
1.　は　じ　め　に

加齢に伴う身体機能の低下は，転倒のリスクを増大させ

る．高齢者における転倒は，骨折（特に大腿骨頸部骨折）

をはじめとする様々な外傷によって，寝たきりや転倒恐怖

による活動の低下などにつながる要因の一つとなってい

る．転倒の危険要因は，内的要因と外的要因に分けられ

る．内的要因とは転倒者側の要因であり，加齢変化，身体

的疾患，薬物などを指し，外的要因とは照明や床の状況，

履物などの環境要因を指す．特に高齢者の転倒の 50％以

上がこの外的要因による滑りや躓きといった外乱で引き起

こされている［1 ― 3］．急速な人口の高齢化に伴い，バラン

ス機能向上のためにリハビリテーション訓練などで転倒予

防を促進していかなければならない．そのためには，まず

外乱に対する身体の姿勢バランスの簡便な評価とその臨床

への応用を検討することが重要である．

また，ヒトは外乱が与えられた時，その大きさによって

組織化された姿勢制御戦略を用いてバランスを立て直そう

とする．一般に，この姿勢制御戦略には足関節戦略（ankle 

strategy），股関節戦略（hip strategy），ステッピング戦略

（stepping strategy）がある．さらにNashnerらは脚屈曲型

戦略（suspensory strategy）も加えているが，ここでは，

理学療法で一般的な3戦略を考える［4］．その中で，足関節

戦略・股関節戦略は，立位時に安定した支持基底面（base 

of support）を保持するために，弱い外乱に対しては足関節

が優位に，それよりも大きな外乱に対して足関節で対応で

きない場合には股関節が優位にと，それぞれの外乱に対し

て下肢と体幹が別々の戦略で対応している［5］．さらに，

大きな外乱を与え重心線が支持基底面を逸脱し，新たな支

持基底面を形成することが必要となる場合に，バランスを

とる最後の手段としてステッピング戦略が用いられる．

足関節戦略，股関節戦略に関しての動作分析研究は多く

報告されているが，ステッピング戦略に関する研究は少な

い［6―14］．その理由として，視覚などの様々な要素，要因

の複合的な制御を用いてステップを行っているため，動作

解析が非常に困難であるということが挙げられる．さら

に，高齢者でのステッピング戦略を誘発する実験は転倒な

どの危険を伴う可能性が高いため倫理上の問題が発生す

る．計測方法は主に筋電図（Electromyography：EMG），反
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射マーカーなどを用いた 3次元位置計測装置や床反力

（force plate）などからの関節トルク（joint torque）を計

算している．これらの計測装置は細かな動きまで計測が可

能であり，それによってそれぞれの戦略を導いている．ま

た一方で，小型の角速度センサを用いてバランス能力を評

価している研究もある．Allumらの研究では，姿勢制御戦

略に関する検討は行われていないが，床面を傾けた際の体

幹の角速度が前庭機能疾患をもつ患者の低下したバランス

能力の評価に有用であることが示唆されている［15］．この

ことから，将来的に臨床で用いることを踏まえると角速度

センサによる計測・評価が期待される．

そこで本研究では，角速度センサを用いて外乱に対する

姿勢応答を簡便に計測できる新しい手法を提案した．本手

法を用いて外乱刺激時における各部位（足関節・膝関節・

腰背部）の身体動揺を計測し，3つの姿勢制御戦略（足関

節戦略・股関節戦略・ステッピング戦略）の特徴をとらえ

るとともに，外乱刺激の大きさとの関係について検討を行

った．

2.　実　　　　　験

2・1　水平外乱刺激発生装置の開発

本研究では，外乱の定義を「立位姿勢における支持基底

面を水平後方向に動かすこと」とした．そこで対象者に各

戦略を発生させるため，後方向に外乱を発生させる水平外

乱刺激発生装置を開発した．図 1に床面を水平後方向に移

動させる水平外乱刺激発生装置の外観を示す．また，その

仕様を表 1に示す．

装置は前後に移動する床面，床面を駆動する ACサーボ

システムならびに制御用 PCから構成される．床面の前後

方向の駆動にはボールねじ機構（KR45H10A ＋ 940LH0 －

100C, THK）を用いて構築し，ボールねじ機構の駆動方向

と平行にブロックとレールで構成されるガイド機構を設置

した．また本研究では床面の駆動に高い再現性が求められ

るため高精度な位置制御，速度制御，ならびに安定したト

ルクを発生させられる ACサーボモータ（MV-M40, KEY-

ENCE）を採用した．

本装置は，PC で設定した加速度，速度，加速時間，変

位を USB 接続で PLC（Programmable Logic Controller）

に送信し，PLCから送信された指令信号とエンコーダから

のフィードバック値によりサーボ機構の駆動を制御した．

2・2　実験方法

本研究では，水平外乱刺激発生装置の床面が後方に駆動

しているときの最大加速度の大きさを「加速値」，減速して

いるときの最大加速度を「減速値」と定める．被験者に対

し，今回開発した水平外乱刺激発生装置を用いて，後方へ

の水平外乱刺激を与えることによって動的な身体動揺を計

測した．

2・2・1　測定対象　　被験者は健常成人の男性 7名，女

性 3名の計 10名（年齢 21.3 ± 1.6 歳，身長 169.2 ± 6.9 cm，

体重 58.8 ± 5.4 kg）で行った．本研究は千葉大学大学院工学

研究科倫理委員会の承認を得たのち，被験者には実験の内

容および主旨に関する十分な説明の上，書面による承諾を

得て行った．

2・2・2　実験装置の構成　　図 2に示すように，被験者

には足関節・膝関節・腰背部に角速度センサ（Gyrocube, 

O-NAVI, USA）を装着した．これを用いて各部位の Pitch
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表 1　装置の仕様
Table 1　Spec of device.

width 0.6 m × length 1.5 m × height 0.1 mSize

0.5 m/s
Maximum 
velocity

5 m/s2
Maximum 
acceleration

 ± 0.4 m
（0.8 m when the table is the edge of device）

Drive range 図 2　実験装置の構成
Fig. 2　Experimental setup.

図 1　水平外乱刺激発生装置の外観
Fig. 1　Exterior appearance of horizontal perturbation device.



方向（前後方向の傾き）の身体動揺を計測した．また，床

面の加速度を計測するために加速度センサ（Gyrocube, 

O-NAVI, USA）を床面上に配置した．さらに，ステップの

開始時間を計測するため，床面と足底の間にタクタイルセ

ンサを用いた足圧分布測定システム（F-SCAN，ニッタ株

式会社）を取付けた．角速度センサ，加速度センサ及びタ

クタイルセンサのデータはそれぞれサンプリング周波数 1 

kHz，1 kHz，100 Hzで A/D変換を行い記録した．水平外

乱刺激発生装置の駆動制御は，サーボシステムの制御を通

して行った．

2・2・3　実験手順　　被験者はまずタクタイルセンサの

校正のため，センサ上で片足立ちをそれぞれ10秒間計測し

た．次に床面上に立位姿勢を保持し，合図後10秒の間に水

平外乱刺激として後方へ床面を移動させた．加速値の設定

値は 0.2 m/s2から 4.4 m/s2まで 0.2 m/s2ずつの 22パター

ンを用意し，ランダムに与えた．この時，加速時間，等速

運動時間，減速値は，それぞれ 100 ms，1000 ms，1.0 m/s2

と設定した．なお，立位姿勢は，胸の前で腕組み，開眼の

状態とした．また，被験者には練習として始めに最大加速

値（設定値 4.4 m/s2）を体験してもらった後，実験を行った．

2・2・4　解析方法　　計測によって得られた床面の加速

度，各部位の角速度及びタクタイルセンサから得られる足

底接地面積について解析を行った．加速度と角速度はカッ

トオフ周波数 30 Hz，足底接地面積はカットオフ周波数 20 

Hzのバターワース型 2次ローパスフィルタで波形を平滑

化した．各部位の角速度から得られる身体の動揺を観察

し，各戦略との関係について検討した．さらに角速度か

ら，各部位のピーク値，床面加速の開始時間を基準とした

各部位の動揺開始時間とその標準偏差を算出し，それぞれ

比較した．また，足底接地面積はステッピング戦略への移

行を示すために用いた．

3.　結　　　　　果

3・1　水平外乱刺激発生装置の性能評価

水平外乱刺激発生装置の加速値の性能評価として，負荷

荷重による精度と再現性を調べた．床面上に加速度センサ

（Gyrocube, O-NAVI, USA）を配置して床面加速値の実測

値と設定値を比較した．床面に無負荷（0 kg），既知の錘

（20 kg，40 kg，60 kg，80 kg）を載せて 0.2 m/s2から 5.0 

m/s2まで 0.2 m/s2ずつ 25 パターンの加速値を順に与える

ことを 1セットとし，これを 4セット行った．その結果，

0.2 m/s2，0.4 m/s2を除き，実測値は設定値に対して 10％以

上の誤差があった．その時の加速値の変動係数を図 3に示

す．横軸は設定値，縦軸は設定値との変動係数を表してい

る．この図から分かるように，0.2 m/s2，0.4 m/s2を除き同

じ負荷間での変動係数が 4％以下であるため，同じ外乱を

発生させる再現性が高い装置であることが示された．ま

た，負荷の増加に伴い，加速値が増加する傾向が見られた

が，これは ACサーボシステムのオートチューニング機能

が，負荷が大きい時に過度に働いてしまったためと考えら

れる．他の設定値よりも誤差が小さい値を示した 0.2 

m/s2，0.4 m/s2においては，ACサーボモータの回転が低速

の時，高速時よりもトルク供給の精度が低いことが原因で

あると考えられる．

以上の結果より，加速値は負荷の大きさに依存し，設定

値と実測値には個人差が出ると予想されるため，本研究で

は設定値ではなく実測値を用いて解析を行うこととした．

以下，加速値とは実測値のことを示す．また，今回の実験

は再現性を重視したため，変動係数が大きい加速値（0.2 

m/s2，0.4 m/s2）は解析に使用しないこととした．

3・2　加速開始後の角速度波形

各部位の角速度波形と足底接地面積の典型例を図 4に示

す．（ａ）は小さい加速値（1.23 m/s2，ステップなし），（ｂ）は

大きい加速値（3.35 m/s2，ステップなし），（ｃ）はステップ

する加速値（3.55 m/s2，ステップあり）を示している．な

お，足底接地面積は，静止立位時の面積を 100％として相

対的な値で示されている．今回の実験では，全ての被験者

が右足でステップしていた．また，図 4（ａ）には加速直後

の動揺の拡大図も示している．これを見ると床面が加速し

始めた後，角速度は足関節，膝関節，腰背部と身体の下部

から上部の順に動揺が開始されている．この関係は全ての

計測で観測された．腰背部波形のピーク付近において小さ

い加速値では腰背部と足関節・膝関節の動揺が同位相，大

きい加速値では逆位相，さらに加速値を大きくしていきス

テップした際には逆位相の形が崩れ，足関節・膝関節の動

揺が大きく変動した．また足底接地面積において，加速開

始直後はどの加速値でも同様の応答を示すが，その後ステ

ップなしの場合には 100％に戻るのに対し，ステップあり
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図 3　床面加速値の設定値と実測値の変動係数
Fig. 3 Coefficient of variation in setting and measurement of 

table acceleration value.



の場合には 0％付近まで低下していることが分かる．ここ

で最後に再び値が増加しているのは，ステップ幅が小さ

く，ステップした足が初期の足位置に重なったためであ

る．これらはほとんどの被験者で同様の傾向をもち，ステ

ップの判断として容易に用いることが可能である．

3・3　解析結果

加速値に対する各部位の角速度のピーク値の典型例を図

5に示す．各部位とも床面加速初期（ステップ時の足関節・

膝関節の大きな変動によるピーク値は除く）の正のピーク

値をとっている．なお，塗りつぶされている記号はステッ

ピング戦略を用いたときを表している．小さい加速値付近

では，各部位とも加速値に比例し，ほぼ線形に増大した．

ある加速値以上になると，足関節・膝関節は小さい加速値

と同様にほぼ線形に増大していくが，腰背部のみ急激に増

大し，ばらつきも大きくなった．

次に床面加速値と角速度から算出された各部位の動揺開

始時間の典型例を図 6に示す．これは，各部位の動揺開始

時間を定量的に示した図である．また，塗りつぶされてい

る記号はステッピング戦略を用いたときを表している．足

関節と膝関節における動揺開始時間は床面加速値によらず

ほぼ一定であった．腰背部においてもほぼ一定であった

が，被験者によって床面加速値に対する動揺開始時間は大

きく異なり，かつ足関節・膝関節に比べ大きくばらついて

いた．

さらに，表 2に各被験者の身体的特徴，図 6から得た

データから動揺開始時間の平均値と標準偏差，及びステッ

ピング戦略を用いたときの最小の床面加速値（以下，最小

ステップ加速値）を示す．足関節と膝関節においては被験

者間で動揺開始時間に大きな変化はなく，ばらつきも一部

を除いて小さかった．腰背部においては被験者ごとに動揺

開始時間の変化があり，ばらつきも大きかった．さらに，
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図 5　床面加速値に対する各部位の角速度のピーク値
Fig. 5 Peak value of angular velocity to acceleration value of 

table.

図 4 床面加速度に対する各部位の角速度波形と足底接地面積
 （ａ）1.23 m/s2，ステップなし　（ｂ）3.35 m/s2，ステッ

プなし　（ｃ）3.55 m/s2，ステップあり
 足底接地面積は静止立位時の面積を基準とした相対的な

値で示されている．
Fig. 4 Angular velocity of each part and sole area to accelera-

tion of table
 （ａ）1.23 m/s2, non step　（ｂ）3.35 m/s2, non step　

（ｃ）3.55 m/s2, step
 Sole area is shown by a relative value in which the 

area when subjects keep upright posture is assumed 
to be the standard area.



女性被験者に絞ると腰背部の動揺開始時間に大きなばらつ

きが見られたが，その他の身体的特徴との関係は見られな

かった．また，ステッピング戦略を用いる加速値も被験者

によって大きく異なった．

4.　検　　　　　討

Nashner，McCollumらは水平方向の姿勢制御に足関節

戦略と股関節戦略があることを提唱した［5］．これまでの

多くの研究において後方外乱刺激に対して股関節戦略が優

位に働くとの報告もみられる．また，姿勢制御に関して，

支持基底面を比較的小さく動かすような外乱が与えられた

場合には足関節・膝関節の動揺は腰背部の動揺と同位相と

なり一つの剛体と見立てた足関節中心の足関節戦略をと

り，さらに大きな外乱が加えられた場合には足関節・膝関

節の動揺が腰背部の動揺と逆位相となり体幹と下肢の二つ

の剛体と見立てた足関節中心と股関節中心の股関節戦略を

とるということが，筋電変化，関節トルクなどの計測にお

いて示されている［5―12］．個人差はあるものの，今回の結

果においても足関節・膝関節の角速度と腰背部の角速度の

位相を比較することにより，ステップ加速値よりも小さい

加速値の際に足関節戦略・股関節戦略で姿勢制御を行って

いることは明らかである．しかし，足関節戦略から股関節

戦略への移行付近では明確に戦略を特定することは出来な

かった．また，加速値が小さい段階でも角速度波形に上述

のような股関節戦略の特徴が見られた．これらのことか

ら，足関節戦略と股関節戦略は単独での制御で行われるの

ではなく相互に関連し，外乱刺激の増加に伴い足関節戦略

に股関節戦略が付随して姿勢制御されているということが

示唆された［8］．

これまでの一連の研究では，一歩踏み出す条件，すなわ

ちステッピング戦略を起こす条件での研究報告は少ない．

しかし，今回，われわれの実験では，水平外乱刺激を大き

く長い時間与えることでステッピング戦略を誘発し，股関

節戦略からステッピング戦略への移行を観察した．股関節

戦略で十分姿勢制御が行えない場合，すなわち，個人差は

あるものの，腰背部の角速度信号と膝関節・足関節の角速

度信号との逆位相の形が崩れ，足関節・膝関節の動揺が大

きく変動する場合に，ステッピング戦略に移行していると

言える．このことから，Pitch方向の角速度信号で身体動

揺の計測とステッピング戦略までを含めた 3つの姿勢制御

戦略についての観察が可能であることが示された．すなわ

ち，これまでの研究で用いられていた筋電図や 3次元計測

装置などの計測装置を用いることなく，簡便な装置立てで

の計測が可能であると言える．

今回の実験におけるステッピング戦略での運動に関し

て，現段階ではその姿勢制御を捉えられただけに過ぎず，

飯島賢一ほか：角速度を用いた水平外乱刺激時の姿勢応答の計測 （289）

表 2　被験者の身体的特徴と測定結果
各部位の項目は動揺開始時間の（平均値 ± 標準偏差）を示している

Table 2　Exterior characteristic and measurement result of subject
The items of each parts show（mean ± SD）of the start time of sway.

Minimum stepping
Acceleration［m/s2］

Hip
［ms］

Knee
［ms］

Ankle
［ms］

Weight
［kg］

Height
［cm］

Age
［years］

SexNo.

2.41172.6 ± 17.053.9 ±  8.929.4 ±  7.45517422M1

3.70115.9 ± 18.644.8 ±  6.225.3 ±  7.86017224M2

3.55107.7 ± 14.648.8 ±  7.628.7 ±  6.16717721M3

3.13157.0 ± 14.056.2 ±  6.926.0 ±  5.55616323M4

3.45161.1 ± 16.759.1 ±  14.629.5 ±  10.05816321M5

3.24126.3 ± 18.456.6 ±  8.727.0 ± 6.66218021M6

2.72154.6 ± 33.859.7 ± 11.326.9 ±  8.55616219F7

1.83125.2 ± 23.357.6 ±  8.022.0 ±  6.55016219F8

2.33127.4 ± 25.254.9 ±  9.924.5 ±  5.56716521F9

2.79110.7 ± 11.651.1 ±  5.325.0 ±  6.16717422M10

図 6　床面加速値に対する各部位の動揺開始時間
Fig. 6　Start time of sway to acceleration value of table.



今後ステッピング戦略の詳細な動き，また転倒訓練に向け

たステッピング戦略の応用について検討することが，今後

の課題として残っている．さらに，今回の実験においても

足関節戦略と股関節戦略が相互に関連している可能性を述

べたが，ステッピング戦略への移行に関してどちらの戦略

から移行していくか，またどちらのほうが移行する際に安

定しているかなどの検討をしていく必要がある．

床面加速値と角速度から得られた動揺開始時間におい

て，足関節・膝関節に関しては，平均値がほぼ等しく，そ

の標準偏差も小さかった．また，腰背部に関しては，平均

値は被験者間で大きくばらつき，被験者ごとの標準偏差も

ばらつきが大きかった．このことから，腰背部の動揺，す

なわち股関節の動きが外乱刺激に対する姿勢制御に大きく

影響しているということが示唆される．しかし，各動揺開

始時間においてステッピング戦略との関連性は見られなか

った．また，女性被験者の腰背部の結果において，男性被

験者に比べ大きなばらつきが見られた．これについては，

男性被験者に対して，女性被験者の筋力の量が少ないとい

うことなどが影響していると考えられる．

ステッピング戦略をとる外乱加速度の大きさについて

Paiらはモデルによる解析を行っている［14］．各加速度あ

たり 80回の試行を行った結果，加速度 1.0 m/s2（速度 0.3 

m/s，変位 0.09 m）の条件下で 1回，加速度 2.0 m/s2（速

度 0.6 m/s，変位 0.18 m）で 33回，加速度 3.0 m/s2（速度

0.9 m/s，変位 0.27 m）で 78回ステップしていた．本実験

での最小ステップ加速値は全被験者を平均して 2.9 m/s2で

あった．加速時間，移動距離及び被験者によってステップ

する加速値は異なり一概に比較することは出来ないが，こ

れらより今回の結果から得られたステップへ移行する加速

値は妥当な範囲にあると考えられる．

また，今回の実験では外乱の与え方をランダムにした．

この実験法により，股関節戦略の開始時間のばらつき，ま

た，ステップした加速値よりも大きい加速値でステップを

起こさないという現象が生じたのではないかと考えられ

る．実際に 1つ前に起こされた外乱刺激から次の外乱刺激

の大きさを予測することは不可能なため，予め予測して股

関節戦略を実行する神経回路の命令と実際に起きた外乱刺

激との不一致により，動揺の開始時間に大きなばらつきが

生じたのではないかと考えられる．そのため，加速値を順

次増大する実験を行うことで，外乱刺激への馴化により最

小ステップ加速値は大きくなることが予想されるが，これ

とランダムで行った実験と比較することで予測姿勢調節

（anticipatory postural adjustment）についての評価も検討

することが出来ると考えられる．

5.　ま　　と　　め

本研究において角速度センサを用いて，外乱に対する姿

勢応答を簡便に計測できる新しい手法を提案した．また，

支持基底面の後方へ移動可能な水平外乱刺激発生装置を開

発した．これらを用いて外乱刺激時の pitch方向の身体動

揺から 3つの姿勢制御戦略（足関節戦略・股関節戦略・ス

テッピング戦略）の特徴を確認できることを示した．

また，外乱刺激に対する腰背部の動揺に関して，足関節・

膝関節と比べ，変動やばらつきが大きかった．このことから

腰背部の動揺，すなわち股関節の動きが外乱刺激に対する

姿勢制御に大きく影響しているということが示唆された．

今後は，角速度センサでの臨床的な応用に向けた各姿勢

制御戦略，特に比較的研究例の少ないステッピング戦略に

関しての詳細な動きを解析する必要がある．これによりバ

ランス評価を確立し，ステッピング戦略を用いた転倒予防

訓練への取り組みに大いに寄与できるものと考えられる．
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