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1. 要旨 

本研究は脳卒中片麻痺者の歩行適応動態を分析することで、非対称歩

行環境への歩行適応における肢体運動の影響を明確にすることを目的に

行なった。目的達成のため、踵接地期、動的な力学的安定性、関節可動

域の影響の 3 点を考慮し、split-belt treadmill 歩行課題を行った。まず

歩行周期のうち踵接地期における全身体と接地下肢との力学的安定性を

分析した。その結果、CoM-CoP 角（Centre of Mass-Centre of Pressure）

がベルト速度の非対称な状態でも左右で対称化する適応的変化を示し、

全身体と前脚の動的に安定性の高い相対的位置関係であることを明らか

にした。次に、肢体運動における物理的な運動制限の影響を鑑別した。

片側の一関節の一方向に作った軽微な運動制限であっても肢体間協調性

に悪影響を及ぼす結果となった。しかし、CoM-CoP 角の適応的変化には

影響がなかった。最後に、片麻痺において CoM-CoP 角の適応的変化を

示すか否かでサブグループ化した結果、時空間変数の対称化における患

者特異性を区別することができた。つまり、split-belt treadmill 歩行課

題がもたらすベルト速度の左右非対称な歩行環境に歩行を適応させる上

では、接地において力学的安定性の高い全身との相対位置に前脚を予測

的に配置することができることが片麻痺者の歩行適応能力を決定する因

子であった。以上のことから、非対称歩行環境での歩行適応に対して肢

体間の協調運動の目的は、ステップ長の対称化が本質ではなく、動的安

定性を通常の対称歩行と同様に収束させることであると考えられる。こ

れは、split-belt treadmill を歩行運動学習の介入ツールとして応用する

目的と、適用対象の解明に貢献する可能性がある。 
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3. 研究背景 

3.1. 歩行障害の社会的背景 

2016 年に発表された高齢社会白書 1)によれば、我が国では 65 歳以上

の高齢者は過去最高の 3392 万人となり、総人口に占める割合も 26.7%

と過去最高となっている。日常生活に介護を要する要介護（要支援）認

定者数は 2013 年には 569.1 万人にのぼる。そのうち、全ての介護度に

おいて、認定の要因となった最たる疾患は脳卒中である。脳卒中は罹患

者が 100 万人を超え、生活習慣病と関連した国民病と言える。さらに要

介護状態になる要因第一位となるほど重篤な後遺症「片麻痺」を引き起

こすために、片麻痺者の歩行自立度の維持、向上と介助者の負担軽減は、

超高齢社会に突入した我が国において社会的解決課題に他ならない。学

術領域に課せられた課題は、神経学的理論背景に基づく介入「ニューロ

リハビリテーション」の確立である 2)。そのためには、臨床において対

象者に特定の介入方法を実施し、科学的手続きによって、中枢神経系を

再組織化した神経学的機序の観点からその介入の有効性について説明す

ることが必要である。また、それと同時に、ヒトの歩行の神経制御機構

を明らかにするための基礎的な研究が求められる。こうした研究の成果

は、介入方法の理論的背景を構築したり、改善効果を解釈するための基

盤的な知見となる。 

 

3.2.歩行の神経制御 

ヒトの二足直立歩行、および四足動物の移動運動はロコモーション

（Locomotion）と総称される。ロコモーションの中枢神経系による制御

は、支配領域と歩行に果たす役割として 3 つに大別される 3)。１つは大

脳皮質、大脳辺縁系など高次脳機能が司る発動系で、歩き出しに関与す
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るとされる。大脳皮質からは随意的な信号により駆動される随意的プロ

セスが発現され、その信号は皮質線条体投射や皮質脳幹投射、そして外

側皮質脊髄路系を介して皮質下構造に伝達される。辺縁系や視床下部か

ら脳幹への投射系が担う情動行動は、主に行動を誘発する信号の種類に

かかわらず歩行動作や筋緊張の亢進など定型的な運動パターンが誘発さ

れる特徴を持つ 4)。 

第 2 に、小脳、大脳基底核が歩行の適応に関与している調節系である。

四肢の筋緊張の制御と肢体運動の位相制御を運動感覚のフィードバック

情報（入力）と大脳皮質からの運動指令（出力）を比較することで同時

並列に歩行運動を調節すると考えられている 5)。大脳基底核は大脳皮質

からの指令を受け、再び大脳皮質へ戻すループなど異なる複数の経路を

有している。基底核は歩行の調節、および発達を含めた学習に関与して

いるとされている 6)。 

3 つ目は中脳を含む脳幹、脊髄が司る実行系である。上位脳による随

意的な発動後に、これら下位脳が四肢の屈伸運動や左右肢の交互運動が

組み合わさったサイクリックな全身運動がリズミカルに自動化する 7)。

脳幹中脳以下を残して、大脳との連絡を断った除脳ネコがトレッドミル

上でのロコモーションを維持 8)、また速度変化に歩調を合わせることが

可能である 9)ことをもって、脊髄内にリズム発生器（CPG、Central 

Pattern Generator）10)が内在し、歩行の維持に関わっていることが説明

され、概念化されてきた。 

つまり、歩行が随意的に開始されたのち、半自動的に維持し（実行系）、

歩行環境の変化に合わせて適応すること（調節系）は大脳皮質を除く中

枢神経系の下位レベルで可能である。 
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3.3. Split-belt treadmill 

Split-belt treadmill は新規の歩行環境に対する学習（調節系）とパタ

ーン形成（実行系）の過程を明らかにする手法として用いられる。Split-

belt 課題とは、歩行中に左右で分離したベルトの一側を予告なく変速さ

せるもので、歩行を維持しながら、また円滑な肢体運動に適応する過程

をもって歩行の運動学習を記述する手法である。これまで Dietz ら、

Bastian らのグループを中心に、様々な条件と対象者に対して活発に研

究が行われてきた 11-18)。下肢を中心とした肢体運動は協調的に変調する

ことで歩行環境に適応していく。適応の過程における肢体運動の学習パ

ターンには、歩行環境の変化後即時的に調節が行われる reactive 

feedback と、緩やかに調節が行われる predictive feedforward、という

二つの調節様式があることが Reisman らによって報告された 12)。

Reactive feedback では立脚時間やストライド長といった一側下肢の運

動の結果発現される肢体内変数が左右下肢で非対称に適応し、ベルト速

度が左右対称に戻ると後効果を引きずることなく元に戻る。一方、

predictive feedforward では両脚支持時間とステップ長の両下肢の相互

作用によって構成される肢体間変数が、はじめの左右下肢での非対称性

が漸減していき、最終的に左右対称になる。その後ベルト速度を左右対

称に戻すと、非対称歩行環境時の運動パターンの学習効果が残存してい

るために、しばらくぎこちない歩き方になってしまう。この現象は肢体

間協調性の影響によるものとされている 12, 19)。こうした学習の形態に対

して特定の時空間変数の対称、非対称に関する特徴的変化を追うことで、

歩行の実行系と調節系を記述する。 

これらを基盤に、Bastian らのグループと Duysens らのグループは研

究対象を小脳疾患者にして、reactive feedback には脊髄レベルが、
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predictive feedforward には小脳がそれぞれ関与することを示した 20-22)。

つまり、小脳病変の対象者には歩行適応が生じず、後効果も現れなかっ

た。これにより、split-belt 手法により捉えられる現象が歩行の神経制御

系を反映したものであることをさらに支持した。 

Split-belt 歩行の達成に関与する神経領域に病変がなく、歩行障害を

呈する代表的な疾患に脳卒中がある。脳卒中は大脳を病変部位とし、片

麻痺は非対称な肢体運動を生じさせ、立脚や遊脚時間 23)、両脚支持時間

24)、関節パワー25)、関節可動域 26)そして歩幅 27)といった時空間変数の非

対称性として現れる。Reisman らのグループは脳卒中片麻痺の歩行介入

のツールとしての有用性を同分野の中で精力的に検証してきた。彼女ら

は左右非対称な歩行を呈する片麻痺患者に対して split-belt を利用して

左右対称な歩行に修正することで、従来の歩行非対称性が軽減すること

や、その学習の影響が平地歩行などに汎化されることを報告した 28-31)。

すなわち、これらの成果は神経学的異常から生じた歩行の左右非対称性

はトレッドミルを用いた環境変化に伴い新たな歩行パターンを学習し、

さらには後効果がその後の環境に汎化する学習効果を生むことを実証し、

リハビリテーションへの可能性を広げた。 

 

3.4. 解決課題 

ただ、脳卒中片麻痺者に関するいくつかの研究では、片麻痺者の適応

歩行時のステップ長は、健常者と同様に左右対称性を再獲得するに至っ

たわけではなかったことが触れられており、その要因については言及さ

れていない 28-31)。片麻痺者にステップ長の非対称性がある場合、麻痺側

に比べ非麻痺側を大きく出すタイプと、その逆のタイプがある 32, 33)。こ

の元来の歩行の非対称性により、split-belt 課題を経て現れるステップ長
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の対称性が異なった結果が現れる 34, 35)。片麻痺者における麻痺側と非麻

痺側の差は、機能評価や介入効果のアウトカムにしばしば用いられる。

同時に、リハビリテーション介入の目的となるが、こうした介入は非麻

痺側を麻痺側に合わせるといった対応を招くことがあり、個人によって

は望ましい戦略ではない可能性が指摘されている 32)。この個人間の結果

の違いが何に起因するかを解決しなければ、split-belt treadmill の介入

手段としての適用対象や設定条件を明らかにできず、リハビリテーショ

ンツールとして臨床応用の妨げとなる。 

また、上記のような片麻痺のステップ長の結果に関する解釈を困難に

する要因は他にも存在する。それは、健常人の split-belt 課題での歩行

適応において、ステップ長が対称化する現象の合目的的な理由がわかっ

ていない点である。ステップ長が定義されるのは踵接地の瞬間である。

Split-belt 歩行中、両下肢の関節角度や両下肢に対する上半身の相対位

置は、ベルト速度の遅い側（以下、遅側）下肢の接地時と、速い側（以

下、速側）下肢が接地時では異なることが既知となっている 36, 37)。つま

り、運動学データからの分析では左右下肢で非対称である点が多く、結

果としてステップ長が対称化している意義は不明なままである。ステッ

プ長のような時空間変数は運動の結果現れたものであり、それがベルト

速度の非対称な歩行環境において、左右対称に統制する目的は運動の要

因となる力学的分析をおこなわなければ知ることができない。歩行運動

は身体重心と下肢からなる倒立振子運動としてしばしば扱われ、身体重

心の並進運動にかかるエネルギーコストが最小化するように振舞ってい

ると概念化されている。これを記述するためには、全身体を剛体ととら

え、その質点を代表点としてモデル化する剛体系モデルがある。

Winter38)は、質量比といった解剖学的データと重心位置といった力学的
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データをもとにしたリンクセグメントモデルを提唱し、各セグメントを

合算した CoM（Centre of Mass、身体質量中心）を扱った。しかし、split-

belt 歩行の分析において CoM を推定した先行研究はない。さらには、

CoM と床反力など下肢との力学的な関係性に言及したものもない。これ

は、先行研究におけるマーカートラッキングが、下肢のみ、または全身

の最小限のランドマークで行われているために、CoM の推定が実験系的

に困難であったことが要因の一つと予想される。 

CoM は、正確な全セグメントをトラッキングした三次元座標データ

に、屍体を用いた調査に基づく身体の各セグメントの全身の質量に対す

る質量比、セグメント長、質量中心位置の情報を加えることで推定され

る。各セグメントの質量中心座標を取得し、大腿、下腿、足部の 3 セグ

メントから構成される下肢のように、複数のセグメントからなる系の質

量中心座標を下記の計算により取得し、全身まで拡張する工程を経なけ

ればならない。以下、Xo=系の質量中心、M=系全体の質量、m=1 セグメ

ントの質量、x=1 セグメントの質量中心。 

 

𝑋𝑋𝑋𝑋 =
𝑚𝑚1𝑥𝑥1 + 𝑚𝑚2𝑥𝑥2 + 𝑚𝑚3𝑥𝑥3

𝑀𝑀
 

 

3.5. 研究目的と解決方法 

本研究では、split-belt treadmill を用いて脳卒中片麻痺者の非対称歩

行環境への歩行適応を調査する。Split-belt は 2 つのベルト速度差によ

り、左右肢で異なる駆動速度でありながら、共同した駆動を実現しなけ

れば適応することができない課題を提供する。脳卒中片麻痺者は片側の

肢体運動が運動麻痺により障害されていながら、歩行適応に関する脊髄、

小脳に病変を有さない者である。つまり、片麻痺者の歩行適応において
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生じる肢体運動の変化は、歩行適応における肢体運動の果たす役割を明

らかにし得る。 

本研究の目的は、片麻痺者を対象にした調査によって、非対称歩行環

境への歩行適応における肢体運動の影響を明確にすることである。その

ために、まず片麻痺者の適応の違いを力学的に区別するための新たなパ

ラメータの探求を行った。この検証では、適応歩行時にベルト速度の遅

側、速側では、立脚期において下肢と全身の力学的な対応関係を表すパ

ラメータに左右対称化が起きると仮説を立てた。これは、両下肢の相互

作用から発現されるパラメータである点に加え、歩行適応が両下肢で力

学的安定性が保ちエネルギーコストを最小化するよう収束していると予

想したためであった。 

次に、片麻痺者が持つ肢体運動における運動麻痺以外の非神経的要因

の影響を考慮するため、関節への物理的制限が肢体間協調性に及ぼす影

響の検証を行った。この検証においての仮説は、一側の一関節での単一

の運動方向のみの制限であっても、肢体間協調性を低下させる影響があ

るとした。これは、肢体運動が各セグメントの質量分布や末端の軌道に

よってコーディネートされていると考えられ、それを物理的に非対称に

操作されることは歩行適応を悪化させる影響をもたらすことが予想され

たためであった。 

そして最後に、片麻痺者での検証を行なった。本検証でも片麻痺者に

おいて麻痺側、非麻痺側下肢での相互作用から全身体の力学的安定を再

獲得できる者には歩行適応が生じると仮説を立てて、検証を行った。 

本研究は片麻痺者への split-belt treadmill を用いた介入の有用性を

示すとともに、健常人の歩行適応時に見られる特徴的な時空間変数の変

化が歩行制御に果たしている役割を明らかにし得る。 
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本研究では前述した課題に対し、これまで先行研究で明らかになった

知見をもとに解決を図った。以下に項目別に論拠となる知見と解決方法

を記載する。 

 

3.5.1. 踵接地 

ヒトの split-belt 歩行を対象にした先行研究によると、適応歩行では

片側の歩行周期全体の時間的中心は当該下肢の単脚支持期の中心に一致

するよう収束されることがわかっている 36)。歩行周期の始まりは当該下

肢の接地、そして単脚支持期の開始は当該下肢の接地、終わりは反対下

肢の接地により定義される。これはつまり、足の接地のタイミングがベ

ルト速度の速側と遅側それぞれの歩行周期の位相中心を調整する働きを

している可能性を示している 36)。また、歩行中の猫の末梢神経電気刺激

と運動ニューロンの発火イベントを記録した生理学的手法 39)やモータ

ー付き関節と接地センサーを持った 4 足ロボットの各脚に、位相差を収

束させる微分方程式を与えた位相振動子を適用したロボティクスによる

実験 40)でも確認されている。これらは、歩行リズムとその位相を、感覚

の求心性と摂動に基づく位相シフトおよびリズムの再設定（phase 

resetting）の生成により調節していることを示している。時空間変数の

中でも時間変数は外乱になるような外的操作の影響を受けず、頑強な制

御変数である 41, 42)。以上の知見を総合すると、踵接地のタイミングは、

時間変数における規範を作ることで歩行適応に寄与していることが予想

される。そこで、歩行周期においては踵接地のタイミングに着目して分

析を行った。 

 

3.5.2. 力学的安定性 



 

 14 

歩行適応自体は周期的な歩行パターンを合目的的に変調させている

ことが予想される。つまり、一側ベルト速度の変化による摂動によって

力学的に乱された歩行を、力学的に有利化するために肢体間協調性を利

用してパターンを変更していると考えられる。歩行中の動的安定性を定

量化するには、重心（CoM）および足圧中心（CoP; Centre of Pressure）

の動きがどのように生成および制御されるかを理解する必要がある 43)。

転倒に関する先行研究は、踵接地した前脚を前方にスリップさせる課題

で動的バランスを評価する際、CoM と前脚の CoP を解釈するには、そ

れらを個別に調べるよりもより重要な示唆を与え得るとしている 44-45)。

中でも、踵接地タイミングは、両脚からの床反力が全身体に力学的な作

用を与える両脚支持期の始まりである。先行研究では、両下肢の CoP と

CoM の倒立振子モデル化を行い、歩行中踵接地直後の前脚 CoP と CoM

のなす角度が前脚の制動成分の床反力ベクトルの角度と一致する条件が

高い動的安定性と関与していたことを示した 46)。これは歩行の開始、通

常歩行、方向転換、歩行の終了それぞれでも一致しており、前脚の前方

滑りを生じない安定した歩行の必須要素であろうと解釈されている。そ

こで、速側、遅側の踵接地タイミングでの力学的な安定性を、CoP と CoM

の倒立振子モデルにより推定した。 

 

3.5.3. 肢体の運動制限の影響の考慮 

脳卒中片麻痺者には、運動麻痺による自動的な運動制限の他に、筋の

痙性により他動的な運動制限が存在する。たとえば、ウェルニッケマン

肢位に代表されるように肘関節の伸展が物理的に制限されているケース

が多い。Split-belt treadmill での歩行適応には肢体間協調性が関与して

おり、肢体間協調性はセグメントの質量分布の変化によっても影響され
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る程センシティブであることが既に示されている 47)。片麻痺者を対象に

する場合、こうした物理的な関節運動制限による非神経学的な要因が結

果に加味されていることになる。そこで、本研究では事前の可動域評価

から股、膝、足、肘関節に可動域制限がある片麻痺者を除外して実施し

た。その他に、健常人に対して肘、膝関節それぞれに物理的伸展制限を

付与した条件で肢体間協調性の変化と、力学的安定性への影響を調べた。

これにより、片麻痺者の結果に対する神経的要因の解釈がより明確にな

ることを目指した。 
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4. 研究の基本方法 

4.1. Split-belt treadmill 実験プロトコル 

被験者に対して、左右異なった速度制御が可能な 2 本のベルトで構成

される床反力計内蔵ダブルベルトトレッドミル（1,000Hz、 Bertec 社

製、 U.S.A.、 ITR5018-11）上での歩行を三次元動作解析装置 VICON

（100Hz、 Vicon Motion Systems 社製、 UK、 MX T-series）で計測

した後、全身に貼付した 39 個のマーカーの記録情報を元にソフトウエ

ア Nexus2.8 にて剛体リンクモデル（Plug in Gait Full Body AI model）

を構成し、運動学および運動力学データを抽出した（図 1）。歩行課題は

両ベルト同様の速度で 3 分間歩行後、一側のベルトを加速度 0.5 m/s2 

で倍速にした非対称歩行課題を 6 分間継続させた。ベルト速度の変化に

ついて、そのタイミングと左右どちらのベルトが早くなるかに関する情

報は被験者には伝えない。 
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図 1. データ取得と同期 

 

各相の定義は左右同速度歩行の最後の左右 5 歩ずつ、計 10 歩行周期

を Baseline、ベルト速度非対称化直後の 10 歩行周期を Early-

adaptation、ベルト速度非対称歩行の最後の 10 歩行周期を Late-

adaptation とした（図 2）。トレッドミルの速度は LabVIEW（National 

Instruments 社製、 U.S.A.、 2016）にてプログラミング制御し、Vicon

内に速度情報を入力し、計測データと同期させることで相分けの正確性

を担保した。 
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図 2. Split-belt treadmill 実験プロトコル 

 

4.2. 変数 

立脚時間、ステップ長、両脚支持時間を左右で図 3 のように定義し、

基本的な時空間変数として扱う。一側肢によって定義される立脚時間は

split-belt 歩行を継続しても左右非対称なままであるのに対し、両側肢に

よって定義される両脚支持時間とステップ長は split-belt 歩行により一

時的に非対称化するものの、継続することで徐々に左右対称に適応する

という特徴的な変化をする。これらの時空間変数の結果をもって、歩行

適応がなされたかを論じる。
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図 3. 左右の時空間変数の定義
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4.3. 分析方法 

計測した全ての生データに高周波数帯を減衰させるローパスフィル

タである 2 次の Butterworth フィルタ（カットオフ周波数 5Hz）で波形

処理を行った。歩行周期の定義には床反力鉛直成分を用いて踵接地、及

び爪先離地を検出し、踵接地から爪先離地までの立脚期 100%時間正規

化を行った。各相（Baseline、Early-adaptation、Late-adaptation）で

抽出した右 5 歩分のデータを以下の symmetrical index の計算処理 15)

にて左右対称性を数値化した。 

 

（ベルト速側 −ベルト遅側）

（ベルト速側 + ベルト遅側）
× 100% 

 

結果を従属変数、相（Baseline、 Early-adaptation、 Late-adaptation）

を独立変数として、一要因の反復測定分散分析（repeated-ANOVA）を

行い、多重比較検定（Bonferroni 法による補正）を行った。有意水準は

5%未満とした。 

 

4.4. 倫理的配慮 

本論文内の全研究はヘルシンキ宣言に則り、所属施設の研究倫理審査

委員会の承認（承認番号 29501）を得た上、対象者に説明と同意を得て

実施した。 
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5. 研究Ⅰ 

5.1. 研究目的 

主目的は Split-belt treadmill における歩行適応中に、ベルト速側と

遅側の足接地時の動的安定性が再確立されることを実証することであっ

た。 

まず、CoM と CoP の相対的な位置関係が歩行適応によって速側と遅

側で再確立されるかを確認した。接地した前脚の CoP と CoM を繋ぐ線

と垂線のなす角度を変数として調査した。また、踵接地時の前脚末端と

身体を表す他の変数の組み合わせについても歩行適応において対称性を

再確立するもの、またその対称性の程度を比較検討した。 

第二に、CoM と CoP からなる倒立振り子モデルを用いて、前脚の床

反力制動成分のピークにおける後脚の影響を調べることで動的安定性を

検証した。 

 

5.2. 方法 

5.2.1. 対象と計測 

健常若年成人 15 名（平均 22±4.6 歳、男性 15）を対象に、上記した

split-belt の基本方法をベースに速度は遅側 0.9m/s、速側 1.8m/s で統一

して実施した（図 4）。 
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図 4. 研究Ⅰの実験プロトコル 

 

前脚末端側と身体中枢側を結んだベクトルが垂線となす矢状面角度

を算出した。各変数は表 1 の通りで、全ての組み合わせで構成される角

度は以下の通り。片側骨盤前後中心と外果（iPELANK）、片側骨盤前後

中心と足圧中心（iPELCOP）、骨盤中心と外果（PELANK）、骨盤中心と

足圧中心（PELCOP）、身体質量中心と外果（COMANK）、身体質量中心

と足圧中心（COMCOP）。 
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表 1 前脚末端側と身体中枢側の変数の組み合わせ 

中枢側  末端側 

 
片側骨盤前後中心（iPEL） 

× 

 

外果（ANK） 

 

骨盤中心（PEL） 

 

足圧中心（CoP） 

身体質量中心（CoM） 

 

 

5.2.2. 解析と統計分析 

前脚の床反力垂直成分および前後成分から算出した前脚のピーク制

動力は、通常、前脚における足接触の直後に生じる。これは、必要摩擦

係数（RCOF）として知られており、歩行中のスリップに関連する重要

な要素である。これまでの研究から、COMCOP の接線は、歩行中の

RCOF と強く相関することが明らかにされている 48)。本研究では動的安

定性を示すために、前脚の制動成分ピーク時の後脚の影響について分析
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する。 

まず、図 5 のように矢状面における CoM と CoP を用いた 2 足倒立振

り子モデル化し、CoM 周りに働くモーメント（Mx）を表す式 1 を作成

する。当式を前脚の制動力（Fy1/Fz1）が左辺に来るよう移項する。右辺

は前脚の COMCOP の正接（tanθ、式 3）と、それ以外の残差（RT、式

4）になるようまとめる。この残差の全ての項には後脚が関わっている。

先行研究の結果は、接地直後の前脚の制動力ピーク時点で床反力ベクト

ルと前脚の COMCOP の接線が一致することがわかっている。したがっ

て、前脚の制動力ピーク時点では、後脚に関する項（式 4）は 0 に限り

なく近いことになる。 

 

𝑀𝑀𝑥𝑥 = 𝐹𝐹𝐹𝐹1(𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1 − 𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶) + 𝐹𝐹𝐹𝐹2(𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶2 − 𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶) − 𝐹𝐹𝑦𝑦1 ∗ 𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶 + 𝐹𝐹𝑦𝑦2 ∗ 𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶・・・（式 1） 
𝐹𝐹𝐹𝐹1
𝐹𝐹𝐹𝐹1

= 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

+ 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶2−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

+ 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐶𝐶𝑀𝑀
𝐹𝐹𝐹𝐹1∗𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

・・・（式 2） 

𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡θ = 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

・・・（式 3） 

𝑅𝑅𝑅𝑅 = 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶2−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

+ 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐶𝐶𝑀𝑀
𝐹𝐹𝐹𝐹1∗𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

・・・（式 4） 

 

 

図 5. 二足倒立振子モデル 
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解析は末端側と末端側を結んだベクトルが矢状面上で垂直軸となす

角度（仰角）を算出し、速側、遅側それぞれの踵接地時の角度を 5 歩ず

つ抽出し、前述した index で対称性を数値化した。 

全被験者の各相（Baseline、Early-adaptation、Late-adaptation）に

おける対称性の平均を各相で 1 要因の反復分散分析を行った。また Late-

adaptation での各変数に対して 1 要因の反復分散分析し、Bonferroni 補

正を用いて事後検定を行った。 

 

5.3. 結果 

5.3.1. 時空間変数 

図 6 に示すように、split-belt によってベルト速度非対称時には立脚

時間は非対称なままで、Baseline との有意差があった。これに対し、両

脚支持時間とステップ長は late-adaptation で Baseline との有意差がな

くなり、左右対称に適応したのが見られるという一般的な結果であった。 
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図 6. 時空間変数の結果 

平均値と標準誤差のプロット。Early-adaptation および Late-

adaptation では、Baseline と有意差ありの場合は黒塗り、有意差なし

の場合は白抜き。 

 

5.3.2. 前脚末端側と身体中枢側の変数 

iPELANK、iPELCOP、PELCOP、COMANK は Late-adaptation

でも Baseline と有意差があるか、Early-adaptation、Late-adaptation

共に有意差がない結果となった。PELANK と COMCOP は Early-

adaptation で Baseline と有意差があり、Late-adaptation で有意差が

なくなった（図 7）。 

Baseline 
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図 7. 変数の組み合わせの結果 

平均値と標準誤差のプロット。Early-adaptation および Late-

adaptation では、Baseline と有意差ありの場合は黒塗り、有意差なし

の場合は白抜き。 

 

Late-adaptation 内で変数の組み合わせ間を比較すると、PELCOP

と iPELANK、COMANK が、COMCOP と iPELANK に有意差があっ

た（図 8）。Early-adaptation で Baseline と有意差があり、Late-

adaptation で Baseline との有意差がなくなった変数の中では

COMCOP が最も Late-adaptation で対称に近似した適応をしていた。 

Baseline 
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図 8. Late-adaptation での結果 

平均値と標準誤差のプロット。*は標記の統計水準での有意差あり。 

 

5.3.3. 力学的安定性（表 2） 

前脚制動ピーク時の残差、残差の生じるタイミングの左右対称性、

および前脚制動ピークタイミングは全てで Baseline と Late-

adaptation に有意差がなかった。遅側の残差、残差のタイミングは

Early-adaptation で一時的に Bseline と有意差が生じた。 
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表 2 力学的安定性に関する変数の結果 

 
** p < 0.01 

RT は残差。Symmetrical index of RT は残差の左右対称性。RCOF timing は残差の算出に用いている前脚の制動

成分がピークに達する相（立脚期 100%として正規化）。 

 

Baseline 
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5.4. 考察 

本研究では split-belt treadmill 歩行時の適応において、ベルト速側

と遅側の足接地時の動的安定性が保たれていることを実証するため、

CoM-CoP 角とそれに類する前脚の末端側変数と身体中枢側変数の組み

合わせのうち、split-belt 歩行中に左右対称性を再確立する変数の組み

合わせを検討した。結果として CoM と CoP の組み合わせが高い対称性

を確立する変数であることがわかった。 

Split-belt 研究において、身体中枢側と接地前脚末端側をつないだベ

クトルと垂直線のなす矢状面上の仰角の変数としては、これまで

Malone ら 42)が大転子と外果マーカーのベクトルのなす角度で定義した

limb angle が用いられてきた。Malone らによって、ベルト速度が非対

称であれば limb angle も非対称なままで適応変化しない変数であるこ

とが明らかになっており、本研究において類似した iPELANK が対称

性を再確立しなかったことと一致する。Limb angle をはじめ、歩行適

応における一側肢のみを表す変数は左右対称化する適応効果がないこと

は既知であり、本研究で用いた身体部位を変数とした他の組み合わせに

適応効果がみられなかったことは先行研究に沿った結果であると言え

る。しかし、CoM-CoP 角のみは時空間変数において適応効果があった

両脚支持時間とステップ長と同様に左右で対称に適応する変化をしてい

た。これは先行研究の結果を踏まえると、CoM-CoP 角が一側下肢のみ

を表す変数ではなく、両側肢の相互作用から表現される変数ということ

になる。 

そこで、本研究の第二目的では、CoM と CoP の倒立振子モデルによ

る動的安定性（Dynamic stability）の検証を行なった。その結果、前

脚の制動力がピークに達するタイミングで、後脚の推進力が CoM 周り
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のモーメントに働く力は、速側、遅側共に通常歩行と有意差がなくなっ

た。これは山口ら 48)によると、CoM と前脚 CoP をつないだベクトル

（tanθ）と、前脚の床反力の制動成分と垂直成分のベクトル

（Fy1/Fz1）が一致し、前脚からの力のみが CoM 周りに作用していた

ことになり、動的安定性の高さを示している。本結果も少なくとも左右

ベルトが同一速度である Baseline と有意な差がない動的安定性が速

側、遅側ベルト上の下肢においても確保されていたことになる。 

これらの結果は、健常成人では split-belt 歩行における適応に伴い、

動的安定性が再確立されていることを示している。Reisman ら 12)は

split-belt 歩行において踵接地後の体重移動時に前脚の角度を調整する

ことは、CoM と前脚の相対位置を制御するために重要であると主張し

ており、それには力学的な安定性を再確立する合目的的な背景があるこ

とが本研究によって示された。また、踵接地直後の前脚の制動力ピーク

時の前脚の CoM-CoP 角は、後脚の推進による影響が 0 に限りになく近

いために、両脚の相互作用によって現れている変数であることを示唆し

ている。つまり、CoM-CoP 角はステップ長や両脚支持時間と同様に、

Bastian らのグループが定義した split-belt 歩行時に左右対称に適応す

る interlimb parameter であると言うことができる 12)。つまり、本研

究によって接地直後の前脚 CoM-CoP 角は肢体間協調性（interlimb 

coordination）の寄与により予測的に制御される肢体間変数

（interlimb parameter）と言うことができる。そして、split-belt 

treadmill 歩行の適応において、Baseline のように左右の速度が同様な

通常の快適歩行と同様の力学的安定性が再確立していることを示す変数

として有用であると推察できる。 
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6. 研究Ⅱ 

6.1. 研究目的 

歩行における上肢と下肢の運動には空間的、時間的協調関係がある。

Split-belt treadmill 課題はこの肢体間協調性を明らかにする手法の一

つで、いくつかの先行研究で示されてきた。肢体間協調性はいくつかの

神経障害をもつ対象において障害されていることが知られている。しか

し、多くの有病対象者は関節運動範囲が制限されているなど非神経的要

因のために空間的に非対称な身体を有している。よって、脳卒中片麻痺

のような片側上下肢に運動麻痺と関節制限を持つ中枢神経系疾患者にお

いて split-belt により肢体間協調性の低下を認めた場合、神経的要因ま

たは非神経的要因によるものかが判別できない。 

そこで、本研究では健常人の上肢、下肢それぞれに関節運動制限を付

与した条件で split-belt treadmill における歩行適応動態を調査した。

これにより、非神経的要因に起因する肢体運動の空間的非対称性が歩行

適応に与える影響を明らかにすることを目的にした。また、歩行適応中

におけるベルト速側と遅側の足接地時の動的安定性の再確立について検

証した。 

 

6.2 方法 

6.2.1. 対象 

健常若年成人 10 名（男性 10、肘制限条件 平均 22±1 歳、膝制限条

件 平均 27±4 歳）を対象に、上記した split-belt の基本方法をベースに

速度は遅側 0.9m/s、速側 1.8m/s で統一して実施した（図 4）。 

 

7.2.2. 関節制限条件 
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肘関節運動制限は、片側肘関節を非伸縮性テーピング（CB-25, NITREAT）

により伸展−20 度で固定した。屈曲に制限が出ないよう考慮した。膝関

節運動制限は、片側膝関節を膝装具（REAQER）により伸展−20 度で固

定した。屈曲に制限はないよう設定した。制限側は各個人でランダムに

付与した。装具の質量を考慮し、反対側膝にも制限のない状態で装着を

した。また、装具なしの条件に関しても、両側膝に制限のない状態での

装具を装着して行なった。 

Split-belt treadmill 課題としては、制限なし条件、制限側ベルトが高

速化する速側肘、膝制限条件、制限と反対側ベルトが高速化する遅側肘、

膝制限条件の 3 条件を実施した。制限なし条件をはじめに実施し、その

他 2 条件の試行順序は各個人でランダムに行った。 

 

 

図 9. 関節制限 
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6.2.3. 分析方法 

上下肢の肢体運動の変数は、上肢の腕振り、下肢の駆動が主に生じる矢

状面上の振幅とした。上肢は肩峰に対する第 2 中手骨頭を、下肢は骨盤

上前上後腸骨棘中心に対する外果の軌跡の振幅を抽出し、上肢と下肢で

相互相関係数を算出することで、肢体間の逆位相、同位相での同期性を

分析した。各条件と制限なし条件間の差を対応あり、各条件内の

Baseline と Late-adaptaiton 間の差を対応なしの t 検定で分析した。 

また、通常の時空間変数の対称性の分析に加え、足接地位置の対称性

の変数に関しては、研究Ⅰで用いた接地時の CoM-CoP 角とした。全被

験者の各相（Baseline、Early-adaptation、Late-adaptation）における

対称性の平均を各相で 1 要因の反復分散分析を行った。Bonferroni 補正

を用いて事後検定を行った。 

 

6.3 結果 

6.3.1. 肢体間の相互相関係数 

制限なし、および肘、膝関節制限の各条件の結果を図 10 に示す。肘

関節制限条件では、制限なし条件に対し、速側肘制限条件での速側上肢

と遅側下肢、速側上肢と速側下肢に相互相関係数の有意な差があった。

いずれも Baseline に対して低下した。膝関節制限条件では、制限なし

条件に対して有意な低下を示したのは、両上肢、両下肢であった。速側

上肢と遅側下肢、もしくはその逆の組み合わせではむしろ有意な増大を

示した。 
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 36 

図 10. 各条件での相互相関係数の結果 

水平バーは、制限なし条件とその他制限条件の Baseline（黒）、または Late-adaptation

（グレー）同士で有意差あり（p < 0.05）を示す。 

*は各条件の Baseline と Late-adaptation に有意差あり（p < 0.05）を示す。 
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6.3.2. 時空間変数と接地時の足部接地位置の変化（図 11） 

全ての条件において、立脚時間は Early-adaptation と Late-

adaptation が Baseline と有意差があった。それに対し、ステップ長と

両脚支持時間は、Early-adaptation で有意差が出るが、Late-

adaptation で Baseline と有意差がなくなる結果となった。これと同様

に、CoM-CoP 角は Late-adaptation で Baseline と有意差がなくなっ

た（図 12）。 
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図 11. 条件ごとの時間に伴う CoP 軌跡の変化 

CoM を原点とした左右合成 CoP の軌跡。 

Baseline 

遅側膝制限  速側膝制限  遅側肘制限  速側肘制限  

遅側肘制限  
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図 12. 時空間変数と CoM-CoP 角の結果 

平均値と標準誤差のプロット。Early-adaptation および Late-adaptation では、Baseline と有意差ありの場合は黒塗り、有意差なしの

場合は白抜き。 

CoM-CoP Angle 
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6.4. 考察 

本研究では関節運動制限が片側上下肢に生じた際の split-belt 

treadmill 歩行における適応動態を検討した。結果として、一部の上肢

と下肢の組み合わせにおいて肢体間協調性が低下していた。その一方

で、時空間変数の適応と、全身に対する足接地位置に関しては関節運動

制限のない条件と同様の適応効果が認められた。 

肢体間の協調は通常、上下肢間の同側の神経接続を介して発現される

49)。MacLellan ら 19)は、中枢神経系の寄与に基づいて、 split-belt 

treadmill 歩行中に上肢と下肢の前後振動の時間的連結が高まることを

報告した。また、Bondi らは片側上肢に重りを負荷した条件で split-belt 

歩行を実施した。その結果もまた、上下肢間での時間的連動性が低下し、

脊髄を介した上肢と下肢の神経的連関による影響と結論づけた 47)。実際

に、脳卒中後片麻痺者やパーキンソン病者は、本研究で検討した拘束条

件と同様に、上腕二頭筋やハムストリングスの痙縮や強直のために肘や

膝の関節拘縮を呈しているケースが散見される。このような状態におい

て、非神経的要因として、一側の一関節における一方向に生じた部分的

な関節制限は、肢体間協調性を阻害することが明らかになった。 

しかしながら、適応効果がある時空間変数（ステップ長、両脚支持時

間）の結果から非対称歩行環境に対する歩行適応の観点では関節制限の

影響はなかったと結論づけられた。さらには著者らが着目した足接地位

置の左右対称性の再確立に関しても、関節制限の影響は認めなかった。

特に、膝関節伸展制限条件は踵接地時の下肢長の延長に直接的に影響す

る可能性が考えられた。しかし結果としては、制限側と非制限側のそれ

ぞれの下肢と全身体との相対位置は、同様になるよう調整がなされてい

ることが推察された。 
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これらから、少なくとも健常人においては、split-belt 歩行課題により

強化される肢体間協調性が、関節運動制限によって阻害されるが、肢体

間の相互作用によって生じる時空間変数と、下肢接地時の位置の適応に

は影響を及ぼさない調節が可能であることがわかった。それと同時に、

下肢接地位置の左右対称性の再確立は、時空間変数の対称性の再確立と

強く連動しており、歩行適応の効果を示す変数として有用であることを

示唆していた。 

ただし、遅側膝制限条件は他の条件と比べて Late-adaptation での標

準誤差が大きく、差がない可能性平均値の結果として統計的な差を認め

なかったとの結論に過ぎず、解釈は慎重にすべきである。 
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7. 研究Ⅲ 

7.1. 研究目的 

本研究の目的は split-belt treadmill における歩行適応課題において、

片側上下肢に運動麻痺を生じた脳卒中片麻痺者の適応過程を検証するこ

とであった。同様の対象者で行われた split-belt 実験の結果は、適応効

果に個人差があり、その個人特異性の要因が不明であった。本研究では

適応効果の指標として、ステップ長と両脚支持時間の他に、研究Ⅰ、Ⅱ

で検証した足接地位置の対称性を用いて、検討を行った。 

 

7.2. 方法 

7.2.1. 対象と計測環境 

発症後 6 ヶ月以上経過した慢性期脳卒中片麻痺者 22 名（男性 17、平

均 67±9 歳）及び、年齢と性別比をマッチングさせた健常高齢者 9 名を

対象とした（表 3）。除外基準は他の神経的、整形外科的既往、コントロ

ール不能な高血圧、ペースメーカー使用、タスクの遂行ができない状態

とした。片麻痺者には下肢の麻痺の重症度を FMA（Lower Furgl-Meyer 

Assessment）、日常生活自立度を FIM（Functional Independence Ｍ

easure）、歩行機能を TUG（Timed Up and Go Test）で評価した。 
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表 3. 基本情報 

 
片麻痺被験者の基本情報。経過期間（Months since stroke）、下肢 FMA

（LE FMA）、ベルト速度（Speed）。 

 

片麻痺者に関しては、屋外歩行時に短下肢装具を装着している場合

は着用を許可し、図 13 のように転倒防止用のハーネスを着用した。ハ

ーネスが免荷にならないよう留意した。Split-belt treadmill 課題の速

度設定は図 2 のようにした。本試行に先駆けて測ったトレッドミルで

の最大歩行速度を x とし、速度比は 2:1 とした。健常高齢者はこれまで

の研究Ⅰ、Ⅱと同様の 0.9、1.8 m/s の速度比 2:1 で行った。 
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図 13. 片麻痺者の split-belt treadmill 歩行時の環境 

 

7.2.2. 分析方法 

片麻痺者において、Late-adaptation で CoM-CoP 角の対称性を再確

立したグループを”responder”、しなかったグループを”non-responder”

にサブグループ化した。 

時空間変数の対称性を、3 つ相（Baseline、Early-adaptation、Late-

adaptation）と 2 つのサブグループの 2 要因の反復測定分散分析にて、

交互作用が認められた場合、多重比較を行った。CoM-CoP 角の対称性は

サブグループ間で対応のない t 検定で比較した。 

また、研究Ⅰで用いた矢状面における CoM と CoP の 2 足倒立振り子

モデル化を用いた分析を実施した。具体的には、式 2 の前脚の制動力

（Fy1/Fz1）のピーク値 RCOF と、式 3 の前脚の CoM-CoP 角の正接で

ある tanθとの有意差をグループ内で対応のある t 検定で比較した。 
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𝑀𝑀𝑥𝑥 = 𝐹𝐹𝐹𝐹1(𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1 − 𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶) + 𝐹𝐹𝐹𝐹2(𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶2 − 𝑦𝑦𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶) − 𝐹𝐹𝑦𝑦1 ∗ 𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶 + 𝐹𝐹𝑦𝑦2 ∗ 𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶・・・（式 1） 
𝐹𝐹𝐹𝐹1
𝐹𝐹𝐹𝐹1

= 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

+ 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶2−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

+ 𝐹𝐹𝐹𝐹2
𝐹𝐹𝐹𝐹1

∗ 𝐶𝐶𝑀𝑀
𝐹𝐹𝐹𝐹1∗𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

・・・（式 2） 

𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡θ = 𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶1−𝐹𝐹𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶
𝑍𝑍𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶𝐶

・・・（式 3） 

 

 

7.3. 結果 

7.3.1. サブグループ 

健常高齢者において Late-adaptation での CoM-CoP 角の対称性は平

均 0.78 であったため、この値を片麻痺者のサブグループ化の閾値に設

定した。サブグループの結果を表 4 に示す。t 検定の結果 CoM-CoP 角

を除き、2 グループ間に有意差はなかった。
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表 4 各条件のサブグループの結果 

 
カッコ内は標準偏差。
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7.3.2. CoM-CoP 角 

CoM-CoP 角の時系列変化（図 14A）では、健常高齢者と responder

が Early-adaptation 以降に左右対称を示す基線に近づくのが観察され

た。Late-adaptation で CoM に対する相対的な CoP の軌跡でも non-

responder は接地時点の最前方位置に左右差があることが観察される

（図 14B）。
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図 14. CoM-CoP 角の時系列変化と CoP の軌跡
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7.3.3. 時空間変数 

時空間変数の結果は、立脚時間では麻痺側のベルト速度が高速化する

条件での responder を除き、全てが Late-adaptation で Baseline と有

意差があり、非対称のままであった（図 15A、D）。ステップ長と両脚支

持時間はベルト条件によらず non-responder は非対称なままであった。

以下、F（自由度）＝F 値、p=有意確率の順に記載する。ステップ長は健

常高齢者群と交互作用があり、麻痺側遅側条件では F （2、66） = 5.67、

p = 0.01、麻痺側速側条件では F （2、72） = 3.73、p = 0.03 であった。

両脚支持時間は健常高齢者群と交互作用があり、麻痺側遅側条件では F 

（2、66） = 2.40、p = 0.09、麻痺側速側条件では F （2、72） = 2.50、

p = 0.09 であった。 

それに対し、健常高齢者と responder は Late-adaptation と Baseline

に有意差がなくなり、対称性を再確立した。健常高齢者群と交互作用は

なし。ステップ長は麻痺側遅側条件で F （2、42） = 0.17、p = 0.85、

麻痺側速側条件で F （2、 36） = 0.15、p = 0.86 であった。両脚支持

時間は麻痺側遅側条件で F （2、42） = 0.32、p = 0.73、麻痺側速側条

件では F（2、36） = 0.36、p = 0.51 であった。 
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図 15. 時空間変数の結果 

Early-adaptation および Late-adaptation では、Baseline と有意差ありの場合は塗り潰し、有意差なしの場合は白抜き。 
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7.3.4. 力学的安定性 

Late-adaptation における Fy1 / Fz1 と tanθには、いずれのベルト

条件でも responder に有意差を認めなかった。一方、non-responder は

麻痺側遅側条件では有意差は認めなかった（p = 0.05）が、麻痺側速側

条件では有意差を認めた（p < 0.05）。 

 
図 16. Fy1 / Fz1 と tanθの差（A:麻痺側遅側、B:麻痺側速側） 
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7.4. 考察 

研究Ⅲでは split-belt treadmill における歩行適応課題において、片

麻痺者の適応過程を検証した。適応効果の有無によって対象者を分類す

るにあたり、研究Ⅰ、Ⅱで検証した CoM-CoP 角の対称性に再確立を指

標として分析を行った。その結果、CoM-CoP 角が表す全身との相対的

な足接地位置の対称性の再確立は、時空間変数における適応効果の患者

特異性を区別する指標となっていた。 

Late-adaptation で CoM-CoP 角の対称性を再確立した responder と

健常高齢者は、共に Baseline と同等のステップ長と両脚支持時間の対

称性を再確立していた。ただし、responder における時空間変数の対称

性に関しては、その対象者の Baseline での対称性と同程度の対称性に

Late-adaptation で収束したという結果であり、完全左右対称ではなか

った点では先行研究 28, 29, 31)と同様であった。この結果は、歩行適応に

おいては、CoM-CoP 角が表現する力学的安定性に関与する全身に対す

る踵接地位置は、左右ベルト速度が異なっていても左右で対称に収束さ

せることが必要な条件であることを示している。また、片麻痺者にとっ

て split-belt treadmill 歩行中の時空間変数は、完全な左右対称に再確

立されることが歩行適応に必須な要素ではない可能性が示された。つま

り、本研究の responder のように、ベルト速度が左右対称の通常歩行

時の時空間変数の非対称性と同等に収束することが歩行適応においては

必須な要素だと予想する。また、床反力 50)、時間因子 36)に関する先行

研究の結果から、足の接地が split-belt 歩行の適応における重要な要素

である可能性が示されている。これらの先行研究を踏まえ、片麻痺者の

時空間変数の結果の違いは、足接地位置が重大な運動学的寄与をしてい

ることが考えられる。 
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また、倒立振子モデルからの力学的分析により、前脚の CoM-CoP 角

（tanθ）と制動成分のピークベクトル（Fy1/Fz1）に統計的な差を認め

なかったことから、CoM-CoP 角の対称性の違いに関連していることが

明らかになった。床反力の垂直成分と前後成分から計算される前脚の最

大制動成分は、接地直後に生じる。これは踵と床間の摩擦係数を超えて

はならないため、歩行中のスリップに関する重要な因子である 51)。直進

やターン時の前脚の最大制動力は、tanθと強い正の相関がある 48, 52, 53)。

responder では、健常高齢者と同様に、tanθと Fy1 / Fz1 に統計的有意

差を認めなかったのに対し、non-responder は tanθと Fy1 / Fz1 に有

意差があった。Fy1 / Fz1 式を表す式 2 において、tanθにあたる第 1 項

を除く 2 項目以降は Fy2 や Fz2 が入るため後脚の影響を含んでいる。

つまり、tanθと Fy1 / Fz1 に差を認めない responder では、接地時の

CoM-CoP 角と前脚の床反力ベクトルに差がないことになり、CoM 周り

に作用する力が前脚の制動力のみとなっていることを示している。 

逆に non-responder では後脚による推進力が CoM 周りに作用してい

ることとなる。遅い歩行のような動的安定性が低下すると、tanθと Fz1 

/ Fy1 の差は大きくなる 54)。したがって、CoM-CoP 角の対称性を再確立

できなかった片麻痺者は、split-belt 歩行での動的安定性が低かった可能

性が示唆される。ただし、本研究では non-responder と responder での

サブグループ間には、臨床評価尺度および他の計測データの結果に有意

差が認められなかった。以前の研究では脳卒中者において、動的安定性

のスコアと動的バランス評価の高さには関連が見られず、同様の性質を

示す所見に関しては、慎重に解釈すべきであると指摘されている 55-56)。 
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8. 考察 

8.1. 各研究結果の総合的解釈 

本研究は片麻痺者の歩行適応動態を分析することで、非対称歩行環境

への歩行適応における肢体運動の影響を明確にすることを主目的に行な

った。そのために、歩行周期のうち踵接地期における全身体と接地下肢

との力学的安定性を分析し、肢体に生じた物理的運動制限の影響を考慮

した上で、片麻痺者における結果の患者特異性を区別することを一連の

研究で試みた。 

結果として、踵接地時に接地した前脚の CoP と CoM との矢状面上の

相対位置を示す CoM-CoP 角は、健常人では厳格に左右で対称化するよ

う統制されていた。この CoM-CoP 角の統制は、他の変数に比べ再確立

される対称性が高い上、肘や膝関節の物理的関節運動制限の影響を受け

る可能性が低かった。そのため、split-belt を用いた歩行適応を表すパラ

メーターとしての有用性が確認された。最後に、片麻痺において、CoM-

CoP角の対称性が通常歩行と同様に再確立できたか否かをもとに分類し

たサブグループ間での検討では、従来の時空間変数の対称性に統計的有

意差が認められた。よって、歩行環境変化への適応が可能か否かにおい

ては、肢体の運動制限や運動麻痺に関わらず、接地時の力学的安定性を

再確立できることが条件である可能性が示された。つまり、肢体運動が

歩行適応に果たしている役割は、接地した前脚からの制動力でのみ全身

体の加速をコントロールするのに有利な下肢と全身の相対的な位置関係

にする目的を達成することに貢献していると考えられた。 

 

8.2. 2 足歩行の安定化機構 

2 足歩行の力源について、アクティブなエネルギーコストは最小限に
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抑え、受動運動によって主に生成されていると考えられている 57)。前脚

が床面と接触すると身体に向かう方向の反力が発生する。これは矢状面

において CoM を後方に回転させるモーメントとなる。Kuo らによる理

論的倒立振子による動的歩行モデルでは、この負の仕事は、足が接触す

る直前の後脚での push off にて軽減されると言われている 58)。さらに

Kuo らは、この前脚接地直前の後脚の push off は、予測的に安定した歩

行を維持するために必要なアクティブな仕事量の軽減に作用することを

示している 59)。上記した後脚の push off に関する知見は、本研究で示さ

れた踵接地時に後脚による推進の影響が無くなった結果と合致する。先

行の split-belt treadmill 研究において、踵接地時の床反力制動成分と前

脛骨筋活動には学習効果を認めることから、踵接地が予測的に制御され

る要素である可能性が示されている 50)。本研究によって、前脚を力学的

有利な身体との相対位置にあらかじめ配置することに、接地直前までの

後脚の push off が関与していると予想された。これには両下肢において

予測的な相互作用関係が成り立っており、肢体間協調性の定義に即して

いる。よって、非対称歩行環境での適応時の歩行は、肢体運動を用いた

予測的な身体の安定化を図っている状態であることが考えられた。 

 

8.3. 脳卒中片麻痺者に対する臨床的示唆 

Reisman らによる 2005 年の研究では、CoM と前脚の相対位置を制

御するために、体重移動時に前脚の角度を調整することの重要性が主張

されている 12)。我々の研究では実際に CoM の推定を行い、この主張を

支持する結果が導かれた。これに加えて本研究では、肢体運動に麻痺後

遺症を有する片麻痺者においても、CoM と前脚の相対位置を左右の接地

時で対称性を再確立することができた者は、split-belt 課題において健常
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者と同様に歩行適応が可能であることを示した。前出の章 4.3.にて述べ

たように、脳卒中による大脳皮質病変を主とするため、split-belt 課題遂

行にあたっての病態特異的な問題はない。今回、健常人と同様な歩行適

応が実現されなかった片麻痺者には、歩行継続中に肢体もしくは体幹に

おいて、それぞれの相対位置を修正させられない要因があったことが考

えられる。この相対位置の修正は、研究Ⅱから物理的運動制限だけでは

妨げられないことを確認している。Split-belt treadmill での歩行適応は、

入力情報に基づく出力で try and error を繰り返しながら、歩数を重ね

るごとに誤差修正していく過程である 50)。つまり、片麻痺者の場合、入

力情報に誤りが生じるか、意図した出力と実際の出力に齟齬が生じてい

るかが考えられる。片麻痺者の場合、ベルト速度変化による摂動後、一

時的に乱された接地位置を、立脚期接地時に入力される下肢からの情報

や、遊脚期に意図する接地位置を実現できないことが予想される。脳卒

中が呈する症候の中では、荷重感覚といった深部感覚鈍麻によって接地

時に入力される情報に誤りが生じ、誤差修正が行われないことが考えら

れる。 

また出力に関しては、下肢側と体幹側、もしくは麻痺側と非麻痺側で

双方向に修正していく必要があり、そこに問題を生じていた可能性も考

えられる。つまり、麻痺脚の接地にあたり、前方配置を妨げる病態を呈

した片麻痺者は split-belt treadmill による介入の適用になりにくい可

能性がある。例を挙げると、遊脚時の膝伸展運動を妨げるハムストリン

グスの強い痙性や、足底に生じる表在感覚鈍麻、下肢の関節位置覚の感

覚鈍麻といった状態などが想定される。このように、本研究は split-belt 

treadmill を片麻痺者へのリハビリテーションツールとして適用する際

の知見を提供した。 
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さらに、今回歩行適応を達成した片麻痺者は、下肢接地位置に関して

は麻痺側、非麻痺側で対称性を確立したが、時空間変数に関しては各個

人の通常歩行時と同程度の対称性を再確立させたにとどまる結果であっ

た。この時空間変数の結果は、章 8.2.でも言及したように、先行する片

麻痺者に split-belt 課題を付与した研究結果に即していた。一方で、健

常人では関節運動制限の有無に関わらず、踵接地位置も時空間変数も左

右対称性を確立していた。これらの結果を踏まえると、健常人では基本

的にステップ長をはじめとした時空間変数が両側で対称な歩行パターン

が定常であるため、split-belt での歩行適応時に対称化するよう収束す

ると考えられる。Finley ら 60)は、同様に split-belt 課題を用いて、片麻

痺者の非対称歩行パターンが特定の個人にとって最適なパターンであり

得ることを述べており、本研究結果もそれを支持している。つまり、健

常人であっても有病者であっても、個人特有の歩行における定常性を持

っており、その本質は左右対称であることではなく、両下肢が全身との

関係において力学的な均衡性がとれていることと考えられた。本研究に

より得られた知見は、リハビリテーション介入にあたり、時空間変数の

左右対称に近づけることを画一的な目標とすることに対し、再考の余地

があることを指摘する。 
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9. 研究限界と今後の展望 

Split-belt treadmill を用いた歩行学習の実験プロトコルでは、ベル

ト速度が非対称な条件で歩行パターンを学習させた後、再びベルト速度

対称の条件に戻し、学習されたパターンの後効果をみる。本研究の主眼

は、非対称歩行環境に適応する過程での歩行動態の変化における運動制

御を分析することに置かれていた。今回、我々のいずれの研究もこの後

効果をみる相を設けなかった。そのため、学習効果に関する直接的な言

及を避けた。 

本研究のデータには CoM の推定精度が関与している。CoM は、各

体節に置いたマーカ位置情報と各身体慣性係数を用いて算出しており、

かつ Vicon のマーカ位置情報の計測誤差は 5mm 程度とはいえ、実測し

た CoM と異なるという三次元動作解析の技術的限界が存在する。本研

究の結果はあくまでも推定値である。また、矢状面上の 2 次元空間で

動的安定性を推定したことで、次元削減により水平面情報が考慮されて

いない手法的限界がある。例示すれば、大きく外に開いて足を接地する

といった情報は加味されないことになる。これらが重要な示唆を与える

可能性は考えられ、今後 CoM と CoP の極座標系での推定などが望まれ

る。 

研究Ⅱでは物理的な関節運動制限による影響を明らかにしたに過ぎ

ず、脳卒中者は痙性による動的な運動制限、及び運動ニューロンレベル

での変化など、その他の神経的要因による影響については明らかにでき

ていない。 

本研究はヒトを対象とし、全ての対象者は大脳とそれ以下での連絡

が保たれており、片麻痺者もその例外ではない。また、課題中に手すり

使用により歩行適応に影響する可能性のある外部からの情報を得られた
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可能性がある。逆に研究全体では外部情報を遮断するヘッドホンを使用

しなかった。これらを含め、結果に大脳の随意的な制御による好影響ま

たは悪影響が含まれている可能性は完全に排除されていない。 

研究Ⅲで脳卒中者のサブグループ化に伴い、対象者数が限られてい

た。被験者数が増えることで、今回分類した 2 グループ以外に区分さ

れる対象者がある可能性も存在する。そのため、臨床応用など、疾患者

に対する示唆として一般化できる可能性は限定的である。さらに被験者

を増やし、今回関連性の見えなかった重症度や罹患期間を加味すること

で、その追検証を行う必要がある。 

最後に、片麻痺者における接地位置の対称性を再確立する能力につ

いて、直接的に言及できる実験系での検証を今後も目指している。 
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10. 結語 

本研究は、CoM-CoP 角の対称性の再確立が split-belt treadmill が提

供する非対称歩行環境への適応において必要な要素であることを示した。

それは、接地した前脚と身体を力学的に有利な相対位置に配置すること

を、ベルト速度に依存せずに左右で同様に収束させる能力といえる。脳

卒中片麻痺者においては、この能力を有するかが時空間変数の適応性を

決定した。この結果は、split-belt treadmill を歩行運動学習のための介

入ツールとして用いる目的の明確化と、適用となる対象の解明に貢献す

る可能性がある。 
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