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内容梗概 

 本論文は，頸髄不全損傷のリハビリテーション治療に向けた体幹機能評価に関する

研究成果をまとめたものである． 

 脊髄損傷とは，脊椎に何らかの外傷が加わることで，脊柱管を走行する脊髄が損傷

され，損傷部以下の神経支配領域に様々な程度の運動機能および感覚機能障害，自律

神経障害が生じる疾患である．障害の程度によって完全麻痺と不全麻痺に分かれ，ど

ちらの病態でも患者の日常生活活動(Activity of Daily Living; ADL)に多大な支障をき

たす．日本での脊髄損傷の発生状況を調べた報告によると，30年以上前の発生数は人

口 100万人当たり 39人，男女比は約 3対 1，受傷時の平均年齢は 48.6歳で 20歳と

59歳の 2つにピークがあり，損傷部位は頸髄が最も多く，病態は完全麻痺の割合が最

も多く，受傷原因は交通事故が最も多かった．一方，近年の報告でも男女比と損傷部

位は変わらないが，高齢化に伴って発生数は人口 100万人当たり 49人，年齢の中央

値は 70.0歳で 70歳代のみに発生のピークがあり，病態は不全麻痺の割合が最も多

く，受傷原因は転倒が最も多かった．すなわち，近年は転倒による高齢者の頸髄不全

損傷が増加したことで，全体の患者数が増加している．世界で最も高齢化が進んでい

る日本では，今後もこの傾向が続くことが予想される． 

 脊髄損傷受傷後は保存療法または手術療法が選択され，数か月にわたってリハビリ

テーションが行われる．完全麻痺および感覚不全麻痺では，損傷部以下の運動機能障

害が改善する可能性は少ない．このため，損傷部位およびそれ以下の四肢の残存機能

によって獲得できる ADLレベルがある程度決まっており，これを目標にリハビリテ

ーションを進める．一方，運動不全麻痺では運動および感覚障害の程度に個人差があ

り，経過中に症状の改善が期待されるため，機能評価に基づく目標設定の方法は確立

されていない．臨床では，最も基本的な ADLである歩行に着目されることが多く，

最終的に歩行自立を獲得できるかが目標設定において最も重要な焦点となる．先行研

究によると，受傷時の年齢および American Spinal Injury Association (ASIA)が提唱

する下肢筋力の評価である Lower-Extremity Motor Score (LEMS)が歩行自立に影響

する主な因子として報告されている．しかし，臨床では LEMSの改善度と歩行自立度

に乖離がみられ，体幹筋機能低下を疑う症例を経験する．近年の先行研究において

も，脊髄不全損傷患者の ADL獲得に向けて体幹機能の重要性が強調されている．し
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たがって，頸髄不全損傷の機能予後予測においては四肢だけでなく体幹も含めた運動

機能の評価が必要である． 

 本論文では，頸髄不全損傷のリハビリテーション治療に向けて，新たな体幹機能評

価として下肢伸展挙上(Straight-Leg Raising; SLR)運動解析を行い，下肢・体幹の筋

活動および加速度を歩行自立度によって群間比較し，さらに下肢・体幹の角速度およ

び圧力データも加えて機械学習によるデータ解析手法を提案する．また客観的な歩行

自立度評価として，歩行時の腰部の加速度・角速度を歩行自立度によって群間比較

し，さらに四肢や胸部など計測箇所を増やして機械学習によるデータ解析手法を提案

する．本論文は 6章で構成されており，第 1章は序論であり，脊椎および脊髄の解剖

学，脊髄損傷の疫学，リハビリテーション治療，機能予後について述べる． 

 

 第 2章では，本研究に至るまでの背景として，筋の解剖学および生理学，筋電図の

計測方法，体幹筋の解剖学および運動学，歩行の概要および評価方法について先行研

究の結果も含めて述べ，続いて頸髄不全損傷患者の体幹機能評価および歩行自立度評

価の課題を述べる． 

 

 第 3章では，頸髄不全損傷患者の歩行自立度が SLR時の下肢・体幹筋活動に及ぼす

影響について記述する．SLRは下肢および体幹筋の複合的な運動であり，大腿直筋に

よる股関節屈曲時の骨盤前傾に対抗するために，対側の大腿二頭筋(Biceps Femoris; 

BF)や両側の体幹筋群の活動によって骨盤帯を安定化させる．一方，慢性疼痛患者で

は SLR時に筋活動の増減や筋活動開始時間の遅延が報告されており，頸髄不全損傷患

者ではさらに明瞭化する可能性が考えられる．よって，これらのデータを解明する必

要がある． 

 頸髄不全損傷患者 24名を対象に SLR時の下肢および体幹の 3軸加速度計 3か所と

表面筋電図(Surface Electromyography; sEMG)計 10筋を計測し，歩行自立度によっ

て歩行自立(Independent; ID)群 16名と非自立(Not-Independent; NI)群 8名の 2群に

分け，統計解析により比較した． 

 その結果，加速度，筋活動開始時間，sEMG の二乗平均平方根にはほとんど群間差

がなく，利き足 SLR時に対側 IOの RMSが NI群と比べて ID群で有意に高かったの

みである．一方，sEMGの周波数解析では BFと一部の体幹筋に群間差が認められ

た．よって，ID群は SLR時に BFのタイプ 2線維を動員し，NI群は BFのタイプ 1
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線維と腹直筋および外腹斜筋のタイプ 2および 1線維を動員して骨盤を安定させる可

能性が明らかになった．この結果は，非利き足 SLR時に顕著であった．このことか

ら，SLR運動解析は頸髄不全損傷患者の体幹機能評価になり得る可能性が示された． 

 

 第 4章では，SLR運動解析データと畳み込みニューラルネットワーク

(Convolutional Neural Network; CNN)を用いた頸髄不全損傷患者の重症度分類につ

いて記述する．SLRは複数の筋が協働して活動し，筋活動の調整や疲労による時系列

変化を伴うため，従来の統計解析手法による個別の評価だけでなく，ニューラルネッ

トワーク用いた自動的かつ包括的な解析も求められる．よって，SLR時の計測データ

解析から患者と健常者を識別し，患者の重症度を評価する分類モデルの作成が必要で

ある． 

 頸髄不全損傷患者および健常者各 15名を対象に SLR時の下肢および体幹の 3軸加

速度・角速度計 2か所，左右腹直筋および腰部多裂筋計 4筋の sEMG，左右下肢およ

び殿部の圧力データ計 6項目を入力として CNNモデルを作成した． 

 その結果，患者と健常者識別の平均精度は健常者で 0.895，患者で 0.769であっ

た．重症度評価の平均精度は軽症群で 0.764，重症群で 0.720であった．また一部の

患者で精度に左右差があった者や左右とも精度が低かった者を認めた．このことか

ら，CNNを用いた SLR運動解析は患者と健常者を識別し，患者の重症度を評価でき

る可能性が示された． 

 

 第 5章では，急性期病院に入院中の患者を対象に，第 1の研究として患者の歩行自

立度と Timed Up-and-Go (TUG)テストにおける慣性センサデータの比較，第 2の研

究として慣性センサと Transformerを用いた患者の歩行自立度分類について記述す

る．頸髄不全損傷患者のリハビリテーションが進み，歩行自立度を評価する段階にお

いては正確かつ客観的な評価方法が求められる．よって，頸髄不全損傷患者に対する

客観的な歩行自立度評価に向けて，歩行自立度と歩行中の慣性センサデータの関連を

明らかにし，慣性センサとニューラルネットワークを用いた歩行解析手法の確立が必

要である． 

 第 1の研究では，急性期病院に入院中の患者 25名を対象に TUGテスト時の 3軸加

速度・角速度を腰部および両足部から計測し，このうち 21名を TUG テストの総所要

時間と歩行自立度によって自立高速(Independent Fast; IF)群 9名，自立低速
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(Independent Slow; IS)群 6名，監視低速(Monitored Slow; MS)群 6名の 3群に分

け，統計解析により比較した． 

 その結果，総所要時間および総歩数は，他の 2群と比べて IF群で有意に低く，MS

群と比べて IS群で有意に低かった．また 1回目の歩行相における前後方向の ACC

は，他の 2群と比べて IF群で有意に高かった．一方，歩行相の所要時間および歩数に

関しては，MS群と比べて IF群で有意に低かった．立ち上がり相におけるピッチ角，

1回目のターン相におけるヨー角は，他の 2群と比べて IF群でいずれも有意に高かっ

た．一方，2回目のターン相のヨー角に関しては，MS群と比べて IF群でいずれも有

意に高かった．このことから，慣性センサを用いた歩行解析は入院患者の歩行自立度

を判定するための評価になり得る可能性が示された． 

 第 2の研究では，急性期病院に入院中の患者 40名を対象に 10m歩行テストおよび

TUGテスト時の 3軸加速度・角速度計 8か所のデータを入力として Transformerモ

デルを作成した． 

 その結果，リーブワンアウト法により得られた歩行自立度分類の平均精度は 0.836

であり，理学療法士による評価結果と近いものであった．また入力に用いるセンサ数

を減らした結果，両手部と右足部の 3個では精度 0.795，右手部と右足部の 2個では

精度 0.736，右足部の 1個では精度 0.653を維持した．一方，モデルのパラメータを

調整しても，一部の患者で精度が低かった．このことから，慣性センサと

Transformerを用いた歩行解析は歩行自立度を客観的に評価できる可能性が示され

た． 

 

 最後に，第 6章において本論文の結論について記述する． 

 

 本論文では，頸髄不全損傷患者のリハビリテーション治療に向けた体幹機能評価お

よび歩行自立度評価に関する研究を行った．まず，新たな体幹機能評価に向けて頸髄

不全損傷患者を対象に，慣性センサと sEMGを用いて SLR運動解析を行い，統計解

析手法を用いて歩行自立度によって群間比較した結果について記述した．次に，運動

解析データから頸髄不全損傷患者と健常者を識別し，患者の重症度として歩行自立度

を評価する CNNモデルを作成し，その精度について記述した．さらに，客観的な歩

行自立度評価の確立に向けて，種々の疾患により急性期病院入院中の患者を対象に，

第 1の研究として慣性センサを用いて TUGテスト時の加速度・角速度データを計測
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し，統計解析手法を用いて TUGテストの総所要時間と歩行自立度によって 3群間で

比較し，第 2の研究として 10m歩行テストおよび TUGテスト時の加速度・角速度デ

ータから歩行自立度を評価する Transformerモデルを作成し，その精度について記述

した．これらの計測および解析方法を適用することで，SLR運動解析により頸髄不全

損傷患者の体幹機能障害および退院・転院時の歩行自立度を評価し，歩行解析により

リハビリテーション介入中の歩行自立度を客観的に評価することが可能となる．これ

により，頸髄不全損傷患者に対して入院後から退院・転院時までのリハビリテーショ

ン治療を経続的にフォローする評価システムが構築できる． 
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第1章 序論 

1.1 脊椎および脊髄の解剖学 

 脊椎または脊柱とは，二足歩行を行うヒトの体幹部を支持し，四肢からの力学的・

神経学的情報を脳に伝達するための重要な組織である．脊椎の機能として，体幹部の

支持性，脊椎の可動性，脊髄などの神経系の保護がある[1]．図 1.1に示したように，

脊椎は複数の椎骨から構成されており，頭側から尾側にかけて頸椎，胸椎，腰椎，仙

骨，尾骨といい，それぞれ 7個，12個，5個，5個，3～5個の椎骨がある．また頸椎

を例として図 1.2に示したように，個々の椎骨は椎体，棘突起，左右の椎弓，上・下

関節突起，椎弓根から構成されている．椎骨は靱帯，椎間板，関節，傍脊柱筋などに

より，すぐ近位および遠位の椎骨と連結した分節構造を示す．頸椎から尾骨までの高

さによってそれぞれの椎骨の形態が異なり，特有の運動性および支持性を有する．椎

体間は，線維軟骨から成る椎間板により連結されている．頭側から尾側にかけて走行

している靱帯として，椎体の前面には前縦靱帯，後面には後縦靭帯があり，棘突起間

には棘上靱帯および棘間靱帯が，椎弓間には黄色靱帯があり，椎骨間の安定性に寄与

する．また下関節突起は 1分節遠位の上関節突起とともに椎間関節を形成しており，

椎体間は椎骨の前方中央にある椎間板および後方左右にある椎間関節の計 3点により

安定した連結がなされている． 
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図 1.1 脊椎の構成 

 

図 1.2 頸椎における椎体の構造 
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 脊柱管とは，図 1.3に示したように椎体，左右の椎弓，上・下関節突起，椎弓によ

って囲まれた空間であり，この空間を中枢神経である脊髄が走行している．脊髄は運

動神経，感覚神経，交感神経と副交感神経から成る自律神経の集合である白質と神経

細胞の集合である灰白質から成り，中枢部の大脳皮質と末梢部の皮膚や筋などの間

で，運動や感覚などの情報を相互に伝達している[2]．灰白質の横断面のうち，前方に

突出した部位を前角，後方に突出した部位を後角といい，それぞれ運動性，感覚性の

神経細胞が多数集合している．脊髄は第 1頸椎の高さから始まって尾側に向かって走

行し，第 12胸椎から第 1腰椎の高さで円錐部となり，ここから遠位は馬尾と呼ば

れ，自律神経の一つである副交感神経を含んだ末梢神経になる．脊髄および馬尾は図

1.4に示したように，第 1頸椎の上部から第 5腰椎の下部までを走行しながら，脊髄

の側面から末梢神経である神経根を分岐している．よって，神経根は頸椎で左右 8

本，胸椎で左右 12本，腰椎で左右 5本あり，最終的にそれぞれ顔面および上肢，体

幹部，下肢前面，下肢後面の体表や筋に向かう．神経根は前角から分岐する運動神経

を含んだ前根と後角から分岐する感覚神経を含んだ後根から成り，すぐ遠位の椎体と

左右の椎間関節の間で集まり，脊髄神経節となる．脊髄神経節からは運動神経を含ん

だ前枝と感覚神経を含んだ後枝に分かれ，複数の高さから分かれた前枝または後枝が

集まって神経叢を作り，それぞれの神経叢から個々の末梢神経に分かれて体表や筋に

到達する．すなわち，1本の末梢神経が最終的に到達し支配する領域は，2～3分節な

ど複数の高さの脊髄から分岐している．末梢神経は，支配する領域に対して大脳皮質

からの運動を末梢に伝達し，受容した感覚を中枢である大脳皮質に伝達する．脊髄か

ら分岐した脊髄神経節から前枝および後枝までの走行を図 1.5に，脊髄の高さに対応

する神経支配領域を図 1.6に示す．脊髄から末梢神経に至るまでのいずれかで神経が

損傷されると，損傷される高さや部位，その程度によって中枢性麻痺か末梢性麻痺か

の病態，運動障害か感覚障害かの種類，四肢や体幹部などの身体部位，損傷後の経過

が異なる． 
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図 1.3 脊柱管の構成 

 

図 1.4 脊髄の構造 
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図 1.5 脊髄から前枝および後枝までの走行 

 

図 1.6 脊髄の神経支配領域 
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1.2 脊髄損傷の病態および疫学 

 脊髄損傷とは，脊椎に何らかの外傷が加わることで，脊柱管を走行する脊髄が損傷

され，損傷部以下の神経支配領域に様々な程度の運動機能および感覚機能障害，自律

神経機能障害が生じる疾患である．脊髄の損傷部位は，磁気共鳴画像の読影，運動お

よび感覚評価の結果と併せて診断され，部位によって頸髄損傷，胸髄損傷，腰髄損

傷，仙髄損傷と呼ばれる．このうち，頸髄損傷によって上肢および下肢の機能障害が

出現したものを四肢麻痺，胸髄以下の損傷によって下肢の機能障害が出現したものを

対麻痺と呼ぶ．運動および感覚障害の程度は，American Spinal Injury Association 

(ASIA)が提唱する ASIA Impairment Scale (AIS)という評価法によって行われ，最終

的には重症度が高い順に Grade Aから Eまでの 5段階で判定される[3]．AIS Grade

の判定では，まず第 4および第 5仙髄による神経支配領域の運動障害として肛門括約

筋の収縮を，感覚障害として肛門周囲の触覚および痛覚をそれぞれ評価する．運動，

感覚ともに脱失した状態を Grade A (完全麻痺)，運動は脱失しているが感覚は部分的

または完全に残存した状態を Grade B (感覚不全麻痺)と判定される．AIS Grade Aま

たは Bでは，損傷部以下のほぼ全ての神経支配領域で運動および感覚も完全に障害さ

れている症例が多く，完全に障害された部位の機能改善はほとんど見込めない．一

方，第 4および第 5仙髄レベルの運動および感覚がともに残存し，損傷部から 3髄節

以上遠位の神経支配領域で四肢の運動が残存した状態を Grade Cまたは D(運動不全

麻痺)と判定される．四肢の運動機能は，Key muscleと呼ばれる第 5頸髄から第 1胸

髄レベルの上肢 5筋，第 2腰髄から第 1仙髄レベルの下肢 5筋，左右計 20筋の筋力

をスコア 0から 5までの 6段階でそれぞれ評価する．上肢の合計スコアを Upper-

Extremity Motor Score (UEMS)，下肢の合計スコアを Lower-Extremity Motor 

Score (LEMS)と呼ぶ．損傷部以下の四肢の運動機能を評価し，スコア 3以上の筋が評

価部位に対して半数未満であった場合を Grade C，半数以上であった場合を Grade D

と判定される．またしびれなどの異常感覚は残存しているが，運動および感覚障害を

全く認めない状態を Grade E (正常)と判定される．大まかには Grade Aを完全麻痺，

Grade Bから Dを不全麻痺と呼び，どちらの病態でも患者の日常生活活動(Activity of 

Daily Living; ADL)に多大な支障をきたす． 
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 日本での脊髄損傷の発生状況を大規模に調べた先行研究は 2つあり，これらの結果

を表 1.1にまとめた．どちらも神経障害の重症度として Frankel分類を用いている

[4]．これは AIS Gradeと同じく Aから Eの 5段階で評価し，Aを完全麻痺，Bを感

覚不全麻痺，Eを正常と判定する．一方，Cおよび Dの判定方法が異なり，運動不全

麻痺かつ歩行不可能を C，歩行可能を Dと判定するため，筋力のスコアではなく歩行

能力によって結果が変わる．まず，1990年から 1992年までの 3年間の脊髄損傷患者

をそれぞれ 2000名以上，計 7471名解析した報告では，脊髄損傷の発生数は人口 100

万人当たり約 40人，男女比は約 5対 1と男性に多く発生し，受傷時の平均年齢は

48.6歳で 20歳と 59歳の 2つに発生のピークがあった[5]，損傷部位は頸髄の割合が

75.0 %と最も多く，病態は完全麻痺の割合が 33.7 %と最も多く，受傷原因は交通事故

の割合が 43.7 %と最も多かった．一方，2018年の脊髄損傷患者 4603名を解析した報

告でも，男女比は約 3対 1と男性に多く発生することは変わらないが，発生数は人口

100万人当たり 49人に増加し，平均年齢は 66.5歳に高齢化し，年齢の中央値は 70.0

歳で 70歳代のみに発生のピークがあった[6]．損傷部位は頸髄の割合が 88.1 %とさら

に増加し，病態は運動不全麻痺の割合が計 79.3 %と最も多く，受傷原因は転倒の割合

が 38.6 %と最も多かった．すなわち，近年は転倒による高齢者の頸髄不全損傷が増加

したことで，全体の患者数が増加している．高齢者は加齢に伴い，特に頸椎の脊柱管

が狭窄していることが多く，転倒などの軽微な外傷であっても脊髄損傷が発生しやす

い．また日本だけでなく，北米やヨーロッパなどの高齢化が進む地域においても，脊

髄損傷の受傷年齢が高齢化している[7]．世界で最も高齢化が進んでいる日本では，今

後もこの傾向が続くことが予想されるため，頸髄不全損傷患者に対する適切なリハビ

リテーションは重要である． 
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表 1.1 日本での脊髄損傷の発生状況 

 From 1990 to 1992 2018 

Registered patients number 7471 4603 

Incidence per million 40 49 

Gender (n) 1909 M, 7842 F 1170 M, 3403 F 

Age (years)   

Mean (SD) 48.6 (19.1) 66.5 (17.1) 

Median (IQR) None 70.0 (58.0, 79.0) 

Age of peak incidence Two peaks, at 20 and 59 years Single peak in 70s 

Frankel grade (n [%])   

A 2518 (33.7) 505 (11.0) 

B 1208 (16.1) 443 (9.7) 

C 1984 (26.6) 1509 (33.0) 

D 1761 (23.6) 2121 (46.3) 

Top three causes   

Traffic accident 4263 (43.7) 916 (20.1) 

Fall from a height 2818 (28.9) 1093 (23.9) 

Fall on level surface 1260 (12.9) 1763 (38.6) 

Level of injury (n [%])   

Cervical injury 7317 (75.0) 3903 (88.1) 

Thoracic/lumbar injury 2408 (24.7) 446 (10.1) 

M: male, F: female 

 

1.3 頸髄不全損傷のリハビリテーション治療および機能予

後 

 脊髄損傷受傷後は保存療法または手術療法が選択され，数か月にわたってリハビリ

テーションが行われる．一般に，完全麻痺である AIS Grade Aおよび感覚不全麻痺で

ある Grade Bでは，損傷部以下の運動機能障害が改善する可能性は少ない．このた

め，表 1.2に示したように，Zancolliのクラス分類に基づく損傷部位およびそれ以下

の四肢の残存機能によって獲得できる ADLレベルがある程度決まっており，これを

目標にリハビリテーションを進める[8]．一方，運動不全麻痺である AIS Grade Cまた

は Dでは，運動および感覚障害の程度に個人差があり，経過中に症状の改善が期待さ
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れる[9-11]．運動不全麻痺は近年増加している病態であり，Grade Aおよび Bと比べ

て機能評価に基づく目標設定の方法は確立されていない．臨床では，最も基本的な

ADLである歩行に着目されることが多く，最終的に歩行自立を獲得できるかが目標設

定において最も重要な焦点となる． 

 

表 1.2 Zancolliのクラス分類と獲得可能な ADLレベル 

損傷部 獲得可能な ADL レベル 

C1-3 自発呼吸不可能であり人工呼吸の管理を要す，電動車椅子の操作可能 

C4 人工呼吸器の管理から離脱可能，一部の机上動作可能 

C5 屋内平地にて車椅子駆動可能，自助具を用いて机上動作可能 

C6 C6A 一部の例で支持物を用いて寝返りおよび起き上がり動作可能 

 C6B1 寝返りおよび起き上がり動作可能，大半はベッドと車椅子の移乗可能 

 C6B2 支持物無しで寝返りおよび起き上がり動作可能，ベッドと車椅子の移

乗可能，大半はトイレおよび車の移乗および車への車椅子の積み込み

可能，ADL 自立の上限 

 C6B3 移乗動作はさらに容易に可能，一部の例で床から車椅子への移乗可能 

C7-T1 側方からの移乗動作可能， 

車椅子を用いた起き上がり・移動・移乗動作は完全に自立 

T2-L2 車椅子を用いた生活における ADLは全て自立， 

装具を用いて交互歩行可能だが実用性なし 

L3-4 杖および装具を用いて二点歩行または大振り歩行可能， 

生活の一部で実用的な歩行可能 

L5以下 より簡易な杖および装具を用いて歩行可能， 

長距離移動以外では実用的な歩行可能 

C: cervical spine, T: thoracic spine, L: lumbar spine 

 

 脊髄不全損傷患者の歩行自立度は，Spinal Cord Independence Measure (SCIM)と

いう ADL評価法[12-14]またはWalking Index for Spinal Cord Injury (WISCI)という

歩行能力評価法[15, 16]により評価される．SCIMは，入院中または在宅での ADLを

食事，入浴，更衣などの「セルフケア」，呼吸手段や排尿方法などの「呼吸と排泄管

理」，姿勢変換や車椅子移乗などの「移動(室内とトイレ)」，歩行手段や階段昇降など

の「移動(屋内と屋外，平らな所で)」の計 4パートに分け，パート内の各項目を 0点

から最大 15点で評価する．それぞれの点数が高いほど自立度が高いことを示し，全
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17項目の合計スコアを用いて ADLの自立度を評価する指標である．歩行に関するも

のは，項目 12の「屋内の移動」，項目 13の「まとまった距離の移動(10～100m)」，項

目 14の「屋外の移動(100m以上)」であり，表 1.3に示した通りそれぞれ最小 0点

「全介助を要する」から最大 8点「歩行補助具なしで歩行」の 9段階で評価する．こ

のうち項目 12のスコアに基づいて患者の歩行自立度を判定し，杖などの歩行補助具の

使用に関わらず歩行自立である 4点以上を歩行自立と定義した先行研究がいくつかみ

られる[17-19]．WISCIは表 1.4に示した通り，リハビリテーション場面における最大

歩行能力を最小 0点「立位ないし介助歩行ができない」から最大 20点「いかなる装

具・介助無しに，独歩で 10 m歩ける」の 21段階で評価する．日常生活での歩行を評

価する SCIMとは異なり，WISCIは歩行能力を 10 mでしか評価せず，平行棒の使用

や介助者の人数によってもスコアが変動する．よって，スコアに天井効果があるた

め，WISCIを用いて歩行自立度を判定した先行研究は少なく，歩行自立と定義するス

コアの基準は確立されていない． 

 

表 1.3 SCIMの項目 12から 14のスコア一覧 

スコア 動作レベル 

0 全介助を要する 

1 電動車椅子を必要とするか，または手動車椅子を操作するのに部分介助を要する 

2 手動車椅子で自立して移動する 

3 歩行時に監視を必要とする(器具の要否は問わない) 

4 歩行器または松葉杖で歩行(大振り・小振り歩行) 

5 松葉杖または T 字杖 2本で歩行(交互歩行) 

6 T字杖 1本で歩行 

7 下肢装具のみを必要とする 

8 歩行補助具なしで歩行 
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表 1.4 WISCIのスコア一覧 

スコア 動作レベル 

0 立位ないし介助歩行ができない 

1 装具下で 2 人の身体介助を要し，平行棒内で 10 m 未満歩ける 

2 装具下で 2 人の身体介助を要し，平行棒内で 10 m 歩ける 

3 装具下で 1 人の身体介助を要し，平行棒内で 10 m 歩ける 

4 装具無しで 1人の身体介助を要し，平行棒内で 10 m 歩ける 

5 装具下で身体介助無しに，平行棒内で 10 m 歩ける 

6 装具下で 1 人の身体介助を要し，歩行器で 10 m歩ける 

7 装具下で 1 人の身体介助を要し，2 本の Crutch で 10 m 歩ける 

8 装具無しで 1人の身体介助を要し，歩行器で 10 m 歩ける 

9 装具下で身体介助無しに，歩行器で 10 m歩ける 

10 装具下で 1 人の身体介助を要し，1 本の Crutch/Cane で 10 m 歩ける 

11 装具無しで 1人の身体介助を要し，2本の Crutch で 10 m 歩ける 

12 装具下で身体介助無しに，2本の Crutch で 10 m歩ける 

13 装具・身体介助無しに，歩行器で 10 m歩ける 

14 装具無しで 1人の身体介助を要し，1本の Crutch/Cane で 10 m歩ける 

15 装具下で身体介助無しに，1本の Crutch/Cane で 10 m 歩ける 

16 装具・身体介助無しに，2 本の Crutch で 10 m歩ける 

17 装具無しで 1人の身体介助を要し，独歩で 10 m歩ける 

18 装具下で身体介助無しに，独歩で 10 m歩ける 

19 装具・身体介助無しに，1 本の Crutch/Cane で 10 m 歩ける 

20 いかなる装具・介助無しに，独歩で 10 m歩ける 

 

 脊髄不全損傷患者の機能予後として，歩行自立に関連する因子を調べた先行研究は

いくつかある．まず受傷後約 1週間の脊髄不全損傷患者に対して，年齢，第 3腰髄お

よび第 1仙髄レベルの運動および触覚のスコアの計 5項目を用いて予測式を作成し，

6か月後の SCIMの項目 12が 4点以上を歩行自立として予測した報告がある[19]．結

果として，65歳未満かつ残りの 4項目の各スコアに重み付けした合計スコアが高いほ

ど，歩行自立となる確率が高かった．また受傷後 4～5か月の AIS Grade D の頸髄不

全損傷患者に対して，SCIMの項目 12，項目 14が 4点以上をそれぞれ屋内歩行自立

および屋外歩行自立として，UEMS，LEMS，歩行速度，WISCIのスコアなどとの関

連を検証した報告がある[18]．結果として，UEMSおよび LEMSが歩行自立と独立し

て関連しており，カットオフ値はそれぞれ 36.5点および 41.5点であった．同様に，
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受傷後 16～40日の AIS Grade Cまたは Dの脊髄不全損傷患者に対して，受傷後 6か

月以上のWISCIまたは 6分間歩行距離と関連する予測因子を調べた先行研究におい

ても，四肢麻痺および対麻痺患者のどちらの病態であっても LEMSのみが有意に関連

すると報告されていた[20]．さらに，単一の関連因子として年齢の影響を検討した先

行研究では，受傷後 6か月以上かつ退院時 LEMS 42点以上であった AIS Grade Dの

頸髄不全損傷患者に対して，受傷時の年齢から 59歳以下，60歳以上 69歳以下，70

歳以上の 3群に分けて歩行能力および歩行自立の割合を比較した報告がある[17]．そ

の結果，歩行能力を示す SCIMの項目 12，項目 14，WISCIのいずれのスコアも 70

歳以上の群で他の 2群と比べて有意に低かった．また SCIMの項目 12，項目 14が 4

点以上をそれぞれ屋内歩行自立および屋外歩行自立として，歩行自立の割合を比較し

た結果，どちらも 70歳以上の群で他の 2群と比べて有意に低かった．よって，これ

らの先行研究をまとめると，受傷時の年齢および LEMSが歩行自立に影響する主な因

子としてこれまでに報告されている．しかし，臨床では LEMSの改善度と歩行自立度

に乖離がみられ，体幹筋機能低下を疑う症例を経験する．近年の先行研究において

も，脊髄不全損傷患者の ADL獲得に向けて体幹機能の重要性が強調されており，脊

髄損傷に特化した体幹機能評価尺度がいくつか考案され，徐々に臨床での有用性も検

証されている[21-24]．したがって，頸髄不全損傷の機能予後予測においては，四肢だ

けでなく体幹も含めた運動機能の評価が必要である． 

 

1.4 研究目的および本論文の構成 

 本論文においては，前節までに述べた背景のもと，定量的な体幹機能評価として下

肢伸展挙上(Straight-Leg Raising; SLR)の運動解析手法を確立し，これを応用して歩

行解析手法を提案することを目的とする． 

 本論文の構成および各研究の概略について以下に略述する．また図 1.7に本論文の

構成を示す． 

第 1章 本研究の背景および研究内容について記述する． 

第 2章 頸髄不全損傷患者の体幹機能評価および歩行自立度評価の課題を記述する． 

第 3章 頸髄不全損傷患者の歩行自立度が SLR時の下肢・体幹筋活動に及ぼす影響に

ついて記述する． 

第 4章 SLR運動解析データと畳み込みニューラルネットワーク(Convolutional 
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Neural Network; CNN)モデルを用いた頸髄不全損傷患者の重症度分類について記述

する． 

第 5章 Timed Up-and-Go (TUG)テスト時の慣性センサデータを用いた群間比較につ

いて記述し，10m歩行テスト(10-Meter Walking Test; 10MWT)および TUGテスト時

の慣性センサデータと Transformerモデルを用いた患者の歩行自立度分類について記

述する． 

第 6章 本研究で得られた研究成果について総括する． 

 

図 1.7 本論文の構成 

  

 

第3章   不全損傷患者の歩行自立度がSLR時の 肢・
 幹筋活動に及ぼす影響

・慣性センサと表 筋電計を用いてSLRを計測
・歩行自立度に分けて2群 比較

第4章 SLR運動解析データを用いた  不全損傷患者の
重症度分類

・CNNモデルを用いて計測データの一部を解析
・患者と健常者の識別および患者の重症度評価

1. SLRの筋活動および
運動学的データ解明

第2章   不全損傷患者の 幹機能評価および
歩行自立度評価についての課題

第5章 慣性センサデータを用いた患者の歩行自立度分類
研究1

・慣性センサ3 を用いてTUGテストを計測
・TUGテストの所要時 と歩行自立度に分けて3群 比較
研究2

・慣性センサ8 を用いて10MWTとTUGテストを計測
・Transformerモデルを用いて歩行自立度を分類

2. 慣性センサデータを用いた
歩行解析手法の提案

第1章 序論

第6章 結論
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第2章 頸髄不全損傷患者の体幹機能評価およ

び歩行自立度評価の課題 

 本章では，本研究に至るまでの背景として，筋の解剖学および生理学，筋電図の計

測方法，体幹筋の解剖学および運動学，歩行の概要および評価方法について先行研究

の結果も含めて述べ，続いて頸髄不全損傷患者の体幹機能評価および歩行自立度評価

の課題を述べる． 

 2.1節では，新たな体幹機能評価として SLRの筋活動および運動学的データ解明の

必要性について述べ，さらに計測データから分類モデル作成の必要性について述べ

る． 

 2.2節では，客観的な歩行自立度評価の確立の必要性について述べる． 

2.1 SLR 時の筋活動および運動学的データ解明 

2.1.1 筋の解剖学 

 筋は，身体あるいはその一部の運動および姿勢の保持を制御する器官である．組織

学的に横紋筋と平滑筋に分かれ，横紋筋はさらに心筋と骨格筋に分かれる[25]．平滑

筋は血管壁や内臓器に存在し，これらの働きを調整している．心筋は心臓のみに存在

し，全身に血液を循環させるポンプとして作用する．骨格筋は全身に存在し，顔面，

四肢，体幹部などあらゆる身体運動に関わる．人体には約 400個の骨格筋があり，体

重の約 30 %を占める．筋はその 75 %が水，25 %が蛋白質で構成される．骨格筋は，

血管および神経を伴った多数の筋線維が結合組織によって包まれた器官である．筋の

基本的な形状は紡錘形であり，単一または複数の関節をまたいだ両端では筋線維がな

くコラーゲンという強固な結合組織から成る腱に移行し，骨または靱帯に付着する．

この付着部位のうち，頭側または身体の近位にあるものを起始，尾側または身体の遠

位にあるものを停止という．筋活動時には，筋収縮に伴ってトルクを発生させ，関節

の回転軸周りに体幹または四肢を変位させる．単一の筋収縮による運動だけでなく，

複数の筋が共同して同一方向の運動を行う場合にこれらの筋を協働筋と呼び，筋が互

いに反対方向の運動を行う場合を拮抗筋と呼ぶ．それぞれの骨格筋は，異なるタイプ

の筋線維から構成される．赤筋であるタイプ 1線維と白筋であるタイプ 2線維に分か
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れ，筋によってこれらの構成の割合が異なる．タイプ 1線維は，細くて発揮筋力は弱

いが筋持久力に優れており，体幹筋群やヒラメ筋などの坐位や立位の姿勢保持に関わ

る筋に多く認め，全体の 60～70 %を占める．一方でタイプ 2線維は，太くて発揮筋力

は強いが筋持久力に乏しく，上腕二頭筋や外側広筋などの大きなトルクを発生させる

四肢の関節運動に関わる筋に多く認め，全体の 50～60 %を占める． 

 骨格筋の微細構造を図 2.1に示す．骨格筋は，筋線維が結合組織から成る複数の膜

に包まれながら束ねられて筋束を作り，最終的には筋膜で包まれた機能的な連合体で

ある．この膜のうち，最も深層にあるものを筋内膜といい，筋線維の最小単位である

筋原線維の集合である筋線維それぞれと 200～250本の筋線維から成る第一次筋線維

束を包む．筋周膜は数本の第一次筋線維束から成る第二次筋線維束を包む．筋上膜ま

たは筋外膜は第二次線維束の集合を包み，さらにその外側を強靭な筋膜で包む． 

 

図 2.1 骨格筋の微細構造 

 

 筋原線維は，顕微鏡による観察所見から暗い A帯と明るい I帯に分かれる．A帯の

中央にはやや明るいH帯があり，その中心には暗いM線がある．I帯は暗く細い Z線

で分けられる．隣接する Z線で作られる分節を筋節またはサルコメアと呼び，長さは

2～3 μmである．サルコメアは筋原線維を構成する，筋収縮時の一つの単位である．

図 2.2に示したように，筋原線維は太さの異なる 2種類の筋フィラメントから構成さ

れる．太いフィラメントは主にミオシンから成り，A帯を占める．細いフィラメント

はアクチンとそれに結合するトロポミオシンおよびトロポニンから成り，一端は Z線

 

 

 

  ・    
筋  

筋  

筋  

筋  

第  筋   
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に繋がり，隣り合う I帯を作り，他端は A帯の中にある．すなわち，I帯はアクチン

フィラメントのみ，A帯はアクチンおよびミオシンフィラメント，H帯はミオシンフ

ィラメントのみである．このうち，A帯では 1本のミオシンフィラメントの周りを 6

本のアクチンフィラメントが取り囲むように並んでいる． 

 

図 2.2 筋原線維の構造 

 

 筋原線維の周囲は，筋小管系と呼ばれる網状の膜に包まれており，図 2.3に示した

ように筋小胞体と横行小管または T管という 2つの膜様構造から成る．筋小胞体は筋

原線維を取り巻く円柱状の鞘のような膜系の管と槽から成り，筋原線維と縦断的に繋

がる．筋小胞体の両端を終末槽と呼び，カルシウムイオンを貯蔵している．T管は筋

細胞膜の管状の折れ込みであり，筋原線維と縦断的および横断的に繋がる．筋原線維

に沿って規則的な間隔で存在し，細胞外空間と繋がって筋細胞膜から細胞内に続いて

おり，ナトリウムイオンの移動により発生した活動電位を筋小胞体まで伝える．活動

電位が発生し，T管が脱分極すると筋小胞体からカルシウムイオンが放出されて筋収

縮が起こる． 
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図 2.3 筋小管系の構造 

 

2.1.2 筋活動の生理学 

 骨格筋の活動は，脊髄の前角に存在するアルファ運動ニューロンが興奮し，これが

末梢神経を介して筋に伝わることで起こる[26]．この情報伝達は細胞膜に生じる膜電

位の変化により引き起こされる．筋線維は筋細胞膜によって包まれており，この膜に

は特定のイオンが細胞内外を移動できるチャネルを持つ．イオンの移動は細胞内外の

イオン濃度勾配によって起こる．まず運動ニューロンによる興奮は，脱分極として末

梢神経の末端にある神経筋接合部に伝えられ，そこでアセチルコリンが放出されるこ

とで筋線維の脱分極，それに続く再分極によって活動電位を引き起こす．具体的に

は，アセチルコリンによる筋線維への刺激は，筋細胞膜のナトリウムイオンの透過性

を高めて筋線維内にナトリウムイオンが流入し，急激な脱分極を引き起こす．この脱

分極により発生した活動電位は，T管を介して筋線維内の全ての筋原線維に伝播し，

筋小胞体からカルシウムイオンが放出される．カルシウムイオンは筋フィラメントに

拡散して細胞内のカルシウムイオン濃度が上昇し，図 2.4に示したようにカルシウム

イオンはトロポニンと結合する．これによりアクチンとトロポニンの結合が弱まり，

アクチンとミオシンが結合してクロスブリッジを形成する．クロスブリッジを形成す

ると，ミオシンの頭部が回転してアクチンはミオシンに沿って動き，Z線の間隔が短

縮することで筋は収縮し，この際に張力が発生する．その後，筋小胞体によってカル
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18 

 

シウムイオンが再度取り込まれ，筋細胞膜のナトリウムイオンの流入が減少し，カリ

ウムイオンが流出することで急激な再分極が起こる．この筋小胞体による再取り込み

と再分極によって，カルシウムイオンはトロポニンから解離し，アクチンとミオシン

の結合も解離して筋は弛緩し，元の状態に戻る．この一連の筋収縮過程を興奮-収縮連

関といい，筋収縮時に細いアクチンフィラメントが太いミオシンフィラメント上を滑

走する原理を滑走説という． 

 

図 2.4 筋収縮の滑走説モデル 

 

2.1.3 筋電図の概要 

 筋細胞膜のイオンチャネルの移動により筋収縮時に発生する活動電位を筋電位とい

い，筋電位を記録および表示したものが筋電図(Electromyography; EMG)である[27, 

28]．EMGの導出方法は，使用する電極によって 2つに大別される．1つは，筋線維
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の走行に沿って皮膚表面に表面電極を 2枚貼付する方法であり，これにより記録およ

び表示されたものを表面筋電図(Surface Electromyography; sEMG)と呼ぶ(図 2.5)．

sEMGは非侵襲的に計測できるため，スポーツやリハビリテーションなどの動作を分

析する人間工学において用いられており，健常者だけでなく患者を対象にした先行研

究も多い．sEMGの欠点としては，電極と筋の間にある皮膚や皮下組織を介して記録

されるために筋電位が微弱であること，深層にある筋や電極のサイズに対して小さな

筋を計測することが困難なこと，特定の筋を選択的に計測することが困難なこと，運

動に伴う筋の収縮や弛緩により貼付部位の皮下で筋が移動すると別の筋を計測する可

能性があることなどが挙げられる． 

 

図 2.5 sEMGの計測機序 

 

 もう 1つの EMG の導出方法は，筋内に先端の直径が約 0.5mmの針電極を直接刺

入する方法であり，これにより記録および表示されたものを針筋電図(Needle 

Electromyography; nEMG)と呼ぶ(図 2.6)．nEMGは侵襲を伴う計測であるが，表面

電極と比べて刺入部の筋電位を直接的かつ選択的に記録でき，深層の筋に対しても計

測できるため，医師による神経筋疾患の診断などの臨床分野において用いられる．一

方で，刺入部以外の筋電位は計測できないことも nEMGの欠点である．運動時の

EMGを計測する目的で nEMGを用いた先行研究も散見されるが，侵襲を伴うために

健常者を対象にしたものがほとんどであり，患者を対象にした場合もごく少数での報

告しかなく，積極的な臨床応用は難しい． 
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図 2.6 nEMGの計測機序 

 

2.1.4 表面筋電図の計測および解析方法 

 前節の内容を踏まえて，本節では臨床での応用が可能な sEMGについて，さらに詳

細な計測および解析方法を述べる．デジタル筋電計を用いた sEMGの出力方法とし

て，表面電極によって得られた筋電位は，図 2.7に示した筋電計内の機器を介して

sEMGとして出力される．具体的には，増幅器によって入力信号に混入している商用

の交流雑音をコモンモード除去比(Common Mode Rejection Ratio; CMRR)に応じて，

皮膚と電極間の接触インピーダンスを入力インピーダンスに応じてそれぞれ低減し，

微弱な筋電位を増幅させ，アナログフィルタで設定された周波数範囲の筋電位を抽出

し，アナログ・デジタル変換器(A/D変換器)によってサンプリング周波数に応じて

sEMGが出力される．筋電計の CMRR，入力インピーダンス，フィルタの種類および

遮断周波数，サンプリング周波数は機種によって異なるため，得られる sEMGの質は

変動する．また，同時に計測可能な筋のチャネル数も機種によって異なり，ノートパ

ソコンなどの筋電計を操作するための端末との接続方法は有線と無線に分かれる．

sEMGは 6 Hz以上 500 Hz以下の周波数成分を有し，成分の大きさは主に 10 Hz以

上 250 Hz以下にある[28]．このため，ナイキスト周波数を考慮すると，筋電計のサン

プリング周波数は 1000 Hz以上が推奨される．前述した sEMGの欠点のうち，筋電

位が微弱である点に関しては，電極を貼付する前にアルコール綿や専用のペーストを

用いて適切な皮膚処理を行い，皮膚と電極間の接触インピーダンスをできるだけ低下

させる必要がある．また特定の筋を選択的に計測できない点に関して，隣接する筋か
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らの筋電位が混入することをクロストークという．クロストークを低減して特定の筋

の sEMGを選択的に計測するために，全身の筋ごとに適切な電極貼付部位がいくつも

のガイドラインや先行研究において提唱されている[29-32]．また電極のサイズと電極

間距離もクロストークに影響を及ぼす．電極のサイズを大きくする，または電極間距

離を長くすると，貼付部位や計測範囲の面積も大きくなるためにクロストークが増加

し，筋電位の高周波帯域の成分を記録することが困難になる．一方，電極のサイズを

小さくすると皮膚と電極間の接触インピーダンスが増加して筋電位を記録する際にノ

イズが混入しやすく，電極間距離を短くすると筋電位の振幅が減少し，発汗などによ

り電極間の短絡を生じる可能性がある．これらの利点と欠点を考慮して，手指などの

ごく小さな筋を除いて，電極のサイズは 1～2 cm，電極間距離は 1～2 cmに統一して

貼付することが推奨されている[33]． 

 

図 2.7 sEMGの出力方法 

 

 計測された sEMG の原波形は，安静時の振幅は平均 5 μV以下，活動時は最大 5000 

μVにて正と負の両方向に変動しており，その平均値はほとんど 0である．原波形から

は筋活動の有無や時系列変化の概要を把握できるが，sEMGに含まれる情報を定量的

に評価するためには，以下に述べる信号処理をした上で解析する必要がある．sEMG

の解析は，量的因子，時間因子，周波数因子の 3つに大別して行われる．まず量的因

子の解析では，sEMG の振幅の程度を扱う．振幅が大きいほど筋電位が大きい，すな

わち筋力が強く発揮されていることを示す．原波形は正と負の両方に変動しているた

め，絶対値に変換して正の値に変換する全波整流化，または 50～100 msごとに二乗

平均平方根(Root Mean Square; RMS)を算出することで，負の値を全て正の値に変換

する(図 2.8)．その後，特定の区間での平均振幅または積分値を算出する．得られた値

は筋や個人によって異なるため，条件間や群間で振幅の程度を比較するためには，値

を正規化する必要がある．これは，比較したい運動課題とは別に運動時の sEMGを記
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録して振幅を算出し，この値で運動課題の振幅を除すことである．正規化の対象とし

て最もよく用いられる運動は，2～3秒間の最大随意収縮(Maximum Voluntary 

Contraction; MVC)であり，MVCで除した振幅を%MVCという[25-28, 34]．これに

より，各対象者においてMVC時の sEMGを 100 %として，運動課題ではどの程度の

筋力を発揮したのかを推定できる．しかし，患者では基礎疾患や身体的負担により

MVCを行えない場合があるため，MVCよりも筋力発揮が少ない最大下運動を用いて

正規化する方法や，運動課題中に得られた最大振幅を用いて正規化する方法などで代

替される[35-39]．いずれの方法も，MVCと比べて正規化の対象とした運動がどの程

度の筋力発揮を要する運動であったかを対象者間で統一できない点が問題である． 

 

図 2.8 sEMGの振幅解析例 

 

 次に時間因子の解析では，sEMGの振幅を時間軸に沿って解析する．代表的な解析

項目は，筋活動開始時間である．これは，安静時からどの時点で筋活動を開始したか

を sEMGの変化から特定し，運動課題における筋の活動順や群間の差異を評価する．

具体的には，運動開始前の安静時も含めて sEMG を記録しておき，安静時の平均振幅

に標準偏差の 2～3倍を加えた値を閾値として，この値を越えた時点を筋活動開始と判

定する方法である[40-42]．先行研究によって，筋活動を判定するための安静時の解析

区間，閾値，閾値を越えたサンプル数の定義は異なる．また sEMGとともに運動開始

の合図や圧センサなどを用いて実際の関節運動開始時間も計測することで，より詳細
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な評価が可能になる．これらを併せて解析した結果，対象者に合図として音や光によ

る刺激を与えてから筋活動を開始するまでの時間を筋電図反応時間(Premotor Time; 

PMT)，合図から運動開始までを反応時間(Reaction Time; RT)，筋活動開始から運動

開始までを電気力学的遅延(Electromechanical Delay; EMD)または運動時間(Motor 

Time; MT)という(図 2.9)[43-47]．刺激に対しては，先に筋活動が開始してから筋収縮

によって筋に張力が発生し，その張力が一定以上になってから関節運動が開始される

ため，PMTは RTよりも短い．すなわち，PMTと EMDまたはMTの和が RTにな

る．対象筋や運動課題によっても結果は変動するが，健常者において PMTは約 200 

ms，EMDは約 50 msと報告されている[43-47]． 

 

図 2.9 sEMGの時間因子解析例 

 

 最後に周波数因子の解析では，筋電位の信号変化を時間領域から周波数領域に変換

する．これは，運動課題において筋疲労の程度や動員される筋線維のタイプを評価す

る．筋活動によって筋疲労が生じると，筋電位に含まれる高周波帯域の成分が低下
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し，低周波帯域の成分が増加すると報告されている[48, 49]．疲労に伴い筋電位の周波

数成分が変化する原因はいくつかあるが，最も直接的に関係するものは，通常は 3～6 

m/sである筋線維伝導速度が低下することである[50]．周波数解析によって得られる

周波数ごとの振幅に対して，中央周波数または平均周波数が筋疲労の評価指標として

よく用いられる[48, 49]．この 2つの指標のうち，中央周波数は高周波帯域に含まれる

ノイズの影響をより受けにくいと報告されている．また動員される筋線維はサイズの

原理に従い，まず細い筋線維であるタイプ 1線維から動員され，続いて運動負荷の増

加に伴い太い筋線維であるタイプ 2線維が動員される．筋線維によって支配される末

梢神経の本数や活動電位の頻度が異なるため，周波数を低周波数から高周波数までに

分けて解析することで，タイプ 1と 2線維のどちらが主に動員されたかを評価でき

る．先行研究によって周波数の定義は異なるが，50 Hz以下の低周波数帯域ではタイ

プ 1線維が関与し，100 Hz以上の高周波数帯域ではタイプ 2線維が関与し，これらの

間の中周波数帯域では両者のタイプが関与すると報告されている(図 2.10)．すなわ

ち，同じ運動課題であっても対象者の筋機能によって動員される筋線維のタイプが変

化する可能性がある．周波数解析の手法としては，ハミング窓やハニング窓などを用

いた高速フーリエ変換，マザーウェーブレットとしてモルレーやメキシカンハットな

どを用いた離散または連続ウェーブレット変換が用いられる． 

 

図 2.10 sEMGの周波数と筋線維のタイプ 

 

 以上のことから，計測した sEMGを解析することで，運動課題における筋活動量，
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筋活動を開始するタイミングとその順序，筋疲労の程度，動員される筋線維のタイプ

などが評価できる． 

 

2.1.5 体幹筋群の解剖学および運動学 

 体幹筋群は腰椎および骨盤の安定性制御において重要である．筋による安定化のシ

ステムとして，体幹筋群はその機能によってローカル筋とグローバル筋の 2つに分類

される[51-53]．ローカル筋とは，起始または停止が腰椎に直接付着する筋であり，体

幹部の深層を走行し，腰椎の分節的安定性を制御する．すなわち，四肢および脊椎運

動時に土台として関節の安定性に寄与する．一方，グローバル筋とは，脊椎に直接付

着しない筋であり，複数の分節間を横断して体幹部の表層を走行し，脊椎運動時にト

ルクを発生させて運動方向を制御する．これら 2つのシステムが相互に作用すること

で，腰椎および骨盤の安定化に寄与し，体幹部の剛性が増加する[54, 55]．なお，大腰

筋も胸腰椎に付着しているが，停止が大腿骨の小転子に付着することから股関節屈曲

筋として考えられており，最初の報告ではローカル筋とグローバル筋のどちらにも含

まれていなかった．しかし，最初の報告以降，大腰筋の解剖学および運動学を解析し

た先行研究の結果から，大腰筋もローカル筋として腰椎および骨盤の安定化に寄与す

ることが報告されている[56-59]．これらの先行研究をまとめて，ローカル筋およびグ

ローバル筋の一覧を表 2.1に示す． 

 

表 2.1 ローカル筋およびグローバル筋の分類 

ローカル筋 グローバル筋 

腹横筋 腹直筋 

内腹斜筋(胸腰筋膜付着線維) 外腹斜筋 

腰方形筋の内側線維 内腹斜筋 

多裂筋 腰方形筋の外側線維 

胸最長筋の腰部 胸最長筋の胸部 

腰腸肋筋の腰部 腰腸肋筋の胸部 

横突間筋  

棘間筋  

(大腰筋)  
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 ローカル筋およびグローバル筋の中で，先行研究においてよく評価される筋の詳細

を以下に述べる．腹直筋(Rectus Abdominis; RA)は正中にあり，腹部にある腹筋群の

中で最も表層を走行し，第 5～7肋軟骨および胸骨の剣状突起から恥骨に付着する．作

用は，腰椎屈曲および骨盤後傾であり，グローバル筋として大きなトルクを発生させ

る．外腹斜筋(External Oblique; EO)は，左右ある側腹筋群の中で最も表層を走行

し，第 5～12肋軟骨から腸骨稜および腹直筋鞘に付着する．作用は，一側であれば体

幹の運動側側屈および対側回旋，両側であれば体幹屈曲および骨盤後傾である．内腹

斜筋(Internal Oblique; IO)は，側腹筋群として EOよりも深層を走行し，胸腰筋膜，

腸骨稜，上前腸骨棘，鼠経靱帯から第 10～12肋骨下縁および腹直筋鞘に付着する．

作用は，一側であれば体幹の運動側側屈および回旋，両側であれば体幹屈曲，骨盤後

傾，腹圧の上昇，胸腰筋膜の緊張である．腹横筋(Transversus Abdominis; TrA)は，

腹筋群の中で最も深層を走行し．第 7～12肋軟骨，胸腰筋膜，腸骨稜，鼠経靱帯から

腹直筋鞘に付着する．TrAは胸郭下縁から横断方向に走行する上部線維，胸腰筋膜を

介して腰椎に付着している中部線維，腸骨稜と鼠経靱帯から起始する下部線維の 3つ

に分かれる．作用は，一側であれば体幹の運動側回旋，両側であれば骨盤後傾，腹囲

の減少，腹圧の上昇，胸腰筋膜の緊張である．TrAおよび IOによる胸腰筋膜の緊張

は腰椎の安定性制御に大きく関与し，さらに TrAは仙腸関節の安定化にも寄与する重

要な筋である．多裂筋は，背部にある脊柱起立筋群の中で最も内側を走行し，特に腰

部多裂筋(Lumbar Multifidus; LM)は個々の腰椎横突起または仙骨から 2～4分節上位

の棘突起に付着する筋束の集合である．作用は，一側であれば腰椎の運動側側屈およ

び対側回旋，両側であれば腰椎伸展および骨盤前傾である．筋束が分節的に付着する

LMは，特に腰椎の分節的安定性に寄与し，腰椎の剛性を増加させる重要な筋であ

る．大腰筋(Psoas Major; PM)は，第 12胸椎～第 4腰椎の椎体および椎間板から起始

する前部線維，第 1～5腰椎の横突起から起始する後部線維に分かれ，どちらの線維も

腸骨筋と併せて腸腰筋となり，大腿骨の小転子に付着する．作用は，一側であれば股

関節屈曲および外旋，腰椎の運動側側屈，両側であれば腰椎伸展である．特に PMの

後部線維は，腰椎が伸展位，すなわち前弯位であれば腰椎伸展および側屈に作用し，

腰椎の安定化に寄与する[60-64]． 

 健常者を対象に，sEMGおよび nEMGを用いてローカル筋の筋活動を評価した先

行研究から，筋活動開始時間の重要性が報告されており，ローカル筋は四肢の運動に

先行して活動を開始するフィードフォワード機能を有する．まず立位において，TrA

は一側の上肢屈曲および伸展運動時に主動作筋である三角筋に先行して活動を開始

し，LMは伸展運動時にのみ先行して活動を開始したと報告されている[65]．また立位



27 

 

において両上肢に対して瞬間的に重錘負荷を加えた先行研究では，対象者に負荷を与

えるタイミングを事前に伝えると，伝えなかった条件と比べて負荷を与える前から

LMが活動を開始し，与えた直後から早期に IOおよび EOが活動を開始した[66]．同

様に，立位において TrA，EO，IOは一側の下肢屈曲，外転，伸展運動時にそれぞれ

の主動作筋に先行して活動を開始し，RAは伸展運動時にのみ，LMは屈曲運動時にの

み先行して活動を開始したと報告されている[67]．また腹臥位での股関節伸展運動に

おいても，主動作筋である大殿筋に先行して両側の LMが活動を開始し，もう一方の

主動作筋である半腱様筋と同等のタイミングであったと報告されている[68]．以上の

結果から，ローカル筋の中でも腹部の深層を走行する IOおよび TrAは四肢の運動方

向に関わらず主動作筋に先行して活動を開始し，背部の深層を走行する LMは四肢の

屈曲または伸展方向にのみ先行して活動を開始することで，関節運動に備えて腰椎の

安定性を増加させるフィードフォワード機能を有する． 

 一方，健常者と比べて慢性疼痛を有する患者ではこれらの筋活動開始が遅延したと

報告されている．具体的には，立位において一側の下肢屈曲運動時の EMGを解析

し，健常群と比べて一側の仙腸関節痛を有する患者群は IO，LMの筋活動開始が遅延

し，さらに患者群では健側よりも患側の下肢運動時により遅延したと報告されている

[69]．また立位において一側の体幹回旋運動時の EMGを解析した先行研究では，健

常群と比べて慢性腰痛を有する患者群は対側 EOの筋活動開始が遅延したと報告され

ている[70]．さらに，変形性股関節症に伴う慢性疼痛のために人工股関節全置換術を

施行後 6か月以上の患者群においても，腹臥位において患側の下肢伸展運動時に LM

の筋活動開始が遅延し，骨盤の回旋角度が小さかったと報告されている[71]．これら 3

つの先行研究はいずれも sEMGのみを計測したため，侵襲を伴う nEMGを用いた

TrAの結果は不明であるが，IOや LMと同様に患者群で筋活動開始が遅延すると予想

される．これらのことから，慢性疼痛患者は四肢の関節運動に対するローカル筋のフ

ィードフォワード機能が低下しており，腰椎の安定性が少ない状態で運動を行ってい

る．これは疼痛が体幹筋の機能低下を引き起こしたのか，筋機能低下に伴う関節の不

安定性が疼痛を引き起こしたのか，その詳細な因果関係は不明である．しかし，この

ような患者の疼痛および体幹筋機能を改善するために，運動療法によってローカル筋

のフィードフォワード機能を再獲得する必要がある．さらに，健常者では歩行時のほ

ぼ全ての時間にわたってローカル筋が活動し，走行時にはローカル筋に加えて腹直筋

などのグローバル筋の活動も増加したと報告されている[72]．よって，体幹筋機能の

改善は安定した移動能力を再獲得する上で重要である． 
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2.1.6 脊髄損傷患者における体幹筋機能評価 

 前節で述べたように，体幹筋群はその付着部位から想定される作用だけでなく，

様々な四肢の関節運動時にも併せて活動するため，安定した動作を行う上で重要であ

る．体幹筋群の機能評価法はいくつかあるが，臨床において最も一般に用いられる指

標として，最大筋力を評価する徒手筋力テスト(Manual Muscle Test; MMT)がある．

MMTは，体幹だけでなく頸部や四肢も含めた全身の筋を評価できる．このテストで

は，従重力位または抗重力位で関節運動を行わせ，さらに検査者が徒手抵抗を加えて

その最大筋力を 0から 5の 6段階で評価する．最大徒手抵抗に抗して抗重力位を保持

できた際に 5と判定されるが，抵抗の程度は検査者の主観に依存するため，近年はハ

ンドヘルドダイナモメーターを用いて定量的に評価されることも多い．どちらも体幹

の項目は，体幹屈曲，伸展，回旋の 3種類あり，それぞれ腹直筋，脊柱起立筋群，

内・外腹斜筋の筋力を評価する．テストは単一の関節運動であるが，最大運動時には

複数の筋活動を伴うため，総合的な体幹筋群の筋力を反映しており個別性に欠ける． 

 そこで，姿勢や動作を用いた体幹筋群の機能評価法として，脊髄損傷患者を対象に

した指標は主に 3つ報告されている[72]．まず坐位のバランス機能を評価する 2つの

指標として，Sitting Balance Measure (SBM)および Assessment Tools for 

Measuring Unsupported Sitting (ATMUS)がある．SBMは，背もたれのない端坐位

保持，閉眼での保持，端坐位を保持しながら後方に振り向く体幹回旋動作などの計 16

項目を評価する指標である[21]．それぞれの項目に対して，上肢の使用度に応じて 0～

3点でスコアを付け，合計スコアが高いほど坐位のバランス機能が高いことを反映す

る．SBMは高い内的妥当性および内的整合性があったと報告されている．ATMUSも

同様に，端坐位を保持しながら体幹部を傾倒する動作や上肢でのリーチ動作，衣服の

着脱動作などの計 6項目を評価する指標であり，合計スコアが高いほど坐位のバラン

ス機能が高いことを反映する[22]．SBMとはスコアの付け方が異なり，実際のリーチ

距離も考慮される．ATMUSは基準関連妥当性が示されており，各項目の再検査信頼

性係数は goodから excellentと高かったと報告されている．一方，これら 2つの指標

では検者間および検者内信頼性は検証されていない．3つ目の指標として Clinical 

Trunk Control Test (CTCT)がある[23]．CTCTは，端坐位保持や上肢でのリーチ動作

だけでなく，寝返りや起き上がり動作も含めた計 13項目を評価する．リーチ動作も含

めた全ての項目に対して，上肢の使用度に応じて 0～1点または 0～2点でスコアを付

け，合計スコアが高いほど体幹機能が高いことを反映し，十分な体幹機能を有すると

判定するためのカットオフ値も報告されている．SBMと同様に，CTCTでも高い内的

整合性があったことに加えて，再検査信頼性係数および検者間信頼性は excellentと高
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く，SCIMとの間に高い構成概念妥当性があったと報告されている．また CTCTと機

能予後の関連として，脊髄損傷患者を対象に急性期に評価した CTCTのカットオフ値

に基づいて体幹機能良好群と不良群に分け，SCIMを用いて 12か月後までの歩行自立

度および ADLレベルを継続して評価した結果，良好群は 12か月時点で歩行自立およ

び ADL自立となる割合が不良群よりも約 2.8倍高かったと報告されている[74]．さら

に，脊髄損傷患者の体幹部に加速度センサを装着して CTCTの各項目における信頼性

や妥当性を検証した結果，課題の難易度が高いと加速度の信頼性は低下するものの，

全体として高い信頼性，妥当性，感度を有していたと報告されている[75]．よって，

これら 3つの指標の中では，CTCTのみ開発者による追加の研究が現在も行われてい

る． 

 一方，頸髄不全損傷患者は上肢の運動障害により，これらの指標に含まれる上肢

でのリーチ動作が困難な症例が少なくない．そこで，一般にバランス機能評価として

用いられる立位でのファンクショナルリーチテストを改変し，これを脊髄不全損傷患

者の体幹機能評価として用いた先行研究もある．このテストは端坐位にて一側上肢で

の最大リーチ動作を行わせるが，手指の伸展や上肢の挙上ができない症例では，別の

骨指標を用いてリーチの距離を計測する方法を提唱した[76, 77]．リーチ動作が困難な

症例に対する代替の評価方法を含め，日本で頸髄不全損傷患者が増加している背景を

考慮して，日本人の理学療法士が新たに開発した体幹機能評価指標として Trunk 

Assessment Scale for Spinal Cord Injury (TASS)がある．TASSは，端坐位保持や体

幹回旋動作などのこれまでの指標と同様の項目に加え，リーチ動作では手指だけでな

く肩峰の移動距離を計測することでも評価可能である[24]．計 7項目に対して，上肢

の使用度や課題の達成度に応じて 0点から最大 6点で評価し，合計スコアが高いほど

体幹機能が高いことを反映する．TASSは高い検者間信頼性があったことに加えて[24, 

78]，合計スコアと入院 1か月後および退院時の ADLレベルに弱から中程度の相関が

あり[79]，臨床的に有意なスコアの変化であるMinimal Clinically Important 

Differenceが算出され[79]，歩行自立と関連するカットオフ値も報告されている[80]．

しかし，いずれの指標においても，寝返りや端坐位などの姿勢および動作を評価する

ため，安静度の制限や疼痛などにより離床が制限されやすい急性期には実施できない

ことが多い．また前節で述べた体幹筋群の活動様式を考慮すると，四肢と体幹の筋が

協働して活動するような運動を評価する必要がある． 
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2.1.7 頸髄不全損傷患者における SLR運動解析 

 体幹筋群の活動様式を考慮し，急性期においても実施可能な頸髄不全損傷患者に対

する新たな体幹機能評価として，下肢および体幹筋の複合的な運動である SLRに着目

した．SLRとは図 2.11に示した通り，ベッド上の背臥位にて膝関節伸展位を維持し

ながら行う一側下肢の挙上運動である．臨床では，比較的容易に実施可能な汎用性の

ある下肢機能評価として以前から用いられている．例えば，大腿骨頸部骨折術後の患

者では SLR獲得が杖歩行練習の開始基準に設定されており[81]，脳血管障害患者では

SLR獲得の有無で退院時の歩行能力に差があったと報告されている[82]． 

 

図 2.11 SLR の概要 

 

 健常者を対象に EMGまたは超音波画像診断装置を用いて SLR時の筋活動を評価し

た先行研究によると，運動側は主動作筋である大腿直筋(Rectus Femoris; RF)に加え

て長内転筋および腸骨筋も同時に活動し[56, 83-85]，これらの筋による股関節屈曲時

の骨盤前傾に抵抗するために，対側の大腿二頭筋(Biceps Femoris; BF)[83, 86-89]，両

側の PM[40, 83, 84, 86, 89, 90]，EO[84-88, 91]，IOおよび TrA[40, 56, 83, 85, 88, 

91-96]などの対側の下肢後面筋や両側の体幹筋群の活動によって骨盤帯を安定化させ

る．これは RF，BF，体幹筋群が骨盤の構成体である腸骨，坐骨，恥骨，仙骨のいず

れかに付着しており，骨盤の前傾または後傾に作用することで骨盤帯を安定化させる

ためである[97-101]．また重錘を負荷した SLR時には，運動側の RF，両側の EO，

IO，RAの筋活動がさらに増加したと報告されている[102]．SLR時に活動するこれら
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の下肢および体幹の筋活動量や左右差は筋によって異なり，先行研究の結果をまとめ

ると対側の BF，両側の PM，運動側の EO，運動側優位に両側の IO および TrAが主

に活動すると考えられる． 

 また腰痛や産後の骨盤帯痛などの慢性疼痛を有する患者を対象に，SLR時の筋活動

を評価して健常者と比較した先行研究もいくつもある．その結果，健常群と比べて患

者群は SLR時に運動側の RF，IOおよび TrA，両側の PM，EOの筋活動量が増加し

[91, 103, 104]，対側の IOおよび TrAの筋活動量が低下し[92, 93]，IOは左右非対称

性に活動した[84, 93]と報告されている．また患者群は，SLR時に同側の長内転筋[85]

や IO[42, 94]の筋活動開始が遅延したことも報告されている．一方，患者群で運動側

の EOの筋活動量が低下したという報告もあり[85]，BFについては患者を対象に計測

した報告は現在のところみられない．さらに，骨盤ベルトの装着，徒手による圧迫，

呼吸様式の変化により患者の骨盤帯を圧迫することで，SLR時の下肢および体幹の筋

活動量はわずかに低下あるいは変化しなかったが，対象者の自覚的な困難さが軽減し

たと報告されている[83, 88, 105-107]．これらのことから，慢性疼痛患者は体幹筋群

の機能低下により，SLR開始前に骨盤帯を安定化させること，SLR時に骨盤帯の安定

化を維持することが困難と考えられる．右下肢を例として，先行研究で報告されてい

る健常者および慢性疼痛患者の SLR時に活動する筋とその活動量を図 2.12に示す． 
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図 2.12 健常者および慢性疼痛患者における SLR時の筋活動量 

 

 したがって，全身性の運動機能障害を来たす頸髄不全損傷患者では，これらの所見

がさらに明瞭化し，患者の ADLレベルによっても変化することが予想される．よっ

て，頸髄不全損傷患者における SLR運動解析は，下肢と体幹筋による協働運動を評価

し，従来よりも早期に機能予後を予測する手法になる可能性がある．しかし，先行研

究の対象疾患は慢性疼痛のみで，頸髄不全損傷を対象に SLR時の筋活動や動態を評価

した研究は行われていない．このことから，頸髄不全損傷患者を対象に SLR時の筋活

動および運動学的データを解明する必要がある． 
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2.1.8 SLR運動解析データを用いた頸髄不全損傷患者の重症度分類 

 体幹筋群は身体の表層から深層にいくつも走行しており，運動時に複数の筋が協働

して活動するため，四肢と比べて理学療法士の視診や触診による詳細な評価は困難で

ある．このため，EMGや慣性センサなどの機器を用いて筋および運動の定量的評価

が必要となる．前節で述べた通り，従来は計測した EMGデータから振幅の RMSや

周波数成分を算出し，統計解析手法を用いて群間で比較していた．これは個別に筋活

動および動態を評価する上では有用だが，複数の筋活動を伴う SLRなどの運動では，

より包括的な解析手法も求められる．近年は機械学習，特にニューラルネットワーク

を用いた自動的かつ包括的な解析手法が提案され，複数のデータの時系列変化を考慮

した解析が可能である．SLR時の筋活動に関する先行研究の結果をまとめると，健常

者と頸髄不全損傷患者の間または頸髄不全損傷患者の ADLレベルによって SLR時に

異なる筋活動や動態を認めることが予想される．よって，ニューラルネットワークを

用いることで EMG や加速度などに含まれる振幅の程度や時系列変化を解析し，対象

者を適切に分類できると考えられる．これらのことから，SLR時の計測データに対し

てもニューラルネットワークを用いて解析し，患者と健常者を識別し，患者の重症度

を評価する分類モデルの作成が必要である． 

 

2.2 慣性センサデータを用いた歩行解析手法の提案 

2.2.1 歩行および歩行周期の概要 

 歩行は，ヒトが体重を支持しながら同時に身体を前方に移動させるために行う四肢

の連続運動である．歩行中は，一側の下肢を接地して荷重し，新たな接地点を作るた

めに対側の下肢を前方に振り出し，両上肢は同側の下肢とそれぞれ反対方向に振られ

る．また一側の下肢から対側の下肢に体重移動が行われる際には，両足部が床面に接

している．歩行とは，この一連の運動を四肢それぞれで繰り返す動作であり，歩行時

の個々の姿勢や動作を歩容という．正常であれば，歩容は協調的かつ効率的であり，

過剰な努力を必要としない．しかし，外傷や疾患などにより，歩行の正確性，協調

性，速度などが阻害される[108, 109]． 

 歩行動作のうち，足部が床面に接地している期間を立脚期，前方に振り出している

期間を遊脚期という．一側下肢の立脚期の開始から遊脚期の終了まで，すなわち次の

立脚期の開始までを歩行周期という[108, 109]．立脚期の開始点を初期接地(Initial 

Contact; IC)といい，正常であれば ICは踵部から行われる．立脚期の終了点，すなわ
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ち遊脚期の開始点を足趾離地といい，足部が全て床面から持ち上がる瞬間を指す．こ

れらの歩行周期とその際の足部の運動を図 2.13に示す． 

 

図 2.13 歩行周期と足部の運動 

 

 立脚期はさらに 3つのフェーズに分かれ，立脚期の開始および終了において両足部

が床面に接地している 2つの期間を両脚支持期といい，立脚期の中間において一側の

足部のみが接地している期間を片脚支持期という[108, 109]．よって，ICによる立脚

期の開始は両脚支持期の開始であり，その後は対側の足部から新たな接地点に向かっ

て側方への体重移動が行われる．歩行周期のうち，ICから体重移動の初期までが最も

床反力が高い．その後は対側の足趾離地によって片脚支持期の開始となる．片脚支持

期では，一側の下肢のみで全体重を支持するため，下肢の支持性や持久性が反映され

る．対側の遊脚期が終了して ICに至ると，再び両脚支持期の開始となり，これが足趾

離地まで続く．すなわち，両脚支持期は両側とも立脚期であり，片脚支持期は一側の

下肢が立脚期，対側の下肢が遊脚期である．右下肢を中心としたこれら 3つのフェー

ズと立脚期および遊脚期の関連を図 2.14に示す． 

 

立脚期 (Stance) 遊脚期 (Swing)
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図 2.14 歩行周期と立脚期および遊脚期の関連 

 

 正常な歩行では，表 2.2に示したように歩行周期の時間全体に対して立脚期は

60 %，遊脚期は 40 %を占める[108, 109]．歩行周期の時間や各フェーズが占める割合

は，歩行速度によって変動し，歩行速度が速いほど立脚期および遊脚期の時間が減少

し，さらに両脚支持期の時間も減少することで立脚期と遊脚期の時間が同等に近付

く．さらに歩行速度が速くなり，最終的に両脚支持期がなくなった状態を走行とい

う．図 2.15に示したように，1つの歩行周期における一側の足部の移動量をストライ

ド，一側の足部と次の対側の足部の移動量をステップ，ステップの数を歩数という

[108, 109]．すなわち，2ステップまたは 2歩が 1ストライドに相当する． 

 

 

 

 

 

 

両脚支持期 片脚支持期

右：立脚期
左：遊脚期

両脚支持期 両脚支持期片脚支持期

右：遊脚期
左：立脚期

右左
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表 2.2 歩行周期に占める立脚期および遊脚期の割合 

歩行周期 割合 (%) 

立脚期 60 

1回目の両脚支持期 10 

片脚支持期 40 

2回目の両脚支持期 10 

遊脚期 40 

 

図 2.15 ストライドおよびステップ 

 

2.2.2 臨床における歩行評価方法および問題点 

 近年，世界的に高齢化が進んだことで，脊髄損傷だけでなく急性期病院に入院する

患者の高齢化も進んでいる．その結果，基礎疾患やフレイルなどの影響により以前か

ら歩行の不安定性を有する入院患者が増加している[110]．入院後の治療や長期臥床に

よって歩行能力がさらに低下するリスクがあるため，このような患者に対して適切な

リハビリテーションによる身体機能評価と運動療法によって歩行能力を維持または改

善することが重要である[111, 112]．リハビリテーションにおいて入院中の身体活動量

を増加させる 1つのアプローチとして，歩行能力が改善傾向にある患者に対して，理

学療法士は患者単独または医療スタッフ監視下で病棟内での歩行練習を許可すること

がある．適切な時期にリハビリテーション介入時以外の歩行練習を促すことは，安静

 

ストラ ド

ステッ 
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に関連する廃用症候群の影響を軽減し，早期退院を促進するために重要である．しか

し，歩行器歩行練習まで進んでいる患者に対して，杖または補助具なしでの歩行練習

に進展することに難渋する症例を経験する．これは，歩行器歩行と比べて杖または補

助具なしでの歩行は，支持基底面が少なくなることで転倒リスクが高まるためであ

る． 

 歩行能力の客観的な評価方法として，臨床では 10MWTおよび TUGテストがよく

用いられる．10MWTとは，前後に 3～4 mの加速路と減速路を設けた間の 10 mを通

常速度で直線歩行し，ストップウォッチを用いて所要時間を計測し，歩行速度を算出

するテストである(図 2.16)．地域在住高齢者を対象とした先行研究では，10MWTの

所要時間が 10秒以上，すなわち歩行速度 1.0 m/s以下がフレイルの診断基準であり

[113, 114]，要介護を発生させる予測因子のカットオフ値と報告されている[115]． 

 

図 2.16 10MWTの概要 

 

 TUGテストとは，椅子坐位から開始し，合図とともに椅子から立ち上がり，3m先

に設置した目印まで歩行し，そこで方向転換して椅子に戻り，着座するまでの総所要

時間を計測するテストである[116](図 2.17)．先行研究によって通常速度または最高速

度のどちらも用いられる．地域在住高齢者を対象とした先行研究では，TUGテストの

所要時間が 13.5秒以上であると，日常生活において 1年間に 2回以上転倒するリスク

が増加するカットオフ値と報告されている[117]．すなわち，どちらのテストも所要時

間が短いほど，歩行のバランス機能が高いことを示す．一方，段差や障害物のない病

院内の環境では，理学療法士が患者の歩行練習を許可する上で，必ずしもこれらのカ

 
10 m加速路 減速路
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ットオフ値を満たす必要はない．実際，脳血管障害などの疾患を有する者や入院患者

に対して，転倒リスクや歩行自立に関連する 10MWTまたは TUGテストのカットオ

フ値を検討した先行研究もあり，前述のカットオフ値よりも長い時間が報告されてい

る[118]．このように臨床では，各歩行テストのカットオフ値を満たさない動作速度の

遅い患者に対しても，理学療法士が患者の動作や歩容を評価した上で，病棟内での歩

行練習を許可することがある．よって，歩行自立度の評価には動作速度だけでなく実

際の動作方法も考慮する必要があり，その評価方法の精度が重要である．しかし，現

在は理学療法士の視診や触診による主観的な歩行評価が主流であり，客観性に欠けて

いる． 

 

図 2.17 TUGテストの概要 

 

2.2.3 慣性センサを用いた客観的な歩行評価方法 

 動作方法を客観的に評価するために，様々な計測機器が開発されている．従来は，

対象者の全身の骨指標に反射マーカーを貼付し，複数のカメラを搭載した 3次元動作

解析装置を用いて動作を計測する方法が主流であり，現在もよく用いられている[68, 

71, 119]．これは高精度で計測できる方法であるが，機器が高額であること，計測専

用の部屋を用意する必要があることから，臨床での応用は難しい．一方，小型軽量の

慣性センサを対象者の身体部位に装着し，動作時の加速度・角速度を計測する方法は

 
3 m

1. sit-to-stand

6. stand-to-sit
3. 1st turning

5. 2nd turning

2. 1st walking

4. 2nd walking 
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計測環境に関わらず可能であるため，簡便かつ汎用性が高い．近年はセンサの小型軽

量化および無線化が進んだことで，臨床においても患者を対象にした先行研究が増加

している． 

 慣性センサを用いて 10MWTを評価した先行研究はいくつもあるが，これらは主に

脳血管障害や多発性硬化症などの中枢神経疾患患者，慢性疼痛患者，下肢切断後の義

足装着患者と健常者のデータを比較していた．いずれも健常群と比べて患者群は加速

度の振幅の程度，腰部加速度の解析により得られる歩行の左右対称性を示す

Harmonic ratioおよび規則性を示す自己相関係数(Autocorrelation Coefficients; ACC)

が低かったと報告されている[120-123]．Harmonic ratio とは，高速フーリエ変換を

行い，解析区間に含まれる歩行周期の周波数の整数倍に相当する振幅を評価する指標

である[124, 125]．1つの歩行周期には右下肢と左下肢の 2ステップ分のデータが含ま

れる．例えば，腰部の前後または鉛直方向では，右下肢と左下肢どちらの立脚期にも

同じ方向の加速度を示す．よって，左右対称的な歩行では，歩行周期の周波数の 2

倍，4倍，6倍と偶数倍で加速度波形が繰り返されるために振幅が大きく，3倍，5

倍，7倍と奇数倍では波形が一致しないために周波数の振幅が小さい．20倍までに含

まれる偶数倍の振幅の割合を 0～100 %で算出したものがHarmonic ratioである．一

方で腰部の左右方向では，立脚期と同じ方向に重心移動があるため，右下肢と左下肢

で反対方向の加速度を示す．よって，左右方向の Harmonic ratioでは，20倍までに

含まれる奇数倍の振幅の割合を算出する．また ACCとは，解析区間の加速度波形の

時間軸を動かして元の波形と重ね合わせた際の相関係数を 0から 1で算出し，これを

1から歩行周期と同数まで繰り返した際の最大値である．歩行周期には 2ステップ分

のデータが含まれるため，規則的な歩行では，腰部の前後または鉛直方向において歩

行周期の半分および歩行周期と同数で加速度波形が繰り返され，どちらかの点で相関

係数が最大値を示す．腰部の左右方向では，最大値は歩行周期と同数となる．直線歩

行中の加速度データ例として，10歩行周期分の鉛直方向の腰部加速度を図 2.18に示

す．また解析例として，このデータに対する高速フーリエ変換の結果および

Harmonic ratioを図 2.19および図 2.20に，ACCを図 2.21にそれぞれ示す．このデ

ータは歩行が自立した入院患者から計測したものであり，目視においても加速度波形

は等間隔に 20ステップ分出現しており，高速フーリエ変換では等間隔かつスパイク状

に振幅が大きい．Harmonic ratioは 94.5 %，ACCは 0.85であり，どちらも健常な地

域在住高齢者の平均値と同等であった[123, 125]． 
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図 2.18 歩行中の腰部加速度データ例 

 

図 2.19 加速度の高速フーリエ変換算出例 
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図 2.20 加速度の Harmonic ratio算出例 

 

図 2.21 加速度の ACC算出例 
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 患者と健常者を比較した先行研究と比べて，同一疾患を有する患者に対して身体機

能の違いから 10MWTのデータを比較したものは少ない．例えば，発症後 1～6か月

の亜急性期脳血管疾患者を対象にした先行研究では，患者の頭部，胸部，腰部に慣性

センサを装着して 10MWTを計測し，歩行自立度によって監視群と自立群に分けてデ

ータを比較した[126]．その結果，自立群と比べて監視群はこれら 3つの部位における

加速度の振幅および腰部の Harmonic ratioが有意に低かった．また発症後 6か月以上

の脳血管障害患者と健常者を対象にした先行研究では，患者の腰部に慣性センサを装

着して 10MWTを計測し，患者を下肢運動機能によって重症群と軽症・中等症群に分

けて計 3群間で比較した[127]．その結果，健常群と比べて 2つの患者群は角速度の周

波数解析により得られる歩行の円滑性が有意に低く，歩行のばらつきが有意に高く，

患者群間の比較では軽症・中等症群と比べて重症群でばらつきが有意に高かった． 

 10MWTと同様に，慣性センサを用いて TUGテストを評価した先行研究もいくつ

もある．慣性センサを用いることで，腰部や足部の加速度・角速度の解析により TUG

テストのデータから立ち上がり，2回の歩行，2回のターン，着座の計 6つのサブフ

ェーズを特定できる[129, 130]．この解析方法を用いて，様々な年代の健常者を対象に

した先行研究では，対象者の腰部に慣性センサを装着し，歩行路を 3mおよび 7mの

2条件で TUGテストを計測し，年代に分けて 4群間で比較した[130]．その結果，70

～85歳の高齢群は他の 3群の若年群と比べて TUGテストのターン相の所要時間が有

意に長く，角速度が有意に低かった．また年齢を揃えたパーキンソン病患者と健常者

の腰部に慣性センサを装着し，通常速度および最大速度での TUGテストを計測した

結果，患者群は TUGテストの総所要時間が有意に長かったことに加えて，立ち上が

り相，ターン相，着座相の所要時間も有意に長く，これら 3つのサブフェーズでの角

速度が有意に低かった[131]．さらに，高齢の健常者間であっても料理や買い物などの

手段的 ADL障害を有する者，フレイルを有する者，過去 6か月間に転倒歴があった

者は，歩行相やターン相の所要時間が長く，その際の加速度・角速度が低かったと報

告されている[128, 132, 133]．一方，同一疾患を有する患者に対して身体機能の違い

からサブフェーズの所要時間や加速度・角速度を比較した報告として，55歳以上のパ

ーキンソン病患者と健常者を対象にした先行研究では，対象者の腰部，両大腿，両下

腿に慣性センサを装着し，TUGテストを計測した[134]．その結果，健常群と比べて

患者群は TUGテストの総所要時間およびターン相の所要時間が有意に長く，立ち上

がり相，ターン相，着座相の角速度が有意に低かった．さらにパーキンソン病患者間

においても，過去 1年間に転倒歴があった者はなかった者と比べてターン相の角速度

が有意に低かった．また発症後 6ヵ月以上の脳血管障害患者を対象にした先行研究で
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は，患者の腰部に慣性センサを装着して TUGテストを計測し，TUGテストの所要時

間 20秒で 2群に分けて加速度・角速度を比較した[118]．その結果，所要時間 20秒以

上の群は 20秒以下の群と比べて，歩行相およびターン相の所要時間が有意に長く，タ

ーン相の角速度が有意に低かった． 

 これらの先行研究の結果をまとめると，健常者と比べて患者または同一疾患におい

ても歩行自立度が低いまたは身体機能が低下した患者において，10MWTでは主に加

速度の振幅，左右対称性，規則性が低下し，TUGテストでは総所要時間が長く，歩行

相およびターン相の所要時間が長く，立ち上がり相，歩行相，ターン相，着座相の加

速度・角速度が低下していた．よって，臨床においても理学療法士から病棟内での歩

行練習が許可されない患者は，歩行速度が遅いだけでなく身体の運動範囲が小さく，

一定のパターンで歩行し続けることが困難であり，さらに立ち上がりやターンなどの

歩行前後の動作速度も低下していることが予想される． 

 

2.2.4 機械学習を用いた歩行時の慣性センサデータ解析 

 さらなる解析手法として，近年は機械学習，特にニューラルネットワークを用いて

動作時の加速度・角速度を解析した先行研究が増加している．機械学習を用いること

で，計測項目間の相互関係も含めてより包括的かつ詳細な動作評価が可能になり，計

測時点の身体機能や歩行自立度の分類だけでなく，将来の転倒リスクなどの予測も可

能になる[135]．健常者を対象とした先行研究では，慣性センサを内蔵したスマートウ

ォッチを左右の手部に装着し，視野制限の有無によって 2条件を設けて通常速度での

15 m歩行を計測した[136]．ランダムフォレスト，サポートベクターマシン，CNN，

リカレントニューラルネットワークの計 4つの解析手法を用いて，計測した加速度・

角速度からこれらの 2条件を分類し，それぞれの精度を比較した．その結果，CNN

モデルおよびリカレントニューラルネットワークモデルの分類精度は機械学習よりも

高かった． 

 また TUGテストを評価した報告として，65歳以上の地域在住高齢者を対象とした

先行研究では，慣性センサを頸部および両足部に装着して TUGテストを計測した

[137]．サポートベクターマシンおよび CNNモデルを用いて計測した加速度・角速度

を解析し，臨床医が診断した転倒リスクの有無を分類し，その精度を比較した．その

結果，CNNモデルを用いて頸部の角速度を入力データに用いた際に最も高い感度を示

した．同様に，55歳以上を対象とした先行研究では，慣性センサを腰部に装着して通

常速度での TUGテストを計測した[138]．ランダムフォレスト，サポートベクターマ
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シン，CNNモデルを用いて計測した加速度・角速度から 6段階の転倒リスクレベル

を分類した結果，CNNモデルが最も高い精度を示した．さらに，計測データから将来

の転倒を予測した報告として，高齢者施設の入居者の腰部に慣性センサを装着し，6

分間歩行を計測した先行研究がある[139]．この研究では計測とは別に TUGテストを

行い，総所要時間も入力データに加えた上で，CNNモデルを用いて計測した加速度・

角速度から計測後 6か月間に実際に転倒が発生した群と無かった群を分類した結果，

精度約 0.75であった． 

 これらの先行研究の結果から，動作や歩行時の加速度・角速度は疾患の有無，対象

者の身体機能や転倒リスクの有無によって異なるため，ニューラルネットワークを用

いた解析により適切に分類および予測できている．よって，ニューラルネットワーク

による加速度・角速度データ解析は，臨床においても入院患者の歩行自立度の分類に

応用できることを示唆している． 

 

2.2.5 客観的な歩行自立度評価の確立に向けた歩行解析手法 

 頸髄不全損傷は様々な程度の運動および感覚機能障害を来たすため，リハビリテー

ションが進み，歩行自立度を評価する段階においては正確かつ客観的な評価方法が求

められる．前節までに述べた通り，従来は理学療法士の主観的な評価が主流である

が，この際に患者の歩行能力を過大評価して病棟内での歩行練習を許可すると，転倒

などの発生リスクに繋がる．一方，過小評価して練習を許可しなければ，入院中の身

体活動量が不足し，早期の機能改善に繋がらない．よって，頸髄不全損傷患者におけ

る客観的な歩行自立度の評価方法を確立する必要がある．このために，まずは種々の

疾患により入院した患者を対象に，慣性センサを用いて歩行時の動態を歩行自立度に

よって群間比較し，さらにニューラルネットワークによる歩行解析手法を提案する必

要がある．このアプローチにより期待される成果としては，最終的に作成したニュー

ラルネットワークモデルの評価精度が理学療法士による評価結果と同等になることで

ある． 

 

2.3 結言 

 本章では，頸髄不全損傷患者の機能評価における課題について述べた．各課題を以

下にまとめる． 
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・頸髄不全損傷患者の SLR運動解析 

 頸髄不全損傷患者の体幹機能を評価することは ADL獲得において重要である．そ

こで，下肢および体幹筋の複合的な運動である SLR時の筋活動および運動学的データ

を解明する必要がある． 

・SLR運動解析データを用いた頸髄不全損傷患者の重症度分類 

 複数の計測データに対しては，より包括的な解析手法が求められる．このため，ニ

ューラルネットワークを用いて患者と健常者を識別し，患者の重症度を評価する分類

モデルの作成が必要である． 

・慣性センサデータを用いた患者の歩行自立度分類 

 客観的な歩行自立度の評価は患者の安全と機能改善に重要である．よって，歩行自

立度による歩行時の動態の違いを明らかにし，さらにニューラルネットワークを用い

た歩行解析手法を提案する必要がある． 
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第3章 頸髄不全損傷患者の歩行自立度が

SLR時の下肢・体幹筋活動に及ぼす影響 

3.1 緒言 

 本章では，頸髄不全損傷患者を対象に SLR時の下肢・体幹の加速度および EMGを

計測し，歩行自立度によって比較した結果について述べる．まず対象，計測方法，解

析方法について述べ，次に統計解析による群間比較の結果を述べる． 

 

3.2 方法 

3.2.1 対象 

 対象は AIS Grade Cまたは Dである頸髄不全損傷患者とした．取込基準は，退院

時または転院時に AIS Grade Cまたは Dであった者，受傷前の独歩および ADLが自

立していた患者，明らかな認知機能低下がない者とした．除外基準は，計測に支障を

きたす下肢の骨折や中枢神経疾患の既往などとした．入院後から，理学療法士により

SLR獲得の有無と獲得までの日数を評価した．SLR獲得基準は，30 °挙上位で 5秒間

保持とした[140]．退院時または転院時の歩行自立度は，SCIMの項目 12である「屋

内での移動」を用いて 0から 8点で評価した[12]．要介助または歩行不可能の 3点以

下を歩行非自立(Not-Independent; NI)群，歩行補助具の有無に関わらず歩行自立の 4

点以上を歩行自立(Independent; ID)群とした[17-19]．本研究のフローチャートを図

3.1に示す． 
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図 3.1 SLR計測までのフローチャート 

 

3.2.2 計測方法 

 計測は患者が左右とも SLRを獲得した後に行い，入院後約 2，3週目とした．開始

肢位はベッド上背臥位とし，運動課題は一側下肢を通常速度で 30 °まで挙上し，10秒

間保持することを左右各 3回とした．計測は右下肢，左下肢の順に行った．運動側の

上前腸骨棘(Anterior Superior Iliac Spine; ASIS)，大腿中央部，下腿中央部の計 3か

所に 3軸加速度・角速度センサ内蔵の慣性センサ(TSND151，ATR-promotions)をそ

れぞれ装着した．加速度は前後(X軸)，左右(Y軸)，上下(Z軸)，角速度は X軸周りの

ロール角，Y軸周りのピッチ角，Z軸周りのヨー角の計 6軸とした．またアルコール

綿または皮膚処理剤による皮膚処理後，ガイドラインや先行研究で推奨されている貼

付部位を参考に運動側 RF，対側 BF，両側の RA，IO，EO，LMの計 10筋にディス

ポーザブル Ag/AgCl表面電極(SE-EXP-LEC60，積水化成)を貼付し，生体信号測定用

アンプ(AMP-151，ATR-Promotions)と接続した．各筋の電極貼付部位を表 3.1に示

す． 

 

 

SLR measurement

Patients with AIS Grade C or D

(n = 33)

Outcome: 

Level of walking independence

NI group
(n = 8)

ID group
(n = 16)

Acquisition (n = 24)

SLR acquisition on both sidesExcluded

Not Acquisition

(n = 9)
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表 3.1 各筋の電極貼付部位 

筋 貼付部位 参考文献 

大腿直筋(RF) ASISと膝蓋骨上縁の中点 29 

大腿二頭筋(BF) 坐骨結節と腓骨頭の中点 29 

腹直筋(RF) 臍部から 2～3 cm 外側 30-32, 70 

内腹斜筋(IO) ASISから 2 cm 内側かつ 2 cm下方 30-32, 70 

外腹斜筋(EO) ASISから第 12 肋骨下縁への垂線の中点 30-32, 70 

腰部多裂筋(LM) 第 5腰椎棘突起から 2～3 cm外側 29, 70 

 

 慣性センサの計測レンジは加速度が 4 G，角速度が 250 °/sであった．またアンプの

入力インピーダンスは 200 GΩ，CMRRは 90 bB以上であり，測定レンジ 0.4～4.8 

mVおよび帯域幅 0.37～500 Hzで取得した筋電位を 500倍に増幅し，sEMGを出力

した．これらをサンプリングレート 1000 Hzで同期測定し，ノートパソコンからソフ

トウェア(ALTIMA，ATR-Promotions)を用いて操作した．実際の計測場面および使用

機器を図 3.2に示す． 

 

図 3.2 SLR計測場面および使用機器 

 

3.2.3 データ処理 

 SLR開始点は，下腿に装着した慣性センサのピッチ角から 4つの検出方法を用いて

特定した．具体的には，1つ目は計測時の最大値の 8分の 1を連続 100サンプル越え

た点とする方法，2つ目は各サンプルの絶対値の移動平均を算出し，その最大値の 10

分の 1を連続 1000サンプル越えた点とする方法，3つ目は任意の値とその 100サン

プル先の値との差の絶対値が最大となる点とする方法，4つ目は各サンプルの絶対値

 
Sensor attached points

Inertial sensor

Amplifiers
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の移動平均の傾きを算出し，その最大値の 8分の 1を連続 50サンプル越えた点とす

る方法である．このうち，最も早期に開始点を検出し，目視においても角速度の変化

点を正確に捉えていた方法を用いて特定した(図 3.3)．目視において開始点と角速度の

変化点に明らかな乖離があった場合は，手動で開始点を修正した．その後，SLR開始

点を基準として，2秒前の安静時から SLR開始 10秒後までの計 12秒間のデータを抽

出した． 

 

図 3.3 角速度データによる SLR開始点の特定方法 

 

 加速度からは，重力加速度成分を除去するために 1 Hzのハイパスフィルタで処理

後，各軸の 50 msごとの振幅 RMSと 3軸の合成加速度を算出した．EMGからは，

心電図成分を除去するために 65 Hzのハイパスフィルタで処理後，50 msごとの振幅

RMSと筋活動開始時間を算出した．RMSは，SLR時の最大値を 1として正規化し

た．筋活動開始時間は，連続ウェーブレット変換(Continuous Wavelet Transform; 

CWT)による周波数分析を用いて 500 Hz以下の成分を抽出し，振幅の二乗和であるパ

ワーの総和を算出した．筋活動開始時間の閾値は，安静時平均値に標準偏差の 3倍を

加えた値とした[40-42]．解析区間は安静時から SLR開始 2秒後までの計 4秒間とし

た[41, 42]．この区間において，総パワーが閾値を連続 30サンプル越えた点を特定

 

加速度

 速度

終了SLR開始

Time (ms)

Time (ms)
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し，SLR開始点との差から筋活動開始時間を算出した．図 3.4に運動側 RFの EMG

および CWT後のスカログラムの例を示す． 

 

図 3.4 大腿直筋の EMGおよびスカログラムの例 

 

 次に，原波形の EMGに対して 20スケールの CWTを行い，500 Hz以下の周波数

帯域のパワーを 25 Hzごとに算出した．各周波数帯域に対して安静時 1秒間の平均値

との差を算出し，0未満の値を 0に置き換えた．その後，各パワーを加算して 0 Hz以

上 25 Hz以下の極低周波(Very Low Frequency; VLF)帯域，25 Hz以上 50 Hz以下の

低周波(Low Frequency; LF)帯域，50 Hz以上 100 Hz以下の中周波(Medium 

Frequency; MF)帯域，100 Hz以上の高周波(High Frequency; HF)帯域を算出した

[141-144]．最後に，サンプルごとにパワーの総和が 1になるように各パワーを正規化

した．マザーウェーブレットとして複素モルレーウェーブレットを使用し，帯域幅と

中心周波数を 1 Hzに設定した[145]．図 3.5にNI群および ID群各 1名を代表例とし

て SLR時の全 10筋のスカログラムを示す．スカログラムは，視認性のために各パワ

ーを自然対数に変換し，患者ごとに全筋の安静時平均値を下限，計測時の最大値を上

限として 10段階で色付けした．データ処理は，Pythonとそのライブラリである

PyWaveletsを用いた． 
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図 3.5 SLR時のスカログラム代表例 

(上段: NI群, 下段: ID群) 

 

3.2.4 統計解析 

 統計解析は患者の利き足と非利き足に分けて行った．利き足はボールを蹴る側の下

肢とした．筋活動開始時間以外の各変数は 1秒ごとに平均化し，3試行の平均値を用
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いた．男女比の群間比較には，フィッシャーの正確検定を用いた．その他の基本情報

と筋活動開始時間の群間比較には，各データの正規分布と等分散性を確認後，対応の

ない t検定またはマン・ホイットニーのU検定を用いた．その他の加速度および

EMGの変数は，対応のない因子として群間，反復測定因子として時間の 2因子を含

む線形混合モデルの分割プロットデザインによる分散分析を用いた．有意な群間主効

果または交互作用が観察された場合は事後検定を行った．解析はModified R 

Commanderバージョン 4.2.2 [146]を用いて両側検定で行った．統計的有意水準は P

値 0.05未満とした．記述統計は平均値と標準偏差を用いた． 

 

3.3 結果 

3.3.1 基本情報 

 NI群 8名，ID群 16名の計 24名を解析した．各群の患者特性を表 3.2に示す．こ

のうち，LEMSについては，各群 1名でデータが欠落していたため，残りの NI群 7

名と ID群 15名を比較した．LEMSは，NI群と比べて ID群で有意に高かった

(P=0.00391)．SCIMの項目 12のスコアは，SLR計測時および退院・転院時に NI群

と比べて ID群で有意に高かった(P<0.001)．その他の基本情報は群間差がなかった． 
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表 3.2 各群の基本情報 

 NI group (n = 8) ID group (n = 16) p Values 

Age (years) 70.9 (13.7) 65.2 (14.1) 0.35768 

Gender 7 M, 1 F 13 M, 3 F 1 

Height (cm) 162.3 (8.1) 162.2 (8.5) 0.96551 

Weight (kg) 65.4 (11.4) 63.2 (14.1) 0.69198 

SLR acquisition since injury (days) 6.5 (11.4) 6.2 (4.4) 0.95908 

SLR measurement since injury (days) 14.6 (7.7) 13.3 (4.6) 0.65131 

Independent walking since injury (days) None 10.1 (4.8) None 

Total length of stay (days) 26.8 (16.2) 22.2 (6.8) 0.46601 

LEMS (from 0 to 50 points) 41.1 (5.9) 48.5 (3.0) 0.00391 

SCIM score for “Mobility Indoors”    

Initial evaluation (from 0 to 8 points) 0 (0) 4.2 (3.4) None 

SLR measurement 0.8 (1.4) 6.7 (2.1) <0.001 

Discharge and transfer 1.5 (1.6) 7.6 (1.1) <0.001 

M: male, F: female 

3.3.2 加速度 

 3部位から算出した 3軸の加速度 RMSおよび合成加速度は，いずれも下腿で最も

高い値を示した(図 3.6)．利き足 SLR時はいずれも有意な群間主効果または交互作用

を認めなかった．一方，非利き足 SLR時の下腿の X軸(前後方向)の RMSは有意な交

互作用を示し(P=0.0299)，5秒時点のみ ID群と比べて NI群で有意に高かった

(P=0.0048)． 
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図 3.6 SLR における 3軸加速度 RMSおよび合成加速度の経時変化 

(上段: 利き足, 下段: 非利き足) 

 

3.3.3 筋活動開始時間 

 RFと BFは全試行で算出できた．体幹筋群は，解析区間内に筋活動開始の条件を満

たさず算出できなかった試行を除いて平均化した．また一側の 3試行全てで算出でき

なかった者は，その筋のみを除外して解析した．各群の筋活動開始時間を表 3.3に示

す．全体として，RFと BFは SLR開始前に活動し，続いて体幹筋群が活動した．こ

のうち，非利き側 SLR時の対側 IOは，ID群と比べて NI群で有意に低かった

(P=0.01521)． 

 

 

 

 

 

 

 

*

*: Significant difference between groups with P value <0.05
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表 3.3 筋活動開始時間の解析結果 

SLR side Muscle NI group (n = 8) ID group (n = 16) p Values 

Dominant ipsi RF -334.7 (131.2) -290.5 (93.3) 0.41273 

 cont BF -174.9 (190.9) -191.9 (296.6) 0.48958 

 ipsi RA 332.3 (273.8) 469.9 (399.7) 0.40631 

 cont RA 461.4 (356.3) 425.4 (343.1) 0.83324 

 ipsi IO -2.7 (359.2) 7.0 (252.5) 0.94658 

 cont IO 407.7 (397.4) 383.6 (491.5) 0.90524 

 ipsi EO 421.5 (368.1) 157.9 (167.8) 0.08835 

 cont EO 416.7 (483.8) 215.4 (298.4) 0.31355 

 ipsi LM 536.7 (402.9) 489.5 (499.5) 0.95882 

 cont LM 453.1 (604.0) 474.1 (395.0) 0.93515 

Nondominant ipsi RF -311.6 (68.7) -239.7 (131.5) 0.09221 

 cont BF -88.0 (307.5) -258.6 (112.1) 0.21439 

 ipsi RA 253.1 (473.5) 331.2 (395.3) 0.48542 

 cont RA 411.4 (389.1) 385.8 (365.8) 0.88442 

 ipsi IO 316.1 (480.7) 70.2 (275.0) 0.21147 

 cont IO 120.1 (170.9) 496.0 (472.8) 0.01521 

 ipsi EO 165.4 (408.5) 336.8 (393.5) 0.34835 

 cont EO 180.0 (312.1) 132.9 (260.9) 0.92034 

 ipsi LM 595.8 (595.2) 651.9 (564.9) 0.82979 

 cont LM 626.8 (521.6) 395.9 (486.5) 0.34112 

ipsi: ipsilateral, cont: contralateral 

 

3.3.4 筋電図 RMS 

 左右とも全ての筋が 3，4秒，すなわち SLR開始 1，2秒でピークに達し，その後

は 0.4から 0.6で推移した(図 3.7および 3.8)．安静時からの増加の程度は，RFが最も

大きく，次いで BF，同側 IOであった．SLR時の IOと EOは同側が対側より高値で

あった．利き足 SLR時の対側 IOは，有意な交互作用を示し(P=0.0044)，5，6，8，

9，11秒で NI群と比べて ID群で有意に高かった(全て P<0.05)．一方，非利き足

SLR時はいずれも有意な群間主効果または交互作用を認めなかった． 
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図 3.7 利き足 SLRにおける筋電図 RMSの経時変化 

 

図 3.8 非利き足 SLRにおける筋電図 RMSの経時変化 

 

3.3.5 周波数解析 

 各周波数帯の正規化後のパワーについて，利き足の結果を図 3.9に，非利き足の結
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果を図 3.10に示す．いずれの筋も，各周波数帯域のうちHF帯域またはMF帯域で最

も高い値を示し，0.3から 0.4であった． 

 利き足 SLRでは，BFのMF帯域と LF帯域が有意な交互作用を示し(P=0.0094お

よび P<0.001)，MF帯域は有意な群間主効果を示した(P=0.0498)．両帯域とも ID群

と比べてNI群で有意に高かった(全て P<0.05，うちMF帯域の 8秒は P=0.0065，LF

帯域の 9秒および 12秒は P=0.0080および 0.0058)．また同側 RAのHF帯域にも有

意な群間主効果を示し(P=0.0274)，5～7秒と 9～12秒では ID群と比べて NI群で有

意に高かった(全て P<0.05)． 
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図 3.9 利き足 SLRにおける周波数パワーの経時変化 

(各筋とも上段から順に HF，MF，LF，VLF帯域を表す) 

 

 非利き側 SLRでは，BFの HF帯域と VLF帯域が有意な群間主効果(P=0.0350およ

び 0.0385)および交互作用(P<0.001および P=0.0028)を示した．HF帯域は 4秒以外

の SLR時全ての時間において ID群で有意に高く(全て P<0.05，うち 3秒は

P=0.0061)，VLF帯域は 3，4，12秒のみNI群で高かった(全て P<0.05，うち 3秒は

P=0.0061)．対側 RAのHF帯域とMF帯域は有意な群間主効果を示し(P=0.0315およ
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び 0.0236)，HF帯域は 4，5秒以外の SLR時全ての時間で，MF帯域は 3，4，8～

10，12秒で ID群と比べて NI群で有意に高かった(全て P<0.05，うちMF帯域の 10

秒は P=0.0076)．同側 IOの LF帯域は有意な交互作用を示し(P=0.0120)，3秒時点の

み NI群と比べて ID 群で有意に高かった(P=0.0272)．同側 EOのMF帯域は有意な群

間主効果を示し(P=0.0106)，3，4，7～9秒において NI群で高かった(全て P<0.05，

うち 9秒は P=0.0089)． 

 

図 3.10 非利き足 SLR時における周波数パワーの経時変化 

(各筋とも上段から順に HF，MF，LF，VLF帯域を表す) 
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3.4 結言 

 本研究では，頸髄不全損傷患者 24名を対象に SLR時の下肢・体幹の 3軸加速度計

3か所および EMG 計 10筋を計測し，歩行自立度によって歩行自立の ID群と非自立

の NI群に分け，統計解析により比較した． 

 その結果，加速度，筋活動開始時間，筋電図 RMSにはほとんど群間差がなく，利

き足 SLR時に対側 IOの RMSがNI群と比べて ID群で有意に高かったのみである．

これは健常者と慢性疼痛患者の EMGを比較した先行研究の結果とも一致しており，

ID群は IOの筋活動量が低下している可能性を示唆するが，非利き足 SLR時には差が

なかった．運動側によって異なる結果が得られた要因として，本研究では先行研究と

は異なり患者間で比較したこと，MVCを用いて正規化しなかったことが挙げられる．

よって，正常な筋活動を有する健常者と比較することで群間差が明瞭化し，MVCを用

いて正規化することで対象者間の筋活動量を統一できる．一方，EMGの周波数解析

では BFと一部の体幹筋に群間差が認められた．この結果から，ID群は SLR時に BF

のタイプ 2線維を動員し，NI群は BFのタイプ 1線維と RAおよび EOのタイプ 2お

よび 1線維を動員して骨盤を安定させる可能性が明らかになった．これらの結果は，

非利き足 SLR時に顕著であった． 

 このことから，本研究で得られた知見として，SLR運動解析は頸髄不全損傷患者の

体幹機能評価になり得る可能性が示された．すなわち，SLRが可能であっても歩行自

立に至らない患者は，RFの活動に伴う骨盤の安定化をグローバル筋である RAおよび

EOのタイプ 2線維を動員して代償している可能性がある．特に RAは，健常者にお

いて SLR時に著明な筋活動を示さないため，この筋の関与が SLR時の EMG評価に

おいて重要と考えられる．また NI群と比べて ID群は LEMSが有意に高かった結果

を考慮すると，本研究の結果は患者の体幹機能低下よりも下肢筋力低下の影響が強く

反映されている可能性がある．そのため，今後の研究では LEMSのスコアが同等の患

者を対象に計測データを群間比較することで，体幹機能の影響をさらに明瞭化でき

る．また対照群として健常者のデータも追加し，可能であればMVCを用いて筋電図

RMSを正規化することが望ましい．  
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第4章 SLR運動解析データを用いた頸髄不

全損傷患者の重症度分類 

4.1 緒言 

 第 3章では，歩行自立度によって頸髄不全損傷患者の SLR時の筋活動量や動員する

筋線維のタイプに群間差を認めることが明らかになった．しかし，複数の筋活動を伴

う SLRでは，統計解析による個別の比較よりも，ニューラルネットワークによる複数

の計測データをまとめた包括的な解析が有用である．そこで本章では，まず計測デー

タを解析するためにニューラルネットワークの一手法である CNNの実装方法につい

て述べ，次に患者と健常者の識別および患者の重症度評価の結果を述べる． 

 

4.2 方法 

4.2.1 対象 

 対象は，AIS Grade Cまたは Dの頸髄不全損傷患者，対照群として若年健常者(以

下，健常群)とした．患者の取込基準および除外基準は第 3章と同一である．入院後か

ら，理学療法士により SLR獲得の有無と獲得までの日数を評価した．患者の重症度評

価には SCIMの項目 12を用いて，第 3章と同様に退院・転院時のスコアが 3点以下

を重症群，4点以上の患者を軽症群とした[17-19]．また追加の歩行評価指標として

WISCIを評価した[15, 16]． 

 

4.2.2 計測方法 

 第 3章とは異なり，計測は SLR獲得の有無に関わらず入院後約 2，3週目とした．

第 3章と同一の方法で SLR時のデータを計測した．追加の計測機器として対象者の身

体とベッド面の間に体圧分布センサマット(SVZB922AM，住友理工)を敷き，サンプ

リング周波数 5 Hzで計測した(図 4.1)． 
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図 4.1 体圧分布センサマットおよび計測画面 

 

4.2.3 データ処理 

 第 3章と同一の方法で SLR開始から終了までを特定し，ASISの加速度・角速度計

6軸，左右 RAおよび LMの計 4筋の EMGを抽出した．図 4.2に示した通り，圧力

データからは運動側踵部の値が急峻に減少および増加する点を SLR開始および終了点

として特定した．このうち，SLR時の右下肢，左下肢，殿部の圧力面積および最大値

の計 6項目を算出した．またリニア補間を用いて加速度・角速度および EMGと同数

までデータを増やした．その後，SLR開始から終了までのこれら 16項目のデータを

ウィンドウ幅 200 ms，オーバーラップ率 0.3で抽出した． 

 

図 4.2 圧力データによる SLR開始点の特定方法 
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4.2.4 CNNモデル 

 CNNモデルは，Pythonのライブラリである PyTorchを用いて実装した．本研究で

実装した 5層の CNNモデルの概要を図 4.3に示す．ドロップアウト率は 0.4とし，

損失関数はクロスエントロピー誤差を用いた．入力データは EMGが 4チャネル，加

速度・角速度が 6チャネル，圧力が 6チャネルの計 16チャネルとした．左右各 3試

行のうち 2試行を訓練データ，残り 1試行をテストデータに用い，左右 SLRに分けて

学習および推論を行った．健常者と患者の識別では，健常群および患者群全体のデー

タを用いて学習し，健常者は 1，患者は 0のラベルを用いた．患者の重症度評価で

は，重症群および軽症群のデータを用いて学習し，軽症者は 1，重症者は 0のラベル

を用いた． 

 

図 4.3 CNNモデルの概要 

 

4.2.5 統計解析 

 健常群，重症群，軽症群において，男女比の群間比較にはフィッシャーの正確検定
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を用いた．年齢，身長，体重の群間比較には各データの正規分布と等分散性を確認

後，一元配置分散分析またはクラスカルウォリス検定を用いた．重症群と軽症群にお

いて，その他の基本情報の群間比較には各データの正規分布と等分散性を確認後，対

応のない t検定またはマン・ホイットニーの U検定を用いた．解析はModified R 

Commanderバージョン 4.2.2 [146]を用いて両側検定で行った．統計的有意水準は P

値 0.05未満とした．記述統計は平均値と標準偏差を用いた． 

 

4.3 結果 

4.3.1 基本情報 

 頸髄不全損傷患者，健常者各 15名を解析した．このうち，重症群は 10名，軽症群

は 5名であった．各群の患者特性を表 4.1に示す．3群間の比較において，健常群は

他の 2群と比べて有意に若年であり(P<0.01または<0.05)，重症群と比べて有意に体

重が少なかった(P<0.05)．軽症群と重症群の比較において，重症群のうち，4名は一

側の SLRを獲得しておらず，1名は両側とも SLRを獲得していなかったため，SLR

獲得日数は解析から除外した．また重症群の SCIMの項目 12のスコアおよびWISCI

のスコアは，初期評価時に全例 0点であったため比較しなかった．各群 1名で LEMS

のデータが欠落していたため，残りの重症群 9名と軽症群 4名を比較した．その結

果，LEMS，計測時および退院・転院時の SCIMの項目 12のスコアおよびWISCIの

スコアは，軽症群と比べて重症群で有意に低かった(全て P<0.01)．軽症群は，計測時

以降の SCIMおよびWISCIの平均値がほぼ最大のスコアであった．このうち，1名

のみ T字杖歩行であったため，それぞれ 6点および 19点であったが，残りは全例独

歩のためどちらも最大のスコアであった． 
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表 4.1 各群の基本情報 

 
Control group 

(n = 15) 

Severe group 

(n = 10) 

Mild group 

(n = 5) 

Age (years) 32.4 (13.4)ab 66.3 (15.2) 60.8 (12.2) 

Gender 7 M, 8 F 8 M, 2 F 5 M 

Height (cm) 162.3 (8.9) 165.1 (9.1) 166.4 (2.7) 

Weight (kg) 56.5 (9.2)c 69.8 (14.7) 62.0 (13.7) 

SLR measurement since injury (days) None 19.1 (11.6) 14.8 (6.1) 

Independent walking since injury (days) None None 14.8 (6.1) 

Total length of stay (days) None 25.3 (13.6) 22.2 (10.0) 

LEMS (from 0 to 50 points) None 36.8 (8.6)d 48.8 (1.5) 

SCIM score for “Mobility Indoors”    

Initial evaluation (from 0 to 8 points) None 0 (0) 5.2 (3.3) 

SLR measurement None 0.8 (1.1)d 7.6 (0.9) 

Discharge and transfer None 1.1 (1.3)d 7.6 (0.9) 

WISCI (from 0 to 20 points)    

Initial evaluation None 0 (0) 13.2 (8.2) 

SLR measurement None 4.6 (6.2)d 19.8 (0.4) 

Discharge and transfer None 6.2 (7.1)d 19.8 (0.4) 

M: male, F: female 

a Significant difference between the Control and Severe groups with P value <0.01. 

b Significant difference between the Control and Mild groups with P value <0.05. 

c Significant difference between the Control and Severe groups with P value <0.05. 

d Significant difference between the Severe and Mild groups with P value <0.01. 

 

4.3.2 患者と健常者の識別 

 患者と健常者の識別における各対象者の精度を図 4.4および図 4.5に示す．左右を

合わせて平均精度は健常群で 0.895，患者群で 0.769であり，健常群で高かった． 
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図 4.4 健常群の識別結果 

 

図 4.5 患者群の識別結果 
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4.3.3 患者の重症度評価 

 患者の重症度評価における各対象者の精度を図 4.6に示す．平均精度は軽症群で

0.764，重症群で 0.720であり，重症群で低かった．図 4.6より，重症群の中でも

SCIMのスコアが 1から 3点と中等症に近い患者や運動障害に左右差があった患者で

は精度が低かった．また患者群のうち，No.5で特に精度が低かった．SCIMのスコア

が 0点であった他の患者と比べて，この患者はWISCIのスコアが 17点と高かったた

め，SCIMのスコアに対して比較的軽症であった可能性が考えられる． 

 

図 4.6 患者群の重症度評価結果 

 

4.4 結言 

 本研究では，頸髄不全損傷患者および健常者各 15名を対象に SLR時の下肢および

体幹の 3軸加速度・角速度計 2か所，左右 RAおよび LM計 4筋の EMG，左右下肢

および殿部の圧力データ計 6項目を入力として CNNモデルを作成した． 

 その結果，患者と健常者識別の平均精度は健常者で 0.895，患者で 0.769であっ

た．重症度評価の平均精度は軽症群で 0.764，重症群で 0.720であった．また一部の
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患者で精度に左右差があった者や左右とも精度が低かった者を認めた． 

 このことから，本研究で得られた知見として，CNNを用いた SLR運動解析は患者

と健常者を識別し，患者の重症度を評価できる可能性が示された．すなわち，SLR時

の計測データには健常者と患者を識別し，退院・転院時の患者の歩行自立度を評価し

得る情報が含まれる．本章の入力データには，前章において群間差を認めた RAの

EMGが含まれる．よって，本研究においても RAが分類に重要であった可能性があ

る．しかし，本研究では分類に関わる各チャネルの寄与度を算出していない．また群

間で精度にばらつきがあり，精度の低い患者が混在したことで，特に重症度評価の全

体精度は十分とはいえない．これは，チャネル数を増やすなど他の計測データを入力

に用いて検証しなかったためであり，さらに精度を改善して臨床応用に繋げる必要が

ある．このため，今後の研究では各チャネルの寄与度を算出し，入力データのパター

ンを増やして評価することで，健常者と患者の識別や患者の歩行自立度の評価に重要

な SLR時の下肢および体幹の動態や筋活動が明らかになる． 
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第5章 慣性センサデータを用いた患者の歩行

自立度分類 

5.1 緒言 

 第 4章では，SLR時の計測データからニューラルネットワークを用いて頸髄不全損

傷患者と健常者を識別し，患者の重症度を評価できることが明らかになった．この解

析手法を応用することで，歩行時の計測データからもニューラルネットワークを用い

て患者の歩行自立度を客観的に評価できると考えられる．本章は，2つの研究から構

成される．まず第 1の研究における対象，TUGテスト時の慣性センサデータ計測方

法，データ処理について述べ，次に統計解析結果を述べる．その後，第 2の研究にお

ける対象，10MWTおよび TUGテスト時の慣性センサデータ計測方法，解析に用い

た Transformerモデルの実装方法について述べ，最後に歩行自立度分類の結果を述べ

る． 

 

5.2 入院患者に対する慣性センサを用いた Timed Up-and-

Go テストの質的評価 

5.2.1 方法 

5.2.1.1 対象 

 対象は，内科的および外科的疾患により救急または手術目的で急性期病院に入院

し，その後リハビリテーション介入があった 25名の患者(平均年齢 76.7歳)であっ

た．取込基準は，入院前に杖歩行または独歩が自立していた者，計測時に少なくとも

歩行器歩行が自立していた者，杖歩行または独歩練習開始後 1週間以内であった者と

した．除外基準は歩行練習や計測を妨げる明らかな認知機能低下や合併症，既往歴を

有する者とした． 
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5.2.1.2 計測方法 

 ベルクロバンドを用いて，3軸加速度・角速度センサを内蔵した慣性センサ(Xsens 

DOT，Xsens)3個を患者の身体に装着した．装着部位は第 3腰椎レベルの腰部，左右

の足関節直上とした．これらのセンサの計測レンジは加速度が 16 G，角速度が

2000 °/sであり，サンプリング周波数は 120 Hzであった．加速度は前後(X軸)，左右

(Y軸)，上下(Z軸)，角速度は X軸周りのロール角，Y軸周りのピッチ角，Z軸周りの

ヨー角の計 6軸とした．センサは Bluetoothでタブレット端末(iPad Mini，Apple)に

接続され，専用のアプリケーションを用いて操作した． 

 TUGテストは，座面高 43 cmの椅子とコーン 1個を用いた．椅子から立ち上が

り，3mを往復歩行し，椅子に着座するまでの所要時間をストップウォッチで測定し

た．慣性センサを取り付けた実際の TUGテストの計測例を図 5.1に示す．テストは，

患者の最大速度かつ杖歩行または独歩で 2回行った． 

 

図 5.1 センサ装着部位および TUGテスト計測場面 

 

5.2.1.3 データ処理 

 計測後，専用のソフトウェアを用いて各センサのデータをノートパソコンに転送し

た．先行研究[128]の方法に従って，TUGテストのサブフェーズである立ち上がり

相，着座相，2回のターン相の開始点と終了点をそれぞれ特定した．具体的には，立

ち上がり相と着座相はテストの序盤と終盤における腰部ピッチ角の最大値と最小値に

よって同定した(図 5.2下段のピッチ角を参照)．また 2回のターン相はテストの中盤と
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終盤における腰部ヨー角の絶対値の最大値を特定し，その前後で閾値 0.1以下の範囲

を特定して同定した(図 5.2下段のヨー角を参照)．その後，1回目の歩行相を立ち上が

り相の終了から 1回目のターン相の開始までの範囲とし，2回目の歩行相を 1回目の

ターン相の終了から 2回目のターン相の開始までの範囲とした． 

 

図 5.2 TUGテストのサブフェーズ解析例 

 

 解析項目は，立ち上がり相の開始と着座相の終了から算出した総所要時間，各サブ

フェーズの開始と終了から算出したそれぞれの所要時間，左右の足部から算出した

TUGテストの総歩数，2回の歩行相およびターン相それぞれの歩数，各サブフェーズ

の腰部の加速度・角速度とした．歩数は，歩行周期に含まれる ICをカウントして算出

した．ICの特定では，各サンプルの足部の合成加速度を算出し，これらを 1サンプル

隣からそれぞれ微分することで，図 5.3に示したように周期的に出現するピーク値を

ICとした．各ピーク値を特定するための閾値と解析区間を設定して自動的に算出した

が，目視において明らかな乖離を認めた場合は手動で修正した．腰部の加速度・角速

度からは，先行研究[147, 148]を参考に立ち上がり相および着座相におけるピッチ角の
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最大値，平均値，最大値と最小値の差であるレンジ，2回のターン相におけるヨー角

の最大値，平均値，レンジ，2回の歩行相における 3軸それぞれの加速度 RMSおよ

び ACCを算出した．これらの解析項目をまとめて図 5.4に示す． 

 

図 5.3 TUGテストの歩行相における合成加速度の算出例 

 

図 5.4 TUGテストの各サブフェーズにおける解析項目 
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5.2.1.4 統計解析 

 担当の理学療法士により，病棟内杖歩行または独歩が自立であり，TUGテストの総

所要時間が 2試行とも 13.5秒未満を自立高速(Independent Fast; IF)群，1試行でも

13.5秒以上を自立低速(Independent Slow; IS)群，病棟内杖歩行または独歩が監視で

あり，TUGテストの所要時間が 1試行でも 13.5秒以上を監視低速(Monitored Slow; 

MS)群として 3群に分けた．2試行のうち，どちらも 13.5秒未満または 13.5秒以上

であった者は 1試行目のデータを，1試行のみ 13.5秒以上であった者は 13.5秒以上

のデータを用いた． 

 男女比の群間比較にはフィッシャーの正確検定を用いた．その他の基本情報の群間

比較には各データの正規分布と等分散性を確認後，一元配置分散分析またはクラスカ

ルウォリス検定を用いた．加速度・角速度の各変数は，対応のない因子として群間，

反復測定因子として時間の 2因子を含む線形混合モデルの分割プロットデザインによ

る分散分析を用いた．有意な群間主効果または交互作用が観察された場合は事後検定

を行った．解析はModified R Commanderバージョン 4.2.2 [146]を用いて両側検定で

行った．統計的有意水準は P値 0.05未満とした．記述統計は平均値と標準偏差を用い

た． 

 

5.2.2 結果 

5.2.2.1 基本情報 

 計測した 25名のうち，4名の患者は病棟内杖歩行または独歩が監視であったが，

TUGテストの総所要時間が 13.5秒未満であったため，解析から除外した．最終的に

21名のデータを解析し，IF群は 9名，IS群は 6名，MS群は 6名であった．このう

ち，19名は 2試行とも TUGテストの総所要時間が 13.5秒未満または 13.5秒以上で

あった．残り 2名は，それぞれ 1試行目および 2試行目のみ 13.5秒以上であった．各

群の患者特性を表 5.1に示す．MS群，IS群，IF群の順に高齢であったが，いずれも

有意な群間差はなかった． 
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表 5.1 各群の基本情報 

 IF group (n = 9) IS group (n = 6) MS group (n = 6) 

Age (years) 72.1 (9.6) 76.8 (6.6) 80.7 (3.7) 

Gender 6 M, 3 F 3 M, 3 F 2 M, 4 F 

Height (cm) 159.5 (9.5) 157.7 (6.5) 156.5 (12.1) 

Weight (kg) 64.0 (15.7) 56.7 (10.4) 60.0 (11.1) 

Total length of stay (days) 21.7 (6.0) 25.7 (11.7) 29.7 (3.9) 

M: male, F: female 

 

5.2.2.2 所要時間および歩数 

 立ち上がり相の開始から着座相の終了までを計測した TUGテストの総所要時間に

関して，ストップウォッチと腰部の角速度データにおける絶対誤差は平均約 0.37秒で

あった．表 5.2に所要時間および歩数の結果を示す．総所要時間および総歩数は，IF

群で最も少なく，他の 2群と比べてどちらも有意に低かった(P<0.01)．またMS群と

比べて IS群でどちらも有意に低かった(P<0.01)．2回の歩行相の所要時間および歩数

は，MS群と比べて IF群でどちらも有意に低かった(P<0.01)．一方，IS群では有意な

群間差はなかった． 

表 5.2 所要時間および歩数の解析結果 

 IF group (n = 9) IS group (n = 6) MS group (n = 6) 

Time (s)    

Total 9.7 (2.3)ab 14.7 (1.3)c 18.7 (3.3) 

Sit-to-stand 0.6 (0.3) 1.2 (0.6) 1.8 (1.2) 

1st walking 2.7 (0.6)a 4.0 (0.5) 5.4 (1.6) 

1st turning 2.0 (0.6) 2.6 (0.5) 3.3 (0.5) 

2nd walking 2.1 (0.8)a 3.0 (1.0) 4.4 (1.0) 

2nd turning 1.6 (0.4) 2.2 (0.4) 2.9 0.6) 

Stand-to-sit 1.1 (0.3) 1.4 (0.6) 1.4 (0.7) 

Number of steps    

Total 16.2 (2.9)ab 21.8 (3.5)c 28.0 (4.9) 

1st walking 5.1 (1.1)a 7.2 (1.7) 8.7 (1.0) 

1st turning 3.8 (1.5) 5.0 (1.4) 6.3 (2.2) 

2nd walking 4.3 (1.7)a 6.2 (2.1) 8.2 (2.1) 

2nd turning 3.0 (1.0) 3.5 (1.8) 4.8 (1.0) 

a Significant difference between the IF and MS groups with P value <0.01. 

b Significant difference between the IF and IS groups with P value <0.01. 

c Significant difference between the IS and MS groups with P value <0.01. 
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5.2.2.3 加速度および角速度 

 表 5.3に加速度および角速度の結果を示す．立ち上がり相におけるピッチ角の平均

値，1回目のターン相におけるヨー角の最大値，平均値，レンジは，いずれも他の 2

群と比べて IF群で有意に高かった(P<0.01または<0.05)．2回目のターン相における

ヨー角の最大値，平均値，レンジは，いずれもMS群と比べて IF群で有意に高かった

(P<0.01または<0.05)．歩行相における 3軸それぞれの RMSは，いずれも有意な群間

差はなかった．1回目の歩行相における前後方向の ACCは，他の 2群と比べて IF群

で有意に高かった(P<0.05)．IS群とMS群の間には，いずれも有意な群間差はなかっ

た． 

表 5.3 加速度および角速度の解析結果 

 IF group (n = 9) IS group (n = 6) MS group (n = 6) 

Pitch (deg/s)    

Mean Sit-to-stand 34.2 (11.5)ab 6.4 (7.2) 6.8 (4.2) 

 Stand-to-sit -6.7 (12.8) -9.0 (5.0) -3.0 (2.9) 

Max Sit-to-stand 130.1 (64.4) 77.7 (22.1) 70.2 (26.8) 

 Stand-to-sit 51.0 (16.9) 45.6 (20.0) 43.9 (16.4) 

Range Sit-to-stand 173.4 (69.6) 124.7 (33.3) 105.2 (41.7) 

 Stand-to-sit 140.4 (48.1) 119.7 (45.0) 111.4 (20.5) 

Yaw (deg/s)    

Mean 1st turning 84.5 (17.7)ad 60.6 (9.3) 48.5 (5.9) 

 2nd turning 81.4 (17.1)a 65.0 (17.0) 50.9 (8.1) 

Max 1st turning 152.9 (27.7)ad 116.3 (12.6) 95.1 (15.7) 

 2nd turning 158.6 (36.1)c 139.5 (28.6) 101.8 (24.6) 

Range 1st turning 129.8 (18.7)ad 103.4 (11.6) 88.1 (16.5) 

 2nd turning 141.7 (32.4)c 124.0 (26.4) 93.0 (23.1) 

ACC    

X-axis 1st walking 0.85 (0.09)cd 0.63 (0.17) 0.62 (0.09) 

 2nd walking 0.90 (0.08) 0.72 (0.24) 0.66 (0.14) 

Y-axis 1st walking 0.75 (0.18) 0.60 (0.10) 0.65 (0.09) 

 2nd walking 0.82 (0.18) 0.74 (0.22) 0.62 (0.15) 

Z-axis 1st walking 0.79 (0.14) 0.62 (0.17) 0.54 (0.16) 

 2nd walking 0.88 (0.11) 0.75 (0.19) 0.59 (0.19) 

X-axis: anterior-posterior, Y-axis: medial-lateral, Z-axis: vertical 

a Significant difference between the IF and MS groups with P value <0.01. 

b Significant difference between the IF and IS groups with P value <0.01. 

c Significant difference between the IF and MS groups with P value <0.05. 

d Significant difference between the IF and IS groups with P value <0.05. 
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5.2.3 小括 

 本研究では，急性期病院に入院中の患者 25名を対象に TUGテスト時の 3軸加速

度・角速度を腰部および両足部から計測し，このうち 21名の TUGテストの総所要時

間と歩行自立度によって IF群 9名，IS群 6名，MS群 6名の 3群に分け，統計解析

により比較した． 

 その結果，総所要時間および総歩数は，他の 2群と比べて IF群で有意に低く，MS

群と比べて IS群で有意に低かった．また 1回目の歩行相における前後方向の ACC

は，他の 2群と比べて IF群で有意に高かった．一方，歩行相の所要時間および歩数に

関しては，MS群と比べて IF群で有意に低かった．立ち上がり相におけるピッチ角，

1回目のターン相におけるヨー角は，他の 2群と比べて IF群でいずれも有意に高かっ

た．一方，2回目のターン相のヨー角に関しては，MS群と比べて IF群でいずれも有

意に高かった． 

 このことから，本研究で得られた知見として，慣性センサを用いた歩行解析は入院

患者の歩行自立度を判定するための評価になり得る可能性が示された．すなわち，歩

行自立度に関わらず TUGテストの総所要時間が 13.5秒よりも遅い患者は，TUGテ

ストの総所要時間が長く，総歩数が多いだけでなく，サブフェーズである歩行相の所

要時間が長く，歩数が多く，立ち上がり相およびターン相の腰部回旋運動が少なかっ

た．これらの結果は，歩行が自立していない患者において顕著であった．よって，臨

床での所見と同様に，動作速度が遅い患者であっても歩行やその前後に含まれる実際

の動作方法が歩行自立度を判定する上で重要な因子となる可能性が示された．これら

の知見は，疾患の有無や転倒リスクによってデータを比較した先行研究の結果とも一

致していた．本研究の限界として，各群のサンプルサイズが少なかったこと，腰部の

加速度・角速度しか解析しなかったこと，解析には各サブフェーズの全体平均を用い

たため，それぞれの時系列変化は不明であったことが挙げられる．そのため，今後の

研究ではサンプルサイズを増やし，複数の身体部位に慣性センサを装着して計測し，

時系列変化も考慮してデータを解析することで，さらに詳細な知見が得られる． 
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5.3 急性期病院における慣性センサおよびニューラルネッ

トワークを用いた入院患者の歩行自立度分類 

5.3.1 方法 

5.3.1.1 対象 

 研究 1と同様に，対象は内科的および外科的疾患により救急または手術目的で急性

期病院に入院し，その後リハビリテーション介入があった男性 19名，女性 21名の計

40名の患者(平均年齢 78.2歳，52～94歳)であった．取込基準は，入院前に杖歩行ま

たは独歩が自立していた者，計測時に少なくとも歩行器歩行が自立していた者，杖歩

行または独歩練習開始後 1週間以内であった者とした．除外基準は歩行練習や計測を

妨げる明らかな認知機能低下や合併症，既往歴を有する者とした． 

 担当の理学療法士により，病棟内杖歩行または独歩が自立または監視であった患者

を歩行獲得(Walking Acquired; WA)群，杖歩行または独歩困難であり歩行器歩行自立

からさらに改善しなかった患者を歩行非獲得(Not Acquired; NA)群として 2群に分け

た． 

 

5.3.1.2 計測方法 

 ベルクロバンドを用いて，3軸加速度・角速度センサを内蔵した慣性センサ(Xsens 

DOT，Xsens)8個を患者の身体に装着した．装着部位は胸骨上の胸部，第 3腰椎レベ

ルの腰部，左右の手関節直上，左右の大腿前面中央部，左右の足関節直上とした．研

究 1と同様に，これらのセンサの計測レンジは加速度が 16 G，角速度が 2000 °/sであ

り，サンプリング周波数は 120 Hzであった．加速度は前後(X軸)，左右(Y軸)，上下

(Z軸)，角速度は X軸周りのロール角，Y軸周りのピッチ角，Z軸周りのヨー角の計 6

軸とした．センサは Bluetoothでタブレット端末(iPad Mini，Apple)に接続され，専

用のアプリケーションを用いて操作した． 

 計測はまず 10MWTから行った．各 3 mの加速路と減速路を含む計 16 mの直線歩

行路を設け，中央の 10 mを歩行する際の所要時間をストップウォッチで計測した．

続いて TUGテストを行った．研究 1と同様に，TUGテストでは座面高 43 cmの椅子

とコーン 1個を用いた．椅子から立ち上がり，3 mを往復歩行し，椅子に着座するま

での所要時間をストップウォッチで測定した．慣性センサを取り付けた実際の TUG



78 

 

テストの計測例を図 5.5に示す．どちらのテストも通常速度かつ杖歩行または独歩で

各 2回行った．その他の身体機能評価として，握力と簡易フレイルインデックス

(Frailty Screening Index; FSI)[149]を評価し，過去 1年間の転倒歴を聴取した． 

 

図 5.5 センサ装着部位および TUGテスト計測場面 

 

5.3.1.3 データ処理 

 計測後，専用のソフトウェアを用いて各センサのデータをノートパソコンに転送し

た．10MWTのデータは最初と最後の 1歩を除き，加速路と減速路も含めて抽出し

た．研究 1と同様に，TUGテストはサブフェーズである立ち上がり相，着座相，2回

のターン相の開始点と終了点をそれぞれ特定した．本研究では，10MWTと併せて歩

行時のデータのみを解析するため，TUGテストのデータから 2回の歩行相のみを抽出

した． 

 入力データ間の近似性のために，本研究では歩行周期ごとのデータセットを左右そ

れぞれ作成した．歩行周期は，一側の ICから次の同側の ICまでの期間とした[108, 

109]．前処理として，まず加速度に対して重力加速度成分を除去するために 1 Hzのハ

イパスフィルタで処理した．次に，研究 1と同様に各歩行周期に含まれる ICを図 5.6

のように算出し，歩行周期ごとに抽出してデータセットを作成した．本研究では，左

歩行周期のデータセットが右歩行周期よりも多く得られたため，左歩行周期のデータ

を入力に用いた． 

 

43 cm seat height chair

ConeInertial sensors

with Velcro bands 

X-axis (Roll)

Y-axis (Pitch)

Z-axis

(Yaw)
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図 5.6 10MWTにおける合成加速度の算出例 

 

 加速度と角速度は正と負の両方向に変化するため，各データセットのベースライン

が 0.5となるように 0から 1までの範囲に正規化した．具体的には，加速度・角速度

の各軸について，全センサの絶対値の最大値を算出し，この値で各センサの値を除

し，さらに 2で除して 0.5を加算した．この算出方法により，装着部位間の大小関係

が維持された状態で正規化される．本研究において絶対値の最大値が検出された部位

は，全患者で左右手部または左右足部のいずれかであった．最後に，全てのデータ長

を揃えるために，最長の歩行周期であった 276サンプルよりも短いデータセットの末

尾に 0.5を追加した．作成した入力用のデータセット例を図 5.7に示す．データ処理

は Pythonとそのライブラリを用いた． 
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図 5.7 入力用のデータセット算出例 

 

5.3.1.4 Transformerモデル 

 Transformerは，Pythonのライブラリである PyTorchを用いて実装した．

Transformerとは，自然言語処理や画像認識などのタスクにおいて優れた性能を発揮

する機械学習モデルであり，注意機構(Attention)を中心に構築されている[150]．

Attentionは，入力の各要素と他の要素との関連性を計算することで，重要な特徴情

報を選択的に強調することができる．そのため，距離の長い依存関係を効果的にとら

え，異なる位置における特徴の組み合わせを柔軟に学習することが可能である．すな
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わち，立脚期から遊脚期に至るまで様々なフェーズが含まれる 1つの歩行周期に対し

て，Transformerはデータの前後関係も踏まえて学習するため，この手法は本研究の

解析対象と合致している． 

 本研究では，入力層，入力埋め込み(Input Embedding)，位置埋め込み(Positional 

Encoding)，Transformer Block，全結合(Fully Connected; FC)，ソフトマックス関

数，出力層で Transformerモデルを構成した．このうち，Transformer Block は

Multi-Head Attentionモジュール，Feed Forwardモジュール，レイヤー正規化

(Layer Normalization)，残差接続を組み合わせて構成しており，本研究ではこのブロ

ックを 4回から 6回繰り返した．図 5.8にブロックを 5回繰り返した場合のモデルの

概要を示す．また各レイヤーの入出力サイズを表 5.4に示す．表 5.4において，入力

データから Transformer Block までの入出力サイズの各値は，それぞれバッチサイ

ズ，データ長，チャネル数を表す． 

 

図 5.8 Transformerモデルの概要 

 

 

Input Data

Input Embedding

FC

Softmax

Positional 
Encoding

Label Output

Multi-Head Attention

Add & Layer Norm.

Transformer Block
heads=4

Feed Forward

Add & Layer Norm.
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表 5.4 各レイヤーの入出力サイズ 

Layer Input Output 

Input Embedding (64, 276, 48) (64, 276, 48) 

Positional Encoding (64, 276, 48) (64, 276, 48) 

Transformer Block (64, 276, 48) (64, 276, 48) 

FC (64, 13248) (64, 2) 

 

 本研究では学習に用いる入力データ数を増加するために，元のデータセットに-0.1

から 0.1までのランダムノイズを加算した 4つの追加データセットを用意した．この

方法により，元のデータセットと比較してデータ数が 5倍に増加し，等倍での学習よ

りも精度が改善した．また学習時間の都合上，さらに増加した場合の精度は確認しな

かった．2群間のデータ比率は訓練データとテストデータで同等に調整され，テスト

データ比率は 0.1とした．学習は，エポック数 80から 130，バッチサイズ 64，学習

率 1e-5とした．モデルの評価としてリーブワンアウト法を採用し，各患者を 1名ずつ

入力データから除外し，その結果得られたモデルを用いて除外した患者での推論精度

を算出した．これにより，患者数と同じ 40個のモデルが得られた．表 5.5に従って各

推論時の混同行列を作成し，式(1)に従って精度を算出し，最も高精度となるように

Transformer Blockの反復回数と学習時のエポック数を調整した．得られた最終的な

設定を用いて，式(2)から(3)に従って感度，特異度を算出した．本研究では，NA群を

陽性と定義した． 

 

表 5.5 混同行列の作成方法 

True Label 
Predicted Label 

Positive (NA group) Negative (WA group) 

Positive (NA group) True Positive (TP) False Negative (FN) 

Negative (WA group) False Positive (FP) True Negative (TN) 

 

𝐴𝑐𝑐𝑢𝑟𝑎𝑐𝑦 =
𝑇𝑃 + 𝑇𝑁

𝑇𝑃 + 𝑇𝑁 + 𝐹𝑃 + 𝐹𝑁
 (1) 

𝑆𝑒𝑛𝑠𝑖𝑡𝑖𝑣𝑖𝑡𝑦 =
𝑇𝑃

𝑇𝑃 + 𝐹𝑁
 (2) 

𝑆𝑝𝑒𝑐𝑖𝑓𝑖𝑐𝑖𝑡𝑦 =
𝑇𝑁

𝑇𝑁 + 𝐹𝑃
 (3) 
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 入力データはセンサ 8個の加速度・角速度計 6軸から成る計 48チャネルとした．

また臨床応用に向けてより簡便な計測方法を提案するために，前述の方法で得られた

最終的な設定を用いて，センサ数を減らしてモデルを評価した．具体的には，センサ

を 1個ずつ除外した際の推論精度を算出し，精度が低下した順に 5か所を選択し，こ

のうち 1個から 5個のセンサを用いてそれぞれの推論精度を算出した．センサを除外

する際は，データを全て 0.5に置き換えたため，各レイヤーの入出力サイズは変わら

なかった． 

 

5.3.1.5 統計解析 

 男女比の群間比較にはフィッシャーの正確検定を用いた．その他の基本情報には各

データの正規分布と等分散性を確認後，対応のない t検定またはマン・ホイットニー

の U検定を用いた．解析はModified R Commander バージョン 4.2.2 [146]を用いて

両側検定で行った．統計的有意水準は P値 0.05未満とした．記述統計は平均値と標準

偏差を用いた． 

 

5.3.2 結果 

5.3.2.1 基本情報 

 WA群 26名，NA群 14名を解析した．各群の患者特性を表 5.6に示す．疾患は脊

椎圧迫骨折，大腿骨頚部骨折術後，膝関節または股関節の変形性関節症

(Osteoarthritis; OA)術後，腰部脊柱管狭窄症(Lumbar Spinal Canal Stenosis; LCS)

術後，脳血管障害(Cerebral Vascular Disease; CVD)，その他の内科的疾患であっ

た．NA群と比べてWA群は有意に若年であり，自宅退院の割合が有意に高く，

10MWTと TUGテストの所要時間が有意に短かった．10MWTから算出した歩行速

度は，WA群が平均 0.85 m/s，NA群が平均 0.61 m/sであった．計測までの日数と入

院期間に群間差はなかった．計測した 40名のうち，2名で TUGテストの計測データ

が欠落していたため，10MWTは 40名，TUGテストは 38名を解析した．入力デー

タに用いた歩行周期の総数は 1684個で，WA群が 981個，NA群が 703個であっ

た．前述した方法によりデータ数を 5倍に増加したため，約 8,000個のデータセット

を用いて学習した． 
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表 5.6 各群の基本情報 

 WA group (n = 26) NA group (n = 14) p Values 

Age (years) 76.4 (10.3) 81.6 (3.8) 0.029 

Gender 14 M, 12 F 5 M, 9 F 0.270 

Height (cm) 158.1 (10.0) 156.5 (11.7) 0.671 

Weight (kg) 56.5 (13.5) 58.4 (13.7) 0.672 

Measurement since admission (days) 16.8 (8.5) 19.8 (7.1) 0.254 

Total length of stay (days) 23.2 (8.1) 29.1 (10.2) 0.072 

Discharge and transfer 22, 4 1, 13 <0.001 

Diseases   

 

Postoperative LCS 6 2 

Postoperative femoral neck fracture 2 6 

Postoperative knee or hip OA 5 1 

CVD 1 3 

Others 12 2 

10MWT time (s) 12.4 (2.8) 18.1 (6.4) 0.006 

TUG time (s) 14.7 (2.9) 21.2 (6.6) 0.003 

Grip strength (kg) 22.4 (8.8) 19.2 (10.4) 0.339 

FSI (from 0 to 5) 1.5 (1.2) 2.1 (1.3) 0.148 

Faller, % 5, 19.2 7, 50.0 0.071 

M: male, F: female 

 

5.3.2.2 パラメータ調整による推論精度の比較 

 まず Transformer Block を 5回として，エポック数を 80，100，120，130，140に

調整した結果，精度はそれぞれ 0.778，0.810，0.819，0.827，0.812であった(図

5.9)．そこで，エポック数を 130として Transformer Block を 4回または 6回に増減

した結果，精度は 0.781および 0.812であり，5回での結果と比べてどちらも低下し

た(図 5.10)．最後に，Transformer Blockを 5回，エポック数を 130として，全結合

のドロップアウト率を 0.4から 0.5に増加した結果，精度は 0.836に改善した．さら

に他のハイパーパラメータを調整しても精度は改善しなかったため，最終的な設定と

して Transformer Block は 5回，エポック数は 130，全結合のドロップアウト率は

0.5とし，以降の推論および検証を行った． 
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(a) 80 (b) 100 (c) 120 

  

 

(d) 130 (e) 140  

図 5.9 エポック数ごとの混同行列 

(a: エポック数 80, b: 100, c: 120, d: 130, e: 140) 

 

  
(a) 4 (b) 6 

図 5.10 Transformer Blockごとの混同行列 

(a: Transformer Block 4回, b: 6回) 

 

5.3.2.3 入力データ調整による推論精度の比較 

 前述の方法で得られた最終的な設定を用いて，まず全 8個のセンサで学習した結

果，精度 0.836，感度 0.876，特異度 0.780であった．混同行列と患者ごとの推論結果

を図 5.11に示す．ほとんどの患者で精度 0.5以上であったが，WA群の No.18，NA

群の No.1および 3は，ハイパーパラメータを調整しても精度が改善しなかった．そ

こで，これら 3名に対して追加の検証を行った．具体的には，10MWTの総歩数の前



86 

 

半と TUGテストの歩行相 1回目を歩行周期前半，10MWTの総歩数の後半と TUGテ

ストの歩行相 2回目を歩行周期後半として，これら 3名のみのデータを分けた．学習

時，他の患者はこれまで通り全ての歩行周期を用いたが，3名は歩行周期前半または

後半のみを用い，推論は学習から除外した 3名の歩行周期後半または前半とした．こ

れにより，歩行周期の抽出部分は異なるが，3名のデータを学習した上で同一患者を

推論することになる．この推論結果を図 5.12に示す．WA群の No.18および NA群の

No.1は明らかに精度が改善したため，精度が低かった要因は対象者数の不足と考えら

れる．一方，NA群の No.3はほとんど改善しなかった．すなわち，この 1名はWA

群と同等の歩行能力であったが，理学療法士が認識していなかった可能性がある． 

 

 

 

図 5.11 全センサで学習した混同行列および患者ごとの推論結果 

 

  
(a) Individual inference in the second half of gait cycles (b) Individual inference in the first half of gait cycles 

図 5.12 精度が低かった患者における追加の推論結果 

(a: 対象患者の歩行周期後半を推論, b: 歩行周期前半を推論) 
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 次に，センサを 1個ずつ除外した結果，精度は右足部 0.709，左手部 0.730，右手部

0.735，右大腿 0.801，胸部 0.812の順に低下していた(図 5.13)．これら 5個のセンサ

で学習した結果，全 8個で学習した場合と比べて精度 0.830とわずかに低下したが，

特異度 0.821と改善した(図 5.14)．次に右足部，左手部，右手部の 3個で学習した結

果，5個で学習した場合と比べて精度 0.795と低下した(図 5.15)．さらに，右足部と

左手部または右足部と右手部の 2個で学習し比較した結果，精度はそれぞれ 0.723，

0.736となり，後者の方が高かった(図 5.16)．最後に，右足部，左手部，右手部のいず

れか 1個で学習した結果，精度はそれぞれ 0.653，0.643，0.559となり，右足部が最

も高かった(図 5.17)．これらの推論結果をまとめて表 5.7に示す． 

 

   
(a) Right Ankle (b) Left Wrist (c) Right Wrist 

  

 

(d) Right Thigh (e) Chest  

図 5.13 センサ 1個を除外して学習した混同行列 

(a: 右足部, b: 左手部, c: 右手部, d: 右大腿, e: 胸部) 
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図 5.14 センサ 5個で学習した混同行列および患者ごとの推論結果 

 

 

図 5.15 センサ 3個で学習した混同行列および患者ごとの推論結果 

 

 

図 5.16 センサ 2個(右足部および右手部)で学習した混同行列および患者ごとの推論結果 
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図 5.17 センサ 1個(右足部)で学習した混同行列および患者ごとの推論結果 

 

表 5.7 入力データごとの推論結果 

Input Data Accuracy Sensitivity Specificity 

All 8 sensors 0.836 0.876 0.780 

5 sensors (right ankle, left wrist, right wrist, 

right thigh, and chest) 
0.830 0.837 0.821 

3 sensors (right ankle, left wrist, and right wrist) 0.795 0.784 0.809 

2 sensors (right ankle and right wrist) 0.736 0.728 0.748 

1 sensor (right ankle) 0.653 0.702 0.583 

 

5.3.3 小括 

 本研究では，急性期病院に入院中の患者 40名を対象に 10MWTおよび TUGテスト

時の 3軸加速度・角速度計 8か所のデータを入力として Transformer モデルを作成し

た． 

 その結果，リーブワンアウト法により得られた歩行自立度分類の平均精度は 0.836

であり，理学療法士による評価結果と近いものであった．また入力に用いるセンサ数

を減らした結果，両手部と右足部の 3個では精度 0.795，右手部と右足部の 2個では

精度 0.736，右足部の 1個では精度 0.653であった．またモデルのハイパーパラメー

タを調整しても，一部の患者で精度が低かった． 

 このことから，本研究で得られた知見として，慣性センサと Transformerを用いた

歩行解析は歩行自立度を客観的に評価できる可能性が示された．すなわち，臨床でよ

く用いられる歩行課題における加速度・角速度データには，患者の歩行自立度を評価

し得る情報が含まれる．特に本研究では，入力に用いるセンサ数を減らして推論精度
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を検証したことで，歩行自立度の評価に重要な装着部位が明らかになった．これは臨

床において使用できるセンサ数が限られる場面や，計測時の患者負担を軽減する上で

有用である．本研究の解析手法は，臨床において理学療法士が患者の歩行自立度を評

価する際の補助となる．具体的には，病棟内歩行練習を許可するか否かの判断に難渋

する患者に対して，モデルの推論結果は理学療法士の評価結果を補足することができ

る．また実際の担当とは異なる理学療法士や経験の浅い理学療法士が歩行自立度を評

価する際にも，同様に補足できるため有用である． 

 

5.4 結言 

 本章では，急性期病院に入院中の患者を対象に，第 1の研究として TUGテストに

おける腰部の加速度・角速度データを TUGテストの総所要時間と歩行自立度によっ

て分けた 3群間で比較し，第 2の研究として 10MWTおよび TUGテストにおける計

8か所の加速度・角速度データから歩行自立度を評価する Transformerモデルを作成

した． 

 その結果，第 1の研究では，歩行自立度に関わらず TUGテストの総所要時間が

13.5秒よりも遅い患者はサブフェーズである歩行相の所要時間が長く，歩数が多く，

立ち上がり相およびターン相の腰部回旋運動が少なかった．これらの結果は，歩行が

自立していない患者において顕著であった．第 2の研究では，10MWTおよび TUG

テストの加速度・角速度から患者の歩行自立度を平均精度 0.836で分類でき，これは

理学療法による評価結果と近かった．また入力に用いるセンサ数を 1～3個までに減ら

しても平均精度 0.635～0.795を維持した． 

 これら 2つの研究結果を併せると，慣性センサから得られた歩行時の加速度・角速

度は患者の歩行自立度によって異なる動態を示し，この違いを時系列変化も含めてニ

ューラルネットワークにより解析することで，患者の歩行自立度を客観的に評価でき

ることが示された．一方，本研究は頸髄不全損傷患者における客観的な歩行自立度の

評価方法の確立に向けた基礎的な研究であり，対象疾患に頸髄不全損傷を含めなかっ

た．これは急性期の頸髄不全損傷患者では，本研究で用いた歩行課題が行えるレベル

にまで機能改善を認めるサンプルサイズが十分に得られない可能性があったためであ

る．このため，今後の研究では，他の急性期病院や回復期病院など複数の医療機関と

連携することで，頸髄不全損傷患者のサンプルサイズを増やし，歩行課題における加
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速度・角速度から SCIMスコアに基づいて歩行自立度を分類または予測するニューラ

ルネットワークモデルを作成する必要がある． 
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第6章 結論 

 本論文では，頸髄不全損傷患者のリハビリテーション治療に向けて，SLR運動解析

および重症度分類，歩行自立度分類に関して詳述した． 

 

第 3章 頸髄不全損傷患者の歩行自立度が SLR時の下肢・体幹筋活動に及ぼす影響 

 本研究では，頸髄不全損傷患者 24名を対象に SLR時の下肢・体幹の 3軸加速度計

3か所および EMG 計 10筋を計測し，歩行自立度によって歩行自立の ID群と非自立

の NI群に分け，統計解析により比較した． 

 その結果，加速度，筋活動開始時間，筋電図 RMSにはほとんど群間差がなく，利

き足 SLR時に対側 IOの RMSがNI群と比べて ID群で有意に高かったのみである．

これは健常者と慢性疼痛患者の EMGを比較した先行研究の結果とも一致しており，

ID群は IOの筋活動量が低下している可能性を示唆するが，非利き足 SLR時には差が

なかった．運動側によって異なる結果が得られた要因として，本研究では先行研究と

は異なり患者間で比較したこと，MVCを用いて正規化しなかったことが挙げられる．

よって，正常な筋活動を有する健常者と比較することで群間差が明瞭化し，MVCを用

いて正規化することで対象者間の筋活動量を統一できる．一方，EMGの周波数解析

では BFと一部の体幹筋に群間差が認められた．この結果から，ID群は SLR時に BF

のタイプ 2線維を動員し，NI群は BFのタイプ 1線維と RAおよび EOのタイプ 2お

よび 1線維を動員して骨盤を安定させる可能性が明らかになった．これらの結果は，

非利き足 SLR時に顕著であった． 

 このことから，本研究で得られた知見として，SLR運動解析は頸髄不全損傷患者の

体幹機能評価になり得る可能性が示された．すなわち，SLRが可能であっても歩行自

立に至らない患者は，RFの活動に伴う骨盤の安定化をグローバル筋である RAおよび

EOのタイプ 2線維を動員して代償している可能性がある．特に RAは，健常者にお

いて SLR時に著明な筋活動を示さないため，この筋の関与が SLR時の EMG評価に

おいて重要と考えられる．また NI群と比べて ID群は LEMSが有意に高かった結果

を考慮すると，本研究の結果は患者の体幹機能低下よりも下肢筋力低下の影響が強く

反映されている可能性がある．そのため，今後の研究では LEMSのスコアが同等の患

者を対象に計測データを群間比較することで，体幹機能の影響をさらに明瞭化でき
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る．また対照群として健常者のデータも追加し，可能であればMVCを用いて筋電図

RMSを正規化することが望ましい． 

 

第 4章 SLR運動解析データを用いた頸髄不全損傷患者の重症度分類 

 本研究では，頸髄不全損傷患者および健常者各 15名を対象に SLR時の下肢および

体幹の 3軸加速度・角速度計 2箇所，左右 RAおよび LM計 4筋の EMG，左右下肢

および殿部の圧力データ計 6項目を入力として CNNモデルを作成した． 

 その結果，患者と健常者識別の平均精度は健常者で 0.895，患者で 0.769であっ

た．重症度評価の平均精度は軽症群で 0.764，重症群で 0.720であった．また一部の

患者で精度に左右差があった者や左右とも精度が低かった者を認めた． 

 このことから，本研究で得られた知見として，CNNを用いた SLR運動解析は患者

と健常者を識別し，患者の重症度を評価できる可能性が示された．すなわち，SLR時

の計測データには健常者と患者を識別し，退院・転院時の患者の歩行自立度を評価し

得る情報が含まれる．本章の入力データには，前章において群間差を認めた RAの

EMGが含まれる．よって，本研究においても RAが分類に重要であった可能性があ

る．しかし，本研究では分類に関わる各チャネルの寄与度を算出していない．また群

間で精度にばらつきがあり，精度の低い患者が混在したことで，特に重症度評価の全

体精度は十分とはいえない．これは，チャネル数を増やすなど他の計測データを入力

に用いて検証しなかったためであり，さらに精度を改善して臨床応用に繋げる必要が

ある．このため，今後の研究では各チャネルの寄与度を算出し，入力データのパター

ンを増やして評価することで，健常者と患者の識別や患者の歩行自立度の評価に重要

な SLR時の下肢および体幹の動態や筋活動が明らかになる． 

 

第 5章 慣性センサデータを用いた患者の歩行自立度分類 

 本章では，急性期病院に入院中の患者を対象に，第 1の研究として TUGテストに

おける腰部の加速度・角速度データを TUGテストの総所要時間と歩行自立度によっ

て分けた 3群間で比較し，第 2の研究として 10MWTおよび TUGテストにおける計

8か所の加速度・角速度データから歩行自立度を評価する Transformerモデルを作成

した． 
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 その結果，第 1の研究では，歩行自立度に関わらず TUGテストの総所要時間が

13.5秒よりも遅い患者はサブフェーズである歩行相の所要時間が長く，歩数が多く，

立ち上がり相およびターン相の腰部回旋運動が少なかった．これらの結果は，歩行が

自立していない患者において顕著であった．第 2の研究では，10MWTおよび TUG

テストの加速度・角速度から患者の歩行自立度を平均精度 0.836で分類でき，これは

理学療法による評価結果と近かった．また入力に用いるセンサ数を 1～3個までに減ら

しても平均精度 0.635～0.795を維持した． 

 これら 2つの研究結果を併せると，慣性センサから得られた歩行時の加速度・角速

度は患者の歩行自立度によって異なる動態を示し，この違いを時系列変化も含めてニ

ューラルネットワークにより解析することで，患者の歩行自立度を客観的に評価でき

ることが示された．一方，本研究は頸髄不全損傷患者における客観的な歩行自立度の

評価方法の確立に向けた基礎的な研究であり，対象疾患に頸髄不全損傷を含めなかっ

た．これは急性期の頸髄不全損傷患者では，本研究で用いた歩行課題を行えるレベル

にまで機能改善を認めるサンプルサイズが十分に得られない可能性があったためであ

る．このため，今後の研究では，他の急性期病院や回復期病院など複数の医療機関と

連携することで，頸髄不全損傷患者のサンプルサイズを増やし，歩行課題における加

速度・角速度から SCIMスコアに基づいて歩行自立度を分類または予測するニューラ

ルネットワークモデルを作成する必要がある． 

 

 以上，本論文では頸髄不全損傷患者のリハビリテーション治療に向けた体幹機能評

価および歩行自立度評価に関する研究を行った．第 3章では，頸髄不全損傷患者の体

幹機能評価に向けて，慣性センサと EMGを用いた SLR時の計測データを歩行自立度

によって群間比較した結果について記述した．第 4章では，複数の計測データを包括

的に解析するために，患者と健常者を識別し，患者の重症度として歩行自立度を評価

する CNNモデルとその精度について記述した．第 5章では，頸髄不全損傷患者にお

ける客観的な歩行自立度評価の確立に向けて，入院患者を対象に，第 1の研究として

TUGテストの腰部の加速度・角速度データを TUGテストの総所要時間と歩行自立度

によって 3群間で比較した結果について記述し，第 2の研究として 10MWTと TUG

テストの加速度・角速度データから歩行自立度を評価する Transformerモデルとその

精度について記述した．よって，これらの計測および解析方法を適用することで，頸

髄不全損傷患者の運動機能障害に対して適切なリハビリテーション評価・治療の実現

に繋がる．すなわち，慣性センサと EMGを用いた SLR運動解析により頸髄不全損傷



95 

 

患者の体幹機能障害および退院・転院時の歩行自立度を評価し，慣性センサを用いた

歩行解析によりリハビリテーション介入中の歩行自立度を客観的に評価することが可

能となる．これにより，頸髄不全損傷患者に対して入院後から退院・転院時までのリ

ハビリテーション治療を経続的にフォローする評価システムが構築できる． 
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