCopは次式のように定義される．  
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Fig. 3-8 Lower Leg Model with M3D System 
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ここで，d : [m] は 2 枚の M3D-FP の中心間距離である．  

 

 

3．2．3 下肢の姿勢  
 

股関節，膝，踝，M3D-FP 中心の位置座標を O ( = [OX OY OZ]T )，関節間ベ

クトルを L ( = [LX LY LZ]T ) とすると，「M3D システム」を装着した時の下肢

モデルを図 3-8 に示す．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

この下肢モデルは以下のような仮定に基づいている．この仮定は下肢姿勢を算

出するためのものである．まず，歩行中は必ず 4 枚の M3D-FP のいずれかで立

脚していて，立脚点とみなす M3D-FP の中心座標は変化しないとする．なお，

実際には 4 枚の M3D-FP のうち最も大きな床反力を計測している M3D-FP を立
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脚点であるとみなし，下肢モデルを計算する．また，関節間ベクトル L の大き

さは変化せず，各センサが脚部に固定されているので，L は S 座標系とともに

回転する．この時，固定座標系に対する各センサ座標系の回転を求めることで，

立脚点から順に関節座標を算出することが可能である．ジャイロセンサによっ

て計測された角速度を ω ( = [ωX ωY ωZ]T )：[rad/s]，サンプリング周期を Δt：

[s]と置く時，サンプル i，i-1 間の角度変化量  Δθ ( = [ΔθX ΔθY ΔθZ]T ) は次式

で表される．  
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また，サンプル i-1 に対するサンプル i の各軸周りの回転行列 Rx，Ry，Rz は，
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であるから，各軸周りの回転行列を合成すると次式のようになる．  

i
i

i
i

i
i

i
i 1111   ZYX RRRR                          (3-9) 

よって，固定座標系に対する回転行列 R は  

i
i 1

2
1

1
00  RRRER                         (3-10) 

で表される．ここで E0 は固定座標系に対するセンサの初期姿勢行列である．  

例として，右踵で立脚している時について取り扱う．任意サンプル i における

各関節の座標は下肢モデルを用いて以下の式で表すことができる．  
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ここで｜ i は任意サンプルにおけるパラメータであることを示している．この

ようにして求めた各点を結ぶことによって，下肢姿勢をスティックピクチャの

形で把握することができる．  

 

 
3．3 まとめ 
 

本章では，移動式床反力計，モーションセンサおよびデータトランスミッタからな

るウエアラブルな運動計測装置「M3D システム」を開発した．また，ウエアラブルな

運動計測装置に適用可能な動力学解析手法の基礎的な部分を提案した．ここで，以下

に結論を示す． 

 

(1) 移動式床反力計「M3D-FP」を構成する 3 軸力覚センサのセンサ出力を用いて，

M3D-FP 全体における各軸方向の床反力を定義した． 

 

(2) 移動式床反力計「M3D-FP」を構成する 3 軸力覚センサのセンサ出力を用いて，

M3D-FP 全体における各軸まわりのモーメントを定義した． 

 

(3) 片足につき 2 枚用いる移動式床反力計「M3D-FP」を同一の座標系で扱うこと

により，片足全体における床反力，モーメントおよび圧力中心を定義した． 
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(4) 下肢のリンクモデルを作成し，移動式床反力計およびモーションセンサの計測

データを用いることで，運動中の下肢姿勢の算出方法を提案した． 

 

以上の結論により，開発したウエアラブルな運動計測装置による計測データの処理方

法について定義した．以降，第 4 章および第 5 章における計測データの処理の基礎的

な部分に用いる． 
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第 4 章 移動式床反力計の計測精度の検証 
 

4．1 はじめに 
 

人の運動解析を行なう際に床反力計により得られるデータは重要である．従来，床

反力計は地面に固定されて使用することが一般的であり，想定される負荷に応じて最

適な仕様の床反力計を用いる．また，使用用途に応じて移動させることが可能な床反

力計も存在するが(1)(2)，地面に設置して使用するという点では従来の設置式床反力計

と同じである．しかし，いずれの場合も床反力計を踏んだ時の反力しか計測できない

ため(3)(4)，人の運動の一部しか把握することができない．この問題を解決するために

靴底に床反力計を取り付けて運動解析の実験に用いた例がある(5)．しかし，このよう

な用途に用いられた床反力計は十分に小さいとは言えず，靴底に取り付けた場合に下

駄のような形状となり，被験者の自然な運動を計測することができないものであった． 

 一方，本論文で用いた移動式床反力計は小型軽量であり，靴底に取り付けても被験

者の自然な運動を妨げるようなことはなく，使用感は実用に適しているものである．

しかし，従来使用されていた設置式床反力計と同等の計測精度を有していなければ，

人の運動計測に用いることはできない．そこで，本章では移動式床反力計の計測精度

を検証するために従来の設置式床反力計を同時に用いて人の運動を計測し，計測デー

タとして得られる床反力の値や，計算によって求められる圧力中心の軌跡の相対誤差

を求めた． 

 

4．2 比較検証実験における計測装置の構成 
 

移動式床反力計を評価するために，2 種類の実験を行った．実験の際には移動式床

反力計との比較のために，既存の三次元動作解析システム (MAC 3D システム) を同

時に用いて運動計測を行った．この三次元動作解析システムは赤外線カメラ (Eagle 

Digital Camera: Motion Analysis 社) 10 台と床反力計 (BP400600: AMTI 社) 2 枚で構成さ

れ，動作解析用の実験施設に設置されているものである．実験ではウエアラブルな運

動計測装置および三次元動作解析システムの同期を取った．本研究における実験系の

構成を図 4-1 に示す．なお，計測のサンプリングレートは 500 [Hz] とした． 
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4．3 実験条件 
 

実験では，健康な成人男性 1 名  (23 歳，体重 62 [kg]，身長 170 [cm]) が M3D

システムを装着した上で，下記のような 2 種類の実験を行った．それぞれの実

験の様子を図 4-2 に示す．  

実験 1：準静的荷重(両足を設置式床反力計に載せて身体を揺らす) (図 4-2(a)) 

実験 2：直線歩行(設置式床反力計を踏むように直線歩行を行なう) (図 4-2(b)) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
Fig. 4-1 Composition of Measurement Instruments 
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(a) Quasi-static Load Addition 
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4．4 実験結果 
 

4．4．1 床反力  
 

比較検証のために床反力の結果を固定座標系で表現するため，移動式床反力

計により計測された床反力データをセンサ座標系から固定座標系へ座標変換

する必要がある．この座標変換の式は式(4-1)のように表される．  
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ここで，回転行列EZはM3D-FPに取り付けられた赤外線反射マーカーの座標位

置により式(4-2)のように算出される．   
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固定座標系で表された床反力のうち右足についての結果を，図 4-3 に実験条件別に

示す．移動式床反力計を装着しながら設置式床反力計を踏んでいるため，実験 2 では

設置式床反力計を踏み込む前後においても，移動式床反力計により床反力が計測され

る．ここで，設置式床反力計による床反力を基準とすると，移動式床反力計による床

反力の値が大きく計測されている．移動式床反力計により計測された床反力と，既存

の三次元動作解析システムにより計測された床反力との誤差は 6.4%以下であった． 

GX
GY

GZ

SY
SX

SZ

(b) Walking Straight 

Fig. 4-2 Conditions 
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(a) Quasi-static Load Addition 

 

(b) Walking Straight 

Fig. 4-3 Ground Reaction Force: Right 
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4．4．2 圧力中心  
 

床反力と同様にして，移動式床反力計および既存の三次元動作解析システムの双方

の計測データを用いて算出した圧力中心の結果を図 4-4 に示す．この時，双方の圧力

中心の誤差は 4.7%以下であった． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(a) Quasi-static Load Addition 

 

(b) Walking Straight 

Fig. 4-4 Center of Pressure: Right Foot
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4．4．3 下肢の姿勢  
 

直線歩行  (実験 2) の際にウエアラブルな運動計測装置により得られたデー

タを用いて算出した下肢の軌跡を，図 4-5 のようにスティックピクチャの形で

示す．図 4-5 より，ウエアラブルな運動計測装置を計測に用いると，歩行中の

下肢の姿勢をよく計測できることが明らかになった．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4．5 考察  
 

4．5．1 移動式床反力計の計測精度向上  
 

図 4-4 に示した床反力の計測誤差の原因として，移動式床反力計を足部に取

り付ける際の取り付け誤差および移動式床反力計に内蔵されている 3 軸力覚セ

ンサの取り付け誤差が考えられる．そこで，これらの誤差を考慮し，真の床反

力 F と移動式床反力計により計測される床反力との関係を式(4-3)で定義する． 
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ここで，A は移動式床反力計の取り付け誤差に対する補正係数であり，B は移

動式床反力計に内蔵される 3 軸力覚センサの取り付け角度の誤差に対する補正

係数である．これらの誤差を考慮しなければ，床反力の大きさに比例して誤差

 

Fig. 4-5 Stick Picture in Walking Straight: Exp. 2 
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が大きくなる．床反力の算出において垂直成分である FZ の値が最も大きく，

さらに，FZ については座標変換を行っていないため，FZ に関する補正係数 AZ

を式(4-4)で定義する．ただし，N は実験反復運動の繰り返し回数である．  









 

N
S

G

z FZ

FZ

N
A

1
                     (4-4) 

式(4-4)により算出された補正係数 AZ を式(4-3)に代入し，実験 2 における床反力の

うち，垂直成分である FZ に関する補正を行った．補正された床反力の結果を図 4-6

に示す．補正前に設置式床反力計より過大に計測されていた移動式床反力計による床

反力の値が減少している．移動式床反力計を装着しながら設置式床反力計を踏み込ん

だ際の床反力に着目すると，床反力の垂直成分に関する誤差は 1.3%以下に減少した． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

4．5．2 圧力中心の計測精度向上  
 

図 4-4 (b) に示すように，圧力中心の軌跡はよく一致している．しかし，移

動式床反力計の中心座標のオフセットによる一様なずれが全体に生じている．

そこで，移動式床反力計の中心座標のオフセットを考慮した上で算出される，

設置式床反力計による圧力中心座標は次式のように表される．なお，次式は右

足に関する圧力中心を求めており，GORight heel は右踵の座標位置である．  

 

Fig. 4-6 Corrected Ground Reaction Force: Exp. 2 
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また， e_Cop は移動式床反力計と設置式床反力計の圧力中心の軌跡の差の相加

平均であり，次式のように表される．   

 TYX e_Cope_Cop 0  e_Cop                 (4-6) 

移動式床反力計の中心座標のオフセットを考慮し，圧力中心の誤差を補正した結果を

図 4-7 に示す．補正の結果，圧力中心に関する誤差は 4.6%以下に減少した． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(a) Quasi-static Load Addition 

 

(b) Walking straight 

Fig. 4-7 Corrected Center of Pressure: Right Foot 



 50

4．6 まとめ 

 

本章では，移動式床反力計の計測精度の検証を行った．移動式床反力計の評価のた

めに，ウエアラブルな運動計測装置と従来の三次元動作解析システムを同時に用いて

2 種類の実験を行った．また，ウエアラブルな運動計測装置による計測データを用い

て，運動中のスティックピクチャを描画した．その結果，以下に示す結論を得た． 

 

(5) 移動式床反力計は従来の動作解析装置と比較して，1.3%以下の誤差で床反力を

計測することが可能である． 

 

(6) 移動式床反力計は従来の動作解析装置と比較して，4.6%以下の誤差で圧力中心

を計測することが可能である． 

 

(7) ウエアラブルな運動計測装置を用いることで，歩行中の下肢の姿勢を計測する

ことが可能である． 

 

以上の結論により，移動式床反力計は歩行運動の計測において既存の動作解析システ

ムと同等の精度を有しており，運動解析のための計測装置として用いることが可能で

あることが明らかになった． 
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第 5 章 ウエアラブルな運動計測装置に適した動力学 
解析手法の提案 

 
5．1 はじめに 
 

従来の人の運動解析では光学式カメラや設置式床反力計が用いられ，それらの計測

機器から得られたデータを動力学解析手法に適用し，下肢の関節に生じる関節反力お

よび関節モーメントを算出する(1)．ここで，従来の手法においては動力学解析手法が

確立されており，種々の運動解析に適用されている(2)-(4)，本研究で用いているウエア

ラブルな運動計測装置は従来と異なる手法で運動計測を行なっており，未だウエアラ

ブルな運動計測装置に適応した動力学解析手法は確立されていない．その理由として，

計測されるデータの違いが挙げられる．既存の光学式カメラおよび設置式床反力計で

構成される三次元動作解析システムでは，関節位置に貼付したマーカーの位置情報を

カメラで取得し，設置式床反力計を踏んだ際の床反力を計測する．しかし，本研究で

開発したウエアラブルな運動計測装置はモーションセンサを体節の重心位置に貼付

しており，関節位置の情報を直接取得することはできない．また，移動式床反力計は

靴底に装着されているため，座標系全体が運動中に移動する．従って，従来の三次元

動作解析システムを用いた場合の動力学解析手法をそのまま適用することができな

い．そこで本章では，ウエアラブルな運動計測装置を用いた場合に適用可能な新たな

動力学解析手法を提案する． 

ウエアラブルな運動計測装置では加速度センサ，ジャイロセンサおよび地磁気セン

サで構成されるモーションセンサを用いており，モーションセンサの計測データを用

いてモーションセンサの姿勢角を算出することが可能である．さらに，第 3 章で述べ

たようにモーションセンサは，+X 軸方向が前額面内の身体外方，+Y 軸方向が矢

状面内の身体前方，+Z 軸方向が鉛直下方（重力加速度方向）となるよう体節

の重心位置の高さで体側に取り付けるため，モーションセンサを貼付している

体節の両端にある関節位置を算出することができる．よって，モーションセン

サの計測データを用いることで，体節の姿勢角を算出することができる．また，爪

先側と踵側にそれぞれ独立して取り付けられた移動式床反力計により床反力を計測

するが，これらの移動式床反力計においてもモーションセンサと同一のセンサを搭載

しているため，体節の姿勢角の算出方法と同様にすることで，移動式床反力計の姿勢

角が求められる．よって，ウエアラブルな運動計測装置を用いた場合でも運動中の姿
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勢を把握することが可能であるため，解析対象となる運動を 1 つの統一された座標系

内で考えることができる． 

本章では，ウエアラブルな運動計測装置に適した動力学解析手法を提案し，その提

案手法の妥当性を検証するために直線歩行運動を対象として実験を行なう．歩行運動

の計測データを用いて両足の足関節モーメントを算出する．また，得られた足関節モ

ーメントの妥当性を検証するために，歩行運動解析における代表的なデータとの比較

を行ない，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置と提案する動力学解析手法

を組み合わせた，動作解析システムとしての有効性を明らかにする． 

 

 

5．2 人体特性の算出方法 
 

本研究では足部の運動解析に着目する．足関節モーメントの算出にあたり，人体特

性を求める回帰式の係数を定める必要がある．ここで，本研究における人体特性とは

足部の質量中心比，質量比および慣性モーメントであり，対象となる人の体重および

身長に係数を乗じた上で定数を加えることで質量中心比，質量比および慣性モーメン

トを算出する．本研究では表 5-1，表 5-2 および表 5-3 に示す係数 (5)を用いて足部

の質量中心比，質量比および慣性モーメントを算出する． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Table 5-1 Coefficient for Calculation of Mass Center Ratio 

Constant Cefficient of Weight Coefficient of Height

(CMCR) (CWMCR) (CHMCR)

Foot 3.767 0.065 0.033

Segment

 

Table 5-2 Coefficient for Calculation of Mass Ratio 

Constant Cefficient of Weight Coefficient of Height

(CMR) (CWMR) (CHMR)

Foot -0.829 0.0077 0.0073

Segment
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Table 5-3 Coefficient for Calculation of Moment of Inertia 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5．2．1 質量中心比の算出方法  
 

足部の質量中心比の算出方法について述べる．求める足部の質量中心比を

MCR とすると，質量中心比は式(5-1)で求められる．   

MCRMCRMCR CHCHWCWMCR           (5-1) 

ここで W は体重，H は身長である．また，CWMCR は体重に乗じる係数， CHMCR 

は身長に乗じる係数，  CMCR は定数であり，表 5-1 に示した値を用いる．  

 

 

5．2．2 質量比の算出方法  
 

足部の質量比の算出方法について述べる．求める足部の質量比を MR とする

と，質量比は式(5-2)で求められる．   

MRMRMR CHCHWCWMR           (5-2) 

(a) Around the X axis 

Constant Cefficient of Weight Coefficient of Height

(CMI) (CWMI) (CHMI)

Foot -100 0.48 0.626

Segment

 

(b) Around the Y axis 

Constant Cefficient of Weight Coefficient of Height

(CMI) (CWMI) (CHMI)

Foot -97.09 0.414 0.614

Segment

 

(c) Around the Z axis 

Constant Cefficient of Weight Coefficient of Height

(CMI) (CWMI) (CHMI)

Foot -15.48 0.144 0.088

Segment
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ここで W は体重，H は身長である．また，CWMR は体重に乗じる係数， CHMR 

は身長に乗じる係数，  CMR は定数であり，表 5-2 に示した値を用いる．  

 

5．2．3 慣性モーメントの算出方法  
 

足部の慣性モーメントの算出方法について述べる．求める足部の慣性モーメ

ントを MI とすると，質量比は式(5-3)で求められる．   

MIMIMI CHCHWCWMI           (5-3) 

ここで W は体重，H は身長である．また，CWMI は体重に乗じる係数， CHMI 

は身長に乗じる係数，  CMI は定数であり，表 5-3 に示した値を用いる．   

 

 

5．3 動力学解析手法 
 

5．3．1 姿勢角の算出方法  
 

 提案する動力学解析手法において，移動式床反力計およびモーションセンサ

に内蔵されている加速度センサ，ジャイロセンサおよび地磁気センサの計測デ

ータから足部および下腿部の姿勢角を求める必要がある．これらのセンサのう

ち，ジャイロセンサは角速度を計測するセンサであり，計測データを積分する

ことで運動中の姿勢角の時系列変化量が求められる．しかし，運動の初期状態

は直立姿勢で静止しており姿勢角が変化しないため，ジャイロセンサの計測デ

ータを用いることができない．そこで，加速度センサおよび地磁気センサの計

測データを用いて初期状態の姿勢角を求める．そして，運動中の姿勢角をジャ

イロセンサの計測データを用いて算出し，初期状態からの姿勢角の時系列変化

を求める．表 5-4 に，姿勢角の算出に用いるモーションセンサの組み合わせに

ついて示す．  

 

 

 

 

 

Table 5-4 Attitude Angle of Motion Sensor 

Acceleration Gyro Geomagnetism
Sensor Sensor Sensor

Initial ◯ ? ◯

Motion ? ◯ ?  
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また，図 5-1 に示すようにモーションセンサの計測データから算出する姿勢角

は，各軸方向を向いて時計回りを正の方向とする．  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

加速度センサが計測する各軸方向の重力加速度の成分をそれぞれ ax，ay，az

とする．まず，GX 軸まわりの姿勢角を θx とすると，θx は式(5-4)により求めら

れる． 

22

1tan
zx

y
x

aa

a


             (5-4) 

次に，GY 軸まわりの姿勢角を θy とすると，θy は式(5-5)により求められる．  
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x
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x

y
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a

a
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a




               (5-5) 

続いて，GZ 軸まわりの姿勢角について，Z 軸は地面に垂直な方向であるため重

力加速度の各軸方向の成分を用いることができない．そこで，ウエアラブルな

運動計測装置で用いられている地磁気センサにより各軸方向の地磁気を計測す

Motion
Sensor

ax, Cx

ay, Cy

az, Cz

g

Z

X

Y

Joint

Joint
ZG

YG

XG  

Fig. 5-1 Attitude Angle of Motion Sensor 
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る．ここで，それらの値をそれぞれ cx，cy，cz とする．そして，GZ 軸まわりの

姿勢角を θz とすると，θz は式(5-6)により求められる．  
















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



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











0  and  0  iftan

0  and  0  iftan

0  and  0  if            
2

0  and  0  if            
2
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1

1

1

yx
y

x

yx
y

x

yx

yx

y
y

x

z

cc
c

c

cc
c

c

cc

cc

c
c

c











         (5-6) 

 

ここで，θy および θz を求める式(5-5)および式(5-6)について，逆三角関数の 1 つ

である tan-1 を用いて角度を算出しており，-π/2<tan-1x<π/2 であるため，場合分

けを行なう．  

 次に，運動中の姿勢角の変化量について，ジャイロセンサにより計測される

各軸まわりの角速度を時間積分すると角度が得られる．ここで，角速度をω，

タイムステップを⊿t とすると，姿勢角の変化量⊿θ は式(5-7)で得られる．  
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          (5-7) 

よって，ウエアラブルな運動計測装置の移動式床反力計やモーションセンサの

姿勢角を求めることが可能となるため，それらが取り付けられている下肢の姿

勢角を求めることが可能となる．そして，個々の体節の姿勢角が明らかになる

ので座標変換により 1 つの座標系に統一することが可能となる． 

 

5．3．2 足部の動力学解析  
 

本研究では，足部について統一の座標系で着目し，矢状面内における足関節

モーメントを求める．人の運動解析では一般的に関節モーメントに着目するが，
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これは，筋活動が直接的に反映されていると考えられるためである (6)．足関節

は足部と下腿部を接続する関節であり，足関節に生じる関節反力や関節モーメ

ントは足部に関する動力学解析により求められる．図 5-2 に示すように，足部

には並進方向および回転方向に力が作用している．並進方向に関する運動方程

式について，GY 軸方向の運動方程式は式(5-8)で表され，GZ 軸方向の運動方程

式は式(5-9)で表される．そして，GX 軸まわりの回転方向に関する運動方程式

は式(5-10)で表される．ここで，足部の質量を mFoot，足部の慣性モーメントを

IFoot とする．また，爪先側の移動式床反力計の Y 成分を FTY，同じく Z 成分を

FTZ，踵側の移動式床反力計の値を FHY，同じく Z 成分を FHZ，足関節に生じる

関節反力の Y 成分を FAY，同じく Z 成分を FAZ，爪先側移動式床反力計に生じ

る GX 軸まわりのモーメントを MToe，踵側移動式床反力計に生じる GX 軸まわ

りのモーメントを MHeel とする．さらに，爪先と足首の Y 軸方向距離を LYTA，

爪先と足首の Z 軸方向距離を LZTA，圧力中心点と足首の Y 軸方向距離を LYPA，

圧力中心点と足首の Z 軸方向距離を LZPA，質量中心点と足首の Y 軸方向距離を

LYMA，質量中心点と足首の Z 軸方向距離を LZMA，重力加速度を g とする． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

FTY

FTZ

FHY

FHZ

FAZ

FAY

MHeel

MToeMAnkle

mFoot, IFoot

g

Footθ

GX

GZ

GY

 

Fig. 5-2 Attitude Angle of Motion Sensor 
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AYHYTYFoot F-FFYm             (5-8) 

gmF-FFZm FootAZHZTZFoot            (5-9) 

FootFootYMAFootZPAHYYPAHZ

ZTATYYTATZHeelToeAnkle

θILmLFLF　　　　　　　　　　　

LFLFMMM





　　　
 (5-10) 

 

これらの式を解くことで足関節に生じる関節モーメント MAnkle が得られる．  

 

 

5．4 実験 
 

5．4．1 実験条件  
 

提案した関節反力および関節モーメントの算出方法を評価するために，直線歩行運

動を対象とする実験を行った．計測のサンプリングレートは 100 [Hz] とした． 

実験では，健康な成人男性 1 名 (29 歳，体重 72 [kg]，身長 165 [cm]) が M3D

システムを装着した上で，直線歩行運動を実施した．本実験は 10 試行実施し，

全試行において 2 枚の設置式床反力計を左右の足で 1 歩ずつ踏んだ．この実験

の様子を図 5-3 に示す． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

GX
GY

GZ

SY
SX

SZ

 
Fig. 5-3 Conditions  
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5．4．2 実験結果  
 

実験結果の一例を以下に示す．図 5-4 は歩行運動中の 1 サイクルにおける足関節モ

ーメントを示している．サイクルの 0 [%] が踵接地のタイミングであり，100 [%] が

次の踵接地のタイミングである．参照データとの比較のために，モーメントの値を被

験者の体重で除することで正規化を行っている． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5．5 考察 
 

求められた関節モーメントの値の妥当性を検証するために，参照データとして D. 

Winter らによって得られた足関節モーメント(7)と比較する．比較の様子を図 5-5 に示

す．本研究で提案した動力学解析手法によって得られた足関節モーメントは，参照デ

ータと比較して定性的に一致している． 

 

Fig. 5-4 Ankle Joint Moment 
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次に，参照データの足関節モーメントと提案手法によって得られた足関節モーメント

のピーク値の比較を行なう．式(5-11)を用いて相対誤差を求めると，表 5-5 に示す通り

左足関節で 2 [%] ，右足関節で 6 [%] の誤差であった．ここで，MRPは参照データの

最大値であり，MAPは提案手法により求められた足関節モーメントの最大値である． 

RP

RPAP
M

MM
Error


            (5-11) 

 

 

 

 

 

 

よって，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置に適した動力学解析手法は，

矢状面内における足関節モーメントの算出において十分な精度を有していることが

明らかになった． 

Table 5-5 Attitude Angle of Motion Sensor 

Left_Ankle Right_Ankle

0.02 0.06  

Fig. 5-5 Compare D. Winter's Data to Calculate Data 
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5．6 まとめ 
 

本章では，開発したウエアラブルな運動計測装置に適した動力学解析手法を

提案した．また，提案した動力学解析手法の妥当性を検証するために，ウエア

ラブルな運動計測装置を用いて人の直線歩行運動を対象に計測実験を行ない，

計測データを用いて歩行中の 1 サイクルにおける両足の足関節モーメントを算

出した．さらに，歩行運動の解析における代表的なデータと比較することによ

って，以下に示す結論を得た．  

 

(1) 本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置に適した動力学解析手法

を提案した．   

(2) 提案した動力学解析手法を用いて，歩行中の 1 サイクルにおける両足の

足関節モーメントを算出した．  

(3) D. Winter らによる代表的なデータと比較すると，足関節モーメントのピ

ーク値の相対誤差は左足関節で 2 [%] ，右足関節で 6 [%] であった．  

 

以上の結論により，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置を用いて

歩行運動を計測する場合，本章で提案したウエアラブルな運動計測装置に適し

た動力学解析手法を用いることで，矢状面内の足関節モーメントを算出するこ

とが可能となった．よって，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置と

本章で提案した動力学解析手法とを組み合わせることで，動作解析システムと

しての有効性が明らかになった．  
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第 6 章 結言 
 

本研究で得られた知見を以下に要約する． 
 

第 2 章では，足底荷重計測システムの概要について触れた上で，まずシステムを構

成するうちの計測器について述べた．計測器のセンサ部には 3 軸力覚センサが 24 個

配列され，計測器全体とセンサ素子の X, Y, Z 軸方向を一致させるように配列を行な

った．また，本計測器に用いている 3 軸力覚センサについて述べ，センサ自体の校正

方法について論じた．さらに，計測器上のセンサからの出力を処理するアルゴリズム

を提案した．そして，足底分布荷重の計測実験を行ない得られたデータから，足底に

働く荷重を計測する際に含むべき領域について検証した． 

第 3 章では，本研究で開発したウエアラブルな運動計測装置について述べた．この

ウエアラブルな運動計測装置のうち，計測装置は 4 つの移動式床反力計と 6 つのモー

ションセンサおよび 1 つのデータトランスミッタで構成した．移動式床反力計および

モーションセンサにはそれぞれ複数の各種センサが搭載されているので，それぞれの

座標系の定義並びに移動式床反力計およびモーションセンサとしてのセンサの座標

系の定義について述べた．また，移動式床反力計により得られるデータを用いた床反

力や 3 軸まわりのモーメントの算出方法について提案した．そして，モーションセン

サにより得られるデータを用いた人の下肢姿勢の算出方法について述べることで，本

研究で開発したウエアラブルな運動計測装置による動力学解析の基礎部分について

論じた． 

第 4 章では，ウエアラブルな運動計測装置のうち，移動式床反力計の計測精度につ

いて論じた．具体的には，移動式床反力計との比較検証のために据え置き型床反力計

を同時に用いて，人の運動時における床反力を計測し，床反力データおよび床反力デ

ータを用いて算出される圧力中心の軌跡について，両計測機器間の相対誤差を検証す

ることにより移動式床反力計の計測精度について評価した．また，両計測機器間の相

対誤差を補正するための方法を提案し，誤差補正の効果について検証した． 

第 5 章では，第 3 章で示したウエアラブルな運動計測装置による動力学解析の基礎

部分を元にして，人の歩行運動時に生じる関節反力や関節モーメントを算出するため

の，本計測装置特有の動力学解析手法について述べた．本研究で開発したウエアラブ

ルな運動計測装置で用いられている移動式床反力計は従来の据え置き型床反力計と

は異なる使用方法をとっており，また，従来の光学式三次元動作解析装置であれば計
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測場所の座標系は固定されているものの，ウエアラブルな運動計測装置においては各

センサコンポーネントが独立した座標系を有しているため，動力学解析を行なう場合

には本システム用に新たに解析手法を提案する必要があったためである．ウエアラブ

ルな運動計測装置を用いて人の直線歩行運動を対象とする実験を行ない，計測された

データから提案した動力学解析手法を用いて関節モーメントを算出した．また提案手

法により得られた足関節モーメントと歩行解析における代表的なデータとの比較を

行ない，提案手法による動力学解析結果の妥当性の検証を行った． 

以上のように，本研究では加速度センサ，ジャイロセンサ，地磁気センサおよび力

覚センサを統合したウエアラブルな運動計測装置の開発ならびに応用分野への展開

を目的とし，足底に働く荷重を計測する際に含むべき領域について検証した上で，本

研究で開発したウエアラブルな運動計測装置による動力学解析の基礎部分について

論じて，移動式床反力計の計測精度について評価と誤差を補正するための方法を提案

し，最終的に人の歩行運動における関節モーメントの算出を行った． 

ウエアラブルな動作解析システムにはリハビリテーションへの適用の他にも様々

な用途への応用が望まれており，例えば，人の運動生成原理の解明にも役立つと考え

られる．また，ウエアラブルな運動計測装置のうち，移動式床反力計に着目すると，

従来の設置型床反力計による計測が困難であった条件下でも計測が可能となり，本研

究による新たな動作解析システムの要素技術についても様々な応用方法を実現でき

る可能性がある．したがって，本研究は今後の人の運動が関わるあらゆる事象の解明

に寄与すると考えられる． 
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