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記号一覧 

	 	

本論文で使用する記号を以下に記す．	

	

a  ：	 線形近似の傾きの値	

g  ：	 重力加速度	

k  ：	 バネ定数	

m  ：	 身体質量 

r		 	 ：	 床面から義足ソケットに設置したモーションセンサまでの距離	

u  ：	 外力による変位量	

x  ：	 義足足部の変位量	

cf  ：	 Cutoff frequency，遮断周波数 

t1  ：	 初期接地の時間 

t2  ：	 つま先離地の時間 

px  ：	 義足足部変位量の積分値 

pL3  ：	 従来法を適用した床反力鉛直方向成分推定値の力積 

v0  ：	 初速度 

G  ：	 モーションセンサ出力値から算出した重力方向の加速度 

Fz  ：	 身体にかかる正味の力の上下方向成分 

Wz  ：	 床反力の上下方向成分 

ΣS  ：	 センサ座標系 

Σg  ：	 絶対座標系 

accZ  ：	 上下方向の加速度 

Xs  ：	 モーションセンサ角速度 X軸周り成分 

Xaccs  ：	 モーションセンサ加速度 X軸成分の出力値 

Xωs  ：	 モーションセンサから得られた角速度 X軸成分 

Yaccs  ：	 モーションセンサ加速度 Y軸成分の出力値 

Zaccs  ：	 モーションセンサ加速度 Z軸成分の出力値 

Zaccg  ：	 モーションセンサ絶対座標系 Σgの加速度鉛直方向成分	



 

 

viii 記号一覧 

ZaccsL3  ：	 第 3腰椎部に設置したモーションセンサ加速度 Z軸成分 

𝜃Xacc	 	 	 	 	 	 	  ：	 X軸周りのモーションセンサ初期角度 

θXgyro  ：	 角速度 X軸の出力値から算出したモーションセンサの角度 

θcXgyro  ：	 線形近似により補正した角度	

IC  ：	 Initial contact 

TO  ：	 Toe Off 

Foot  ：	 Prosthetic foot toe，義足足部つま先 

Below-knee ：	 Below knee，膝継手遠位 

GRF  ：	 Ground reaction force 

L3  ：	 Third lumbar vertebra：第 3腰椎部 

Socket  ：	 Under the socket，義足ソケット下部 

%BW  ：	 身体質量を 100%とした時の比 
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第 1章	  

序論 
	

	

1.1 本研究の背景と目的 

 パラリンピックに代表される障害者陸上競技で使用される義足足部は，通常，走者の体重を目安に

選定している．しかし，遠藤らは，疾走には体重だけではなく，身長や体重，各セグメントの長さ，筋

量などの身体的なパラメータに加え，ストライドやピッチなどの運動パラメータが多く存在するとして

いる[1]．また，足部の機能を最大に活かすには，最高速度時だけではなく，加速過程もまた重要で

あるとしている[2]．近年，定量的評価の報告は増加しているが，数走行周期の計測に留まっている．

短距離疾走は，スタートダッシュ，加速走，定速走（最高速度），そして速度が低下する局面

に分けられ，身体動作は時々刻々と変化する[3]．そのため，全走行過程を対象とした計測と評価

が必要である． 

	 動作計測には，赤外線カメラと床反力計を用いた三次元動作解析装置が多く使用されている．

しかし，赤外線カメラと床反力計の台数により制限を受け，計測範囲が限定されるといった問

題がある．一方で，MEMS（Micro Electric Mechanical Systems）の技術により，小型化，低価

格化に伴い，慣性センサを用いた計測法が行われている．しかし，MEMS センサは，その出
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力値の扱いには十分な検討が必要である．例えば，角速度を単純積分し角度を算出した場合に

は，ドリフト成分が含まれ，そのままの値では意味を持たない．また，加速度センサの重力成

分を用いて姿勢角を導出する場合，静止状態であれば可能だが，運動状態では並進加速度や遠

心加速度の影響を受けるため，これらを考慮した導出法の検討が必須となる．このような問題

に対して，姿勢計測では，加速度センサの重力加速度と地磁気センサの磁場を用いて情報を統

合的に処理する手法[4]や並進加速度を伴う姿勢計測において，アンセンテッドカルマンフィル

ターを用いた三次元姿勢推定法[5][6]，加速度センサと角速度センサの互いの短所を補いドリ

フト補正する相補フィルターが提案されている[7]．しかし，これらの手法は，センサ姿勢角の

推定には参考となるが，義足走行の分析で重要となる床反力の推定には用いられていない．  

 義足を使用した走行は，ヒトの生体力学的要素と機械的要素である義足が組み合わされたもので

ある．生体における骨，筋の構造は，トレーニングや食事法により，その能力を強化および改善する

ことが可能である．走行用義足足部のエネルギー効率は 90 %以上とされているが[8]，使用するパー

ツの機能や特徴に依存するため，使用する義足によってパフォーマンスは左右される．ヒトと機械の

融合を最大限に発揮させることが課題であり，機械的要素である義足を使用した動作解析には，加

速度計や角速度計のような慣性センサを用いることで，全走行過程の無拘束な状態を評価すること

が可能になる．走行パフォーマンスの向上には，床反力鉛直方向成分と支持脚の接地時間が重要

であり，接地時間を減少させ，かつ接地中の床反力鉛直方向成分を大きくすることで，ストライドを維

持しながらピッチが向上し，走行パフォーマンスの向上が得られたと報告されている[9]．通常，床反

力計を設置していない陸上トラックでは，床反力を計測することは難しい．義足歩行では，義足足部

の踵部で接地時の衝撃を吸収し，フォアフットロッカーで前足部にエネルギーを蓄え，つま先離れと

同時にそのエネルギーを開放して推進力を得る．しかし，走行用の義足足部には，踵部がなく一枚

の板状である．そのため，接地時の衝撃をロスなくエネルギーとして足部に蓄積し，つま先離れと同

時にそのエネルギーを開放することが，効率良く推進力を得ることになる．これらのことから，義足走

行中の床反力鉛直方向成分を推定し可視化することは，走者やトレーナー，義足パーツの選定にと

って大変重要である．これまでに，身体重心位置に設置した加速度センサ出力値を用いて，重力

加速度と身体質量から床反力を推定する方法[10][11]や体幹部，大腿部，下腿部，足部の計 7

つのセグメントにおける釣り合いを用いて，左右分離床反力を推定する方法[12]が報告されて

いるが，これらは歩行動作に限定したものである． 

	 本研究では，モーションセンサを応用して，一定の回転運動である走動作と走行用義足足部

の特性を利用した導出法を用いて，全走行過程を対象とした義足走行の解析手法を構築すること
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を目的とする．モーションセンサを直接体表および義足本体に設置することで，全走行過程の

無拘束な計測が可能となる．本論文では，床反力計が設置されていない陸上トラックにて，モ

ーションセンサを用いて，走行パフォーマンスの向上に重要とされる床反力鉛直方向成分を推

定し可視化する．さらに，三次元動作解析装置との比較を行い，本導出法の精度を示すととも

にその特性を解析し，義足走行のパフォーマンスとの関係を提示する．これらの結果より，本

計測手法の有用性を示すことで，トレーニング法等の指導や義足の設定およびパーツ選択の一

助となることが期待される． 

 

 

1.2	 従来の床反力推定法	 [10] 

	 本論文で従来法と定義する床反力推定法を以下に示す． 

現在までに，慣性センサを用いた床反力の推定は数多く報告されている．その一つとして，重

心位置の加速度を基に床反力を推定する方法がある（図 1.1）．運動する身体には外部から重力

と床反力が作用しており，床反力の上下方向成分を Wz とすれば，身体にかかる正味の力の上

下方向成分 Fzは式(1.1)となる． 

 

 

	 	 FZ =WZ −mg   	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	    	 	 	 （1.1） 

 

 

ここで mは身体質量，gは重力加速度である．ニュートンの運動方程式から，力を質量で除す

れば加速度が求まる．すなわち，式(1.2)となり，床反力から重心加速度を導出できる．  

 

 

	 	 accZ = FZ /m = WZ −mg( ) /m           （1.2） 

 

 

この重心加速度は，骨盤に貼付した慣性センサの加速度値と同様であり，慣性センサから出力

された上下方向の加速度を accZとすれば式(1.3)となり，床反力を導出することが可能である． 
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	 	 WZ =m ⋅accZ +mg    	 	         （1.3） 

 

 

しかしながら，歩行の場合では，左右の脚が同時に床接地する期間（両脚支持期）が存在する．

そのため，従来法によって得られた床反力値は，左右脚の合成値であり，その値を分離する必

要がある． 

 

 

 

 

 

 

 

 Fig. 1.1	 Calculation of ground reaction force using gravitational acceleration． 
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1.3	 モーションセンサ 

	 本計測実験では，小型 9軸ワイヤレスモーションセンサ（LP-WSD11010A，ロジカルプロダ

クト社：現スポーツセンシング社．）を用いた（図 1.2）．加速度センサ，角速度センサ，地磁気

センサをそれぞれ 3軸搭載しており，無線を使用した遠隔計測およびデータロギングが可能で

ある．電池を含めた総重量は約 30 g，外径寸法は 40×20×30 mmである． 

 

 
 Fig. 1.2	 Motion Sensor． 

 

1.4	 本研究の構成 

	 本論文では，前節の研究背景と目的を基に，複数のモーションセンサを用いて義足走行にお

ける床反力を推定し，その走動作について研究している．以下では，第 2章以降の概要を示す． 

	 第 2章では，走行用義足足部の撓みを利用した新たな床反力推定法について示し，形状や剛

性の異なる 3種類の義足足部を用いて，三次元動作解析装置の出力値を基準値とした精度評価

を提示する．さらに，床反力鉛直方向成分の異なる波形形態の特徴について考察する． 

	 第 3章では，第 2章で構築したシステムを用いて，下腿義足走者と大腿義足走者に対してフ

ィールドテストを実施し，本計測手法を検証する．加えて，体幹と下肢の運動量や速度変化，

スティックピクチャーの結果を基に被験者間を比較し，その特徴について考察する． 

	 第 4章では，走動作は上肢や健側下肢動作による慣性力や並進運動といった複合した運動の

ため解析は複雑となる．走行用義足足部はバネ特性を有しているため，バネと質量の関係から

バネの固有振動に合わせた入力と出力のタイミングが重要であり，Pogo stickを用いて単純な鉛

直方向成分のみに着目して検証する．走行用義足足部の効率について，ホッピング動作の実験

結果を基に，線形振動系の応答シミュレーションを行い，接地時の踏み込み（入力）と離床時

の蹴り出し（出力）のタイミングについて提案している．  

	 第 5章では，本研究で得られた結果の総括をしている． 
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第 2章 

義足走行に対するモーションセンサを	

用いた床反力推定法	
	

	

2.1	 緒言 

 走速度の向上には，ストライドとピッチの両方を高めるか，またはどちらか一方をできる限り下げずに，

もう片方を高めることが必要となる．ピッチの向上には，立脚期を減少させ，その一方で，ストライドは

できる限り維持しなくてはならない．義足走行では，義足足部にエネルギーを蓄えることで推進力を

得る．そのため，床反力鉛直方向成分の力積を維持しながら立脚期を減少させるには，床反力鉛直

方向成分を高める必要がある．そこで，特に床反力鉛直方向成分に着目し，モーションセンサを用い

てその値を推定し可視化する．本章では，常用義足と走行用義足の違いについて説明した後，走行

用義足足部のバネ特性を利用して，モーションセンサの加速度鉛直方向成分と角速度の出力値から

床反力鉛直方向成分の推定を行う． 
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2.2	 義足	 常用義足と走行用義足[13] [14] [15] [16] 

	 常用義足とは，断端を快適に収納し，かつ義足遠位に効率良く力を伝達する目的のソケット

と義足足部，それらを接続する支持部からなり，大腿義足では膝関節の代替となる膝継手から

構成される（図 2.1）．義足に用いられる足部は，活動度や個々の生活様式に対応した足部が数

多く存在する．また，日常生活において使用することを目的としており，人の移動手段である

歩行獲得を前提とした各パーツの選択と義足のアライメント設定が行われる．義足のアライメ

ントは，歩行及び立位の安定性に深く関係し，義足のアライメント不良により，異常歩行を生

じるばかりか義足使用者の精神的苦痛，ソケットと切断端との間で接触圧が増加することによ

り圧痛を誘起する原因となる[13][14][15][16]．走行用義足は，義足ソケットと板バネと呼ばれ

る走行専用の義足足部から構成され，大腿義足ではこれらに加えて膝継手から構成される（図

2.2）．現在では，10種以上の走行専用の義足足部が販売されている．これら義足足部は，常用

のそれとは異なり，踵部分がなく，一度のエネルギー吸収と一度のエネルギーの開放により推

進力を得る．そのため，床反力の情報は，重要な指標となると考える．また，足部形状は，各

メーカーにより異なり，その形状は様々である．しかし，この形状的相違点による足部の力学

的特性については明らかにされていない．義足のアライメント設定と義足足部の選定は，各メ

ーカーから提示されている指標を基に，経験のある義肢装具士やトレーナーの観察的評価と走

者の主観的評価により判断される．常用義足と同様に，義足のアライメント不良や足部特性の

不一致により，パフォーマンスの低下は勿論，怪我の危険性が増すことになる．また，健常者

が擬似的に義足歩行や義足走行などを体験できる義足を模擬義足と言う（図 2.3）．本章の実験

は，走行用義足足部を取り付けた下腿用模擬義足（図 2.3(c)）にて実施している． 
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          （a）The trans-tibial Prosthesis	                （b）The trans-femoral Prosthesis	  

 Fig. 2.1	 Component parts of the prosthesis 

 

 

 

 

       （c）The trans-tibial Prosthesis for sprint	 	     （d）The trans-femoral Prosthesis for sprint 

Fig. 2.2	 Component parts of the prosthesis for sprint 
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				 	 	 	 	(a)	Prosthesis for walking	                    (b)	Prosthesis for sprint  

 

 

(c)	Prosthesis for sprint used in this experiment 

 Fig. 2.3	 Pseudo-prosthesis for trans-tibial． 
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2.3	 義足足部の撓みを利用した床反力推定法 

2.3.1	 モーションセンサ姿勢角と座標変換	
	 モーションセンサは義足ソケットに直接設置しており，三次元動作解析装置を用いて比較す

るため，絶対座標系に変換する必要がある．本論文では，重力加速度軸を基準として，モーシ

ョンセンサ姿勢角を近似的に補正し，センサ座標系 ΣSから絶対座標系 Σgへ変換する．センサ

座標系は，加速度 Z軸を下方とした右手座標系である．回転方向は，加速度軸原点から正方向

に対して右周りが正である（図 2.4）．ドリフト誤差や遠心加速度，並進加速度を完全に補正し

たとは言えないが，一定の回転運動と周期的な走動作では，近似的に補正することは適当であ

り，その妥当性を確認した． 

 

 

 
Fig. 2.4	 The sensor coordinates system and the global coordinates system. 

 

 

モーションセンサの初期角度は，スタート直前の静止状態 1.0 s 間を平均し，重力方向の加速

度から姿勢角を算出する（式(2.1)，(2.2)）．  

 

 

	 	 G(n) = Xaccs (n)
2 +Yaccs (n)

2 + Zaccs (n)
2 	        	 （2.1）	  

 

	 	
θXacc =

1
n

sin−1

i=1

n
∑

Yaccs (n)
G(n)

⎛

⎝
⎜

⎞

⎠
⎟ 	 	  	 	 	 	 	 	 	 	   	 	  	 	 	 	 	 	 	 （2.2） 
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ここで，Xaccsは，義足ソケットに設置したモーションセンサ加速度 X 軸成分の出力値であり，

Yaccsは，同じくモーションセンサ加速度 Y軸成分の出力値，Zaccsは，加速度 Z軸成分の出力値

である．G(n)は，前述したモーションセンサ出力値から算出した n番目の重力方向の加速度で

ある．θXaccは，スタート直前の静止状態 1.0 s 間を平均した X軸周り（矢状面）のモーショ

ンセンサ初期角度である．続いて，走行中の角度変化は，モーションセンサ角速度 X軸周りの

出力値を積分した値となる（式(2.3)）． 

 

 

	 	 θXgyro (n) = Xωs (n)+ Xωs (n−1)( ) ⋅ Δt / 2( )+θXgyro n−1( ) 	   	 	     	 （2.3） 

	

	

ここで，θXgyro(n)は，モーションセンサの角速度 X軸の出力値から算出した n番目のモーション

センサの角度であり，Xωs(n)は，モーションセンサから得られた n番目の角速度 X軸成分であ

る．しかしながら，θXgyro(n) には，積分誤差であるドリフト成分が含まれており，誤差の補正

が必要となる．走行中のドリフト成分は線形であり，線形近似を用いてドリフト成分のトレン

ド除去を行う[17]（式(2.4)）．	

	

	

	 	 θcXgyro =θXgyro − a ⋅ t 	 	      	 	        	 （2.4）	

	

	

ここで，θcXgyro(n)は，線形近似により補正した角度であり，aは線形近似の傾きの値である．つ

まり，座標変換に用いるモーションセンサの姿勢角は，式(2.5)に示す θXであり，式(2.8)に代

入する． 

 

	

	 	 θX =θXacc +θcXgyro   
	 	 	 	 	  	 	  	   	 	 	 	 	 	 	 	 （2.5） 
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2.3.2	 床反力推定 
	 本項では，走行中の義足足部の変位量を基に義足肢の床反力鉛直方向成分の導出法を示す．

義足ソケット下部に設置したモーションセンサの出力値より，義足足部の変位量と床反力鉛直

方向成分を推定する． 

	 走行用の義足足部は板バネ形状をしており，義足ソケットに設置したモーションセンサの加

速度鉛直方向成分と足部接床地点を中心とした角速度の情報が必要となり，図 2.5のようにモ

デル化することができる． 

 

 

 

Fig. 2.5	 The model of trans-tibial prosthesis for sprint. 

 

 

次に床反力鉛直方向成分の推定値の導出について示す．前述したように走行用義足足部は，板

バネ形状をしており，走行中の床反力をフックの法則より導出することができる（式(2.6)）．	

	

	

	 	 F = −kx  	 	 	 	 	      	  	 	 	 （2.6） 

	

	

	 ここで，kはバネ定数であり，xは義足足部の変位量である．走行用義足足部のバネ定数は，

個々の剛性や取付け位置の違いにより未知数であり，実験によって求める必要がある．つま先

離地時における義足足部の変位量は，義足ソケットに設置したモーションセンサ出力値の加速

度鉛直方向成分と角速度 X軸周り成分，接地直前の初速度より導出することができる（式(2.7)

〜(2.9)）．	
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	 	 x = t1
t2 Zaccg dt dt + t1

t2 v0 dt∫∫∫ 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （2.7） 

 

	 	 Zaccg (n) = Zaccs (n)−1.0[G]( ) ⋅9.8[m/s2]⋅cosθX (n)+ rXωs (n)2 ⋅cosθX (n)2  	 	 	       （2.8） 

 

	 	 v0 = t1
t2 Zaccg dt dt / t2 − t1( )∫∫ 	 	 	  	         	 	 	 （2.9） 

	

	

Zaccgは，モーションセンサの加速度 Z軸成分と角速度 X軸周り成分のモーションセンサ姿勢角

を考慮した，絶対座標系 Σg の加速度鉛直方向成分である．モーションセンサから出力される

加速度 Z軸成分	Zaccsは，重力方向を 1.0 G として出力されるため，重力方向の加速度を補正

した後に単位変換を行っている.	r は床面から義足ソケットに設置したモーションセンサまで

の初期設定時の距離であり，Xsは，同じく義足ソケットに設置したモーションセンサから出力

された角速度 X軸周り成分である．t1は初期接地（Initial contact, IC）の時間，t2はつま先離地

（Toe Off, TO）の時間である．v0は IC直前の初速度であり，式（2.9）より求める． 

	

	

	 	 k = pL3 / px 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 （2.10） 

 

	 	 pL3 = t1
t2 ZaccsL3 ⋅mdt∫ 	 	 	 	 	   	      	 	  	 	 （2.11） 

 

	 	 px = t1
t2 x dt∫ 	 	 	 	 	       	 	 （2.12） 

 

バネ定数 kは，式(2.10)より算出する．ここで，pL3は従来法を適用した床反力鉛直方向成分推

定値の力積であり，pxは義足足部変位量の積分値である．ZaccsL3は第 3腰椎部に設置したモーシ

ョンセンサ加速度 Z軸成分であり，mは被験者の身体質量である． 
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2.4	 3種足部の床反力推定 

2.4.1	 実験概要 
	 本計測実験の目的は，三次元動作解析装置と床反力計を基準値とし，本導出法を用いた義足

足部変位量の推定値と，それを基に導出した床反力鉛直方向成分の推定値の精度評価である．

実験に使用した義足足部は，形状や剛性の異なる 3種類とした．なお，本計測実験では模擬義

足（図 2.3(c)）を用いて実施した．これは，絶対数が少ない義足走者の計測においては，健常

者を被験者として，様々な実験が行えるといった利点がある．さらに，切断肢に用いるソケッ

トと健常脚に装着する部分に違いはあるものの，義足足部のバネ特性の原理は同様であるため

である．計測環境の制限により必ずしも疾走状態ではないが，基礎データ取得のため，様々な

接地状態においても本導出法が適切に推定可能か検討する． 

 

 

2.4.2	 実験方法 
	 被験者には，事前に実験内容について十分に説明を行い，同意が得られた健常男性 1名とし

た．さらに，新潟医療福祉大学倫理審査委員会の承認（承認番号：17808-170517）の後に実施

した． 

	 計測実験で用いる模擬義足は，左右の脚長を揃えるために両側に装着した．計測に用いた走

行用義足足部は，形状や剛性の異なる 3種（1E90，otto bock． Genesis，Xiborg．刀 β，今仙技

術研究所．）である．模擬義足のアライメントは，被験者が安全で安定した最も走りやすいとす

る設定とし，実験前には十分に練習を行った後に実施した．モーションセンサ設置位置は，第

3腰椎部（Third lumbar vertebra），義足ソケット下部（Under the socket），義足足部つま先（Prosthetic 

foot toe）とし，計 3台を用いた．各モーションセンサの加速度軸方向は，各セグメントに対し

て上下方向を Z軸（下方＋），前後方向を Y 軸（前方＋），左右方向を X軸（左＋）とした．

角速度は，加速度軸原点から正方向に対して右回りが正である（図 2.6）．各モーションセンサ

の固定方法は，L3 では，3D プリンターで製作した専用センサボックスを腰椎用サポーターに

取付け，センサボックス内にモーションセンサを挿入して固定した後に腰椎サポーターを身体

腰部に装着した（図 2.7）．Socketおよび Footは，義足側とモーションセンサ側に面ファスナー

を貼付し，双方を張り合わせた後に非伸縮テープにてしっかりと固定した．三次元動作解析装

置（Three dimensional motion analysis device，VICON MX，Oxford Metrics Inc.）は， 13台の赤外
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線カメラと床反力計 6枚（Force plate，OR6-6-2000, Advanced Mechanical Technology Inc.）を同

期して計測した．座標軸は，鉛直方向を Z 軸（上方＋），進行方向を Y 軸（前方＋），左右方

向を X軸（右＋）である．計測用反射マーカーは直径 9mmを用い，体表および模擬義足，モ

ーションセンサへ 45 箇所に貼付した（図 2.8）．各分析項目の算出には，専用ソフト NEXSUS

（VICON Motion System社）と VISUAL3D（C-Motion社）を用いた．計測機器のサンプリング

周波数は 200 Hzである．各モーションセンサ間と同期パルス発生装置（LP-WSDSY02-0A，ロ

ジカルプロダクト社；現スポーツセンシング社）は，専用アプリケーション（ロジカルプロダ

クト社；現スポーツセンシング社）にて同期した．モーションセンサと三次元動作解析装置の

同期は，専用アプリケーションの計測開始と同時に，同期パルス発生装置からパルス信号が三

次元動作解析装置に送信される．三次元動作解析装置の計測開始後にパルス信号が入力された

ことを確認した後に課題動作を開始した．本章のシステム構成を図 2.9に示す． 

	 実験は計測範囲の関係上，自由走行（低速）とし，3 ストライドの助走の後，右脚が床反力

計に接地する課題動作を各 10試行実施した．ICと TOの判別は，モーションセンサ Footの加

速度 Z軸成分の衝撃的加速度から決定する．ICと TO直後には，加速度センサ出力値は衝撃値

を示し，ICと TOは，その直前の 0 Gを示す点となる[17][18]．義足足部の変位量は，モーショ

ンセンサ Socket に貼付した反射マーカーの RSKT と RSKT2 の中点と RprosFTMP5 と

RprosFTMP1 の中点を基準とした座標から距離を算出した．モーションセンサと床反力計，モ

ーションセンサと三次元動作解析装置の各結果の比較は，平均二乗誤差（Root mean square 

error：RMSE）にて評価した． 
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Fig. 2.6	 Sensors installation point and sensor axes. There are three points where sensors are installed the L3, 
Socket, and Foot. It is the axial direction of each acceleration sensor and around the gyro sensor’s axes. 
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 Fig. 2.8	 Markers and Sensors posting point. 

 

Fig. 2.7	 Installing the L3 motion sensor . Fix sensor box made with 3D printer to the supporter. The motion 
sensor is inserted into the sensor box and fixed with a screwed. 
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Fig. 2.9	 System configuration. 
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2.4.3	 実験結果 
	 実施した 30試行の平均速度は，3.85 m/s ± 0.42 である．表 2.1は，床反力計の出力値を基準

とし，モーションセンサ出力値から本導出法（Proposed method）を適応して算出した床反力推

定値と，重心位置加速度と身体質量から算出した床反力推定値（従来法，Conventional method）

の平均二乗誤差の結果である．加えて，三次元動作解析装置の出力値を基準とし，モーション

センサ出力値から本導出法を適応して算出した義足足部の変位量の平均二乗誤差の結果である．

図 2.10に立脚期の床反力計出力値と本導出法，従来法によって導いた推定値の比較を示す．ま

た，本計測に使用した義足足部を種類別に分けて，結果を図 2.10.(a), (b), (c)に示す．ここで，

従来法の算出に必要なモーションセンサ L3 出力値は，身体と完全に固定することが極めて難

しく，各間のズレがノイズとして含まれる．そのため，FFT（Fast fourier transform）と残差分析

の結果を基に，遮断周波数（Cutoff frequency）を 12 Hzとして，IIR（Infinite impulse response）

フィルターのローパスフィルターに通過させた結果も同図に示す．縦軸は床反力鉛直方向成分

（N）であり，横軸は義足足部が床に接地している立脚期の時間（s）である．本導出法を適用

した床反力推定値は，基準値とする床反力計の出力値と概ね同様の結果を示している．また，

従来法と比較すると，表 2.1 の結果からも本導出法を適応した床反力推定精度は高いことが言

える．図 2.11に義足足部の変位量の基準値である三次元動作解析装置の出力値と本導出法を適

用した結果を示す．縦軸は，義足足部の変位量（cm）であり，正は義足足部が伸張した長さ，

負は縮んだ長さである．横軸は立脚期の時間（s）である．結果より，推定した義足足部の変位

パターンは，三次元動作解析装置の出力値と概ね同様の結果であった．従来法の床反力推定は，

身体を各リンクの剛体とみなして導出する．しかしながら，弾性変形が伴う義足走行の場合で

は，推定精度に影響を与えることになる．そのため，義足足部の変位量を用いた本導出法は，

従来法よりも精度の高い床反力推定値を得ることが可能であった． 

 

 

Table 2.1	 Root mean square error result of 3D motion analysis system and motion sensor. 

 

 

 

(n=10)
GRF vertical component [N] GRF vertical component [N]

Proposed method Conventional method (Lowpass filter,cf=12Hz)

1E90 142.23 ± 13.99 270.38 ± 34.64 1.03 ± 0.77

 Genesis 88.18 ± 19.68 218.12 ± 39.71 0.67 ± 0.16

Katana β 88.86 ± 22.11 205.03 ± 45.42 1.10 ± 0.77

Foot displacement amount [cm]
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	 	 	   (a)	otto bock : 1E90 	 	 	 	 	 	 (b)	Xiborg : Genesis 	 	 	 	  	 	 (c) IMASEN : Katanaβ 

 
 

 

 

 

     	 (a)	otto bock : 1E90 	 	 	 	 	 	 	 (b)	Xiborg : Genesis 	 	 	 	   	 (c)	IMASEN : Katanaβ 

 
 

 

 

 

Fig. 2.10	 Ground reaction force (GRF) result. The vertical axis shows the GRF (N), and the horizontal axis is the time 
(s) of the stance phase. The black dashed line is the reference value output from the force plate. The red solid line 
is the estimated GRF calculated using the derivation method. The green dashed line is the conventional method 
(raw data), and the green solid line is the conventional method (cf = 12 Hz) calculated from the output value of 
motion sensor L3. 

Fig. 2.11	 Foot displacement amount result. The vertical axis is the GRF (N), and the horizontal axis is the time (s) of the 
stance phase. The black dashed line is a reference value the output value of the 3D motion analysis system is, the 
blue solid is the foot displacement amount value estimated from the motion sensor. 
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2.4.4	 走行用義足足部の特性と踏み込み動作に関する考察 
	 走行で用いられる義足足部は，バネ特性を有し，走者の体重を基に固有周期が決定される．

そのため，義足足部の固有周期と踏み込みのタイミングを合わせることに加えて，踏み込む力

の大きさが走行時の足部効率を決定する．図 2.12は，体重 60 kgの被験者が，高さ 30 cmの台

から自由落下した時の床反力鉛直方向成分の結果である．縦軸は，床反力鉛直方向成分（N）

であり，横軸は時間（s）である．黒破線は，膝関節を伸展した状態で着地し，義足足部の跳ね

返りのみを実験的に行った結果である．緑実線は，着地後に体幹および下肢筋力を働かせて，

再度踏み込み動作を加えた試技の結果である．黒破線を基準形態とし，赤塗り範囲は，義足足

部の固有周期とする．緑実線を双峰型とし，青塗り範囲は体幹および下肢筋力を働かせた踏み

込み動作を示している．赤丸で示す箇所は，義足足部の固有周期における床反力鉛直方向成分

の最大値である．この時，義足足部は最も撓み，その後，義足足部は復元する．0.12 s 地点ま

では，基準形態と双峰型は同様の傾向にあり，この周期に合わせて，体幹および下肢筋力を働

かせて踏み込みを行うことが効率の良いタイミングとなる．しかし，この周期に踏み込み動作

と蹴り出しのタイミングが一致しない場合には，次の周期に合わせて再度踏み込み，エネルギ

ーを蓄えることになる．その間，義足足部は地面に接地した状態であり，結果的に立脚期は増

加する．つまり，緑実線で示す双峰型となる．疾走時における立脚期の増加は，ピッチの減少

となり走速度の低下を招く．義足足部の効率と走行パフォーマンスの向上には，基準形態であ

る義足足部の固有周期に合わせて，体幹と下肢筋力による踏み込み動作によって義足足部を共

振させることである．加えて，踏み込みの力を増やし，床反力鉛直方向成分を高めることが義

足走行では重要であると考えられる． 
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Fig. 2.12	 Basic waveform and double waveform. This is the output value of the GRF vertical component when a 
subject with a body mass of 60 kg freely falls from a table with a height of 30 cm. The vertical axis is the 
GRF vertical component (N), and the horizontal axis is time (s). The black dashed line is the result of 
experimentally performing only the rebound of the prosthetic foot by extending the knee joint and landing. 
The solid green line is the result of the trial that added a stepping action again after landing. The point 
indicated by the red circle is the maximum value of the GRF vertical component. 
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2.4.5	 床反力形態と走行状態に関する考察 
	 計測実験の結果より，床反力計から出力された床反力鉛直方向成分には，4 種の特徴ある形

態が示された．前述した義足足部の固有周期と踏み込みのタイミングを基に考察する．加えて，

床反力計出力値の前後方向成分への影響について示し，前述した立脚期の床反力鉛直方向成分

の重要性を示す．図 2.13は，床反力計から出力された床反力鉛直方向成分と床反力前後方向成

分の時間的相違と，義足足部の固有周期と踏み込み動作の関係をイメージ的に示した図である．

縦軸は，床反力（N）であり，横軸は立脚期の時間（s）である．赤実線は，床反力計から出力

された床反力鉛直方向成分であり，青実線は床反力前後方向成分である．なお，床反力前後方

向成分においては正が加速成分，負が減速成分である．赤丸で示す位置は，義足足部の固有周

期と考えられる最大値であり，緑破線は，床反力前後方向成分の値が負から正に替わる点の時

間である．赤塗り範囲を義足足部の固有周期とし，青塗り範囲を踏み込み動作としている．計

測範囲の関係上，定速走ではなく，加速局面にあたる部分ではあるが，全走行過程にみられる

局面（スタートダッシュ，加速走，定速走，減速走）に関連する 3種の形態と，歩行でみられ

る 1種の形態を得た．図 2.13(a)〜(d)を以下のように定義する．  

 

（a）	 Fore型 ：床反力鉛直方向成分のピークが立脚期前半に訪れる形態．  

（b）	 Mid型 ：床反力鉛直方向成分のピークが立脚期中央付近に訪れる形態． 

（c）	 Terminal型 ：床反力鉛直方向成分のピークが立脚期後半に訪れる形態．  

（d）	 Double型 ：床反力鉛直方向成分が双峰性の形態． 

 

床反力鉛直方向成分の義足足部固有周期の基準形態と，踏み込み動作のタイミングとその力の

大きさにより，床反力鉛直方向成分の変位形態は異なる．Fore型では，接地直後の衝撃が大き

く，義足足部の固有周期に遅れて踏み込みを行っている．さらに，踏み込み力が小さいため，

床反力前後成分の減速から加速に移行する点は，立脚期後半に示しており減速傾向である．Mid

型では，義足足部の固有周期に対して踏み込みのタイミングは遅れてはいるものの，踏み込み

の力は適切であると考えられる．踏み込みのタイミングを一致させることで，立脚期は減少し

ピッチの向上が期待できる．Terminal型においては，義足足部の接地時の衝撃が少なく，その

後に身体全体による踏み込みが行われており，床反力前後成分は減速成分に比較して加速成分

の時間は長くなっている．これは，義足足部にエネルギーが蓄積されていないスタートダッシ

ュ時にみられる形態であることが考えられる． 
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	 	 	 	 	 	 	 	   (a) Fore type                                	  	   (b)	Mid type	 	 	 	 	  

 

	 	 	 	 	 	 	 	 (c)	Terminal type        	 	 	 	 	 	  	 	 	  	 	     (d)	Double type 

 

 

 

 

 

Fig. 2.13	 The relationship between the waveform of the vertical component of GRF and the anteroposterior 
component of GRF. The red solid line is the GRF vertical component, and the blue solid line is the GRF 
anteroposterior component output from the force plate. The green dashed line is the time at which the 
value of the GRF anteroposterior component is zero. 
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	 ここで，図 2.14に三次元動作解析装置の結果より，Fore型と Terminal型の床反力ベクトル

と体重心の関係を示す．図 2.14(a)は，Fore 型の床反力鉛直方向成分が最大値を示す床反力ベ

クトルと体重心の関係を示しており，図 2.14(b)は Terminal型を示している．結果より，Fore

型の床反力鉛直方向成分最大値と体重心の関係は，体重心の前方を床反力ベクトルが通過し減

速状態であり，Terminal 型の床反力鉛直方向成分最大値と体重心の関係は，体幹を前傾して，

体重心の後方を床反力ベクトルが通過し加速状態であることが理解できる．義足足部の固有周

期と踏み込み動作の関係より，スタートダッシュでは義足足部の固有周期の利用はできないた

め，主に体幹と下肢筋力を利用して，義足足部にエネルギーを蓄積し推進力を得ることになる．

この時の床反力鉛直方向成分の形態は，Terminal型となり立脚期の時間は長くなる．加速走と

定速走では，義足足部にエネルギーが蓄積され，義足足部の固有周期と踏み込みのタイミング

と力が一致しMid型に移行する．さらに，立脚期の時間は短くなることが予想され，結果的に

ピッチの向上に繋がる．短距離疾走時の床反力鉛直方向成分の形態は，スタートダッシュでは

Terminal型を示し，加速走と定速走ではMid型を示す．さらに，減速区間とされる 80 m以降

では，Fore型を示すことが予想される．このことから，基準形態は，接地直前の速度と身体質

量により決定され，加えて身体および下肢の踏み込みのタイミングとその力によって，床反力

鉛直方向成分の形態は変化する．そのため，義足足部の固有周期に踏み込みのタイミングを一

致させる一方で，踏み込み力の大きさにより，床反力鉛直方向成分の最大値を決定する．さら

に，義足足部の剛性選択は，この踏み込み力が重要となる．Double型は，他の形態とは異なり，

1 度目のピーク値は初期接地時の衝撃であり，その衝撃を吸収し，再度体幹と下肢を利用して

踏み込みを行い，エネルギーを再蓄積して推進力を得ている．つまり，歩行にみられる形態で

あり，走行においては大きな減速要素となる． 
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	 	 	 	 	 	 	 	 	 (a)	Fore type                                   (b)	Terminal type 

 
 

 

2.5	 結言 

	 義足に設置したモーションセンサの加速度鉛直方向成分と矢状面の角速度から，床反力鉛直

方向成分と義足足部の変位量の推定を行った．推定精度の検討を行うため，3 種類の形状およ

び剛性の異なる走行用義足足部に対して，三次元動作解析装置と床反力計を用いて比較および

検討を行った．その結論を以下に記す． 

 

• 各義足足部の変位量と床反力鉛直方向成分の推定値は，基準値とする三次元動作解析装置

および床反力計の出力値と概ね同様の結果を得た． 

• 義足走行における床反力鉛直方向成分には，疾走過程におけるスタートダッシュ，加速走，

定速走，減速局面に関連する4種の形態があり，その定義と特徴について示した． 

• バネ特性を有する義足足部では，固有周期に合わせた踏み込みと蹴り出しによって共振さ

せることが重要であることを示した． 

Fig. 2.14	 Results of 3D motion analysis system. The relationship between the center of gravity and the GRF 
vector at the time of GRF peak value. The blue solid arrow is the GRF vector, and the green circle is the 
center of gravity. The leg indicated by yellow is the measuring side, that is, the right foot. The red circle is 
the position of the marker label, and the line connecting the markers is the prosthetic foot. 
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第 3章	

全走行距離を対象とした床反力推定	
	

	

3.1	 緒言  

	 義足走行では，切断部位や断端長，残存筋の長さが，身体能力に大きく影響を与える．その

ため，本解析手法は，他者との比較を第 1に考慮したものではなく，走者個々の走動作に対し

て評価することを第 1の目的としている．そのため，義足のアライメントやパーツ選択などの

義足製作に関わる指標となり，さらには指導法の一指標として活用可能なシステムである．本

章では，本解析法の評価およびその有用性を検討するため，競技レベルの異なる下腿切断者 2

名と走行練習を開始して約 1年となる大腿切断者 1名に対して，全走行過程（60 m）を対象に

比較および評価する． 
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3.2	 下肢切断者 3名を対象とした走行実験 

3.2.1	 実験概要	
	 被験者は，パラリンピック出場経験のある片側下腿切断者（T44クラス），男性 1名と，ジャ

パンパラ出場経験のある片側下腿切断者（T44クラス），男性 1名，義足走行練習を開始して約

1年になる片側大腿切断者の女性 1名の計 3名とした．被験者の情報を表 3.1に示す．被験者に

は，事前に実験内容について十分に説明を行い同意を得た．さらに，新潟医療福祉大学倫理審

査委員会の承認（承認番号：17808-170517）後に実施した． 

 

 

Table 3.1	 Subject information. 

 
 
 
 
3.2.2	 実験方法 
	 計測実験で用いた走行用義足は，被験者が普段の練習や大会で使用しているものとした．本

章では，実使用を想定し，最小限のモーションセンサ数で走行評価を行うため，片側下腿切断

者のモーションセンサ設置位置は， L3，Socket の計 2 台とした（図 3.1）．モーションセンサ

Socketから得られる加速度 Z 軸成分とモーションセンサ Footの加速度 Z 軸成分は，類似した

トレンドであり，本章ではモーションセンサ Socket の加速度 Z 軸成分の出力値から，IC およ

び TO の判別を行った．各モーションセンサの加速度軸方向は，各セグメントに対して上下方

向を Z軸（下方＋），前後方向を Y 軸（前方＋），左右方向を X軸（左＋）とした．角速度は，

加速度軸原点から正方向に対して右回りを正としている（図 3.1）．また，片側大腿切断者のモ

ーションセンサ設置位置は， L3，Below-knee，Foot の計 3 台とした（図 3.3）．サンプリング

周波数は 200Hzである．各モーションセンサの固定方法は，L3では，3Dプリンターで製作し

た専用センサボックスを腰椎用サポーターに取付け，センサボックス内にモーションセンサを

挿入して固定した後に腰椎サポーターを身体腰部に装着した．Socketは，義足側とモーション

Subject A Subject B Subject C
Height [cm] 173.0 165.0 167.0
Weight [kg ] 62.0 63.0 58.0

Best Time [s]  (100m) 11.94 13.07 15.88  (50m)
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センサ側に面ファスナーを貼付し，双方を張り合わせた後に非伸縮テープにてしっかりと固定

し，その上からニースリーブで固定した．Below-kneeは，義足足部の上部にモーションセンサ

を設置し，非伸縮テープにてしっかりと固定した．Footは，義足側とモーションセンサ側に面

ファスナーを貼付し，双方を張り合わせた後に非伸縮テープにてしっかりと固定した． 

	 課題動作は，被験者の負担を考慮し，下腿切断者では直線 60 m の陸上トラックにて最大努

力走 3試行とし，大腿切断者では直線 60 mの陸上トラックにて最大努力走 2試行とした．ま

た，各計測間には十分なインターバルをおいた．スタート姿勢はスタンディングとした．計測

には，モーションセンサの他にストップウォッチ1台とハイスピードディジタルカメラ（300Hz，

EXILIM EX-F1，CASIO）1台を用いた．ハイスピードディジタルカメラは，スタート地点から

35m先の右側方に設置し，全走行過程が収まるようパンニングして撮影を行った（図 3.2）．大

腿切断者では，ハイスピードディジタルカメラの代わりにスマートフォーン内蔵の動画カメラ

（240Hz）1台を用いて，スタート地点からゴールまでを並走して撮影した．  
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Fig. 3.2	 Device arrangement. 

  

Fig. 3.1	 Sensor posting points and each axis direction for trans-tibial. The motion sensor installation positions are 
L3 and Socket. The acceleration axis direction of each motion sensor is the Z axis in the vertical direction 
with respect to the segment (downward direction positive), the Y axis is the anteroposterior direction 
(forward direction positive), the X axis is the mediolateral direction (left direction positive). The angular 
velocity is positive clockwise with respect to the positive direction from the origin of the acceleration 
axis. 
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Fig. 3.3	 Sensor posting points and each axis direction for trans-femoral. The motion sensor installation positions 
are L3, Below-knee and Foot. The acceleration axis direction of each motion sensor is the Z axis in the 
vertical direction with respect to the segment (downward direction positive), the Y axis is the 
anteroposterior direction (forward direction positive), the X axis is the mediolateral direction (left 
direction positive). The angular velocity is positive clockwise with respect to the positive direction from 
the origin of the acceleration axis. 
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3.2.3	 実験結果 
	 被験者 Aおよび被験者 B，被験者 Cの走行データを表 3.2に示す．歩数およびラップタイム，

平均ストライド，平均速度において被験者 A は，被験者 B および被験者 C より走行パォーマ

ンスが優れている結果であった．被験者 Aと被験者 Bのラップタイムには，1.15 sの差がみら

れた．被験者 Cの平均速度は 2.78 m/s とジョギング程度のスピードであった．加えて，全走行

距離（60 m）を通した床反力鉛直方向成分の推定値を図 3.4に示す．縦軸は床反力鉛直方向成

分（%BW）であり，横軸はスタートからゴールまでの時間（s）である．ここで，被験者 Cは，

他 2名の被験者に比べてラップタイムの差が大きいため，図 3.4(c) の横軸の時間範囲が異なる

ことを付け加えておく．赤実線は，本導出法を適用して算出した床反力鉛直方向成分推定値で

ある．被験者Aの走行中床反力鉛直方向成分は，2.8倍から3.5倍の値を示しているのに対して，

被験者 Bでは体重のおよそ 1.8倍から 2.5倍の値であった．被験者 Cの走行中床反力鉛直方向

成分は，体重の 1.5倍から 3.2倍であった．義足側の 7歩目，16歩目では，歩行と同程度の値

であった．図 3.5にスタートダッシュの 1歩目から 3歩目，20 m地点，40 m地点，ゴール直前

の（60 m地点）の床反力鉛直方向成分の結果を示す．縦軸は，床反力鉛直方向成分（%BW）

であり，横軸は立脚期の時間（s）である．赤丸で示す箇所は，床反力鉛直方向成分の最大値で

ある．結果より，スタート時には義足足部にエネルギーが蓄えられておらず，義足足部の固有

周期にタイミングを合わせることができないため，走者の踏み込み力が主となる Terminal 型

を示している．この Terminal型は，義足側 4歩目から 5歩目には収束し加速局面に移行する．

足部の固有周期に踏み込みのタイミングが一致すると立脚期の減少とピッチの向上につながり，

基準形態に近いMid型に推移する．つまり，立脚期中の踏み込み力を増し，床反力鉛直方向成

分の最大値が上昇することで，結果的に推進力が得られることを意味する．被験者 Bに対して

被験者 Aのパフォーマンスが高い理由の一つとして，被験者 Aでは床反力鉛直方向成分が走行

距離と共に増大しているのに対して，被験者 Bと被験者 Cでは全走行過程を通して踏み込み力

が弱く，床反力鉛直方向成分の値が小さい．加えて，被験者 C では，Terminal 型は 3 歩目に

は収束し，定速走時の固有周期に近い形態に移行している．これは，スタートダッシュに必要

なエネルギーの蓄積が不十分であると言える．走行パフォーマンスには，床反力鉛直方向成分

の最大値の大きさと如何に少ない歩数でエネルギーを蓄積して，Mid型の加速走に移行するか

が重要となる．被験者 Aと被験者 B，被験者 Cでは，定速走の局面における床反力鉛直方向成

分の違いが，ラップタイムの差となっていることが言える．本計測実験では，60 m走であり，

減速走でみられる Fore 型を確認することはできなかった．しかし，前章で述べた仮説と概ね
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一致した結果であった．義足足部の変位量の結果を図 3.6 に示す．縦軸は義足足部の変位量で

ある（cm）．横軸はスタートからゴールまでの時間（s）である．全走行過程を通した被験者 A

の平均は-14.4 cm±0.9であり，被験者 Bの平均は-12.8 cm±1.1，被験者 Cの平均は-5.9cm±0.9

であった．ここで，被験者 Cは，全走行過程を通して義足足部の撓みを活かしていないことが

考えられ，足部剛性であるカテゴリーを下げる必要があると考えられる．このように，義足足

部の変位量を推定することは，義足足部の特性や剛性の違いを比較し，義足の構成や設定を行

うための指標となる．本実験では，各走者に対して異なる足部や剛性を用いた実験には至って

いないが，走行用義足の製作や調整に関わる重要な一指標となることが期待される． 

 

 

 

 

 

 

 

 

Table 3.2	 Subject result. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Subject A Subject B Subject C
Running distance  [m] 60 60 60

Total number of steps [step] 33 38 59
Number of steps on the prosthesis side [step] 16 19 29

Lap time [s] 7.72 8.87 21.55
Average stride  [m] 1.82 1.58 1.02

Average pitch  [step/s] 4.27 4.28 2.74
Average speed  [m/s] 7.77 6.76 2.78
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（a）Subject A 

 

（b）Subject B 

 

（c）Subject C 

 
 

 

 

 

Fig. 3.4	 Results of the entire sprint process (60m). The vertical axis is the GRF (%BW). The horizontal axis is the 
time (s) from the start to the goal. The red solid line is the estimated GRF vertical component (Porposed 
method). 
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	 	 	 	 	 	 	 	 	  （a）Subject A	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	   	 	 	 （b）Subject B 

 

	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	  （c）Subject C 

 
 

 

 

Fig. 3.5	 Result of the GRF vertical component of each runner at 1 step, 2 step, 3 step, 20 m, 40 m, and 60 m from 
the start. The vertical axis is the GRF vertical component, and the horizontal axis is time. The plotted line 
is the result. 
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（a）Subject A 

 

 

（b）Subject B 

 

 

（c）Subject C 

 
 

  

Fig. 3.6	 Results of the entire sprint process (60m). The main vertical axis represents the displacement of the 
prosthetic foot (cm). The horizontal axis is the time (s) from the start to the goal. The blue solid line is the 
foot displacement amount  (proposed method). 
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3.2.4	 体幹と義足側下肢の運動量に関する考察 
	 表 3.3に被験者 Aおよび被験者 B，被験者 Cの義足側立脚期の力積の総和と 1歩当りの平均

を示す．ここで，ラップタイムが良い結果の被験者 Aは，被験者 Bに比べて 5歩少ないものの，

1歩当りの力積は，被験者 Aで有意に大きい結果であった．これは，被験者 Bに比べて，効率

良く義足足部にエネルギーを蓄えて推進力へと変換しており，義足足部の固有周期に対して共

振させるタイミングで踏み込みが行われているためである．さらに，別の要因として，体幹の

上下動と義足側下肢の踏み込みのタイミングの影響が考えられる．表 3.4 にモーションセンサ

L3とモーションセンサ Socketの 1歩目から 11歩目までの鉛直方向の運動量の結果を示す．被

験者 Bは，4歩目から 10歩目にかけて，L3の運動量は負の値を示している．つまり，体幹と

下肢は反対の動作であり，ICから TOにかけて体幹と下肢動作のタイミングが合っていないと

言える．その結果，義足足部にエネルギーが十分に蓄積されず，足部の効率を効果的に利用で

きていないと考えられる．被験者 Cにおいては，体幹の運動量に対する義足側下肢の運動量の

比は 0.95±0.36 であり，ほぼ同値であった．つまり，義足側下肢は，立脚期には下肢筋力を用

いて踏み込みが行われていないことが考えられる．そのため，体幹上下動のみで義足足部の撓

みを得て推進力としていることになる．さらに，表 3.3の義足側立脚期の力積の総和と 1歩当

りの平均の結果では，被験者Aと被験者Bよりも大きい値である．ラップタイムが遅い要因は，

一つ目に歩数が多いこと，二つ目に立脚期の時間が長いこと．そして，義足足部に蓄えたエネ

ルギーは，推進方向ではなく鉛直方向に作用していることが考えられる．これらに対して，被

験者 Aは，体幹と義足側下肢のタイミングが一致しており，エネルギーを十分に義足足部に蓄

積し，推進方向へ足部効率を効果的に利用している．この差について，各被験者のモーション

センサ L3 の運動量をウェーブレット解析にて評価した（図 3.7）．ウェーブレット解析は，時

間領域を残した周波数解析が行える．つまり，この結果より，全走行過程において，どの局面

で通常と異なる動作が生じているか判断することが可能である．被験者 Aの結果を図 3.7(a)に

示し，被験者 Bの結果を図 3.7(b)に示す．走動作の主成分と考えられる周波数帯は，4〜6 Hz

であり（図 3.7(a).b），それよりも高い周波数域では，左右脚 IC の振動成分が現れている（図

3.7(a).a）．加えて，図 3.7(c).a”に示す被験者 Cは，安定した走動作が行われているが，走動作

の主成分と考えられる周波数帯が 3 Hzであり，被験者 A，被験者 Bに比べて，動作が遅いこ

とが理解できる．これに対して，被験者 B の走動作の主成分が 4〜6 Hz ではあるものの（図

3.7(b).b’），被験者 A に比べて，図 3.7(b).a’の周波数域で強い値を示した．つまり，走動作と

は別の動作が作用していることが考えられ，この影響が走行パフォーマンスの低下を招いてい
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ることが考えられる．ここで，被験者 A と被験者 B，被験者 Cのモーションセンサ Socketと

Below-kneeの角速度 Z軸成分を比較した（図 3.8）．モーションセンサ Socketおよび Below-knee

の角速度 Z軸成分は，義足長軸方向に対する回転方向である．図 3.8の主縦軸は，角速度（deg/s）

であり，第 2縦軸は床反力鉛直方向成分（%BW）である．横軸は 60 m走のスタートからゴー

ルまでの時間（s）である．黄色で示す部分は，義足側の遊脚期である．赤実線は，モーション

センサ Socket および Below-knee の義足長軸方向の角速度成分であり，黒破線は義足側の床反

力鉛直方向成分の推定値である．60 m走の全過程で，被験者 Aの結果（図 3.8(a).a）と被験者

Cの結果（図 3.8(c).a”）に対して，被験者 B（図 3.8(b).a’）では，義足長軸方向の角速度が，

1.8倍〜2.0倍程度大きい値を示している．つまり，義足側の遊脚期に義足長軸に対する回転が

大きいことが言える．これは，進行方向に対して下腿を真っ直ぐに振り出しが行えていないと

言える．この要因として，股関節屈曲と伸展動作に加えて，股関節内旋と外旋動作の影響が考

えられる． 

	

	

	

Table 3.3	 Comparison of GRF impulse.	

	

	

	

	

	

	

Table 3.4	 Results of the momentum of each sensor (L3, Socket (Below-knee))  
         from the beginning of the1st step to the 11th step. 
 

Sensor position 1 step 2 step 3 step 4 step 5 step 6 step 7 step 8 step 9 step 10 step 11 step

L3 [kg m/s] 831.30 2222.90 1240.65 398.28 833.04 592.33 1221.64 1289.72 1725.74 2115.56 2324.56

Socket [kg m/s] 28763.25 29715.32 32653.38 21503.00 35534.34 31103.49 17300.74 17712.60 34577.23 38652.60 30111.52

L3 [kg m/s] 590.66 505.53 946.03 -110.11 -316.25 -412.30 -295.44 -817.14 -1022.23 -470.53 231.59

Socket [kg m/s] 22958.49 23651.67 23095.87 25396.78 25583.88 25368.45 25119.86 21589.98 21005.23 19040.81 21670.74

L3 [kg m/s] -81.04 3614.47 5652.75 6111.86 6488.41 3802.26 4951.62 5566.40 5288.61 5332.66 3637.65

Below-knee [kg m/s] 117.55 3935.20 4752.42 4600.46 4687.01 4669.17 4327.79 4251.86 4624.94 5375.54 4816.71

Subject A

Subject B

Subject C

Sum of impulse [N�s] Average impulse of one step [N�s] p < 0.01

Subject A 2485.07 155.32 ± 28.84

Subject B 2127.14 111.95 ± 25.22

Subject C 6034.12 208.07 ± 35.55

*	*		
�
*	*		
�

*	*		
�
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	 	 	 	 	 	 	  （a）Subject A	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	   （b）Subject B 

 

 

（c）Subject C	

	

 

 

 

 

Fig. 3.7	 Result of wavelet transformation. The result of subject A is (a), (b) is the result of subject B, and (c) is the 
result of subject C. The vertical axis is the frequency (Hz), and the horizontal axis is the time (s) when 
running 60 m. Frequency intensity is indicated by color; red is shown as strongest and blue as weakest. 
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（a）Subject A 

 

（b）Subject B 

 

（c）Subject C 

 

 
 
 

Fig. 3.8	 Result of angular velocity in the longitudinal direction of the prosthesis and GRF vertical direction 
component. The result of subject A is (a), and (b) is the result of subject B. The main vertical axis is an 
angular velocity (deg/s), the second vertical axis is the GRF vertical direction component (%BW). The 
horizontal axis is the time (s) when running 60 m. The swing phase of the prosthetic side is shown in 
yellow. The red solid line is the angular velocity in the longitudinal direction of the prosthesis. The black 
dashed line is the GRF vertical direction component (proposed method) on the side of the prosthesis. 
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3.2.5	 体幹と義足側下肢の速度に関する考察 
	 義足走行に用いる義足足部はバネ特性を有している．足部は地面に接地した後，変形しなが

らエネルギーを蓄積する．床反力が最大に達した後，蓄積されたエネルギーは開放され，足部

は復元する．義足走行はその繰返し動作によって推進力を得る．このバネ特性を効率良く効果

的に利用するためには，体幹と下肢筋力の踏み込みと蹴り出しのタイミングが重要となる．	

	 図 3.9は，義足側立脚期のモーションセンサ L3の値より算出した鉛直方向と前後方向の速度

ベクトルの結果である．横軸は，モーションセンサに保存された立脚期のフレーム番号であり，

縦軸は速度（m/s）である．義足側 1歩目は，義足足部にエネルギーが蓄積されていない．その

ため，体幹と下肢筋力によって，義足足部の板バネを撓ませるための踏み込み動作が必要とな

る．結果より，図 3.9(a)の被験者 Aと図 3.9(b)の被験者 Bでは，共に体幹の速度ベクトルは立

脚期を通して下方を示している．しかしながら，図 3.9(c)の被験者 Cにおいては，上方への速

度となり，義足足部へのエネルギーの蓄積が不十分であることが考えられる．義足足部にエネ

ルギーが蓄積し始めると，床反力が最大となる立脚中期の速度ベクトルは上方へと変化する．

図 3.9(a)に示す被験者 Aの 7歩目から 16歩目までは，立脚中期以前では体幹速度は下方を示

しており，義足側に体重を加え，義足足部へエネルギーを蓄積している．その後，エネルギー

の開放とともに速度ベクトルは上方を示している．一方で，図 3.9(b)に示す被験者 Bの義足側

7歩目では，立脚期を通して速度ベクトルは下方を示している．理由として，板バネの撓みを

得られず，義足足部のエネルギー蓄積に時間を要していると考えられる．さらに，義足側 10

歩目，14歩目，19歩目では，地面接地時に義足側へ体重を加えることができず，義足足部への

エネルギー蓄積が不十分であり，足部効率の低下を招いていると言える．図 3.9(c)に示す被験

者 Cについては，1歩目から 29歩目の全てが同様の傾向であった．さらに，被験者 A，被験者

Bと比較すると被験者 Cの体幹速度鉛直方向が速い結果であった．理由として，被験者 Cは，

体幹上下動が大きく，身体質量で義足足部を撓ませていることが考えられ，結果的に推進方向

への速度が抑えられていることになる． 

	 図 3.10は，義足側立脚期のモーションセンサ Socketおよび Below-kneeの値より算出した鉛

直方向と前後方向の速度ベクトルの結果である．横軸は，モーションセンサに保存された立脚

期のフレーム番号であり，縦軸は速度（m/s）である．ここで，図 3.10(c)に示す被験者 Cの縦

軸は，他の 2走者と速度範囲が異なることを付け加えておく．義足側 1歩目は，義足足部にエ

ネルギーが蓄積されていないため，体幹と義足側の下肢筋力での踏み込み動作が必要となる．

そのため，体幹の速度ベクトルの結果と同様に，被験者 Aと被験者 Bは踏み込み動作により，
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速度ベクトルは下方を示している．しかしながら，被験者 Cでは，下肢筋力による踏み込み動

作がほぼ行われていない結果であった．被験者 Aは被験者 Bに比べて，踏み込み速度（鉛直方

向）が約 1.3倍速い結果であった．さらに，定速走となる義足側 10歩目，14歩目においても被

験者 Aが被験者 Bに比べて約 1.5倍速い結果であった．被験者 Aと被験者 Bは，図 3.9に示す

体幹の速度ベクトルと図 3.10に示す下肢の速度ベクトルの結果より，下肢の速度鉛直方向が体

幹の速度鉛直方向に比較して 2倍から 20倍以上速い値であった．この結果に対して，被験者 C

では下肢の鉛直方向速度が体幹速度より遅い値であった．ここで，図 3.11に義足側立脚期の下

肢速度ベクトルの値から体幹速度ベクトルの値を減算した結果，つまり，下肢筋力を利用した

踏み込み速度と蹴り出し速度を示す．被験者Aと被験者Bは非常に類似した特徴を示している．

しかし，被験者Aは被験者Bよりも ICの速度が約 1.2倍から 1.4倍速い結果であった．これは，

被験者 Aは被験者 Bに比べて踏み込み速度が速く，より大きなエネルギーを義足足部に蓄積し

ていることになる．また，被験者 Cは，被験者 Aと被験者 Bとは反対の形態を示し，下肢動

作よりも体幹動作が優位に働いていることを意味する．そのため，被験者 Cの走動作は，義足

側下肢筋力を利用した踏み込みはせず，身体質量を利用した体幹上下動により，義足足部の固

有周期に合わせた走行をしていると考えられる．さらに，義足側の股関節屈曲筋と伸展筋は，

主に遊脚期前期の股関節屈曲と，IC の膝折れを防止するために遊脚後期の股関節伸展に作用し

ていると考える．そのため，被験者 Cの走動作は中・長距離に適した走動作であると示唆する．

股関節周囲筋のトレーニングによって，立脚期の踏み込みと蹴り出し動作が可能となればパフ

ォーマンスの向上が期待できると考える． 
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	 	 	 	 （a）Subject A 	 	 	 	 	 	 	    （b）Subject B                  （c）Subject C 

Fig. 3.9	 Velocity of Motion sensor L3. 
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	 	 	   （a）Subject A 	 	 	 	 	 	 	    （b）Subject B                  （c）Subject C 

Fig. 3.10	 Velocity of Motion sensor Socket or Below-knee. 
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	 	 	   （a）Subject A 	 	 	 	 	 	 	    （b）Subject B                  （c）Subject C 

Fig. 3.11	 Velocity of the error of motion sensor L3 and Socket. 
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	 ここで，図 3.11の結果を基に，図 3.12に被験者 A，被験者 B，被験者 Cの義足側立脚期の

下肢速度鉛直方向の値から体幹速度鉛直方向の値を減算した結果，つまり下肢筋力を利用した

踏み込みと蹴り出しの速度鉛直方向と足部変位の結果を示す．主縦軸は下肢速度鉛直方向（m/s），

第 2 縦軸は義足足部の変位量（cm）であり，横軸は立脚期の時間（s）である．黒破線は，義

足足部の変位を示し，赤実線と青実線，緑実線は各被験者の下肢筋力を利用した踏み込みと蹴

り出しの速度鉛直方向である．また，赤破線は踏み込みと蹴り出しを距形波で示している．速

度の正は上方への速度，負は下方への速度である．図 3.12(a)は被験者 A， 図 3.12(b)は被験者

B， 図 3.12(c)は 被験者 Cの結果である． 

	 被験者 Aと被験者 Bの結果は概ね同様の特徴を示している．しかし，被験者 Aは被験者 B

に比べて，踏み込み速度が速く，速度が負から正へ切り替わる点も速い段階となっている．そ

のため，足部変位量はそれほど変わらないものの立脚期を短縮していると考えられ，ピッチを

減少させ，かつ義足足部へ十分にエネルギーを蓄積し，ストライドの増加に繋がっていると考

えられる．被験者 A と被験者 B に対して，被験者 C は反対の結果であった．これは，下肢速

度よりも体幹速度が優位であることを意味する．つまり，被験者 Cは前述した通り，下肢筋力

を利用した踏み込みは行わず，身体質量を利用した体幹上下動主体による走行である．そのた

め，下肢筋力を利用した踏み込み動作と蹴り出し動作の訓練により，パフォーマンスを向上す

ることが可能になると考える． 

	 ここで，表 3.5 に各被験者の定速走時の踏み込み動作と蹴り出し動作の関係を示す．足部の

最大変位量の時期は各被験者間に大きな差はみられないが，踏み込みと蹴り出しの切り替わり

時期においては，被験者 Aが最も早い時期であり，次いで被験者 B，被験者 Cの順であった．

この結果はラップタイムの結果と同順である．さらに，踏み込み動作の運動量を 1とした時の

蹴り出し動作の運動量の比は，被験者 Aが最も良い結果であり，義足足部のエネルギー効率を

最も活かした走動作であると言える． 
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          （a）Subject A（14th step）                      （b）Subject B（14th step） 

 

 

                                  （c）Subject C（20th step） 

Fig. 3.12	  Relationship between vertical velocity and foot displacement amount. 

 

 

 

 

Table 3.5	  Relationship between depression motion and kicking-out motion during running. 

 

 

 

 

Switching point of the kick-out
and depression

in the stance phase [%]

Position of the maximum
displacement of the foot
in the stance phase [%]

Ratio of momentum of kicking
out motion in momentum of

depression motion

Subject A� (n=11) 39.1 ± 2.6 46.3 ± 2.9 1.128 ± 0.163
Subject B� (n=13) 44.3 ± 4.8 46.1 ± 5.0 1.032 ± 0.432
 Subject C �(n=24) 51.1 ± 2.6 50.3 ± 2.5 0.996 ± 0.007
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	 ここからは被験者 A と被験者 B について論じる．各ステップの鉛直方向の IC 初速度と TO

初速度の結果を図 3.13と図 3.14に示す．図 3.13はモーションセンサ L3の出力値から求めた体

幹鉛直方向の IC初速度と TO初速度である．図 3.14がモーションセンサ Socketの出力値から

求めた義足側下肢鉛直方向の IC初速度と TO初速度である．縦軸は，速度（m/s）であり，横

軸がスタートからゴールまでの各ステップである．青実線が IC初速度，赤実線が TO初速度で

ある．加えて，(a)が被験者 A，(b)が被験者 B である． 体幹速度の結果（図 3.13）より，被

験者Aと被験者Bの体幹の IC初速度と TO初速度に大きな差はみられず一定に近い．さらに，

IC初速度は -0.5 m/s から 0.5 m/s，TO初速度においても-0.5 m/s から 1.0 m/s であり，体幹の

上下動は両走者共に少ないと言える．これに対して，図 3.14 の下肢の IC および TO 初速度の

結果では，被験者Aは，ばらつきはあるものの IC初速度が被験者 Bに比べて平均で 1.29 m/s 速

い結果であった．つまり，踏み込み力が大きく，義足足部に十分なエネルギーを蓄積している

ことが考えられる．しかしながら，TO初速度では，平均で 0.57 m/s の差であった．加えて，

IC初速度に対する TO初速度の比は，被験者 Aでは 68.6%±26.3，被験者 Bで 69.3%±19.9で

あり，鉛直方向での足部効率については被験者 Aと被験者 Bで差はみられない結果であった．

この要因は，被験者 Aは回復期となる前方への振り出しを早めるために，蹴り出し時に膝下が

後方に高く蹴り上がることを抑えていることが考えられる．そのため，鉛直方向の速度は抑え

られ，被験者間で差がみられなかったと考えられる．  

	 以上の結果を基に，他の方法を用いて検証する．図 3.15は，ハイスピードディジタルカメラ

（サンプリング周波数：300 Hz）で撮影した動画をサンプリング周波数 150 Hzに間引きした静

止画を PCに取り込み，頭部前上方，顎，右耳，左右肩峰，L3（モーションセンサ設置位置），

左右股関節，左右膝関節，右足関節，左右つま先，義足ソケット下の計 14箇所に目視でマーカ

ーを設置したスティックピクチャーの結果である．被験者 Aと被験者 B共に 60 m 疾走時の 35 

m 地点の健足側の 1走行周期である．図 3.15(a)が被験者 A，図 3.15(b)が被験者 Bの結果であ

る．この結果の着目点は，義足側 IC前の義足足部と床のクリアランスである．被験者 Aは被

験者 Bに比べて，高い位置から振り下ろしている．これは，義足足部に十分な力を加え，より

大きな反発エネルギーを得るための動作であることが考えられる．一方で，被験者 Bは，前方

へ擦りだすような接地であり，結果的にエネルギーの蓄積不足になっていることが考えられる．

健常者の走行では，被験者 Bのように下肢を擦りだすような動作で上下動を少なくする走法が

ある．しかし義足走行においては，義足足部に十分なエネルギーを蓄えることが出来ず，結果

的にパフォーマンスが低下することが考えられる． 
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	 さらに，TO後では，被験者 Aのつま先の軌跡は，前上方に推移しているのに対して，被験

者 Bのその軌跡は，一度上方に推移した後に前方へ移行していることが確認できる．これは，

前述した被験者 Aが下肢の蹴り上げを抑え，前方への蹴り出しを早めているという仮説を裏付

けるものである．図 3.16に被験者 Aと被験者 Bの義足側遊脚期から義足足部が床に接地した

直後の加速度前後方向成分(G)と加速度鉛直方向成分(G)の定速走時の代表する 1例を示す．縦

軸は加速度（G）であり，横軸は時間（s）である．被験者 Aでは，加速度鉛直方向成分が 60 G 

を示している（図 3.16(a).a）のに対して，被験者 Bでは，加速度鉛直方向成分が 20 G（図

3.16(b).a’）となり，被験者 Aが被験者 Bに比べて 3倍の値を示している．さらに，加速度前

後方向成分においては，被験者 Bが被験者 Aより約 1.5倍大きい値であった．加えて，表 3.6

に被験者 Aと被験者 Bの定速走時の加速度前後方向成分と加速度鉛直方向成分の平均を示す．

被験者 Aは，加速度前後方向成分に対して加速度鉛直方向成分が約 3倍であるのに対して，被

験者 Bでは約 1.4倍となり，この結果からも前述した被験者 Aは，高い位置から振り下ろし，

義足足部に十分な力を加えて，大きな反発エネルギーを得ていると言える． 

	 ここで，前方への蹴り出しを早める動作について論じる．図 3.17は図 3.15のスティックピク

チャーから義足側立脚期のみを抜き出したものである．被験者 A（図 3.17(a)）は，義足側 IC

には既に健足の膝関節は十分に屈曲しており，前方への振り出しが開始されている．義足側 TO

時には既に健足下肢が振り出されており，加速方向に慣性力が働く．これに対して，被験者 B

（図 3.17(b)）の義足側 ICでは，健足は後方に残されており，その後に健足の振り出しが開始

されている．そのため，義足側 IC時に身体重心が後方にあると仮定すれば，速度にブレーキが

かかり減速することになる．加えて，立脚後期にようやく股関節屈曲が開始され，義足側 TO

のタイミングにおいても振り出しが行われていない．そのため，義足側 TO後に健足の振り出

しが行われるため，減速方向の慣性力が働くと考えられる．股関節屈伸と膝関節屈伸の左右脚

のタイミングは，加減速に関係すると言える． 

	 以上より，義足走行では体幹上下動を少なくし，体幹上下動のタイミングと下肢の踏み込み

と蹴り出しのタイミングを一致させることが重要である．さらに，左右脚の交互動作のタイミ

ングが加減速に関係していることが考えられる．  
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	 	 	 	 	 	 	 	   (a)	Subject A	  	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	     	 	 (b) Subject B 

Fig. 3.13	 Result of the vertical velocity of trunk of IC and TO. 

 

 

 

 

	 	 	 	 	 	 	 	   (a) Subject A	  	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	  	  (b) Subject B 

Fig. 3.14	 Result of the vertical velocity of the prosthetic limb of IC and TO. 
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(a)	Subject A 

 

 

 
(b)	Subject B 

Fig. 3.15	 The trajectory of the prosthesis side swing phase of each subject. 
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(a)	Subject A 

 

(b)	Subject B 

Fig. 3.16	  Acceleration of prosthetic foot contact. 

 

 

 

Table 3.6	  Result of Acceleration of prosthetic foot contact. (30 m point~60 m point) 

 
 

 

Acceleration Yaxis [G]  Acceleration Zaxis [G]
Subject A� (n=7) 19.87 ± 13.73 59.25 ± 6.79
Subject B� (n=9) 31.62 ± 9.33 42.91 ± 15.76
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(a)	Subject A 

 

 

 

(b)	Subject B 

Fig. 3.17	 Stick pictures of the prosthesis side stance phase of each subject. 
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3.3	 結言 

	 本解析法を用いて，全走行過程を対象に片側下腿切断者2名と片側大腿切断者1名に対して，

60 mの走行実験を実施した．以下に結論を示す．  

 

• 義足走行では，義足足部の固有周期と体幹および下肢の踏み込みのタイミングとその力の

大きさにより，床反力鉛直方向成分を増減し推進力に変換する．そのため，この相互関係

が重要であることを示した． 

• ウェーブレット解析は，時間領域での周波数解析であり，走行中のどの局面で問題が生じ

ているのかを判別することができ，より詳細に評価することが可能であることを示した． 

• 体幹と義足側下肢の速度比較より，体幹上下動と下肢の踏み込みと蹴り出しを一致させる

ことが重要である．加えて，体幹上下動を抑えて下肢筋力を利用した走動作により，走行

効率を向上することを示した． 

• 義足側下肢の踏み込み動作は，上方から床に向けて振り下ろすように接地することで，よ

り義足足部にエネルギーを蓄積することが可能になる． 

• 左右脚の交互動作のタイミングが加減速に関係していることを示した． 

 

	 以上のように，本章では，全走行過程の床反力鉛直方向成分の推定値を基に，体幹と下肢の

運動量評価とウェーブレット解析，速度ベクトルの結果を基に走動作の特徴を特定した． 
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第 4章 

走行用義足足部の効率について	
	

	

4.1	 緒言  

	 走行用の義足足部は，バネ特性を有し，これを利用してエネルギーの蓄積と開放により推進

力を得る．そのため，各身体動作のタイミングや力の大きさと方向が，走行パフォーマンスを

左右する要因となる．義足走行では，義足足部の問題のみならず，両上肢の振りや遊脚期の健

側下肢動作の慣性力の影響があるため，その解析は複雑である．加えて，走行中の蹴り出し力

を詳細に計ることは困難である．第 2章で示す通り，踏み込みのタイミングによって床反力鉛

直方向成分の波形は変化する．これは，各義足足部には最良のタイミングが存在することを意

味する． 

	 バネ特性を利用した道具には，トランポリンやホッピング（Pogo stick）などがあるが，これ

らも同様に踏み込みや蹴り出しのタイミング，力の大きさと方向が跳躍に影響する．ロボット

分野では，古くから跳躍ロボット[19]に関する研究は行われており，跳躍ロボットの制御に関

する報告[20]など多数あるが，身体動作のタイミングや大きさの最適値に関する報告はない． 

	 そこで，解析はバネと質量の関係から踏み込みと蹴り出しを単純化した実験が必要であり，
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本章では，複雑な義足走行を単純化したバネモデルを用いて，身体動作のタイミングが走行パ

フォーマンスにどのような影響を与えているのかをホッピングの実験とシミュレーションで踏

み込みから蹴り出しのタイミングを確認する．結果より，理想的な板バネの使い方をシミュレ

ーションして検討する． 

 

 

4.2	 ホッピング（Pogo stick）を用いた実験 

4.2.1	 実験概要 
	 走行での加速度と力は，上下方向と前後方向，左右方向の 3つの合成成分と上肢や健足の動

きによる慣性力が影響する．そのため解析は複雑となる．そこで，本章では，上下方向成分の

みに着目して解析および検討する．実験は，義足足部の特性と同様にバネ機構を有する Pago 

stickを用いて 3種の課題動作を行い，効果的な身体動作のタイミングを検討する．対象は Pago 

stickを用いて課題動作のホッピングが可能な健常男性 1名とした．被験者には，事前に実験内

容について十分に説明を行い同意を得た．さらに，新潟医療福祉大学倫理審査委員会の承認（承

認番号：18086-181010）後に実施した． 

 

 

4.2.2	 実験方法 
	 計測実験には，ホッピング用の Pogo stick（図 4.1(b)）を使用した．被験者には計測実験に際

して，事前に十分な練習を行ってもらった後に実施した．計測機器は三次元動作解析装置と，

膝関節屈曲と伸展動作のタイミングを計測するため筋電センサ（SS-EMGD-HM，スポーツセン

シング社．）を2台用いた．三次元動作解析装置（Three dimensional motion analysis device，VICON 

MX，Oxford Metrics Inc.）は，12台の赤外線カメラと床反力計 6枚（Force plate，OR6-6-2000, 

Advanced Mechanical Technology Inc.）を同期して計測した．座標軸は，鉛直方向を Z軸（上方

＋），進行方向を Y 軸（前方＋），左右方向を X 軸（右＋）である．計測用反射マーカーは直

径 9mmを用い，体表および Pogo stickへ 20箇所に貼付した（図 4.1）．筋電センサは，膝関節

屈曲筋である半腱様筋と膝関節伸展筋である外側広筋に専用両面テープにて皮膚表面に貼付し，

その上から伸縮テープで固定した．各分析項目の算出には，専用プログラミングソフト Body 

Bilder（VICON Motion System社）を用いた．床反力計および筋電センサのサンプリング周波数



	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 57 

 

第 4章	 走行用義足足部の効率について 

は 1000 Hzとし，三次元動作解析装置のサンプリング周波数は 100 Hzとした．各筋電センサ間

と同期パルス発生装置（LP-WSDSY02-0A，ロジカルプロダクト社；現スポーツセンシング社）

は，専用アプリケーション（ロジカルプロダクト社；現スポーツセンシング社）にて同期した．

筋電センサと三次元動作解析装置の同期は，専用アプリケーションの計測開始と同時に，同期

パルス発生装置からパルス信号が三次元動作解析装置に送信される．三次元動作解析装置の計

測開始後にパルス信号が入力されたことを確認した後に課題動作を開始した．	

	 課題動作は，通常ホッピング，通常ホッピングからタイミングをずらしたホッピング，通常

より速いホッピング（110BPM）の 3 種類とした．ホッピングは，上肢の慣性力の影響をでき

るだけ除くため，肩関節および肘関節は動かさないようすること，2 枚の床反力計に跨がない

ことを口頭で指示した．ホッピングの回数は 5回以上とし，データは安定したホッピングから

3試行分とした． 

  



	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 58 

 

第 4章	 走行用義足足部の効率について 

 
(a)	 Subject's body 

 

 

 

(b)  Pogo stick 

 Fig. 4.1	 Markers and EMG sensor posting point. 
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4.2.3	 実験結果 
	 図 4.2にホッピング中の床反力鉛直方向成分（N）と筋活動電位（mV）の結果を示す．主縦

軸は筋活動電位であり，第 2縦軸は床反力鉛直方向成分である．横軸は時間（s）である．赤実

線は外側広筋，つまり膝関節伸展に作用する筋である．青実線は半腱様筋，つまり膝関節屈曲

に作用する筋である．黒実線は床反力鉛直方向成分である．緑破線の範囲は膝関節屈曲筋と伸

展筋が同時に作用する共収縮を示す箇所であり，青破線の範囲は膝関節屈曲筋が作用する箇所

である．図 4.2(a)は通常ホッピング，図 4.2(b)は通常ホッピングからタイミングをずらしたホ

ッピング，図 4.2(c)は通常より速いホッピング（110 BPM）の結果である．図 4.2(a)の通常ホ

ッピングでは，床接地前の滞空期から膝関節屈曲筋と伸展筋が同時に作用する共収縮を示し，

接地後には床反力鉛直方向成分が最大値を向かえる前には膝関節伸展筋の作用はなくなり，屈

曲筋のみが作用している．図 4.2(c)の通常より速いホッピングも概ね同様の傾向であるが，共

収縮が開始される時期は床接地した直後であり，膝関節伸展筋の作用がなくなるタイミングは，

床反力鉛直方向成分が最大値を向かえた後であった．図 4.2(b)のタイミングをずらしたホッピ

ングでは，床接地時全体を通して膝関節屈曲筋と伸展筋が同時に作用する結果であった． 

	 続いて，図 4.3 にホッピング中の床反力鉛直方向成分（N）と右膝関節角度，右股関節角度

（Degree）の結果を示す．主縦軸は関節角度であり，第 2縦軸は床反力鉛直方向成分である．

横軸は時間（s）である．赤実線は右膝関節角度，青実線は右股関節角度である．黒実線は床反

力鉛直方向成分である．赤破線は，右膝関節が屈曲から伸展に切り替わる時間を示している．

また，青破線は，右股関節が屈曲から伸展に切り替わる時間を示している．図 4.3(a)は通常ホ

ッピング，図 4.3(b)は通常ホッピングからタイミングをずらしたホッピング，図 4.3(c)は通常

より速いホッピング（110BPM）の結果である．床接地後に膝関節と股関節は，共に屈曲を開

始する．図 4.3(a)の通常ホッピングと図 4.3(c)は通常より速いホッピングにおいては，床反力

鉛直方向成分が最大値を向かえる前に膝関節と股関節は伸展に切り替わっている．図 4.3(b)に

示す通常ホッピングからタイミングをずらしたホッピングでは，床接地中期で膝関節と股関節

は伸展に切り替わる結果であった．床反力鉛直方向成分と筋活動電位，床反力鉛直方向成分と

膝関節と股関節角度の関係から，共収縮時には踏み込み動作によってエネルギーを蓄え，共収

縮から膝関節屈曲筋優位に移行するタイミングが蹴り出し動作であると言える．ここで，半腱

様筋は，膝関節屈曲と股関節伸展に作用する二関節筋である．そのため，股関節伸展動作によ

って外側広筋の作用が消え，半腱様筋が優位となったと考えられる． 
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 Fig. 4.2	 Result of the ground reaction force and EMG. 
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 Fig. 4.3	 Result of ground reaction force, knee joint angle. and hip joint angle. 
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4.2.4	 実験結果の一考察 
	 バネを利用したジャンプ動作の場合，通常とは筋力の使い方が異なる．バネの場合は，落下

時の運動エネルギーを反力に変換し，バネの変位としてエネルギーを蓄える．このとき，膝関

節と股関節の屈曲および伸展筋は，拮抗するため共収縮を示す．これは，落下時の運動エネル

ギーを発散させないように，入力インピーダンスを高めて床接地している． 

	 ここで，図4.4にPogo stickを使用しない通常の連続した垂直跳び動作の結果を示す．対象は，

ホッピング実験と同様の被験者とした．図 4.4(a)は，床反力鉛直方向成分（N）と筋活動電位

（mV）の結果である．主縦軸は筋活動電位，第 2 縦軸は床反力鉛直方向成分である．横軸は

時間（s）である．赤実線は外側広筋，青実線は半腱様筋である．黒実線は床反力鉛直方向成分

である．図 4.4(b)は，床反力鉛直方向成分（N）と下肢関節角度（Degree）の結果である．主

縦軸は関節角度であり，第 2縦軸は床反力鉛直方向成分である．横軸は時間（s）である．緑実

線は右足関節角度，赤実線は右膝関節角度，青実線は右股関節角度である．黒実線は床反力鉛

直方向成分である．赤破線は各関節最大屈曲時の時間である．図 4.4(c)は，床反力鉛直方向成

分（N）と関節パワー（W）の結果である．主縦軸は関節パワーであり，第 2 縦軸は床反力鉛

直方向成分である．横軸は時間（s）である．緑実線は右足関節，赤実線は右膝関節，青実線は

右股関節である．黒実線は床反力鉛直方向成分である．青破線は遠心性筋収縮から求心性筋収

縮に移行する時間である．関節パワーは，求心性筋収縮を正とし，遠心性筋収縮を負として示

している．Pogo stickのようなバネを有さない通常の垂直跳びでは，立脚期全体を通して膝関節

の屈曲筋と伸展筋が作用している（図 4.4(a)）．床接地時は，膝関節伸展筋の遠心性筋収縮によ

り衝撃を吸収する．その後，下肢関節角度が最大を向かえると求心性筋収縮により蹴り出しを

開始する．それと同時に膝関節屈曲と股関節伸展に作用する半腱様筋は，主に股関節伸展動作

の影響が考えられ，床接地時には遠心性筋収縮により衝撃を吸収し，その後求心性筋収縮によ

り蹴り出しが行われていると考えられる（図 4.4(c)）．これらのタイミングは，立脚中期が移行

点となっている．これに対して，バネ特性を有する場合，バネ力よりも大きい力で蹴り出すこ

とは，バネの復元を妨げることとなり飛び上がることはできない．そのため，筋力は初動に作

用するのみで，飛び出しはバネ力だけを利用し，バネの固有振動を阻害しないように踏み込み

と蹴り出しのタイミングを一致させている．バネの固有周期と身体動作のタイミング，床接地

時の運動エネルギーの大きさが重要である．以上のことから，バネ特性を有する Pogo stickや

走行用義足足部は，床接地する以前に膝関節屈曲筋と伸展筋の共収縮によって踏み込み準備を

行い，床反力が最大に達する前に股関節伸展によって蹴り出すことが効果的であると言える．	
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Fig. 4.4	  Result of continuous vertical jump. 
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4.3	 線形振動系の応答シミュレーション 

4.3.1	 シミュレーションの概要 
	 バネ特性を有する道具に対して，その効率を最大限に引き出すには，IC直前の速度に加えて，

踏み込み動作と蹴り出し動作のタイミングもまた重要となる．本節では，基本振動に対して外

力を与えた時の強制振動をモデル化（図 4.5）し，踏み込みと蹴り出しのタイミングについてシ

ミュレーションを行った．シミュレーション結果を基に最適な踏み込みと蹴り出しのタイミン

グを示す． 

 

 
Fig. 4.5	 Spring model of forced vibration. 

 

 

4.3.2	 シミュレーションの方法 

	 図 4.5にシミュレーションで用いるバネモデルを示す．バネモデルの関係式は式(4.1)である． 

 

	 	 	 m!!x + kx = ku	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	      	 	 	 （4.1） 

 

	 ここで，m は質量，!!xは加速度であり加速度項である．kはバネ定数であり，kxはバネ力，u

は外力に相当する変位であり，kuは外力（踏み込み力）に相当する．また，本シミュレーショ

ンでは，m，kを 1とした．バネの固有周期を基本波形とし，加速度項の加速度に矩形波を入力

した際の出力を kuとした． 
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4.3.3	 シミュレーションの結果 
	 結果を図 4.6に示す．主縦軸は変位（cm），第 2縦軸は加速度（G）であり，横軸は時間（s）

である．黒破線はバネの固有周期とした基本波形であり，赤実線は外力である加速度，青実線

が強制振動を与えた変位量の結果である．図 4.6(a)(b)(c)は，上方向に外力を与えた時の結果

である．外力は，図 4.6(a)の立脚前期と図 4.6(b)の床反力鉛直方向成分の最大値，図 4.6(c)の

立脚後期の時期に矩形波を入力した．結果，立脚前期では，変位と立脚期は減少した．また，

床反力鉛直方向成分の最大値と立脚後期の結果では，変位に大きな変化はないが，蹴り出し速

度の向上がみられた．図 4.6(d)(e)(f)は，下方向に外力を与えた時の結果である．結果，図 4.6(d)

の立脚前期と図 4.6	(e)の床反力鉛直方向成分の最大値では，変位量は増加したが蹴り出し速度

が低下した．さらに，図 4.6(g)(h)(i)は立脚前期には上方向に外力を与え，床反力鉛直方向成

分が最大値を向かえる前と床反力鉛直方向成分の最大値，立脚後期に下方向への外力を与えた

結果を示し，図 4.6(j)(k)(l)には，立脚前期に下方向に外力を与え，床反力鉛直方向成分が最

大値を向かえる前と床反力鉛直方向成分の最大値，立脚後期に上方向への外力を与えた結果を

示す．前節の結果と同様に，固有周期に外力を加えた場合の踏み込みと蹴り出しは，立脚前期

に下方向への外力を与え，床反力鉛直方向成分が最大値を向かえる前に上方向への力を与えた

図 4.6(j)が最もバランスの良い結果であった．図 4.7に前述した結果を基に余弦波の外力を加え

た結果を示す．立脚前期に上方向への外力を与えた場合（図 4.7(a)(c)）には，基本波形よりも

変位および飛び出し後の速度も減少する結果であり，立脚前期に下方向への外力を与えた場合

（図 4.7(b)(d)）には，基本波形よりも変位は増大し，飛び出し後の速度も増大する結果であっ

た．ここで，図 4.8 にシミュレーション結果で最も効果的な踏み込みと蹴り出しのタイミング

と，通常ホッピングの床反力鉛直方向と筋電センサから出力された筋活動電位の結果を示す．

図 4.8上図は，シミュレーションで最良とする結果であり，図 4.8下図が通常ホッピングの床反

力鉛直方向と筋電センサ出力値の結果である．主縦軸は，筋活動電位（mV），第 2縦軸は，床

反力計から出力された床反力鉛直方向成分の値である．横軸は，立脚期を 100 %で正規化した

割合である．シミュレーションの踏み込みに価する下方向への外力は，ホッピングの場合では

図 4.8 下図の黄色破線で示す膝関節屈曲筋と伸展筋の共収縮により，入力インピーダンスを高

めて運動エネルギーを床に伝達する．その後，二関節筋である半腱様筋のみが活動する時期が

踏み込みから蹴り出しに切り替わる点である．つまり，シミュレーションとホッピング実験は

概ね同様の結果を示した．	
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Fig. 4.6	 Result of forced vibration simulation with pulse signal. 
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Fig. 4.7	 Result of forced vibration simulation with cosine curve. 

 

 

Fig. 4.8	 Relationship between simulation result and EMG result of hopping experiment. 
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4.3.4	 シミュレーション結果の一考察 
	 基本波形に対して外力を与えた時の強制振動モデルを用いて，踏み込みと蹴り出しの最適な

タイミングを検証した．シミュレーション結果においても立脚前期には下方への踏み込みを行

い，床反力鉛直方向成分が最大値を向かえる前には，上方への外力を与えることで離地後の速

度増加となった．つまり，バネを共振させるための最適なタイミングであることが考えられる．

さらに，そのタイミングに加えて，力の大きさの違いによって変位量と離地後の速度は変化す

る．バネ剛性と身体質量の関係，バネ剛性と下肢筋力の関係についても最適値が存在する． 

	 図 4.9に第 3章で示した被験者Aと被験者 Bの下肢踏み込み速度鉛直方向成分と義足足部変

位量の関係を再度示す．赤実線は，被験者 Aの義足側下肢の速度鉛直方向成分であり，正が蹴

り出し速度，負が踏み込み速度である．赤破線は，被験者 Aの義足足部の変位であり，赤丸が

義足足部の変位の最大値である．赤実線の垂線は，踏み込みから蹴り出しに切り替わる点であ

る．青実線は，被験者 Bの義足側下肢の速度鉛直方向成分である．青破線は，被験者 Bの義足

足部の変位であり，青丸が義足足部の変位の最大値である．青実線の垂線は，踏み込みから蹴

り出しに切り替わる点である．主縦軸は，速度（m/s），第 2縦軸は義足足部の変位量（cm）で

あり，横軸は立脚期を 100 %で正規化した割合である．この関係は，前節のホッピング実験の

結果および線形振動系の応答シミュレーション結果と同様のタイミングで踏み込みと蹴り出し

が行われており，被験者 A，被験者 Bともに効果的なタイミングで踏み込みと蹴り出しが行わ

れている．しかしながら，被験者 Aが被験者 Bのラップタイムよりも優れている理由として，

被験者Bは蹴り出しのタイミングが最適なタイミングよりも若干遅れていることが挙げられる．

この要因として，左右脚の交互動作のタイミングが影響していることが考えられ，遊脚下肢の

前方への振り出しを早めることで，推進方向への慣性力を得られると考える．さらに，義足走

行では義足側下肢を擦りだす様な前方への振り出しではなく，上方から床へ押し込むような接

地法によって，さらに高い運動エネルギーを義足足部に蓄え，蹴り出し時の反発を高めること

が可能になると考える． 

	 以上より，義足走行では，図 4.7(d)に示す通り，接地前から地面を踏み込む準備を開始し，

床反力鉛直方向成分および義足足部の変位が最大に達する前には蹴り出しを開始することが最

も理想的なタイミングであると言える．両被験者ともタイミングは概ね良好と言えるが，より

パフォーマンスの向上を目指すには，上肢や両脚の交互動作のタイミング，下肢の振り出しお

よび蹴り上げのトレーニングが必要であると考える． 
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Fig. 4.9	  Results of vertical velocity and foot displacement amount of subjects A and B. 

 

 

 

4.4	 結言 

	 バネ特性を有する道具を用いた際の踏み込みと蹴り出しのタイミングについて，Pogo stick

を用いたホッピング動作の実験と，強制振動モデルを用いたシミュレーションを実施した．そ

の結論を以下に記す． 

 

• Pogo stickを用いたホッピング動作は，床接地時の運動エネルギーを無駄なく蓄積するた

め，膝関節屈曲筋と伸展筋の共収縮によって入力インピーダンスを高めて反力に変換し，

バネの変位としてエネルギーを蓄積している． 

• 上記に加えて，蹴り出しはバネの復元にタイミングを合わせ，二関節筋である半腱様筋の

股関節伸展によって蹴り出しが行われていることを示した． 
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• バネの固有振動を阻害しないように踏み込みと蹴り出しのタイミングを一致させて共振

させることで，より大きな反発力を得られることが可能となる． 

• 強制振動モデルを用いた線形振動系の応答シミュレーションの結果から，床接地時には踏

み込みを行い，床反力鉛直方向成分が最大値を向かえる前に蹴り出しを行うタイミングが

最適であることを示した． 

• 被験者 A および被験者 Bは，ホッピングの実験結果およびシミュレーション結果の最適

なタイミングで踏み込みと蹴り出しが行われていることを明らかにした． 

• 義足走行においても接地前から地面を踏み込む準備を開始し，床反力鉛直方向成分および

義足足部の変位が最大に達する前には蹴り出しを開始することが最も理想的なタイミン

グであることを示した． 

 

	 以上のように，本章では Pogo stickを用いて鉛直方向成分に着目した実験と強制振動モデル

を用いたシミュレーションを行い，走行用義足足部の効率における最適なタイミングを特定し

た． 

	  

  



	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 71 

 

第 5章	 結論 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

第 5章 

結論 
 

 

	 本論文では，複数のモーションセンサを用いて義足走行時の床反力推定法を新たに提案し，

それについて論じたものである．本システムは，モーションセンサから検出した情報から走行

用義足足部の変位量を基に，全走行過程を通した床反力鉛直方向成分を推定するものである．

以下に本論文の結論を示す．	

	

	

5.1	 モーションセンサを用いた床反力推定について 

1） 各義足足部の変位量と床反力鉛直方向成分の推定値は，基準値とする三次元動作解析装置

および床反力計の出力値と概ね同様の結果を得た． 

2） 義足走行における床反力鉛直方向成分には，疾走過程におけるスタートダッシュ，加速走，

定速走，減速局面に関連する形態があり，その定義と特徴について示した． 

3） バネ特性を有する義足足部では，固有周期に合わせた踏み込みによって共振させることが

重要であることを示した． 
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5.2	 本システムを用いたフィールドテストについて 

1） 義足走行では，義足足部の固有周期と体幹および下肢の踏み込みのタイミングとその力の

大きさにより，床反力鉛直方向成分を増減し推進力に変換する．そのため，この相互関係

が重要であることを示した． 

2） ウェーブレット解析は，時間領域の周波数解析であり，走行中のどの局面で問題が生じて

いるのかを判別することができ，より詳細に評価することが可能であることを示した． 

3） 体幹と義足側下肢の速度の比較より，体幹上下動と下肢の踏み込みと蹴り出しを一致させ

ることが重要である．加えて，体幹上下動を抑えて下肢筋力を利用した走動作により，走

行効率が向上することを示した． 

4） 義足側下肢の踏み込み動作は，上方から床に向けて振り下ろすように接地することで，よ

り大きなエネルギーを義足足部に蓄積することが可能になる． 

5） 左右脚の交互動作のタイミングが加減速に関係していることを示した． 

 

 

5.3	 バネ特性を有する走行用義足足部の効率について 

1） Pogo stickを用いたホッピング動作は，床接地時の運動エネルギーを無駄なく蓄積するた

め，膝関節屈曲筋と伸展筋の共収縮によって入力インピーダンスを高めて反力に変換し，

バネの変位としてエネルギーを蓄積している． 

2） 上記に加えて，蹴り出しはバネの復元にタイミングを合わせ，二関節筋である半腱様筋の

股関節伸展によって蹴り出しが行われていることを示した． 

3） バネの固有振動を阻害しないように踏み込みと蹴り出しのタイミングを一致させて共振

させることで，より大きな反発力を得られることが可能となる． 

4） 強制振動モデルを用いた線形振動系の応答シミュレーションの結果から，床接地時には踏

み込みを行い，床反力鉛直方向成分が最大値を向かえる前に蹴り出しを行うタイミングが

最適であることを示した． 

5） 被験者 A と被験者 Bは，ホッピング実験およびシミュレーション結果より，踏み込みと

蹴り出しが最適なタイミングで行われていることを示した． 
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6） 義足走行においても床接地前から地面を踏み込む準備を開始し，床反力鉛直方向成分およ

び義足足部の変位が最大に達する前には蹴り出しを開始することが，最も理想的なタイミ

ングであることを示した． 

	  

	 以上のように，本論文では，床反力計が設置されていない陸上トラックにおいても無拘束に

全走行過程を対象とした評価法を示した．走動作の解析には，床反力を知る他に義足足部を効

果的に使用するためのタイミングが存在する．本論文では，ホッピング実験と線形応答系シミ

ュレーションの結果を基に，理想的なタイミングを明らかにした． 

 

	 日本の競技レベル向上には，普段のトレーニングから評価することが重要である．本システ

ムは，各専門スタッフとの情報共有となり，走行フォームの評価や義足パーツの選定と設定，

走者へのフィードバックの際に重要な一指標となることが期待される．そのためには，リアル

タイム計測に近いシステム構築が今後の課題である． 
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