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序章． 加速度計を用いた歩行分析法 －背景と目的－ 
 

 

1 歩行 
 

歩行とは，姿勢を安定させながら下肢運動を繰り返し，身体を前方へ運ぶ動きであり，

移動するための手段の一つである1)。直立二足歩行は，動物の中でも人間のみが持つ特徴

であり，人間の進化の過程で，学習により獲得，完成されたものである 2-5)。初期人類の骨

盤の形態の化石記録から，直立二足歩行の起源は約 400 万年前頃と推察されており，人間

の進化において最も重要な指標とされている 3,4,6)。人間は直立二足歩行を獲得したことで，

骨盤と下肢を移動に用い，それまで四足移動に用いてきた上肢を自由に使用できるように

なった 1)。また，直立姿勢にて骨盤と下肢の直上に頭頸部と体幹が位置し，頭部を身体に

対して直上に配置することができた。そして，そのことが脳の質量増大に伴う大脳の発達

へとつながるとともに，肺と声帯を効率的に使用できるようになり，言語の発達が促され

たとされている 2,4,7,8)。このように，大脳の大型化，上肢による道具の使用，言語によるコ

ミュニケーションという人間の進化の特徴は，直立二足歩行の獲得が基礎になったと考え

られている 4,7-9)。  

 歩行を運動学的側面から捉えると，健常者の正常歩行は骨盤と下肢の各肢節，各関節に

おける運動を統合し，エネルギー消費を最小化するように筋活動を調節していることが

様々な実験結果から裏付けられている 1,2,7)。正常歩行は骨盤の矢状面上の上下動，水平面

上の回旋，前額面上の傾斜といった三次元的運動を伴い，身体重心（Center of Gravity：以

下，COG）の移動を最小限とした安定した動作である。疾患などを有さない場合，歩行は

協調的，効率的であり，非努力的に行われる。  

 上述のように，歩行は人間にとって大きな特徴であると同時に，最も基本的で重要な動

作である。歩行能力に影響を与える因子は，基本的な運動機能やバランス能力だけでなく，

認知機能や遂行機能を含めた中枢神経系の働き，環境など様々な因子が関与している 9,10)。

人間は誰しも健康であれば普段何気なくこの動作を行っているが，加齢，脳血管障害や運

動器疾患，神経筋疾患や呼吸・循環器疾患など，多くの疾患にて歩行障害が起こり，歩行

能力の低下に伴う日常生活活動（Activities of Daily Living：以下，ADL）の能力低下が生じ

る。歩行を機能的側面から捉えると，単に人間の基本的機能であるが，歩行は人間が ADL

を行うための移動手段として不可欠なものである。そのため，リハビリテーションでは基

本的動作能力と ADL 能力の再獲得が大きな目標として挙げられる。特に，理学療法では基
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本的動作能力として歩行能力の改善，再獲得は多くの患者の希望であり，理学療法士は歩

行自立に向けた治療アプローチを画策している。歩行障害を有する患者の歩行能力の改善

のためには，正常歩行からの逸脱を様々な方法により捉えることが必要となることから，

理学療法において歩行分析は大きな意味を持つ。  

 

 

2 これまでの歩行分析に関する研究 
 

 歩行分析は長い歴史を有し，その生体力学的側面での研究は，紀元前 4 世紀，古代ギリ

シアの Aristotles が始祖とされている 11,12)。歩行分析における最初の実験的研究は，イタリ

アの Borelli によってなされた。その後，歩行分析の研究は 18 世紀末頃からフランスの生

理学者らにより進められ，19 世紀はじめにドイツの Weber 兄弟により，今日受け入れられ

ている歩行の科学的概念の基礎が確立された 11)。しかし，肉眼での観察による研究は推論

を基にしていたため，運動学・運動力学的指標を用いた定量的分析には至っていなかった。

科学的計測法を用いた歩行分析が行われるようになったのは 19 世紀末のことであり，スト

ロボ写真法や，映画写真法を用いた研究がアメリカの Muybridge により行われた 13)。フラ

ンスでは Marey が滑車を用いて連続的な写真撮影法による歩行分析を行い，Ducroquet 家の

人々がさらにこれらの方法を発展させ，機能検査台を用いた歩行分析により様々な疾患に

おける跛行について報告している 14)。さらに同じ頃，フランスの Duchenne とドイツの

Trendelenburg は，股関節外転筋不全患者の特徴的な歩容を報告している 11)。  

歩行中の床反力について，Marey の弟子である Carlet は，靴底に圧変換器を挿入する手

法で，床反力鉛直成分を世界で初めて測定した。床反力の鉛直・前後・左右成分を測定で

きる床反力計を初めて開発したのはフランスの Amar であり，今日でも使用されているひ

ずみゲージを使用した床反力計は 1970 年代前半に製品化された 11)。  

三次元動作解析による歩行分析は 19 世紀末，Braune と Fischer による研究が初めてとさ

れている。その後，三次元動作解析の基礎は第一次大戦中にフランスで確立された。そし

て，第二次世界大戦中にカリフォルニア大学で結成された約 40 人からなる医師，工学士，

義肢装具士によるバイオメカニクス研究所での研究成果によって三次元動作解析の大きな

進歩がもたらされた 11,12)。そこでは整形外科医 Inman と工学士 Eberhart が中心となった写

真映画法や筋電図を用いた研究により，下肢切断患者の治療に不可欠な正常歩行の基礎的

理論が確立された。その後，Inman に師事した Perry と Sutherland により，近代的な三次元

動作解析の実用化や臨床応用が実現された。  
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本邦では，1950 年代から鈴木による動作筋電図を用いた歩行分析の研究が行われた 5,6)。

鈴木は先天性股関節脱臼に対する治療装具である Riemenbugel を本邦に初めて紹介し，先天性

股関節脱臼整復理論を完成させた整形外科医であり 15)，足部アーチについての研究を行うとと

もに，一歩型の床反力計を本邦で初めて用いた研究を報告している。その研究では，床反力を

リサージュ図形化することにより歩行を視覚的に捉え易くし，様々な症例の歩行分析を行って

いる 16)。  

1990 年代に入ると，コンピュータの発展に伴い，床反力計を含めた三次元動作解析装置は

さらに進歩を遂げ，現在では大がかりなシステムに比して導入経費も現実的なものとなり，

臨床での使用が普及し始めている。本邦には約 300 台の三次元動作解析装置があるといわ

れており，世界で最も多い国である。しかし，これらのほとんどは民間の研究所や療法士

の養成校に整備されていることが多く，病院での整備はまだ少ないため，設置台数に比し

て臨床研究が少ないのが現状である 17)。  

 現在における歩行分析の代表的な方法としては，上述の三次元動作解析装置や床反力計

などの大規模な測定装置の他，筋電計や呼気ガス分析装置を用いた方法に加えて，簡便な

方法としてはストップウォッチ，ビデオカメラや加速度計，角速度計などを用いた方法が

ある 18,19)。  

 

 

3 加速度計を用いた歩行分析法の課題と本研究の位置付け 
 

 近年，歩行分析機器の一つとして加速度計が用いられてきている 20,21)。加速度計による

歩行分析では，身体に加速度計を装着し，歩行動作中の周期的な COG の移動を加速度の変

化として検知することで，歩容の異常を客観的に把握することが可能となる 20)。加速度計

の計測原理は，箱の中に設置した重りにかかる慣性力を測定するものである 17)。図 1 のよ

うに，箱にかかる水平方向の加速度をα，重りの質量を m，外力を F とすれば，運動方程

式は  

 

      α=F/m       (1) 

 

となり，外力 F を測定すれば加速度が求められる。ここで物体がバネ（バネ定数 k）で固

定され，これに外力 F が加わった場合，x を変位量とすると  
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       F=kx        (2) 

 

となる。この(2)式より，変位量の x が分かれば，外力 F が求められる。このように，(1)式

に(2)式を代入すると，加速度αを算出するための式は，  

 

      α=F/m=kx/m      (3) 

 

となる。加速度計の種類は様々であるが，生体計測に用いられる加速度計の素子としては，

小型のピエゾ抵抗型，ひずみゲージ型，静電容量型などがある 17,20)。  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  図 1 加速度計の原理        図 2 加速度計を用いた歩行分析法 

 

 加速度計を用いた歩行分析の研究は，1960 年代から本格的に始まり，歩行障害を有する

患者の正常パターンから逸脱した要素の抽出などが報告されている 22,23)。その後，1970 年

代から 1980 年代後半までは加速度計を用いた歩行分析の研究が数多く行われた

が 24-26)，1990 年代になると歩行分析の主流はより詳細なデータの分析が可能な三次元動作

解析装置や床反力計に取って代わられ，加速度計を用いた歩行分析は一旦衰退することと

なった 27)。しかし，加速度計の小型化，高性能化に伴い，1990 年代後半から 2000 年代に

かけて多数の報告がみられるようになった 28-36)。  

加速度計を用いた歩行分析法としては，加速度計を身体背面に装着し，歩行時の身体の

加速度を測定する方法が最も多く採用されている（図 2）。本論文では，加速度計を身体背

面に装着して測定された加速度を，体幹加速度と定義する。  

 加速度計を用いた歩行分析法の利点として，加速度計は比較的安価な測定機器であり，

三次元動作解析装置などの大規模な動作解析装置と比べ簡便に計測でき，計測場所を選ば

バネ
（バネ定数k）

重り（質量m）

変位量（x）

加速度（α）

x

z y

加速度計
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ないということが挙げられる。しかし，臨床の場で加速度計を歩行分析に用いる頻度は高

いとはいえない。その理由として，一般に歩行分析に用いられる加速度解析の専用ソフト

ウェアはほとんどがオプションとして扱われ，計測後の加速度信号のデータ解析は使用者

や研究者が独自に行う必要があることと，データ解析による歩行評価指標を取得するには

信号波形解析の知識と習熟が必要であることなどが挙げられる。また，歩行分析における

加速度計の装着部位や，歩行時体幹加速度から得られる歩行指標の選択も研究者によって

様々であり，一定の見解が得られていないことも臨床の場で加速度計が普及しない一因と

考えられる。加速度計を用いた歩行分析法についての先行研究 20,28-36)は，すべて計測後に

解析を行うオフライン解析によるものであり，リアルタイムに計測結果を算出するオンラ

イン解析を用いた報告はない。オンライン解析により計測と同時に解析結果が算出される

歩行分析システムが構築できれば，臨床の場にて理学療法士が歩行分析を行う際，観察に

加え客観的，定量的な歩行分析が可能となると考えられる。加えて，リアルタイム解析を

用いることで，患者自身に計測結果を即時的にフィードバックすることが可能となり，加

速度計を用いた歩行分析法の利点である利便性の高さがさらに活かせると考える。  

そこで本研究は，1) 歩行分析における加速度計の身体への適切な装着部位を同定するこ

と，2) 同定された部位にて測定した加速度から得られる歩行指標の特性を明らかにするこ

と，そして，これらを基に，3) リアルタイム解析の可能な加速度解析ソフトウェアを含む

リアルタイム加速度歩行分析システムを構築すること，4）構築したシステムの信頼性およ

び臨床的有用性を示すことを目的として行った。  

 

 

4 本論文の構成 
 

 第 1 章では，床反力と体幹加速度との関連を検討し，加速度計を歩行分析に用いる際に，

COG の加速度に近似した体幹加速度を測定するための適切な装着部位を明らかにする。

第 2 章では，歩行時加速度から歩行指標を算出し，鉛直，前後，左右成分における歩行指

標について比較するとともに，歩行指標とバランス評価との関連を明らかにする。第 3 章

では，リアルタイム解析による加速度計を用いた歩行分析システムを構築し，その信頼性

および臨床的有用性を示すものとする。  

 なお，本研究は川崎医療福祉大学倫理委員会（承認番号：221，248），川崎医科大学倫理

委員会（承認番号：1054）の承認を得た後に実施した。  
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第 1 章． 歩行分析における適切な加速度計装着部位の選択 
     ―体幹加速度と床反力の比較― 
 
1-1  はじめに 
 

加速度計を用いた歩行分析において，加速度計を装着する部位は研究者により様々であ

る。例えば，第 3 腰椎部に装着するもの 28-30,38-42)，第 2 腰椎部に装着するもの 31)，第 2 胸

椎部 37)，仙骨部に装着するもの 32,36,43,47)もあり，歩行分析における適切な加速度計の装着

部位に関する一定の見解が得られていないのが現状である。一方，床反力は，前述 3，4 項

の(1)～(3)式に示す運動方程式を用いて，床反力から算出した加速度を 2 階積分することに

よって，重心の変位を算出することが可能であり，身体重心に働く加速度の変化を忠実に

反映している 44-46)。したがって，加速度計を用いた歩行分析法の有用性を明らかとするた

めには，歩行中の加速度計からの加速度信号と床反力を比較することにより，身体重心の

加速度を反映できる適切な装着部位を同定することが必須である。  

 

1-2  目的 
 

本章では，加速度計を異なる身体部位に装着し測定した歩行時体幹加速度と，床反力計

にて測定した床反力との一致度を比較検討し，歩行分析における適切な加速度計装着部位

を同定することを目的とした。  

 

1-3  実験 1（体幹加速度と床反力との相互相関係数による比較）  
 

 実験 1 では，医療工学の分野で 2 つの時系列信号の類似性を評価する指標として用いら

れている相互相関係数（Cross-correlation Coefficient：以下，CC）48-50)により，歩行時体幹

加速度と床反力の一致度を数値化し比較検討した。歩行時体幹加速度から床反力推定値を

求め，床反力実測値との CC を算出するとともに，床反力から加速度推定値を求め，体幹

加速度実測値との CC を算出し，異なる加速度計装着部位にて比較することにより，高い

CC を示す加速度計装着部位を同定した。  

 

1-3-1 対象  

対象は，歩行に影響を与える可能性のある整形外科疾患，神経筋疾患の既往歴および現
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疾患をもたない健常成人男性 15 人（平均年齢 22.0±1.0 歳，平均身長 170.0±3.8cm，平均

体重 63.7±6.7kg）であった。  

研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を求

め，同意書に署名を得た。  

 

1-3-2 方法  

対象者に約 10m の歩行路にて快適歩行を行わせ，歩行時体幹加速度と床反力の鉛直（z）・

前後（y）・左右（x）の各方向成分を同時に測定した。  

加速度の測定は，ひずみゲージ型 3 軸加速度計（共和電業社製 AS-TG）を用い，サンプ

リング周波数 100[Hz]にて加速度信号をセンサインタフェース（共和電業社製 PCD-330B-F）

を介してパーソナルコンピュータに記録し，解析を行った。加速度計は，Moe-Nilssen28)の

方法に準拠して，伸張性バンドを体幹に巻き，その上にマジックテープを用いて身体背面

に装着した。実験 1 では，身体重心を反映する加速度計の適切な装着部位を同定すること

が目的であるため，全ての実験条件において加速度計は身体の正中線上に装着した。実験

条件としての加速度計装着部位は，立位時に身体重心の位置する第 2 仙椎（以下，S2）棘

突起 47)，先行研究にて装着部位として最も多い第 3 腰椎（以下，L3）棘突起
28-30,38-42)，お

よび胸椎部では L3を基点として S2と同等の距離に位置する第 10 胸椎（以下，Th10）棘突

起の 3 箇所とした。床反力の測定は床反力計（アニマ社製 MG-1120，1200×600mm）を 4

基使用し，サンプリング周波数 100[Hz]にて記録，解析を行った。歩行時加速度の測定の際，1

軸加速度計（共和電業社製 AS-GB）をマーカーとして使用し，床反力計のマーカー入力と

同時に加速度信号を入力して両機器を時間同期させた。解析は定常歩行状態における一歩

行周期を対象とし，3 条件の測定順序は無作為とした。  

加速度波形はカットオフ周波数 10[Hz]のローパスフィルタにて処理した。測定した歩行

時加速度から，αzを加速度鉛直成分，m を質量，g を重力加速度として，以下の(4)式を用

いて床反力推定値鉛直成分 FzEを求めた。  

 

FzE = m(g +αz)   (4) 

 

αxを加速度左右成分，αyを加速度前後成分として，床反力推定値左右成分 FxEと床反力

推定値前後成分 FyEを以下の(5)，(6)式により求めた。  

FxE = mαx     (5) 
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FyE = mαy     (6) 

 

また，床反力計にて測定した床反力より，Fz を床反力鉛直成分とし，以下の(7)式により

加速度推定値鉛直成分αzEを求めた。  

 

αzE = -g +Fz /m   (7) 

 

Fx を床反力左右成分，Fy を床反力前後成分として，加速度推定値左右成分αxE と加速度

推定値前後成分αyEを以下の(8)，(9)式により求めた。  

 

αxE = Fx/m     (8) 

 

αyE = Fy/m     (9) 

 

上記のように算出した推定値と実測値を用い，xS(t)を実測値の信号波形，yE(t)を推定値の

信号波形，n を実測値のデータ数，k を実測値と推定値の時間差とし，以下の(10)式により

2 つの信号波形の CC である Rxy (k)を求めた。  

 

Rxy (k) = 
n
1






1

0
)()(

n

t
ES ktytx   (10) 

 

なお，CC は，-1～1 の間に正規化され，1 に近い値をとるほど 2 つの信号波形の一致度

が高い 48)。本研究では床反力実測値と床反力推定値，および加速度実測値と加速度推定値

の間の CC を算出した。  

 

1-3-3 統計学的解析  

 加速度計装着部位 Th10，L3，S2 における CC を比較するために，反復測定の一元配置分

散分析を行った。多重比較検定として Bonferroni 法を用い，有意水準は 5%未満とした。統

計学的解析には統計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・エス・エス社製）

を用いた。  
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1-3-4 結果  

床反力鉛直，前後，左右成分の実測値と，加速度計を各々Th10，L3，S2 に装着し算出し

た床反力推定値の典型例をそれぞれ図 1-1～3 に示した。鉛直成分は 3 条件において床反力

推定値は床反力実測値と近似した波形が得られた（図 1-1～3 (a)）。前後成分は L3，S2装着

条件にて近似した波形が得られたが，Th10 装着条件では床反力推定値は最大ピークの減少

を認めた（図 1-1～3 (b)）。左右成分は 3 条件ともに床反力推定値にて多峰性の波形を認め

た（図 1-1～3 (c)）。  

床反力の実測値と推定値間の CC，加速度の実測値と推定値間の CC をそれぞれ表 1-1，

表 1-2 に示した。床反力鉛直成分と加速度鉛直成分の CC は装着部位 L3，Th10，S2の順で高

く，各群間にて有意差が認められた（Th10 vs L3: p < 0.01，Th10 vs S2: p < 0.01，L3 vs S2: p < 

0.01）。床反力前後成分と加速度前後成分の CC は L3，S2，Th10の順で高く，各群間にて有

意差が認められた（Th10 vs L3: p < 0.01，Th10 vs S2: p < 0.01，L3 vs S2: p < 0.05）。床反力左

右成分と加速度左右成分の CC は Th10，L3，S2の順で高く， Th10と L3，Th10と S2にて有意

差が認められた（Th10 vs L3: p < 0.01，Th10 vs S2: p < 0.01）。  

 

 

Th10 L3 S2  多重比較

鉛直成分 0.76 ± 0.06 0.82 ± 0.04 0.59 ± 0.10 **，††

前後成分 0.39 ± 0.24 0.71 ± 0.09 0.63 ± 0.11 **，†

左右成分 0.49 ± 0.11 0.22 ± 0.17 0.15 ± 0.12 **  

 

 

 

 

Th10 L3 S2  多重比較

鉛直成分 0.76 ± 0.06 0.82 ± 0.04 0.59 ± 0.10 **，††

前後成分 0.39 ± 0.24 0.71 ± 0.09 0.62 ± 0.10 **，†

左右成分 0.49 ± 0.12 0.22 ± 0.17 0.15 ± 0.12 **  

 

 

 

 

表 1-1 各装着部位における床反力実測値と床反力推定値の CC 

 

平均±標準偏差，n=15 
Bonferroni 法  
**：Th10 vs L3・S2（p < 0.01），†：L3 vs S2（p < 0.05），††：L3 vs S2（p < 0.01）  

 

表 1-2 各装着部位における加速度実測値と加速度推定値の CC 

 

平均±標準偏差，n=15 
Bonferroni 法  
**：Th10 vs L3・S2（p < 0.01），†：L3 vs S2（p < 0.05），††：L3 vs S2（p < 0.01）  
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図 1-1 床反力実測値と Th10装着による床反力推定値 
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図 1-2 床反力実測値と L3装着による床反力推定値 
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図 1-3 床反力実測値と S2装着による床反力推定値 
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1-4  実験 2（体幹加速度と床反力との床反力特性値による比較） 
 

 実験 2 では，歩行時体幹加速度から算出した床反力推定値と床反力実測値の比較を，床

反力のピーク値とピーク値出現時間で示される床反力特性値を用いて行った。床反力特性

値は，床反力波形の特徴を数値化したものであり 17)，実験 1 の結果を基に，床反力鉛直成

分，前後成分と近似した体幹加速度が得られた Th10と L3装着条件での床反力特性値による

比較を行った。  

 

1-4-1 対象  

対象は，歩行に影響を与える可能性のある整形外科疾患，神経筋疾患の既往歴および現

疾患をもたない健常成人男性 15 人（平均年齢 21.2±1.2 歳，平均身長 170.3±5.4cm，平均

体重 64.7±7.9kg）であった。  

研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を求

め，同意書に署名を得た。  

 

1-4-2 方法  

方法は実験 1 と同じ歩行計測の条件下にて行った。ただし，加速度計の装着部位には，

実験 1 にて床反力の鉛直および前後成分で高い CC が得られた Th10と L3を選択した。  

体幹加速度から算出した床反力推定値と床反力実測値の比較のため，臨床歩行分析研究

会が提唱している床反力特性値を用いた 17)。実験 1 において，床反力実測値と床反力推定

値の波形は，鉛直成分と前後成分にて近似した波形を示したため，実験 2 では鉛直成分と

前後成分の床反力特性値のみを採用し，左右成分は除外した。  

鉛直成分では第 1 最大ピーク（F1），第 1 最小ピーク（F2），第 2 最大ピーク（F3），第 2

最小ピーク（F4），前後成分では第 1 最大ピーク（F5），第 1 最小ピーク（F6），第 2 最大ピ

ーク（F7），第 2 最小ピーク（F8）と，それぞれのピーク時間（T1～T8）を求めた（図 1-4）。  

床反力実測値と加速度から算出した床反力推定値の各々の特性値の差，特性値出現時間

の差を絶対値として算出し，Th10と L3装着条件での特性値の差を比較した。特性値の差は

体重（Body Weight：以下，BW）にて正規化し（%BW），特性値出現時間の差は歩行周期（Gait 

Cycle：以下，GC）時間にて正規化した（%GC)。  

 

1-4-3 統計学的解析  

統計学的解析には統計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・エス・エス社
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製）を用いた。特性値の差，特性値出現時間の差の Th10と L3装着条件間における比較は，

正規性が認められた場合は 1 標本 t 検定を，正規性が認められなかった場合は Wilcoxon の

符号付順位検定を用いて行った。なお，有意水準は 5%未満とした。  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

1-4-4 結果  

 Th10および L3装着条件における床反力実測特性値と床反力推定特性値の差を表 1-3 に示

した。前後成分における F5と F7では，L3測定条件の特性値の差が Th10装着条件での特性

値の差に比較し有意に小さかった（p < 0.01）。鉛直成分の特性値の差，前後成分の F6，F8

では Th10装着条件と L3装着条件間に有意差は認められなかった。  

 

 

床反力鉛直成分

F 1 [%BW] 4.4 4.3

F 2 [%BW] 1.8 ± 1.5 3.1 ± 2.1

F 3 [%BW] 9.6 3.6

F 4 [%BW] 1.1 1.6

床反力前後成分

F 5 [%BW] 14.2 ± 6.3 5.7 ± 2.5 **

F 6 [%BW] 12.6 ± 7.8 10.0 ± 6.8

F 7 [%BW] 16.5 6.6

F 8 [%BW] 16.3 ± 7.6 14.6 ± 5.9

  (5.0 ～ 12.6)   (0.9 ～ 10.9)

  (0.4 ～ 2.9)   (1.2 ～ 3.2)

  (11.7 ～ 19.9)   (4.5 ～ 8.8) **

Th10 L3

  (1.8 ～ 9.1)   (1.7 ～ 6.5)

 
 中央値（四分位範囲），平均±標準偏差，BW: Body Weight，**：p < 0.01 

表 1-3 床反力実測値と床反力推定値との特性値の差 

 

（a）床反力鉛直成分  

F1～F8：特性値，T1～T8：各特性値出現時間  

 

（b）床反力前後成分  

図 1-4 床反力の特性値を特性値出現時間 
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 Th10および L3装着条件での床反力実測特性値の出現時間と床反力推定特性値の出現時間

の差を表 1-4 に示した。鉛直成分における T1と T3では，L3測定条件での特性値の出現時間

の差が Th10装着条件に比較し有意に短かった（p < 0.05）。鉛直成分の T2，T4，前後成分の

特性値の出現時間の差では Th10装着条件と L3装着条件間に有意差は認められなかった。  

 

 

床反力鉛直成分

T 1 [%GC] 3.6 3.3

T 2 [%GC] 1.6 1.3

T 3 [%GC] 3.4 ± 1.0 2.5 ± 1.0 *

T 4 [%GC] 2.1 ± 1.2 2.1 ± 1.5

床反力前後成分

T 5 [%GC] 0.7 ± 0.5 0.7 ± 0.6

T 6 [%GC] 2.1 ± 1.4 1.6 ± 1.2

T 7 [%GC] 1.6 ± 1.4 1.1 ± 0.8

T 8 [%GC] 1.9 1.0  (0.8 ～ 2.6)   (0.7 ～ 1.4)

Th10 L3

  (3.2 ～ 4.0)   (2.4 ～ 3.9) *

  (0.9 ～ 2.0)   (0.5 ～ 1.8)

 
 

 

 

1-5  考察 
 

実験 1 では，加速度計を異なった部位に装着して測定した歩行時体幹加速度と，床反力

計から得た床反力の値を実測値と推定値の一致度を示す CC を用いて比較した。その結果，

測定した 3 つの装着部位において，L3装着条件にて測定した鉛直成分と前後成分の加速度

波形が，床反力波形と最も高い CC が得られた。一方，左右成分の CC については Th10装

着条件が他の条件と比較して最も高い値を示しているものの，CC の値から一致度は必ずし

も高いとはいえなかった。Yack ら 37)は，加速度計では歩行時の体幹加速度左右成分は検知

しにくいと述べており，小椋ら 43)は前後成分に比較し，左右成分は対象者によってばらつ

きが大きいと報告している。実験 1 にて 3 つの装着部位で測定した歩行時の体幹加速度左

右成分は，いずれも左右に小刻みに減速と加速を繰り返す波形を示し，床反力と異なった

波形パターンを示した（図 1-1～3 (c)参照）。Kavanagh ら 20)は，脊柱回旋の動きは体幹加速

度の値に測定誤差を引き起こす可能性があると報告している。本研究では加速度計を体表

中央値（四分位範囲），平均±標準偏差，GC: Gait Cycle，＊：p < 0.05 

表 1-4 床反力実測値と床反力推定値との特性値出現時間の差 
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に装着しているため，歩行中の前額面上の左右方向の動きのみでなく，脊柱の回旋を伴っ

た複合的な動きを検知した可能性が考えられる。身体の COG の位置は，成人ではほぼ第 2

仙椎前面に位置しており 47)，COG の位置を想定して加速度計を S2に装着し測定を行った。

しかしながら，鉛直成分と前後成分において，床反力実測値と体幹加速度より算出した床

反力推定値との CC，および加速度実測値と床反力より算出した加速度推定値との CC は，

ともに実験 1 にて測定した 3 つの装着部位の中で L3が最も高い値を示した（表 1-1，1-2 参

照）。本研究では伸張性バンドを身体に巻き，その上に加速度計を装着する測定方法にて行

ったため，S2 での測定ではバンドが股関節運動の干渉を受け，体表上に装着した加速度計

がずれることにより，3 軸のベクトル成分をもつ回旋運動を加速度計が検知した可能性が

考えられる。一方，下位の胸椎である Th10と腰椎部の L3装着条件では歩行中の体節の動き

が比較的少なく，体表上での加速度計のずれが少なかったため，鉛直成分と前後成分の歩

行時体幹加速度を高い精度で測定することが可能であったと考えられる。  

 実験 2 では，床反力特性値とその出現時間を用い，実験 1 にて床反力鉛直成分，前後成

分と高い CC が得られた Th10と L3装着条件間で比較し，適切な加速度計装着部位を再検証

した。その結果，床反力実測特性値と床反力推定特性値の差は，前後成分の F5 と F7 では

L3 装着条件の方が Th10 装着条件より有意に小さかった。前後成分における特性値 F5，F7

はそれぞれ歩行周期のおよそ 0%と 50％に近い時間となっている。これらはともに歩行周

期の左右脚の初期接地の時期に近く，このとき床反力は前方ピークを示す 7)。本研究にお

いても，L3 装着条件の体幹加速度から算出した床反力推定値で同様に前方ピークを示す結

果が得られた。Th10装着条件での F5と F7の床反力推定値は床反力実測値と比し小さい値を

示した。Neumann7)は，歩行時の前方への加速度は身体の各セグメントによって異なり，仙

骨で最も大きく，頭部で最も小さいと述べている。さらに，Menz ら 32)は，頭部で測定した

歩行時加速度の鉛直，前後，左右成分は骨盤での測定に比べて小さくなるのは，脊椎の分

節的な動きや椎間板を含めた衝撃吸収機構が働いた結果によるものと述べている。装着部

位として選択した Th10装着条件での加速度前後成分最大ピークが低値であった原因として，

Th10は L3より上部に位置しており，脊椎の緩衝作用により初期接地までに生じる前方への

推進力が緩和された結果によるものと考えられる。  

 床反力実測特性値の出現時間と床反力推定特性値の出現時間の差は，鉛直成分の T1と T3

において L3装着条件の方が Th10装着条件より有意に短かった。鉛直成分の T1と T3の出現

時期はそれぞれ歩行周期の荷重応答期の時期に相当し，重心が最も低くなる時期である 7)。

また，床反力推定特性値の出現時間は床反力実測値に比し遅延を示した。Light ら 51)は，歩

行時踵接地の衝撃を加速度計にて測定し，下腿皮膚上で測定した加速度波形は，加速度計
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を観血的に脛骨へ固定し測定した加速度波形よりもピーク値出現時間の遅延を認めたと報

告している。その原因として，踵接地の衝撃は脛骨に直接的に伝わり，その衝撃が皮膚な

どを含めた軟部組織の伸張や皮膚上での加速度計のずれによって緩衝されたと述べている。

本研究も身体表面に加速度計を装着する方法で測定したため，加速度計の体表上での動き

は避けられず，床反力と比較して同波形の出現に遅れを示したと考えられる。これらの理

由から，L3，Th10 装着条件ともに特性値時間は床反力実測値に比し床反力推定値にて遅延

を示しながらも，L3装着条件では Th10と比較し加速度計の体表上での動きが少ないことが，

出現時間の差が短かった要因であると推察される。  

 本実験 1，2 の結果より，歩行分析で加速度計を用いる場合は，その装着部位を L3 付近

に設定することにより，床反力波形に近似した鉛直成分または前後成分の加速度波形が得

られることが示された。この結果を基に，次章では加速度計を L3に装着して歩行計測を行

う。また，本章の 2 つの実験では，加速度波形と床反力波形の比較のみを行っているが，

加速度計を歩行分析に用いる場合，歩行時体幹加速度より歩行指標を算出する方法が一般

的である。このため，本論文の目的である歩行分析システムの構築に向け，次章では歩行

時体幹加速度より算出する歩行指標の特性を明らかにする。  
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第 2 章． 歩行時体幹加速度より得られる歩行指標の抽出  
 
 

第 1 節  鉛 直 ・ 前 後 ・ 左 右成分における歩行指標の比較 
 

 

2-1-1 はじめに  
 

加速度計を歩行分析に用いる場合，測定した体幹加速度を解析することで歩行指標を算

出し，分析する方法が一般的である。本研究では，歩行時体幹加速度を解析処理すること

により，歩行の特徴を数値化したものを歩行指標と定義する。  

先行研究にて用いられている歩行指標として，加速度信号から算出した平均二乗平方根

（Root Mean Square：以下，RMS）がある 28,30-32,38-41)。RMS は信号波形の平均振幅を示すも

のであり，歩行時体幹加速度から算出した RMS は歩行における身体動揺の程度を表してい

る 32)。一般的に，歩行中の身体の動揺は三次元方向の COG 移動幅である変位量にて表わさ

れ 45,46)，正常歩行では，骨盤や股・膝・足関節の連動した調節機構により，COG の変位量

は最小限となる 1)。このことから，歩行時体幹加速度から算出した RMS と歩行中の COG

変位量は相関を示すという仮説が立てられるが，著者が渉猟する限り両者の関連を検討し

た報告は見当たらない。第 1 章にて体幹加速度と床反力の波形の比較を行ったが，リアル

タイム加速度歩行分析システムの構築に向け，歩行時体幹加速度から算出される歩行指標

の RMS と，床反力から求められる COG 変位量との関連について明らかにする必要がある

と考えた。  

歩行時体幹加速度から算出される他の歩行指標として，自己相関係数（Auto-correlation 

Coefficient：以下，AC）がある。これは歩行時体幹加速度を定区間で区切り，波形の一致

度を算出することにより歩行規則性（Stride Regularity：以下，SR），左右対称性（Step 

Symmetry：以下，SS）を示す指標として用いられる 29,34-36,38-41)。SR と SS は-1～1 の間に正

規化され，1 に近い値をとるほど規則性，対称性が高い 48)。3 軸加速度計を歩行分析に用い

る場合，鉛直，前後，左右成分それぞれの SR と SS が算出されるが，これら 3 方向成分に

おける歩行指標の差異について言及した報告はない。第 1 章で示した結果からも体幹加速

度と床反力の一致度については，3 方向成分で差異が生じることが示唆されており，体幹

加速度から算出される歩行指標について，3 方向成分における比較が必要である。  
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2-1-2 目的  
 

本章では，歩行時体幹加速度から算出した RMS と床反力から算出した COG 変位量との

相関をみるとともに，鉛直，前後，左右成分における SR と SS のうち，いずれが 1 に近い

値を示すかということを，3 成分の比較により明らかにすることを目的とした。  

 

2-1-3 対象と方法 
 

2-1-3-1 対象  

対象は，歩行に影響を与える可能性のない整形外科疾患，神経筋疾患の既往歴および現

疾患をもたない健常成人男性 29 人（平均年齢 21.4±1.7 歳，平均身長 170.2±5.3cm，平均

体重 64.6±7.7kg）であった。  

研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を求

め，同意書に署名を得た。  

 

2-1-3-2 測定方法  

歩行時加速度，床反力の測定は，第 1 章と同様の方法で行った。加速度計は，第 1 章に

て床反力との高い一致度を示した L3に装着した。  

 

2-1-3-3 データ解析  

 快適歩行にて測定した定常状態における体幹加速度から，歩行の身体動揺の指標を RMS，

規則性の指標として SR，および左右対称性の指標として SS を算出した。  

RMS は信号波形の平均二乗平方根であり，加速度の RMS は加速度信号の平均振幅を示

す 32)ことから，本研究では歩行の身体動揺を示す指標として算出した。RMS は，健常者と

比較して脳卒中後片麻痺患者の歩行における増加 41)や，変形性股関節症患者の歩行におけ

る増加 38)が報告されており，値が大きいほど歩行時の身体動揺が大きいと判断される。加

速度信号をα(t)，RMS 算出範囲時間を T とし，RMS を以下の(11)式より求めた。  

 

RMS = 
Tt

t

dtt
T

)(1 2α      (11) 

 

RMS の算出時間は，先行研究 32,38,39)を参考に，床反力計と同期した時点から 2.56s（デー
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タポイント数 256 ポイント）の範囲とした。  

歩行規則性を示す SR は歩行時体幹加速度の 1 歩行周期毎の AC である 29,34-36)。ここでの

1 歩行周期は片側の踵接地から同側の踵接地までとした。AC は 2 つの信号の一致度を示す

指標であり，-1～1 の間に正規化され，1 に近い値をとるほど 2 つの信号波形の一致度が高

い 48)。測定した歩行時体幹加速度から，無作為に連続する 2 歩行周期における AC を SR

とした。正常歩行では鉛直成分の SR は 0.91 と 1 に近い値を示し 35)，脳卒中後片麻痺患者

の歩行では 0.40 と低い値を示す 41)。加速度信号波形から平均値を減じ標準偏差で除した信

号波形を x(t)，1 歩行周期の遅れ時間を k，データ数を n とし，以下の(12)式より SR を求め

た。  

 

SR = 
n
1






1

0
)()(

n

t
ktxtx     (12) 

 

歩行対称性を示す SS は歩行時体幹加速度の 1 ステップ毎の AC である 29,34-36)。ここでの

1 ステップは片側の踵接地から反対側の踵接地までとした。測定した歩行時体幹加速度か

ら，無作為に連続する 2 ステップ（1 歩行周期）における AC を SS とした。正常歩行では

鉛直成分の SR は 0.89 と 1 に近い値を示し 35)，変形性股関節症患者の歩行では 0.56 と低い

値を示す 39)。1 ステップの遅れ時間を l とし，以下の(13)式より SS を求めた。  

 

SS = 
n
1






1

0
)()(

n

t
ltxtx     (13) 

 

左右方向の歩行時加速度は左右のステップにて逆の波形を示すため，左右方向の SS のみ

絶対値を採用した。  

 加えて，床反力計にて測定した歩行時床反力を第 1 章と同様に，運動方程式の(7)～(9)式  

を用いて加速度へ変換した。さらにそれを 2 階積分することにより，COG の変位を算出

し 45,46)，その最大ピークと最小ピークの差を COG 変位量として算出した。COG 変位量は，

形態学的な影響を考慮し，身長（Body Height：以下，BH）にて正規化した（%BH）。  

 RMS，SR，SS，COG 変位量はそれぞれ鉛直（Vertical：以下，VT），前後（Anteroposterior：

以下，AP），左右（Mediolateral：以下，ML）の 3 成分にて算出し，測定した 3 回の平均値

を各対象者の代表値として採用した。  
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2-1-3-4 統計学的解析  

 統計学的解析には統計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・エス・エス社

製）を用いた。  

 3 成分それぞれの RMS と COG の相関は Pearson の積率相関係数を用いた。SR と SS の 3

成分間での比較は一元配置分散分析を用い，3 成分間に有意差が認められた場合，多重比

較として Tukey 検定を実施した。有意水準は 5%未満とした。 

 
 
2-1-4 結果 
 

 3 成分における RMS と GOG 変位量を表 2-1-1 に示した。Pearson の積率相関係数は，鉛

直成分で 0.76（p < 0.01），前後成分で 0.12（p = 0.54），左右成分で-0.15（p = 0.45）と鉛直

成分においてのみが RMS と COG 変位量との間に有意な正の相関を認めた。  

 歩行の対称性と規則性を示す SR と SS を表 2-1-2 に示した。鉛直，前後，左右成分の SR 

はそれぞれ 0.82±0.09，0.79±0.12，0.61±0.17 であり，鉛直と前後は左右成分に比較し有

意に高かった。鉛直，前後，左右成分の SS はそれぞれ 0.84±0.07，0.81±0.07，0.63±0.12

であり，鉛直と前後は左右成分に比較し有意に高かった。  

 

 

 

RMS COG変位量 (%BH) r

鉛直成分 31.8 ± 6.3 1.9 ± 0.4      0.76**

前後成分 25.9 ± 3.9 1.3 ± 0.2 0.12

左右成分 20.1 ± 4.8 2.3 ± 0.5 -0.15  

 

 

 

 

鉛直成分 前後成分 左右成分

SR 0.82 ± 0.09 0.79 ± 0.12 0.61 ± 0.17 * †

SS 0.84 ± 0.07 0.81 ± 0.07 0.63 ± 0.12 * †  
 

 

表 2-1-1 鉛直，前後，左右成分の RMS と COG 変位量 

平均±標準偏差  
RMS: Root Mean Square, COG: Center of Gravity, BH: Body Height,  
r: Pearson’s correlation coefficient. 
**: p < 0.01. 

 

表 2-1-2 鉛直，前後，左右成分の SR と SS 

平均±標準偏差  
SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
*: Tukey 検定にて鉛直成分と有意差あり(p < 0.05).  
†: Tukey 検定にて前後成分と有意差あり(p < 0.05).  
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2-1-5 考察 
 

 歩行における身体動揺の程度を示す指標である RMS は，整地歩行に比べ不整地歩行での

増加 32)や，健常者に比べ脳卒中後片麻痺患者の歩行において増加することが報告されてい

る 41)。そのため，体幹加速度の平均振幅を示し，歩行時の身体動揺の程度を表す RMS は，

COG 変位量と正の相関を示すという仮説を立てた。歩行時体幹加速度から算出した RMS

と，同時に測定した床反力より算出した COG 変位量との相関を，鉛直，前後，左右の 3 成

分毎に求めた結果，鉛直成分のみ有意な正の相関を認め，仮説は部分的に肯定されたもの

と考える。正常歩行において COG 変位量を軽減させる重要な要因としては，骨盤の矢状面

上の前後傾，水平面上の回旋，前額面上の側方傾斜という 3 次元的な運動がある 1,7)。床反

力から算出した COG 変位量はこれらを含めた身体の複合的な運動の結果を示すものであ

るが，歩行時体幹加速度から算出した RMS は加速度計装着部位における歩行時の身体の動

揺を表している。これらの違いが，3 成分における COG 変位量と RMS の相関の程度の差

の原因と考える。第 1 章の結果からも，加速度計にて測定した体幹加速度は，装着部位で

の体表上のずれや脊柱の分節的な運動に影響を受ける可能性が示唆されており，体幹加速

度鉛直成分は前後，左右成分に比較して身体の鉛直方向の運動を忠実に反映していると考

える。COG 変位量の算出には，大規模な歩行分析装置である三次元動作解析装置を必要と

する。安価な加速度計で測定した加速度鉛直成分より算出した RMS が，鉛直成分の COG

変位量と有意な相関を示すことは，体幹加速度から算出される歩行指標が運動学的な意味

をもつ歩行指標であると考えられ，加速度計を用いた歩行分析を行う上で有益な情報とな

り得る。  

歩行の規則性と対称性を示す歩行指標として，Auvinet ら 29)や Moe-Nilssen ら 34,35)が提唱

している SR と SS を採用した。人間の歩行は定常状態では律動的な両下肢の運動により規

則性を示し 52)，歩行中の動作筋電図，三次元動作解析による歩行中の関節モーメントや床

反力には変動が少ない繰り返しのパターンが認められる 53,54)。このことから，正常歩行で

は，SR と SS は高い規則性と対称性を表す値である 1 に近似した値となると考えられる。

本章では，SR と SS について，それぞれ 3 方向成分のいずれが 1 に近似した高い値を示す

かを比較し，どの成分の SR と SS がより正常歩行の規則性や左右対称性を捉えることがで

きるかを明らかとした。その結果，規則性を示す SR，対称性を示す SS ともに左右成分に

比べ鉛直，前後成分にて有意に高い値を示した。その理由としては，床反力は左右成分に

比較して鉛直成分は繰り返しの測定誤差範囲が少なく 53)，鉛直と前後成分は左右成分より

も歩行周期の再現性が高いという特徴 54)によるものと考える。第 1 章にて鉛直成分と前後
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成分の体幹加速度は床反力と近似した波形を認めたことから，体幹加速度より算出された

SR と SS は左右成分に比較して鉛直成分と前後成分で高い値を示したと考える。  

 本研究の結果より，加速度鉛直成分から算出した RMS が鉛直成分の COG 変位量と関連

が強いことと，定常歩行の規則性と対称性を表す歩行指標としては，鉛直成分と前後成分

の SR と SS が妥当であることが示された。正常歩行を対象とした本研究の結果を踏まえ，

3 軸加速度計を用いた歩容異常の分析では，上記の歩行指標を参照することが推奨される

ものと思われる。  
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第 2 節  歩行指標と臨床的バランス評価との関連 

 
 
2-2-1  はじめに 

 

 加速度計を用いた歩行分析法では，歩行時体幹加速度から歩行指標を算出し分析するこ

とにより，歩行動作を包括的に捉えることが可能である 20)。本章の第 1 節にて，歩行時体

幹加速度から算出される歩行指標である RMS が，運動学的側面から COG 変位量を反映し

ていることが明らかとなった。続いて，臨床で用いられる基本的移動能力やバランス能力

を評価する尺度との関連をみることによって，歩行時体幹加速度から算出した歩行指標の

臨床的意義を示すことができると考える。  

臨床で用いられる基本的移動能力やバランス能力の評価法，評価尺度としては，Timed Up 

& Go Test（以下，TUGT）や Berg Balance Scale（以下，BBS）が挙げられる。TUGT は Podsiadlo

ら 56)によって報告された，簡便に測定できる基本的移動能力を示す評価法である。TUGT

の再現性に関しては，検者間・検者内の信頼性が高いとされている 56,57)。また，転倒リス

クとの関連性が，脳卒中後片麻痺患者を対象とした報告で数多くみられる 57-61)。BBS は Berg

ら 62,63)によって開発された，高齢者の転倒との関連を示すバランス評価尺度であり，評価

結果の信頼性の高さも実証されている 64)。高齢者を対象としたものの他，脳卒中後片麻痺

患者を対象とした報告 60,61,65-68)も多い。いずれの報告においても，脳卒中後片麻痺患者を

転倒群と非転倒群の 2 群に分類し，転倒群では非転倒群と比較し有意な TUGT 時間の延長

と BBS 得点の低下が示されている。しかし，脳卒中後片麻痺患者を対象として，歩行時体

幹加速度から算出される歩行指標とバランス能力の検査法や評価尺度である TUGT，BBS

との関連を示した報告はない。歩行指標とバランス能力との関連を明らかにすることによ

り，バランス能力を反映する定量的な歩行指標が示されれば，加速度計を用いた歩行分析

法はバランス能力や転倒リスクを把握する上で有用となると考える。  

 

2-2-2  目的 
 

本章では，脳卒中後片麻痺患者を対象に加速度計を用いた歩行分析を行い，重回帰分析

により，転倒リスクや基本的移動能力を反映する TUGT，BBS と最も強い関連を示す歩行

時体幹加速度由来の歩行指標を抽出することを目的とした。  
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2-2-3  対象と方法 
 

2 -2 -3 -1 対象  

対象は A 大学病院と B リハビリテーション専門病院に入院中の脳卒中後片麻痺患者 22

人であった。対象者の特性を表 2-2-1 に示した。対象基準は，(1)脳卒中発症後 1 ヵ月以上

経過し再発の危険性がないこと，(2)杖や短下肢装具を用いれば 15m の平地歩行が自立また

は監視下にて可能なこと，(3)研究の趣旨を理解し同意が得られることとした。除外基準は，

移動能力に影響を及ぼす可能性のない重篤な整形外科的疾患，呼吸循環器疾患を有する場

合，および研究の趣旨を理解することのできない場合あるいはこれに加えて認知機能低下

を認める場合とした。  

本研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を

求め，同意書に署名を得た。  

 

年齢  [歳] 67.1 ± 14.2
発症からの経過 [日] 83.1 ± 43.0
性別

　男性 18 (82)
　女性 4 (18)
麻痺側

　右 10 (45)
　左 12 (55)
歩行能力

　自立 13 (60)
　監視下 9 (40)
使用した歩行補助具・装具

　T杖 3 (14)
　四脚杖 1 (5)
　短下肢装具 4 (19)

平均±標準偏差，n (%)

 
 

2-2-3-2 バランス評価  

TUGT の測定は，Podsiadlo ら 56)の方法に準拠し，座面高 45cm の肘掛け付き椅子に腰掛

けた状態から起立後，3m 歩いた地点で方向転換し，再び椅子まで歩き着座する一連の動作

の所要時間をストップウォッチにて測定した。杖や装具，および履物は対象者が通常使用

しているものとした。TUGT では最大努力にて行わせ，測定は 2 回行い，所要時間の短い

値を採用した。  

BBS は 14 項目の様々な姿勢の維持やバランスに関連する動作を行うことにより評価さ

表 2-2-1 対象者の特性 
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れ，得点は各項目 5 段階（0-4 点）にて 0 点から 56 点の値をとり，点数が高いほどバラン

スが良好と判断される。全ての対象者に対し，同一の検者が評価した。  

 

2-2-3-3 歩行計測とデータ解析  

対象者に 15m の平坦な歩行路にて快適歩行を行わせ，定常歩行における体幹加速度を測

定した。加速度計は静電容量型 3 軸加速度計（マイクロストーン社製 MVP-RF8-AC）を用

い，サンプリング周波数 100[Hz]にて加速度信号をパーソナルコンピュータに記録し，加速

度信号は 10[Hz]のローパスフィルタにて処理後に解析を行った。加速度計は第 2 章第 1 節

と同様に L3 に装着した。フットスイッチを踵足底面に貼付し，加速度計と時間同期させる

ことにより歩行周期を同定した。  

 歩行時体幹加速度を基にして，本章の第 1 節と同様に歩行の動揺性を示す RMS，歩行の

規則性を示す SR，歩行の対称性を示す SS を算出した。RMS，SR，SS は鉛直（VT），前後

（AP），左右（ML）の 3 方向成分にてそれぞれ算出した。RMS は歩行スピードの影響を受

けるため，歩行スピードの二乗で除した値を用いた 32)。また，左右成分の歩行時体幹加速

度は左右のステップにて逆の波形を示すため，ML-SS のみ絶対値を採用した。歩行計測は

全ての対象者に対して 3 回行い，各歩行指標は 3 回の平均値を採用した。  

 

2-2-3-4 統計学的解析  

TUGT，BBS 得点と歩行指標との関連を，Pearson の積率相関係数により検討を行った。

TUGT と BBS 得点との相関係数が有意水準 5%未満であった歩行指標を独立変数とし，

TUGT と BBS 得点を従属変数とした重回帰分析を行った。独立変数の投入はステップワイ

ズ法により行い，有意水準は 5%未満とした。また，多重共線性を考慮し，独立変数間の相

関係数が 1 に近い変数が複数存在する場合，従属変数との相関係数の高い変数を独立変数

として投入した。統計学的解析には統計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・

エス・エス社製）を用いた。  

 

2-2-4  結果 
 

歩行スピード，TUGT，BBS と歩行指標を表 2-2-2 に示した。計測結果の一例として，比

較的バランス機能の高い症例 A（歩行自立，TUGT 9.6 秒，BBS 55 点）と，バランス機能の

低い症例 B（歩行近位監視，TUGT 39.1 秒，BBS 26 点）の二人の歩行時体幹加速度鉛直成

分をそれぞれ図 2-2-1，図 2-2-2 に示した。症例 A は歩行周期に対応した周期的な波形を示
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すのに対し，症例 B では不規則な波形を認めた。  

 

 

歩行スピード  [m/s] 0.80 ± 0.30
TUGT  [s] 12.3 ± 11.4
BBS [点] 44.3 ± 10.2

VT-RMS 55.2 ± 38.1
AP-RMS 56.9 ± 75.1
ML-RMS 52.0 ± 62.0

VT-SR 0.73 ± 0.22
AP-SR 0.71 ± 0.17
ML-SR 0.68 ± 0.16

VT-SS 0.62 ± 0.26
AP-SS 0.45 ± 0.31
ML-SS 0.49 ± 0.21

　平均±標準偏差

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

TUGT: Timed Up and Go Test, BBS: Berg Balance Scale,  
VT: Vertical, AP: Anteriorposterior, ML: Mediolateral,  
RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 

表 2-2-2 臨床的バランス検査と歩行指標 

図 2-2-1 症例 A における体幹加速度鉛直成分 

 症例 A の歩行能力：自立，歩行スピード：1.1m/s，TUGT；9.6s，
BBS：55 点，VT-RMS：25.0，VT-SR：0.91，VT-SS：0.67 
加速度 ＋上向き，－下向き  
図中の破線は左右の踵接地（HC）を示す。  
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TUGT，BBS，体幹加速度から算出された歩行指標との相関を表 2-2-3 に示した。ML-SS

を除く全ての歩行指標において，TUGT，BBS との有意な相関を認めた。VT-RMS，AP-RMS，

ML-RMS の 3 つの指標間において，1 に近い相関係数を認めたため，重回帰分析における

独立変数として投入する変数には，TUGT，BBS のいずれとも相関の高い VT-RMS を採用

した。  

 

 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

症例 B の歩行能力：監視，歩行スピード：0.4m/s，TUGT：39.1s，
BBS：26 点，VT-RMS：102.4，VT-SR：0.47，VT-SS：-0.13 
加速度 ＋上向き，－下向き  
図中の破線は左右の踵接地（HC）を示す。  
 

図 2-2-2 症例 B における体幹加速度鉛直成分 

 

表 2-2-3 TUGT と BBS と歩行指標における相関係数 

TUGT: Timed Up and Go Test, BBS: Berg Balance Scale, VT: Vertical, AP: Anteriorposterior, 
ML: Mediolateral, RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
*: p<0.05, **: p<0.01 
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TUGT BBS VT-RMS AP-RMS ML-RMS VT-SR AP-SR ML-SR VT-SS AP-SS

TUGT

BBS -0.80**

VT-RMS  0.96** -0.80**

AP-RMS  0.81** -0.72**  0.88**

ML-RMS  0.92** -0.75**  0.97**  0.85**

VT-SR -0.84**  0.77** -0.80** -0.83** -0.83**

AP-SR -0.68**  0.68** -0.53* -0.33 -0.60**  0.67**

ML-SR -0.56**  0.47* -0.59** -0.61** -0.61**  0.73**  0.52*

VT-SS -0.85**  0.74** -0.75** -0.79** -0.79**  0.85**  0.70**  0.65**

AP-SS -0.70**  0.62** -0.67** -0.63** -0.66**  0.50*  0.45*  0.28  0.76**

ML-SS -0.11  0.07 -0.24 -0.33 -0.18  0.27  0.00  0.45*  0.34  0.24
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TUGT を従属変数とした重回帰分析の結果，VT-RMS と VT-SS が有意な変数として抽出

され，調整済み決定係数は 0.90 であった（表 2-2-4，TUGT モデル）。標準偏回帰係数 β よ

り，VT-RMS が最も TUG に影響のある歩行指標として抽出された。BBS を従属変数とした

重回帰分析の結果から，VT-RMS，AP-SR が有意な変数として抽出され，調整済み決定係数

は 0.73 であった（表 2-2-4，BBS モデル）。標準偏回帰係数 β より，VT-RMS が最も BBS に

影響をもたらす歩行指標として抽出された。  

 

  

独立変数 R2 調整済みR2 偏回帰係数（標準誤差） β ｐ

TUGTモデル 0.95 0.90

VT-RMS 0.18 (0.03) 0.64 <0.01**

VT-SS -15.46 (4.62) -0.37 <0.01**

BBSモデル 0.86 0.73

VT-RMS -0.17 (0.04) -0.62 <0.01**

AP-SR 20.96 (8.45) 0.35 0.02*
 

 

 

 
 
 
2-2-5  考察 
 

臨床的バランス評価である TUGT 時間と BBS 得点を従属変数とし，体幹加速度から算出

した歩行指標を独立変数として投入した重回帰分析を行った。その結果，鉛直成分の RMS

が低値でかつ鉛直成分の SS が高値であるほど TUGT 時間は短く，鉛直成分の RMS が低値

で，かつ前後成分の SR が高値であるほど BBS の得点が高いという結果が示された。重回

帰式の適合度を示す調整済み決定係数は，TUGT を従属変数としたモデルでは 0.90，BBS

を従属変数としたモデルでは 0.73 と高い値を示しており，適合度は良好と判断される。  

歩行の動揺性を示す歩行指標である RMS は，鉛直，前後，左右成分の 3 成分間における

相関係数が 1 に近い値を示したため，多重共線性を考慮し，その中でも従属変数である

TUGT と BBS との相関係数が最も高い値を示した鉛直成分の RMS を独立変数として投入

した。鉛直成分の RMS は本章の第 1 節にて鉛直成分の COG 変位量との有意な相関が得ら

表 2-2-4 重回帰分析モデル 

R2: 決定係数 β: 標準化係数  
TUGT: Timed Up and Go Test, BBS: Berg Balance Scale, VT: Vertical, AP: Anteriorposterior,  
ML: Mediolateral, RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
*: p<0.05, **: p<0.01 
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れており，本研究の結果から，鉛直成分の RMS は臨床的バランス評価法とも強い関連を示

す歩行指標であることが明らかとなった。  

 TUGT を従属変数とした重回帰分析では鉛直成分の SS，BBS では前後成分の SR が鉛直

成分の RMS に続いて関連の強い歩行指標として抽出された。SR と SS は，歩行の規則性と

左右対称性をそれぞれ示しており，これらの歩行指標は，歩行時体幹加速度から算出する

解析方法（前述 20 項(12)，(13)式参照）に基づくと，歩行スピードのような定量的指標に

加え，歩行の規則性，左右対称性を示す要素をもつものと考えられる。歩行の規則性，左

右対称性については，観察による歩行分析において，これまで定量的に示されていなかっ

た。歩行時体幹加速度から算出された SR と SS によって歩行の規則性，左右対称性が定量

的に数値化されたことで，臨床的バランス評価尺度との関連が示されたと考える。SR と

SS の歩行指標について，Moe-Nilssen ら 34)は，高齢者を対象に，鉛直と前後成分の SR は健

常高齢者群では高く，易転倒高齢者群では低い値を示し，これらの指標は易転倒群におけ

る歩行不安定性を表していると報告している。また，Bautmans ら 36)も転倒リスクを有する

高齢者群では鉛直成分，左右成分の SR と SS が低値を示すことを報告している。これらの

報告は，歩行時体幹加速度から算出される SR と SS は転倒に関連するバランス能力を反映

していることを示唆しており，脳卒中後片麻痺患者を対象とした本研究においても，転倒

との関連が示されている TUGT や BBS との関連が認められたと考える。RMS は鉛直成分

のみを独立変数として投入したが，SR は鉛直，前後，左右成分の 3 成分，SS は鉛直，前

後の 2 成分の指標に関して TUGT と BBS と有意な相関を認めたため独立変数として投入し

た。3 成分の歩行指標のうち，鉛直成分と前後成分における歩行指標がバランス評価との

関連が強い歩行指標として抽出された。この理由としては，SR と SS は鉛直成分と前後成

分がより 1 に近い値を示し，規則性と左右対称性を示す歩行指標として妥当であるという

本章第 1 節の結果により裏付けられるものと考える。  

本研究の結果より，TUGT と関連する歩行指標は鉛直成分の RMS と SS であり，BBS と

関連する歩行指標は鉛直成分の RMS および前後成分の SR であることが示され，脳卒中後

片麻痺患者に対するバランス評価法である TUGT と BBS と関連の強い歩行指標として，こ

れら 3 指標が抽出された。臨床で用いるバランス評価法との関連が強い歩行指標が抽出さ

れたことにより，歩行時体幹加速度から算出される歩行指標は，臨床的な評価法の多角的

な側面を含有していることが示唆され，加速度計を用いた歩行分析により臨床上有益な情

報が得られると考える。  
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第 3 節  ま と め 
 

 

 第 2 章 で は ， 歩 行 時 体 幹 加 速 度 か ら 算 出 さ れ る 歩 行 指 標に つ い て ，測定される鉛直，前

後，左右成分の 3 成分における相違やバランス評価法との関連を述べた。その結果を以下

に挙げる。  

  

1. 体幹加速度から算出した歩行指標のうち，歩行の動揺性を示す RMS は鉛直成分におい

て床反力より求めた COG 変位量と有意な相関を示し，歩行の規則性と対称性を示す SR，

SS は鉛直成分，前後成分における妥当性が高い（第 1 節）。  

2. 脳卒中後片麻痺患者の歩行では，TUGT と関連する歩行指標は鉛直成分の RMS，SS で

あり，BBS と関連する歩行指標は鉛直成分の RMS，前後成分の SR である（第 2 節）。 

 

 以上より，歩行時体幹加速度から算出される歩行指標と COG 変位量やバランス評価法と

の関連，3 成分の歩行指標の相違などが明らかとなった。次章ではこれらの結果を基に，

歩行指標を即時的に算出する解析ソフトウェアを含めたリアルタイム加速度歩行分析シス

テムを構築し，信頼性および臨床的有用性を示すものとする。  

 

 



32 

第 3 章．リアルタイム加速度解析を用いた 
歩行分析システムの信頼性および臨床的有用性 

 
 
第 1 節  加 速 度歩 行 分 析 シ ス テ ム の 検 者 内 ・検者間信頼性 
 
3-1-1  はじめに 
 

 加速度計を用いた歩行分析法は，利点である計測の簡便さが注目されやすい一方で，歩

行指標を算出する専用解析ソフトウェアが加速度計に付属していないため，解析を独自に

行う必要がある。また，いずれの先行研究 20,28-36)でも解析はオフラインによるものである

が，オンライン解析により歩行指標がリアルタイムに算出されれば，臨床での有用性がさ

らに高まるものと考えられる。  

 本章では，第 1 章，第 2 章の結果を基にリアルタイム加速度解析ソフトウェアを作成し，

それらを含めた加速度歩行分析システムの信頼性について述べる。一般的に信頼性や基準

関連妥当性を検討する場合，対応する複数の測定値から Pearson の積率相関係数あるいは級

内相関係数（Intraclass Correlation Coefficients：以下，ICC）を算出することが多い。しかし，

これらの手法では，特に加算誤差や比例誤差といった系統誤差の抽出は困難である。この

系統誤差の有無と内容を明らかにする方法の一つに， Bland-Altman 分析がある。

Bland-Altman 分析は，ICC や相関係数では抽出できない二つの測定値間にある誤差の量や

種類を，簡便な手順で明らかにできるという特長を有し，信頼性の検証のために，多くの

研究で用いられている 70-72)。構築した加速度歩行分析システムの計測結果に，系統誤差の

混入がなければ，信頼性は良好であると考えられる。  

 

3-1-2  目的 
 

本章では，構築したリアルタイム加速度歩行分析システムにおける計測結果の検者内お

よび検者間の信頼性を，ICC と Bland-Altman 分析を用いて明らかとすることを目的とした。 

 

3-1-3  対象と方法 
 

3-1-3-1 対象  
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 対象は，整形外科疾患，神経筋疾患のない健常人 20 人（男性 11 人，女性 9 人，平均年

齢 20.3±0.5 歳）であった。検者は臨床経験 8 年を有する理学療法士（以下，検者 A）と，

臨床経験 1 年を有する理学療法士（以下，検者 B）であった。  

研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を求

め，同意書に署名を得た。  

 

3-1-3-2 リアルタイム加速度解析歩行分析システム  

 本論文の第 1，2 章の成果を基に，加速度信号の解析方法や即時的に算出する歩行指標，

加速度解析ソフトウェア表示画面の構成など，リアルタイム加速度解析歩行分析システム

（以下，本システム）に関する構想を著者が練り，株式会社小沢医科器械に本システムの

利便性を提案するとともに，構築を委託した。加速度計やフットスイッチといったハード

ウェアや，リアルタイム加速度解析ソフトウェアの仕様を著者と小沢医科器械にて検討を

重ね，本システム）を構築した。本システムは，加速度計，加速度アンプ，送信機，フッ

トスイッチ，受信機，リアルタイム加速度解析ソフトウェアを搭載したパーソナルコンピ

ュータ（PC）で構成される（図 3-1-1）。  

 加速度計は静電容量型 3 軸加速度計（Analog Devices 社製 ADXL330），フットスイッチ

には圧センサ（Tekscan 社製  FlexiForce）を用いた。加速度計はサイズが 19 × 14 × 10 mm，

重さ 10g で，加速度の測定範囲は±3[g] ，感度は 300[mV/g]を有している。加速度アンプ

と送信機，受信機のサイズはそれぞれ 60 × 34 × 20 mm，100 × 61 × 19 mm，66.5 × 

92 × 21 mm である（図 3-1-1）。加速度信号とフットスイッチ信号はワイヤレス通信にて

受信され，通信ボーレートは 115,200[bps]，サンプリング周波数は 100[Hz]とした。  

受信した加速度信号は，リアルタイム加速度解析ソフトウェアにて解析され，後述する

歩行指標が算出される。解析結果は，10m 歩行の開始と終了時にそれぞれ記録ボタンと停

止ボタンを押すことにより，計測終了後直ちに表示される。3 軸加速度計の 3 成分の信号

を，鉛直成分（CH1），左右成分（CH2），前後成分（CH3）の 3 つのチャンネルに割り当て

た。算出される歩行指標として，第 2 章で検証した歩行の動揺性を表す RMS，歩行の規則

性を表す SR，歩行の左右対称性を表す SS を採用した。なお，RMS は歩行スピードの影響

を受けるため 32)，歩行スピードの二乗で除した値を算出するようプログラムした。ソフト

ウェア表示画面には受信した加速度信号の波形，フットスイッチ信号の波形，10m 歩行所

要時間，歩行スピード，ケイデンス，および前述の歩行指標が表示される（図 3-1-2）。  
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図 3-1-1 リアルタイム加速度解析歩行分析システム 

図 3-1-2 リアルタイム加速度解析ソフトウェアの 

表示画面 

画面左側に測定中の CH1～3 各々の加速度波形，フットスイッチ波
形が表示され，計測終了後直ちに画面右側上段に歩行スピードとケ

イデンス，画面右側下段に歩行指標が算出される。  

歩行スピード(m/s)

ケイデンス (step/min)

10m歩行所要時間 (s)
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3-1-3-3 歩行計測  

 対象者に約 15m の歩行路にて快適歩行を行わせ，定常歩行状態の体幹加速度を測定する

とともに，歩行指標を算出した。  

検者内および検者間による測定の誤差を検証するため，対象者への加速度計の装着，フ

ットスイッチの貼付，PC 操作による歩行指標の算出までを各検者が行った。体幹加速度の

測定方法は，第 2 章第 2 節と同様とし，フットスイッチは両踵足底面に貼付した。計測手

順は，先行研究 72)に準拠し，検者 A のみが計測する計測日 P と，検者 A と検者 B が計測

する計測日 Q を設定し，計測日 P と計測日 Q は 1 両日間隔を空け，順序は無作為とした。 

 

3-1-3-4 統計学的解析  

本システムにて算出された歩行指標について，鉛直成分の RMS，SR，SS を VT-RMS，

VT-SR，VT-SS，前後成分の RMS，SR，SS を AP-RMS，AP-SR，AP-SS，左右成分の RMS，

SR，SS を ML-RMS，ML-SR，ML-SS とした。各対象者に対し 3 回計測を行い，3 回の平均

値を代表値として採用した。なお，左右成分の歩行時加速度は左右にて逆の波形を示すた

め，ML-SS のみ絶対値を採用した。  

 検者 A が異なる計測日に測定した歩行指標を比較する検者内信頼性と，検者 A と検者 B

が異なる計測日に測定した歩行指標を比較する検者間信頼性について， ICC を求めるとと

もに，Bland-Altman 分析により，検者内および検者間信頼性を検討した。検者内信頼性と

して ICC（1,1）を，検者間信頼性として ICC（2,1）をそれぞれ算出した。次に，検者内・

検者間の測定誤差の分布範囲を調査するため，Bland-Altman 分析を行った。2 つの測定値

間の差（d）を y 軸，2 つの測定値の平均を x 軸とする散布図（Bland-Altman plot）を作成

し，系統誤差である固定誤差，比例誤差の有無を検討した。固定誤差は，測定値の差の平

均値（d
＿

）の 95%信頼区間（95%CI）を算出し，この区間が 0 を含まない場合，正負いずれ

かの固定誤差が存在すると判断した。95%CI は自由度 n-1 の t 値（t）と測定値の差の標準

誤差（Standard Error：以下，SE）から，以下の(14)式にて算出した。  

 

95%CI＝d
＿

±t×SE    (14) 

 

 比例誤差は作成した Bland-Altman plot の Pearson の積率相関係数を算出し，有意水準 5%

にて，有意な相関がみられた場合，比例誤差が存在すると判断した。統計学的解析には統

計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・エス・エス社製）を用いた。  
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3-1-4  結果 
 

 検者 A による初回の計測における歩行指標，検者 A による 2 回目の計測における歩行指

標，検者 B による計測における歩行指標を表 3-1-1 に示した。  

 

 

検者A　初回 検者A　2回目 検者B

VT-RMS 8.45 ± 0.74 8.50 ± 0.90 8.30 ± 0.75
AP-RMS 5.91 ± 0.70 6.18 ± 0.94 5.73 ± 0.65
ML-RMS 5.66 ± 1.07 5.80 ± 1.05 5.69 ± 1.09

VT-SR 0.90 ± 0.05 0.91 ± 0.04 0.90 ± 0.04
AP-SR 0.81 ± 0.10 0.85 ± 0.05 0.83 ± 0.07
ML-SR 0.77 ± 0.12 0.80 ± 0.09 0.77 ± 0.13

VT-SS 0.87 ± 0.05 0.86 ± 0.05 0.86 ± 0.05
AP-SS 0.75 ± 0.10 0.77 ± 0.09 0.76 ± 0.07
ML-SS 0.68 ± 0.11 0.66 ± 0.12 0.69 ± 0.15

 
 

 

 

 

95%信頼区間 加算誤差 比例誤差

VT-RMS 0.82 -1.20 ～ 1.37 なし - 0.31 (p=0.18) なし

AP-RMS 0.61 -1.89 ～ 1.94 なし 0.15 (p=0.53) なし

ML-RMS 0.82 -1.54 ～ 1.90 なし - 0.13 (p=0.59) なし

VT-SR 0.85 -0.07 ～ 0.05 なし 0.23 (p=0.33) なし

AP-SR 0.65 -0.13 ～ 0.08 なし 0.12 (p=0.60) なし

ML-SR 0.67 -0.23 ～ 0.18 なし 0.27 (p=0.24) なし

VT-SS 0.90 -0.05 ～ 0.07 なし 0.04 (p=0.86) なし

AP-SS 0.69 -0.20 ～ 0.17 なし 0.17 (p=0.47) なし

ML-SS 0.63 -0.27 ～ 0.23 なし - 0.10 (p=0.66) なし

検者内モデルにおけるBland-Altman分析
ICC（1,1）

回帰曲線の傾き

 

 

 

 

表 3-1-1 各検者の計測した歩行指標 

表 3-1-2 RMS，SR，SS の検者内信頼性 

平均±標準偏差, VT: Vertical, AP: Anteroposterior, ML: Mediolateral,  
RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 

ICC: Intraclass Correlation Coefficients, VT: Vertical, AP: Anteroposterior,  
ML: Mediolateral, RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
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図 3-1-3 各歩行指標における検者内信頼性の Bland-Altman plot 

（c）SS 

VT: Vertical, AP: Anteroposterior, ML: Mediolateral,  
RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
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図 3-1-4 各歩行指標における検者間信頼性の Bland-Altman plot 

（c）SS 

VT: Vertical, AP: Anteroposterior, ML: Mediolateral,  
RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry.  
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各歩行指標の検者内信頼性を表 3-1-2 に，Bland-Altman plot を図 3-1-3 に示した。検者内

信頼性に関して，ICC(1,1)では VT-RMS，AP-RMS，ML-RMS はそれぞれ 0.82，0.61，0.82，

VT-SR，AP-SR，ML-SR はそれぞれ 0.85，0.65，0.67，VT-SS，AP-SS，ML-SS はそれぞれ

0.90，0.69，0.63 であった。Bland-Altman 分析では，いずれの歩行指標においても加算誤差，

比例誤差ともに認められなかった。  

各歩行指標の Bland-Altman plot を図 3-1-4 に，検者間信頼性を表 3-1-3 に示した。検者間

信頼性に関して，ICC(2,1)では VT-RMS，AP-RMS，ML-RMS はそれぞれ 0.91，0.90，0.91，

VT-SR，AP-SR，ML-SR はそれぞれ 0.80，0.73，0.71，VT-SS，AP-SS，ML-SS はそれぞれ

0.92，0.66，0.69 であった。Bland-Altman 分析では，いずれの歩行指標においても加算誤差，

比例誤差ともに認められなかった。  

 

 

95%信頼区間 加算誤差 比例誤差

VT-RMS 0.91 -0.62 ～ 0.99 なし 0.24 (p=0.92) なし

AP-RMS 0.90 -0.63 ～ 0.99 なし 0.13 (p=0.60) なし

ML-RMS 0.91 -1.28 ～ 1.23 なし - 0.39 (p=0.87) なし

VT-SR 0.80 -0.07 ～ 0.08 なし 0.05 (p=0.85) なし

AP-SR 0.73 -0.18 ～ 0.15 なし 0.42 (p=0.07) なし

ML-SR 0.71 -0.18 ～ 0.20 なし - 0.65 (p=0.79) なし

VT-SS 0.92 -0.05 ～ 0.06 なし 0.21 (p=0.37) なし

AP-SS 0.66 -0.25 ～ 0.27 なし 0.38 (p=0.10) なし

ML-SS 0.69 -0.19 ～ 0.17 なし - 0.32 (p=0.16) なし

回帰曲線の傾き
ICC（2,1）

検者間モデルにおけるBland-Altman分析

 

 

 

 

3-1-5  考察 
 

 本章では，リアルタイム加速度解析ソフトウェアを独自に作成し，それを含めて構成し

た本システムを用いた歩行計測における検者内および検者間の信頼性を明らかにした。  

 歩行時体幹加速度から算出される歩行指標の値について，Moe-Nilssen ら 35)は，オフライ

ン解析により得られた正常歩行における体幹加速度鉛直成分の SRと SSはそれぞれ 0.91 と

0.89 であったと報告している。本システムによりリアルタイムに算出された鉛直成分の SR

表 3-1-3 RMS，SR，SS の検者間信頼性 

ICC: Intraclass Correlation Coefficients, VT: Vertical, AP: Anteroposterior,  
ML: Mediolateral, RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry. 
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と SS の平均値はそれぞれ 0.90～0.91，0.86～0.87 の範囲であった（表 3-1-1，VT-SR と VT-SS

参照）。先行研究で用いられている加速度計の種類や加速度信号の解析手段が異なるが，先

行研究におけるオフライン解析の結果 35)と，本システムによりリアルタイムに算出された

歩行指標の値が近似した値であったことは，本研究で作成したリアルタイム加速度解析ソ

フトウェアの演算精度の高さを示唆していると考える。  

 加速度計を用いた歩行分析法の信頼性に関し，Moe-Nilssen28)は歩行時体幹加速度から

RMS を算出し，検者間信頼性を検討した結果，RMS の鉛直，前後，左右成分の ICC はい

ずれも fair 以上であり，加速度計を用いた歩行分析法の高い再現性を報告している。また，

Bautmans ら 36)は歩行時体幹加速度から SR と SS を算出し，計測回数の差異による再現性に

ついて，2 回計測した平均値を採用することにより good 以上の ICC が得られると報告して

いる。これらの報告より，加速度計を身体背面にて装着した条件で測定した歩行時体幹加

速度の値は高い信頼性と再現性をもつものと判断される。本研究にて得られた検者内およ

び検者間の ICC は 0.61～0.92 の範囲を示し，いずれの歩行指標も possible 以上 73)であった

ことから，本システムによる計測は良好な再現性を有すると考えられる。  

 また，本研究では ICC に加え Bland-Altman 分析 70,71)により系統誤差である加算誤差，比

例誤差の有無を検討した結果，測定値の差の平均の 95％信頼区間が 0 を含んでおり，

Bland-Altman plot の回帰に有意な相関を認めなかったことから，検者内，検者間のいずれ

の歩行指標においても加算誤差，比例誤差ともに存在するとはいえないことが確認された。

系統誤差である加算誤差と比例誤差は，偶然誤差と異なり同一条件下の測定の繰り返しに

より克服されにくく，機器や評価法の絶対的な信頼性を示すものであり，臨床の場で機器

や評価法を使用する場合にて重要となる 74)。構築した本システムによる計測では，系統誤

差の混入は認めない結果となり，良好な再現性を有していると考えられる。  

 本システムを用いた歩行計測は，ICC と Bland-Altman 分析の結果より，検者内および検

者間における計測がともに良好な再現性を有していることが明らかとなった。本研究にて，

2 名の検者間には臨床経験の長さに差がみられたが，検者間の信頼性が良好な結果であっ

たことから，本システムを用いた歩行計測は臨床経験の長さに関わらず，簡便な計測方法

であると考えられる。しかしながら，本研究では平地条件における快適歩行のみを計測し

ており，今後は歩行路の環境や歩行速度などの条件設定を変化させた場合に測定される歩

行指標の変化についても明らかにする必要がある。  
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第 2 節  加速度歩行分析システムの臨床的有用性 
－変形性股関節症患者の 
人工股関節形成術前後における比較－ 

 

 

3-2-1  はじめに  

 

 本章の第 1 節にて，構築したリアルタイム加速度解析歩行分析システム（以下，本シス

テム）による計測では，研究や臨床上重要である系統誤差の混入を認めず，良好な再現性

を有していることが示された。次の段階としては，本システムを用いて実際の症例の歩行

を計測して臨床的有用性の検討を行う必要があると考える。ここでいう臨床的有用性の検

討とは，対象群において，その検査結果が関心のある異常症状の検出や予測が可能か，臨

床的に意義を示しているかを調べる過程である 75)。  

 歩容異常を呈する代表的な骨関節疾患の一つとして変形性股関節症（Hip Osteoarthritis：

以下，股 OA）が挙げられる。歩容異常の原因としては，股関節外転トルク低下，脚長差，

股関節屈曲拘縮・内転拘縮，疼痛などが報告されている 76)。股 OA 患者の歩容異常に関し

て，加速度計により歩行分析を行った報告が多い。山田ら 39)は歩行時体幹加速度からの算

出した歩行指標と Trendelenburg’s sign や股関節外転・伸展の関節可動域制限との関連を明

らかにし，歩容の改善にこれらの機能障害の改善が重要であると報告している。さらに，

歩行時体幹加速度から算出される歩行指標と股 OAの進行程度を示す Harris hip score77)や X

線分類による重症度などの臨床指標との関連が示されている 38)。また，加速度計により人

工股関節形成術（Total Hip Arthroplasty：以下，THA）前後の歩容の変化を分析し，歩容の

対称性の改善を示した報告 78,79)がある。これらの報告から，加速度計を用いた歩行分析に

より，客観的に股 OA 患者の歩容異常の程度を判定することが可能と考える。  

 

3-2-2  目的  

 

先行研究 78,79)と同様に，THA 後の股 OA 患者の歩行対称性の改善が本システムによる計

測にて検出できれば，本システムは臨床的有用性を有すると考えられる。本章では，構築

した本システムを用いて股 OA 患者の THA 前後の歩行計測を行い，THA 前後の歩容の変化

を評価することにより，リアルタイム加速度解析を用いた本システムの臨床的有用性を示

すことを目的とした。  
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3-2-3  対象と方法 
 

3 -2 -3 -1 対象  

 対象は，A 大学病院に THA 施行目的で入院中の股 OA 患者 12 人であった。対象者の特

性を表 3-2-1 に示した。対象者の内訳は，片側性股 OA 患者 6 人，両側性股 OA 患者 6 人で

あった。本研究の計測時において，片側性患者は全例とも初回の THA 施行時であり，両側

性患者は全例が反対側の THA を既に施行しており，2 回目の THA 施行前後であった。全

症例に対し，後外側アプローチによる THA が行われた。  

 研究の実施にあたり，各対象者に事前に本研究の趣旨と目的を文書にて説明し協力を求

め，同意書に署名を得た。  

 

年齢 [歳] 61.3 ± 7.7
身長 [cm] 152.2 ± 3.8
体重 [kg] 57.7 ± 8.0

JOA Score
　疼痛＋可動域（術側） 26.2 ± 8.1
　疼痛＋可動域（非術側） 52.8 ± 5.4
　歩行 9.2 ± 3.6
　ADL 11.4 ± 2.7
　術側合計 46.8 ± 8.0
　非術側合計 73.4 ± 7.5

術後在院日数[日] 15.3 ± 3.1
T-cane歩行獲得日数[日] 8.3 ± 2.4

平均±標準偏差

 

 

 

 

3-2-3-2 歩行計測  

 構築した本システムを用いて，対象者の歩行を計測した。計測方法は本章第 1 節と同様

とした。歩行計測は，THA 施行前日（THA 前），THA 施行後 7 日目（THA 後 1 週間），THA

施行後 14 日目（THA 後 2 週間）の 3 回実施した。  

本システムを用い，歩行の動揺性を表す RMS，歩行の規則性を表す SR，歩行の左右対

称性を表す SS の歩行指標を算出した。CH1 を鉛直成分（VT），CH2 を左右成分（ML），

CH3 を前後成分（AP）とし， 鉛直成分の RMS，SR，SS を VT-RMS，VT-SR，VT-SS，左

右成分の RMS，SR，SS を ML-RMS，ML-SR，ML-SS，前後成分の RMS，SR，SS を AP-RMS，

JOA Score：日本整形外科学会股関節疾患治療成績判

定基準，T-cane 歩行獲得日数：THA 術日より T-cane

歩行自立までに要した日数 

表 3-2-1 対象者の特性 
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AP-SR，AP-SS とした。各対象者にて 3 回計測を行い，3 回の平均値を代表値として採用し

た。なお，歩行時加速度左右成分は左右にて逆の波形を示すため，ML-SS のみ絶対値を採

用した。  

 

3-2-3-3 統計学的解析  

3 回の計測にて得られた歩行スピード，歩行指標の平均値を統計学的に解析し，THA 前，

THA 後 1 週間，THA 後 2 週間における歩行速度，歩行指標を比較するために一元配置分散

分析を行った。多重比較検定として Tukey 法を用い，有意水準は 5%未満とした。統計学

的解析には統計ソフトウェア SPSS 17.0 J for Windows（エス・ピー・エス・エス社製）を用

いた。  

 

3-2-4  結果 
 

 THA 前，THA 後 1 週間，THA 後 2 週間における歩行スピードと歩行指標を表 3-2-2 に示

した。歩行スピードは THA 前と比較し，THA 後 1 週間にて有意に低下を認めた。体幹加

速度から算出される歩行指標について，RMS と SR はいずれの成分においても 3 つの時期

の間で有意な差は認めなかった。AP-SS は 3 つの時期の間において有意差は認めなかった

が，VT-SS と ML-SS は THA 前と比較し THA 後 2 週間に有意な上昇を認めた。  

 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

表 3-2-2 歩行スピードと歩行指標 

平均±標準偏差 , VT: Vertical, AP: Anteroposterior, ML: Mediolateral,  
RMS: Root Mean Square, SR: Stride Regularity, SS: Step Symmetry.  
*: Tukey 検定にて THA 前と有意差あり(p < 0.05).  

THA前 THA後1週間 THA後2週間

歩行スピード [m/s] 0.96 ± 0.21   0.71 ± 0.19 * 0.84 ± 0.21

VT-RMS 12.3 ± 3.2 17.5 ± 9.5 11.0 ± 4.2 
AP-RMS 10.3 ± 2.9 16.2 ± 12.0 9.1 ± 2.7
ML-RMS 11.0 ± 3.1 17.4 ± 12.5 9.9 ± 3.6

VT-SR 0.80 ± 0.17 0.77 ± 0.09 0.83 ± 0.06
AP-SR 0.82 ± 0.12 0.80 ± 0.09 0.85 ± 0.07
ML-SR 0.74 ± 0.18 0.72 ± 0.19 0.82 ± 0.07

VT-SS 0.43 ± 0.17 0.46 ± 0.27   0.71 ± 0.16 *
AP-SS 0.36 ± 0.25 0.23 ± 0.32 0.59 ± 0.26
ML-SS 0.34 ± 0.17 0.53 ± 0.24   0.70 ± 0.13 *
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3-2-5  考察 
 

 THA後の股 OA 患者の歩行スピードは，THA 後 3 ヶ月で術前と同程度までに回復し，THA

後 6 ヶ月で術前より有意に高くなる 78,79)。本研究では，歩行スピードは THA 前と比較し

THA 後 1 週間にて有意な低下を認めた。THA 前と THA 後 2 週間では有意差は認めなかっ

たが，THA 前の歩行スピードを獲得するには至っていないと判断される。  

 歩行の動揺性を示す加速度 RMS と規則性を示す SR は，鉛直，前後，左右成分ともに THA

前と比較し THA 後 1 週間にて上昇し，THA 後 2 週間にて低下したが，いずれの時期間に

も有意差は認めなかった。RMSと SRは，歩行スピードと同様の変化を示した。相賀ら 80)は，

本研究と同施設にて股 OA 患者を対象に筋力や歩行能力を THA 前後にて比較検討しており，

その結果，股関節外転・内転，膝関節屈曲・伸展筋力は THA 後 1 週間においては術前より

低下すると述べている。本研究においても，これらの筋力低下や疼痛の影響により THA 後

1 週間目において歩行スピードや歩行指標が低値を示した可能性が推察される。  

 一方，歩行の対称性を示す指標である SS は，鉛直成分と左右成分にて THA 前と比較し

THA 後 2 週間に有意な上昇を認めており，歩行対称性には改善が得られたと考えられる。

松原ら 78)は，加速度計を用いて股 OA 患者の THA 前後の歩行を測定し，THA 後 3 ヶ月に

て術前と比較し歩容の対称性が有意に改善したと報告している。また，Hodt-Billington

ら 79)も同様に THA 前後での歩容対称性の変化を術後 3，6，12 ヶ月において継時的に検討

しており，体幹加速度から算出した左右対称性の歩行指標が THA 後に改善したと報告して

いる。ともに歩容の左右対称性の改善を示したとするこれらの報告は，本研究の結果を支

持するものであると考えられる。また，先行研究 78,79)では THA 後 3 ヶ月において歩行スピ

ードの改善に先立って対称性の指標の改善がみられたと報告している。本研究では THA 後

2 週間にて THA 前と比較し歩行スピードの有意な改善は認めないが，歩行の対称性の指標

である SS の有意な改善を認めており，THA 後 2 週間においても歩行スピードに先立ち歩

行の対称性の改善がみられた。このことから，SS は歩行スピードとは異なった，歩容に関

連する歩行の質的な側面を反映している可能性をもつものと思われる。  

 本研究では，構築した本システムにて股 OA 患者の THA 前後における歩行を計測した結

果，THA 後に歩行の対称性を示す歩行指標に改善が得られるというオフライン解析による

先行研究と同様の結果を示した。股 OA 患者の THA 前後の歩行能力の変化を本システムに

より客観的に捉えることが可能であり，本システムによる歩行計測は臨床的有用性を有し

ていると考えられる。  
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第 3 節  まとめ 

 

第 3 章では，第 2 章にて検討した歩行時体幹加速度から算出される歩行指標をリアルタ

イムに算出するリアルタイム加速度解析歩行分析システム（以下，本システム）を構築し，

その信頼性および臨床的有用性を明らかにした。  

本システムによる歩行時体幹加速度から算出される歩行指標は歩行の動揺性を示す RMS，

歩行の規則性を示す SR，歩行の対称性を示す SS であり，それぞれ鉛直成分，前後成分，

左右成分の歩行指標がリアルタイムに算出される。本システムによる計測を基に，信頼性

および臨床的有用性の有無を示した成果を以下に挙げる。  

 

1. 本システムにより算出した歩行指標における検者内および検者間の信頼性を，ICC に加

え，Bland-Altman 分析を用いて検討した結果，系統誤差の混入は認めず，良好な再現性

を有していた（第 1 節）。  

2. 本システムにより股 OA 患者の歩行を THA 前後で計測した結果，オフライン解析によ

る先行研究と同様に THA 後に歩行対称性の改善を認め，リアルタイム加速度解析によ

る本システムの臨床的有用性が示された（第 2 節）。  

 

これらの結果より，構築した本システムは，計測における信頼性を有するとともに，股

OA 患者の歩行計測における臨床的有用性が示された。  
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第 4 章． 総括  

 

 

4 - 1  本研究の成果 
 

 本研究では，加速度計の身体への装着部位や体幹加速度から算出される歩行指標の

特性を明らかにするとともに，臨床での使用を想定しリアルタイムに解析結果の算出

が可能な加速度歩行解析システムを構築し，その信頼性および臨床的有用性を示した。 

 第 1 章では，歩行分析における加速度計の適切な装着部位の同定を目的とし，歩行

時の体幹加速度を測定し，同時に測定した床反力との比較を行った。その結果，歩行

分析にて L3 に加速度計を装着することにより測定される体幹加速度鉛直成分と前後成

分は床反力と近似していることが示され，歩行分析における加速度計の装着部位とし

ては L3 が適切であることが明らかとなった。  

 第 2 章では，歩行時体幹加速度から得られる歩行指標について，COG 変位量やバラ

ンス評価法との関連を示した。第 1 節では歩行の動揺性を表す RMS と COG 変位量と

の相関をみるとともに，歩行の規則性，対称性をそれぞれ表す SR，SS の前後，鉛直，

左右成分にて比較を行った。その結果，鉛直成分の RMS が COG 変位量を反映してい

ることと，定常状態の歩行の規則性と対称性を表す指標である SR と SS は鉛直成分ま

たは前後成分にて妥当な値が得られることが示された。第 2 節では，脳卒中後片麻痺

患者を対象とし，加速度計から得られる歩行指標を独立変数，TUGT 時間，BBS 得点

を従属変数とした重回帰分析を行った。その結果，鉛直成分と前後成分における体幹

加速度由来の歩行指標が脳卒中後片麻痺患者のバランス評価法と関連していることが

明らかとなった。  

第 3 章では，構築したリアルタイム加速度解析歩行分析システム（以下，本システ

ム）の信頼性および臨床的有用性を示した。第 1 節では，本システムにより計測され

た歩行指標における検者内，検者間の信頼性を， ICC に加え，Bland-Altman 分析を用

いて明らかにした。 ICC はいずれの歩行指標においても possible 以上であった。また，

Bland-Altman 分析の結果，検者内，検者間のいずれの歩行指標においても系統誤差の

混入は認めない結果となり，良好な再現性を有していると考えられた。第 2 節では，

股 OA 患者の歩行を THA 前後にて本システムにより計測した結果，オフライン解析に

よる先行研究と同様に THA 後に歩行対称性の改善を認め，リアルタイム加速度解析を

用いた本システムによる計測の臨床的有用性が確認された。  
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4-2  加 速 度 計 を 用 い た 歩 行 分 析法に つ い て の知 見 と 
リ ア ル タ イ ム 解 析 に よ る計測の利点  

 

 本研究にて得られた，加速度計を用いた歩行分析法についての知見を以下に挙げる。 

 

1. 身体に加速度計を装着する場合，L3 に装着することにより床反力と近似した体幹加

速度鉛直成分，前後成分が測定可能となる（第 1 章）。  

2. 体幹加速度から算出される歩行指標について，歩行の動揺性を示す RMS は鉛直成

分において COG 変位量を反映しており，歩行の規則性と対称性を示す SR，SS は

左右成分と比較し鉛直成分，前後成分で指標の妥当性が高い（第 2 章第 1 節）。  

3. 脳卒中後片麻痺患者において，TUGT と関連する歩行指標は鉛直成分の RMS，SS

であり，BBS と関連する歩行指標は鉛直成分の RMS，前後成分の SR である（第 2

章第 2 節）。  

4. SS は歩行の対称性を示す指標であり，歩行スピードとは異なった歩行の質的な側

面を反映している（第 3 章第 2 節）。  

 

 以上 1～4 の内容は，本システムを使用しないオフライン解析での加速度計を用いた

歩行分析においても適用可能な知見であると考える。  

 鈴木 81)は，臨床での歩行分析法として，できるだけ簡単な，患者に負担を与えない

方法が理想的であると述べている。加速度計を用いた歩行分析法は，計測の簡便さに

より患者への負担は非常に少ないと考える。しかし，計測の簡便さが最大の利点であ

る反面，本論文序論にて述べたように計測後の解析の煩雑さといった欠点を内包して

いる。本研究では，オンライン解析によりリアルタイムに計測結果が算出される加速

度解析ソフトウェアを作成した。それを含めて構築した本システムは，構成は市販さ

れている動作計測用加速度計，計測ソフトウェアと大きく変わらない。しかし，本シ

ステムは歩行分析に特化しており，リアルタイム加速度解析ソフトウェアにより計測

後に自動的に，加えて即時的に計測結果である歩行指標が算出される点が，従来の市

販品と最も異なる点であり，新規的な点であると考える。構築した本システムを使用

し歩行分析を行うことによって，従来は煩雑であった計測後の解析も計測と同時に完

了させることができる。したがって，本システムは加速度計を用いた歩行分析法の利

点をさらに活かしたものであり，計測の利便性は非常に高いと考える。  

本システムにて算出される歩行指標は，COG 変位量や臨床で用いられるバランス評



48 

価法の結果を反映するとともに，歩行の左右対称性といった歩行の質的な側面を評価

できることを示した。これらの歩行指標が計測直後に算出可能な本システムを歩行分

析に用いることにより，理学療法の効果判定に有用であると考えられる。  

 

 

4-3  本研究の限界と今後の展望  
 

 本研究は，加速度計を用いた歩行分析法の利点に着目し，リアルタイムに歩行時体

幹加速度から歩行指標を算出する歩行分析システムを構築した。本論文第 3 章第 1 節

にて述べたように，本システムの解析方法として，フットスイッチからの信号を基準

として歩行周期を同定しており，フットスイッチの貼付位置，歩行時に使用する靴の

種類によっては歩行時体幹加速度の解析区間に差が生じる可能性がある。本システム

の測定値は偶然誤差と系統誤差が内包されている可能性は低い実験結果となったが，

上述の 2 点は測定値間に差が生じる一要因と考える。また，本システムを使用しての

症例の計測は股 OA 患者にとどまっている。今後さらに臨床での多様な症例の歩行計

測を経てシステムの改良を重ねるとともに，様々な疾患における異常歩行を捉えるこ

とにより，本システムのさらなる臨床的有用性を示すことが必要であると考える。  

 歩行時体幹加速度から算出される歩行指標は，歩行能力を包括的に評価している。

簡便に測定でき，歩容を客観的に計測できる利点はあるが，歩行周期のどの時期に異

常があるのか，何が原因かという詳細な評価が行えるまでには至っていない。鈴木 81)

は，人間の直立二足歩行のメカニズムは極めて複雑であり，古くから種々な歩行分析

法が用いられてきたが，一つのパラメータだけを用いても，十分な理解は得られない

と述べている。また，臨床的歩行分析における先駆者である Perry1,11)は，歩行中の筋

活動と時間空間的パラメータを組み合わせた歩行分析を行っている。これらを踏まえ，

加速度計を用いた歩行分析法の利点と欠点を理解し，必要に応じて加速度計を歩行分

析機器の一つとして選択することが，多角的な歩行分析を行うために重要であると考

える。本システムは，計測の簡便さが最大の利点であることから，他の歩行分析機器

との併用も十分実用的である。  

本システムを用い，リアルタイムに計測結果が算出される利点として，患者あるい

は被験者に計測直後または計測中に結果をフィードバックできることが挙げられる。

歩行トレーニングにおいて，フィードバックの寄与が歩行能力の改善に効果的である

とする報告もあり 82,83)，本システムは理学療法の効果判定のみでなく，歩行トレーニ
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ングの効果を向上させる可能性があると考えられる。本システムを用いた多角的な側

面から歩行分析を行うことにより，理学療法における評価・治療・研究の分野へ発展・

寄与が期待される。  
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