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Many people who have gait disorder in an accident need a rehabilitation therapy, and a therapy for gait disorder is often 

needed in therapies. However the parts and degrees of the disorder are various, so therapists should treat it by using the most 

suitable methods, and the indexes such as grand reaction forces and joint angles for therapy are needed. In the therapy for gait 

disorder, the machine such as force sensors and optical marker systems fixed in a laboratory has been used for a long time. 

However, it has many restrictions to measure gait and cannot measure continuous walking in under daily life environments for a 

long time. Therefore we developed a wearable motion measurement device, which consists of instrumented shoes with force 

transducers and inertial sensors, transmitters and attitude sensors. Compared with the conventional devices, it can measure gait 

under a condition without restrictions, and it can be used more easily and more generally. So it is thought that it can be used to 

measure the gait of people with gait disorder, which is difficult to measure by using the previous devices. The objective of this 

research is to measure the gait of a healthy subject and a spastic paresis subject with the wearable motion measurement device, 

evaluate their gait characteristic quantitatively and examine whether the spastic paresis gait is discriminative or not. The result is 

as follows. Ground reaction forces in the anterior-posterior direction and the vertical direction can show the spastic paresis gait 

characteristic. Also, ankle, knee and hip joint angles can show it, too. Moreover, by checking peaks of joint angles and comparing 

them, therapeutic effects on people with gait disorder can be evaluated quantitatively. 

 

：wearable motion sensor, gait disorder, ground reaction force, joint angle, 10 meter walking test 
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装着型運動計測装置を用いた痙性不全麻痺歩行特性の定量評価

西山 智士，辻内 伸好，伊藤 彰人 
足立 渡，纐纈 俊昭，禰占 哲郎 

諸言

人間の運動機能に関わるリハビリテーション医療

において，疾患や外傷によって歩行能力が障害され

た患者を扱う機会が多く，歩行障害の改善はリハビ

リテーション医療の分野で必要とされる頻度の高い

課題である 1, 2)．歩行障害と一口に言っても，患者ご
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とに障害箇所や程度は大きく異なるため，個々の患

者に合わせた最適なリハビリテーションを行う必要

がある．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，客観的な指標となる数値

データが必要となる 3)．歩行中の下肢への負荷に関

する客観的な指標としては床反力が，下肢の運動に

関する客観的な指標としては関節角度が挙げられる． 

従来，床反力の計測には研究施設に設置された床

反力計を，関節角度の計測には光学式モーションキ

ャプチャ等を用いてきたが，従来の計測装置には計

測上の時間的・空間的な制約があり，連続的で自然

な歩行や日常生活下の歩行を計測することが困難で

あった 4)．連続的な歩行を行うために，従来の計測

装置の中では，定常速度で複数歩の歩行データを計

測可能な床反力計内蔵トレッドミル 5)が歩数制限の

解決手段として多く利用されてきた．しかしながら，

トレッドミル上歩行が平地での通常歩行と同一の歩

行として捉えて良いかという問題に対しては，未だ

意見の一致を見ていないのが現状である 6)．つまり，

トレッドミル上歩行の計測値を，リハビリテーショ

ン医療に安易に適用することは賢明ではないと考え

られる．したがって，日常生活を反映した幅広い環

境下で，長時間連続した，無拘束状態での歩行を解

析可能な新たな計測装置が必要となる．以上の理由

から，靴底に複数の薄型 3 軸力覚センサを内蔵した

サンダル型の計装靴に加えて，下肢に着用する加速

度センサ，ジャイロセンサおよび地磁気センサを組

み込んだ姿勢センサにより構成される装着型運動計

測装置を開発した 7)．本装置を用いることで，従来

の計測装置と比較して空間的制約の無い条件下での

歩行中の床反力や関節角度といった歩行因子を計測

可能となるため，本装置は歩行計測の自由度を飛躍

的に高め，リハビリテーション医療に大きく貢献す

るものと考えられる． 

そこで本研究では，本装置を用いて健常者および，

歩行不自由者として頚髄不全損傷患者の歩行を計測

し，算出した歩行データから両者の歩行特性を定量

的に評価することで，本装置によって片側優位の痙

性不全麻痺歩行の判別が可能かを検証した． 
 

実験方法

本章では，装着型運動計測装置の計測値の演算処

理法および，本装置を用いた歩行実験の概要につい

て述べる．第 2.1 節で実験装置，第 2.2 節でデータ解

析，第 2.3 節で被験者，第 2.4 で実験条件について述

べる． 

実験装置

本研究で使用する装着型運動計測装置全体の概略

図を Fig. 1 に示す．本装置は，片足に 2 基ずつ合計 4

基の小型の移動式床反力計を靴底に組み込み，各 2

基の移動式床反力計に有線接続されたトランスミッ

ターを足の甲に配置したサンダル型の計装靴一足に

加えて，片足ごとに下腿部，大腿部に 2 基，腰部に

1 基の各部位にそれぞれ対応する合計 5 基の姿勢セ

ンサによって構成される．移動式床反力計，トラン

スミッター，姿勢センサの外観図を Fig. 2‐4 に，形

状寸法を Table 1 に示す． 
 

Fig. 1. Wearable motion measurement device. 

 

(a)Toe  (b)Heel 

Fig. 2. Mobile force plate. 

14



（　  ）15

装着型運動計測装置を用いた痙性不全麻痺歩行特性の定量評価

 

 

Fig. 3. Transmitter. 

 

 

 

Fig. 4. Attitude sensor. 

Table 1. Geometries of wearable device. 

 

 Length [mm] Width [mm] Height [mm] Weight [g] 

Force plate (Toe) 95 80 11 171 

Force plate (Heel) 80 80 13 150 

Transmitter 85 71.5 25 115 

Attitude sensor 55 42 14.5 30 
 

 

Table 1 より，いずれも比較的軽量かつ着用者への負

担が少なく使用しやすいものとなっていることがわ

かる．使用温湿度範囲は 0 50 ℃，85 %RH 以下（結

露なきこと），ch 数は移動式床反力計，トランスミ

ッター，姿勢センサの順に 21 ch，9 ch，9 ch である．

したがって，本装置をフルセットで使用した場合，

移動式床反力計 21 ch ×4 基 =84 ch，トランスミッタ

ー9 ch ×2 基 =18 ch，姿勢センサ 9 ch ×5 基 =45 ch，

総 ch 数 147ch となる．姿勢センサには STM 社製 3

軸加速度センサ LIS331DLH，STM 社製 2 軸ジャイ

ロセンサ LPR530AL および STM 社製 1 軸ジャイロ

センサ LY530ALH から構成される 3軸ジャイロセン

サ，Honeywell 社製 3 軸地磁気センサ HMC5843 が内

蔵されており，大腿部，下腿部，腰部に着用するこ

とによって下肢および体幹の運動学情報を計測する．

移動式床反力計は 2 枚の基板に 4 基のテック技販社

製薄型3軸力覚センサUSL06-H5-500N-Cが挟まれた

構造となっており，床反力を計測する．トランスミ

ッターは移動式床反力計の計測値を PC に転送し，

且つ床反力計に電源を供給する．また，移動式床反

力計およびトランスミッターは，姿勢センサと同様

に加速度センサ，角速度を検出するジャイロセンサ，

方位角に変換し方向を検出する地磁気センサが内蔵

されており，足の運動学情報の計測も可能である．

各種センサの仕様を Table 2 に示す．また，A/D 変換

器分解能は 3 軸力覚センサおよび 3 軸加速度センサ

がそれぞれ 12 bit，3 軸ジャイロセンサが 16 bit，3

軸地磁気センサの X 軸，Y 軸がそれぞれ 13 bit，3 軸

地磁気センサの Z 軸がそれぞれ 15 bit である．トラ

ンスミッターおよび姿勢センサは Bluetooth によっ

て計測データを PC に転送する．転送データを記録

し，それらを演算することにより歩行時における床

反力，足底圧中心点および下肢の姿勢の算出が可能

となる． 

本システムの持つ特徴を挙げると，システム全体

が低価格，ウェアラブル且つ操作が簡単であり，加

えて電源ケーブルなどの外部接続が不要な充電式の

内蔵バッテリー駆動を採用しており，最も大きな利

点としては先述した計測データの Bluetooth を用い

た PC への高速一括転送が可能となっている点が挙

15
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Table 2. Specification of wearable sensor. 

 

 Rating capasity Measuring range Nonlinearity Responsive 

Force sensor 

Fx, Fy : ±500 N 

Fz: ±1,000 N 

Mx, My : ±30 N･m 

Mz : ±15 N･m 

 ±1 %RO 500 Hz 

Acceleration sensor  ±2 G ±1 %FS 500 Hz 

Gyro sensor  ±1,200 deg/s ±1 %FS 140 kHz 

Geomagnetic sensor  ±70,000 nT ±0.1 %FS 10 kHz 
 

 

げられる．つまり，本装置では，計測部と信号処理

部の一体化によって計測場所が限定されず，長距離

にわたって歩数をカウントでき，幅広い環境下でヒ

トの日常生活における歩行動作を反映した無拘束状

態での長時間連続したデータを取得可能となる．更

に，従来型の装着型計測装置とは異なり，各センサ

の内蔵バッテリーによる独立駆動および Bluetooth

による無線伝送が可能であることから，センサを大

腿部，下腿部，腰部に限らず，必要に応じて設置部

位を変更した柔軟な計測が可能となる． 

データ解析

本装置の計測値を基に演算処理を行い，床反力お

よび動作姿勢を算出する手法を以下に示す．システ

ム全体の座標系については右手座標系に対応させ，

モーメント，姿勢角の各軸周り回転方向は右ねじの

方向を正とする．また，左上の添え字として書かれ

る「S」はセンサ座標系を，同様の「G」はグローバ

ル座標系を示す．

 

姿勢角

まず，姿勢センサの初期姿勢角について述べる．

運動の初期状態では直立姿勢で静止しており姿勢角

が変化しないため，姿勢センサに組み込まれている

ジャイロセンサの計測値を利用できない．そこで，

同様に組み込まれている加速度センサおよび地磁気

センサの計測値を組み合わせ各セグメントの初期姿

勢角を求める． 

 

次に，運動中の姿勢センサの姿勢角の変化量につ

いて述べる．ジャイロセンサによって計測される角

速度からサンプル i - 1 からの i への回転行列
1i

i
R  

を求めることで，姿勢角の変化量を得る． 

初期姿勢角および姿勢角の変化量によって，サン

プル i のグローバル座標系への回転行列 G R iは， 
 

12

3

1

2

0

1
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i

i

G

i
G

i
G RRRRRR   (2-1) 

 

と表される．なお，
0

1
RG

はグローバル座標系に対す

るセンサの初期姿勢行列である． 

 

床反力

移動式床反力計の計測値からの床反力の算出につ

いて述べる．各床反力計の出力の座標系 S X, S Y, S Z

を右手座標系として定義した場合，床反力計の各軸

方向の荷重を S F = (S Fx  S Fy  S Fz ) T とする．また，

つま先側の移動式床反力計を添字の toe，踵側を添字

の heel，片足全体を添字の foot で表し，グローバル

座標系における片足全体の床反力 G F = (G Fx  G Fy   

G Fz ) Tは次式で表せる． 
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反モーメント，足底圧中心点

移動式床反力計の計測値からの反モーメントおよ

び足底圧中心の算出について述べる．各床反力計が

床面にかける各軸周りの反モーメント S M = (S Mx 

S My  S Mz ) Tは 3 軸力覚センサの各出力より次式の

ように推定することができる． 
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ここで， r は床反力計の座標原点から 3 軸力覚セン

サの座標原点までの距離であり，踵側では r = 0.033 

m，つま先側では r = 0.039 m である．床反力および

反モーメントを用いて，各床反力計の座標系におい

て足底に作用する床反力と反モーメントを考慮した

重心ベクトルの起点位置を表す足底圧中心点の座標

S CoP = (S xCoP
 S yCoP

 S zCoP ) Tは次式で算出するこ

とができる． 
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動作姿勢

グローバル座標系における足底中心点，左右の各

床反力計中心，踝（外果），踵，つま先（第一中足骨

頭部），膝（腓骨頭），腰（上前腸骨棘）の位置座標

を算出する．部位 A, B を仮定し，それぞれを添え字

a, b で表すこととする．この場合，A の位置座標を 
G P a = (G Px

 a  G Py
 a  G Pz

 a ) Tと定め，B から A への位

置座標間ベクトルは， 

 

  bGaGTa
bz

a
by

a
bx

a
b VVV PPV   (2-5) 

 

とする．各部位を添え字で表し，左側は Left，右側

は Right，足底中心点は CoP，踵側床反力計中心は

Tofp，つま先側床反力計中心は Hefp，踝（外果）は

Ankle，踵は Heel，つま先（第一中足骨頭部）は Toe，

膝（腓骨頭）は Knee，腰（上前腸骨棘）は Waist と

おく．例として，左足立脚で足底圧中心が踵側，つ

ま先側床反力計間にある時について取り扱う．サン

プル i における動作姿勢を示す位置座標および位置

座標間ベクトルを用いた Stick picture による姿勢モ

デルを Fig. 5 に示す． 

 

Fig. 5. Attitude model for gait analysis. 

被験者

本研究では，中高年齢健常者男性1名（年齢61歳，

身長 1.60 m，体重 64.0 kg），左側優位な頚髄損傷不

全麻痺（ASIA 機能脊髄障害尺度 D，改良 Frankel 分

類 D-3）を抱える中高年齢者男性 1 名（年齢 62 歳，

身長 1.59 m，体重 37.4 kg），計 2 名を被験者とした．

順に被験者 A，B とする．被験者 B は，右手で杖を

突いて歩行を行った．実験は株式会社プラッツの九

州支店にて実施した．また，作業全体については臨

床実験に関する同志社大学研究倫理委員会の承認を

得ると共に，株式会社ケアリングより研究の主旨と

個人情報保護について承認を受け，それらに関して

あらかじめ被験者に十分な説明を与え，同意を得た

上で実験を行った．計測前には約 10 分間の歩行訓練

を実施し，装着型運動計測装置を着用して通常の歩

行が容易となった後に計測を開始した． 

実験条件

各被験者に装着型運動計測装置一式を取り付け，

10 m 歩行試験を行い，被験者毎に 3 試行直線歩行の

17
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計測を行った．被験者に本装置を取り付けた様子を

Fig. 6 に示す．本装置での計測サンプリング周波数は

100 Hz である． 

前述の 10 m 歩行試験は歩行障害や歩行改善の度

合いを計測する際に，広く使用されている計測手法

である．歩行計測には複雑な実行条件や，時間的・

空間的制約を伴う場合が多いが，10 m 歩行試験では

素早く且つ簡易に歩行特性を計測可能である 8)．歩

行計測を必要とする人の多くが，高齢者や歩行の不

自由な方であり，被験者の負担を最小限に抑えるこ

とができる点で 10 m 歩行試験は最適な計測手法で

あると考えられる． 

10 m 歩行試験に必要な道具は，ストップウォッチ，

巻尺（10 m 以上），テープ（視認しにくいもの），付

箋，カメラ，椅子等の目標物（ドアや壁などでも良

い）である．計測時の必要条件として，ストップウ

ォッチは 1/100 秒まで計測可能なものであること，

最低でも直線距離 16 m ある空間（被験者が歩きやす

いようにより広い空間が良い）を取ることが挙げら

れる．被験者にどこがゴールか意識させないために，

目標物を用意し被験者には目標物を見て歩行するよ

うに指示する等の工夫も行った． 

 

Fig. 6. Subject with wearable device. 

 
実験結果および考察

床反力

各被験者の歩行中の床反力波形をFig. 7，8に示す．

床反力波形は一歩行周期毎に切り取り，各 3 試行の

平均を取っている．また，横軸は一歩行周期時間を

100 %として正規化し，縦軸は体重で正規化した．尚，

進行方向および鉛直方向成分は右手座標系で表して

いるが，左右方向成分は左右比較のために同側方向

を正に取り表している． 

健常者の床反力波形は，一般的に後述のような波

形となる．左右方向分力 Fx は，まず接床時に同側方

向に小峰が出る（踵の軽度回外による）ほかは，対

側に低い平坦な台形型波形を成し，離庄時に基線に

戻る．進行方向分力 Fy は，踏み出し時に制動力がか

かるため，まず下向きに谷を成し，次いで基線を横

切り，蹴り出し（推進）時に上向きの峰を成し，離

庄時に基線に戻る．鉛直方向分力 Fz は，上向き二峰

性のグラフとなり，それぞれの峰はその足の踏み込

み時と蹴り出し時とに対応する．この波形は踵の接

床時に立ち上がり，体重の踏み込み時に極大を成し，

次いで，体重心の伸び上がりに伴い谷（極小）を成

し，次いで，蹴り出しと共に第二の極大を成し，最

後に抜重と共に下降して，離庄時に基線に戻る 9)． 

Fig. 7 より，健常被験者 A の床反力波形は左右共

に，上述の健常者の一般的な床反力波形パターンと

一致することがわかる．また，左右方向，進行方向，

鉛直方向分力全てにおいて，左右の波形は概ね一致

している．以上より，床反力波形から，被験者 A が

左右対称の健常歩行を行っていることを判別可能だ

と考えられる． 

Fig. 8 より，左側優位不全麻痺被験者 B の床反力

波形は，左右方向分力 Fx について，上述の健常者の

一般的な床反力波形パターンと一致することがわか

る．立脚後期，つまり歩行周期約 50 %に付近で波形

の不一致が見られるが，大きな差は無く，被験者 B

について左右方向分力 Fx からは麻痺歩行を行って

いることの判別は困難だと考えられる．進行方向分

力 Fy について，左右共に踏み出しの制動力の谷が形

成されているが，その後波形が基線を沿い，蹴り出

しの上向きの峰が非常に小さいことがわかる．鉛直

方向分力 Fz について，左右共に明確な二峰性が見ら

れず，谷も小さくなっている．進行方向および鉛直

方向分力がこのような波形となった原因として，痙
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性麻痺による不安定な歩行のため，踏み込みから蹴

り出しへの切り替えがスムーズでなく，また不安定

なため蹴り出しも弱くなったと考えられる． 

更に，鉛直方向分力について歩行周期時間に着目

する．Fig. 7 (c)，8 (c)において，歩行周期終期で波形

が基線に返る点，つまり立脚期終点を被験者 A，B

について Table 3 に示す．Table 3 より，被験者 A の

立脚期終点が 62 %で一致している一方で，被験者 B

の立脚期終点が左側では 60 %で，右側では 64 %と

一致しておらず，麻痺の強い側に比べ麻痺の弱い側

の立脚期が長いことがわかる．この原因として，強

麻痺の左側での支持性の不安定のため，弱麻痺の右

側の立脚期を延長して体重の支持を行うことが考え

られる．したがって，以上より，進行方向分力 Fy

および鉛直方向分力 Fz から不安定な歩行を，鉛直方

向分力 Fz からは左右非対称な歩行を読み取れ，被験

者 B が左側優位の不全麻痺歩行を行っていることを

判別可能だと考えられる． 

 

関節角度

各被験者の歩行中の矢状面における関節角度波形

を Fig. 9，10 に示す．関節角度波形は一歩行周期毎

に切り取り，各 3 試行の平均を取っている．また，

横軸は一歩行周期時間を 100%として正規化した．足

関節角度については，背屈方向を正，底屈方向を負

にとり，膝関節角度および股関節角度については，

屈曲方向を正，伸展方向を負にとった．また，関節

角度との比較のために，歩容を Stick picture として

Fig. 11 に示す． 

健常者の快速歩行時関節運動は，一般的に後述の

ような角度変化となる．足関節角度 Aa は，0～5 度

底屈位で初期接地する．その後，10 度弱まで底屈し

た後，背屈方向に運動を変え，約 10 度まで背屈する．

足先離地直後に 15～20 度の最大底屈位となる．遊脚

期には底背屈約 0 度になる．膝関節角度 Ak は歩行周

期中 2 回伸展と屈曲を繰り返す．約 5 度屈曲位で初

期接地し，その後 10～15 度屈曲した後，伸展を開始

する．歩行周期の 40 %までにはほぼ完全に伸展し，

その後再び屈曲に転じ，最大屈曲は遊脚中期の初め

に生じ約 60 度になる．遊脚中期以降は，次の初期接

地に向けてほぼ完全伸展位まで伸展する．股関節角

度 Ah は約 30 度屈曲位で初期接地し，その後伸展を

続け，足先離地の直前に約 10 度の最大伸展位となっ

た後に，遊脚期には次の初期接地まで屈曲する 10)． 

Fig. 9 より，健常被験者 A の関節角度変化は左右

共に，上述の健常者の一般的な関節角度変化パター

ンと一致することがわかる．また，足関節，膝関節，

股関節全てにおいて，左右の関節角度変化は概ね一

致している．以上より，関節角度変化から，被験者

A が左右対称の健常歩行を行っていることを判別可

能だと考えられる． 

Fig. 10 より，左側優位不全麻痺被験者 B の関節角

度変化は，足関節，膝関節，股関節全てにおいて左

右の一致が見られないことがわかる．足関節角度 Aa

について，弱麻痺の右側は上述の関節角度変化パタ

ーンと概ね一致するが，Fig. 9 から被験者 A よりも

底屈方向のピーク点が小さい．強麻痺の左側は上述

の関節角度変化パターンとは異なり，足先離地直後，

つまり歩行周期の 60 %直後の背屈方向にピークを

取らないことがわかる．膝関節角度 Ak について，左

右共に上述の健常者の一般的な関節角度変化パター

ンと概ね一致するが，強麻痺の左側は弱麻痺の右側

に比べて，遊脚中期，つまり歩行周期約 80 %におけ

る最大屈曲角度が小さいことがわかる．股関節角度

Ah について，左右共に上述の健常者の一般的な関節

角度変化パターンと概ね一致するが，左右共に足先

離地直前，つまり歩行周期 50 %付近で生じるはずの

最大伸展位が，ほとんど伸展せず，歩行周期 30 %付

近でピークを取ることがわかる．また，強麻痺の左

側は弱麻痺の右側に比べて，歩行周期初期および後

期の屈曲角度が小さくなっていることがわかる．頚

髄損傷患者の歩行の特徴として，健常者に比べて関

節可動域の減少があり，左右差を有することがわか

っている 11)．被験者 B は足関節，膝関節，股関節全

てにおいて，健常被験者 A よりも可動域が減少して

いる．更に，足関節，膝関節については左側の関節

角度域が右側よりも小さいことから，麻痺の強さに

応じて可動域が小さくなっていることがわかる．一

方で，股関節については強麻痺の左側の方が関節可

動域が大きくなっている．この原因として，第 3.1

19



（　  ）20

西 山 智 士 ・ 辻 内 伸 好 ・ 伊 藤 彰 人 ・ 足 立 　 渡 ・ 纐 纈 俊 昭 ・ 祢 占 哲 郎

 

節で述べた強麻痺側による支持の不安定性が考えら

れる．右脚の振出しには左脚の支持が必要となるが，

支持が不安定な場合十分な振出しが困難になる．し

たがって，股関節可動域は注目する側とは反対の麻

痺の強さに応じて，小さくなると考えられる．以上

より，関節角度変化から，被験者 B が左右非対称の

左側優位の不全麻痺歩行を行っていることを判別可

能だと考えられる． 

ここで，健常者と不全麻痺患者の差異が顕著な，

遊脚期の足関節底屈極大角度および膝関節屈曲極大

角度に注目する．被験者 A，B の遊脚期の足関節底

屈極大角度および膝関節屈曲極大角度を Table 4 に

示す．ただし，Fig. 9，10 と符号を一致させるために，

底屈角度は底屈方向を負に，屈曲角度は屈曲方向を

正とした．また，関節角度との比較のために，被験

者 A，B の遊脚期の足関節底屈極大角度および膝関

節屈曲極大角度の時の Stick picture をそれぞれ Fig. 

12，13 に示す．Table 4 より，被験者 A は足関節底

屈極大角度，膝関節屈曲極大角度共に左右で概ね一

致している．一方で，被験者 B は，足関節底屈極大

角度に関しては 15.7 度の差が，膝関節屈曲極大角度

に関しては 12.4度の差が左右で生じていることがわ

かる．したがって，左右非対称の左側優位の不全麻

痺歩行の特性を関節の極大・極小角度から定量的に

読み取ることが可能である．また，極大・極小角度

を比較することで，健常者を基準として，リハビリ

テーションを行った効果を関節角度の左右差から定

量的に算出可能だと考えられる． 

 

 

Table 3. Stance phase. 

 

 Subject A Subject B 

Left Right Left Right 

Stance phase [%] 62 62 60 64 
 

 

 

Table 4. Peak of ankle joint angle and knee joint angle. 

 

 Subject A Subject B 

Left Right Left Right 

Peak of ankle joint angle Aa [° ] 
Mean -16.1 -15.3 9.8 -5.9 

Standard deviation 1.2 3.0 0.8 0.6 

Peak of knee joint angle Ak [° ] 
Mean 61.2 58.7 43.5 55.9 

Standard deviation 0.8 1.4 2.4 1.4 
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(a) Horizontal direction Fx 

 

 

(a) Horizontal direction Fx 

 

  
 

(b) Anterior-posterior direction Fy 

 

 

(b) Anterior-posterior direction Fy 

 

  
 

(c) Vertical direction Fz 

 

 

(c) Vertical direction Fz 

 

Fig. 7. Grand reaction force of subject A. Fig. 8. Grand reaction force of subject B. 
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(a) Ankle joint Aa 

 

 

(a) Ankle joint Aa  

 

  
 

(b) Knee joint Ak 

 

 

(b) Knee joint Ak 

 

  
 

(c) Hip joint Ah 

 

 

(c) Hip joint Ah 

 

Fig. 9. Joint angle of subject A. Fig. 10. Joint angle of subject B. 
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0 % 

 
20 % 

 
40 % 

 
60 % 

 
80 % 

 
100 % 

(a) Subject A 

 
0 % 

 
20 % 

 
40 % 

 
60 % 

 
80 % 

 
100 % 

(b) Subject B 

Fig. 11. Stick picture during one gait cycle. 

 

   
(a) Peak of ankle joint angle Aa 

 

(a) Peak of ankle joint angle Aa 

 

   
(b) Peak of knee joint angle Ak 

 

(b) Peak of knee joint angle Ak 

 

Fig. 12. Stick picture of subject A. Fig. 13. Stick picture of subject B. 
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結言

本研究では，一般的な日常動作を反映した空間的

な制約の無い長時間連続歩行の計測が可能な，装着

型運動計測装置を用いて，健常者と歩行不自由者と

して片側優位の痙性不全麻痺患者の，直線歩行運動

を計測した．一歩行周期中の床反力と関節角度を各

センサの出力に基づき算出し，歩行特性を定量的に

評価することで，算出した歩行データにより痙性不

全麻痺歩行の特性を判別可能か検証した． 

その結果，進行方向および鉛直方向床反力からは，

不安定で左右非対称な痙性麻痺歩行を判別可能であ

ることがわかった．足関節，膝関節，股関節角度か

らも，左右非対称な痙性麻痺歩行を判別可能であり，

また関節角度波形の極小・極大点に注目することで

歩行改善治療の効果を定量的に評価することができ

ると考えられる． 

本研究において，代表として健常者 1 名，左側優

位の痙性不全麻痺患者 1 名の合計 2 名の歩行計測を

行うことで，本装置で健常者歩行および痙性麻痺歩

行の特性を定量的に明らかにすることが可能だとい

うことがわかった．この事実を踏まえ，今後，計測

被験者数および症例数を増やし健常歩行との定量的

な差異を算出し，歩行改善治療の効果の定量的な評

価を行っていくことが求められると考えられる． 

 

なお本研究は， JSPS 科研費 JR16K14188 ，

JP17H03193 の助成を受けた．記して謝意を表す． 
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