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1 
 

要旨  

加齢に伴う個々の筋の筋出力低下は、目的とする動作の達成

に必要な関節トルク生成および下肢先端出力発揮に対して、異

なる筋活動パタン生成の要因となり得る。筋の同時収縮は、そ

の特徴的な筋活動パタンの変化の一つで、関節安定化の観点か

ら重要である。その一方で、二関節筋を含む多数筋の筋活動パ

タンは、当該関節のみならず、同時に隣接関節にも力を及ぼす

ため、厳密に言うと関節安定化機構としての同時収縮であると

決定づけることができない。これはむしろ、同時収縮としてで

はなく、多数筋の協調活動として四肢先端から発揮される力の

方 向 を 制 御 す る た め の 重 要 な 筋 活 動 制 御 機 構 で あ る と 考 え ら

れる。これまで、高齢者における多数筋の協調活動パタンは、

一貫して関節安定化機構として、転倒リスクの増加や歩行効率

の低下、さらには関節変性疾患の発症と進行に強く関与するこ

とが報告されてきた。その一方で、関節トルク生成および下肢

先端出力の制御において、これら多数筋の協調活動パタンがど

のように貢献していたか、その高齢者に特徴的なメカニズムは

明らかにされていない。その理由は、筋活動に対する解析手法

には CCI しか存在せず、主動作・拮抗筋の１対間の筋活動の定

量化しか行うことができなかったことが挙げられる。そこで、

本研究では、CNS による筋活動制御機構に着目し、運動制御則

の違いから、下肢主要な多数筋の協調活動パタンについて、各

筋間の同時収縮の関与とともに、そのメカニズムを解明するこ

とを目的とした。そのために、研究 1 では、筋シナジー解析を

用いて、歩行という動的タスクにおける下肢主要筋群の加齢特
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異的な多数筋の協調活動パタンを明らかにする。そして、研究

2 ではコサインチューニングと FCM を用いて、各筋 PD とい

う運動制御則に基づいて、股・膝関節トルク制御及び下肢先端

出 力 制 御 に 対 す る 多 数 筋 の 協 調 活 動 パ タ ン の 高 齢 者 特 徴 的 な

メカニズムを明らかにした。  

研究 1 では、筋シナジー解析を用いて、下肢・体幹の主要 16

筋を対象に歩行中の同時収縮について、加齢特異的な時空間的

構成要素を明らかにした。その結果、高齢者は、若齢者を比較

して、歩行周期中に構成されるモジュールが少ないことが示唆

された。モジュール数の減少は、ハムストリングスで構成され

る 遊 脚 後 期 の モ ジ ュ ー ル と 大 殿 筋 と 大 腿 四 頭 筋 で 構 成 さ れ る

立脚初期のモジュールの結合、すなわち同時収縮を意味してい

た。以上の結果から、高齢者における多数筋の協調活動パタン

は、立脚初期における股・膝関節周囲筋群に特徴的で、これら

は 加 齢 に 伴 う 筋 出 力 低 下 や 関 節不安 定 性 に 対 す る代償的 な 関

節剛性としての役割を持つことが推測された。  

 その一方で、上述したように二関節筋が関与する多数筋の協

調活動パタンは、隣接関節にトルクを生成し，下肢先端出力の

方向制御に関与する。そこで、研究 2 では、股・膝関節トルク

制御、さらには下肢先端出力を制御するための多数筋の協調活

動パタンについて、若齢者と高齢者間の運動制御則の変化から、

高齢者に特徴的なメカニズムを明らかにした。その結果、高齢

者は、股・膝関節トルク生成及び下肢先端出力の制御に、若齢

者 と は 異 な る 多 数 筋 の 協 調 活 動 パ タ ン に よ っ て 達 成 さ れ る可

能性が示唆された。特に、股・膝関節伸展トルク生成及び下肢



3 
 

先端出力ベクトルの下方への制御において、 RF とハムストリ

ングスが高い貢献を示すことが明らかとなった。さらに、この

こ と は 、 RF‐ハ ム ス ト リ ン グ ス 間 の 同 時 収 縮 が 増 加 す る こ と

を示唆していた。これらの結果は、各筋 PD の偏位という運動

制御則の変化によって生じることが明らかとなった。以上のこ

とから、 RF とハムストリングスの同時収縮は高齢者にとって

普遍的な多数筋の協調活動パタンであることが示唆された。  

本研究は、コサインチューニングの観点から高齢者における

多数筋の協調活動パタンに着目したことによって、そのメカニ

ズムの解明に有用な知見を提供する結果となった。さらに、今

後、有疾患者への応用において、多数筋の協調活動パタンの評

価と治療介入に 対 す る新た な リ ハビリテー ション確立 に 多 大

に貢献する。  
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略語一覧  

本論文において、以下の略語を用いた。  

 

 

 

CNS ：Central Nervous System  中枢神経系 
KOA ：Knee osteoarthritis  変形性膝関節症 
EMG ：Electromyogram 筋電図 
CCI ：Co-Contraction Index 同時収縮指数 
PD ：Preferred direction 至適方向 
MD ：Mechanical direction 機械的作用方向 
SDN ：Signal Dependent Noise 信号依存ノイズ 
FCM ：Force Covariance Mapping 力共分散マッピング 
PVM ：Paravertebral muscle 脊柱起立筋 
GMAX ：Gluteus maximus 大殿筋 
GMED ：Gluteus medius 中殿筋 
TFL ：Tensor fasciae latae 大腿筋膜張筋 
ADD ：Adductors 股関節内転筋群 
RF ：Rectus femoris 大腿直筋 
VM ：Vastus medialis 内側広筋 
VL ：Vastus lateralis 外側広筋 
ST ：Semitendinus 半腱様筋 
BF ：Biceps femoris 大腿二頭筋 
PL ：Peroneus longus 長腓骨筋 
TA ：Tibialis anterior 前脛骨筋 
MGAS ：Medial Gastrocnemius 腓腹筋内側頭 
LGAS ：Lateral Gastrocnemius 腓腹筋外側頭 
SOL ：Soleus ヒラメ筋 
NNMF ：Non-negative matrix factorization 非負値行列因子分解 
VAF ：variance account for  
SENIAM ：Surface Electromyography for the 

Non-Invasive Assessment of Muscle 
表面筋電図による非侵襲

的評価 
RMS ：Root mean squared 根二乗平均 
MVC ：Maximum voluntary contraction 最大等尺性収縮 
％MVC ：％Maximum voluntary contraction 活動量に対する割合 
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1章  序論  

1.1  加齢について  

 内閣府に よ っ て公表さ れ た令和３年版高 齢社会白書 1 )に よ

ると、我が国の総人口に占める 65 歳以上人口の割合 (高齢化

率 )は 28.8%である。将来推計人口でみると、令和 47 年には、

約 2.6 人に 1 人が 65 歳以上、約 3.9 人に 1 人が 75 歳以上に

なると報告されている。それに伴い、社会保障給付費は平成 30

年度に 121 兆 5,408 億円となり過去最高水準を記録した。高

齢化率から考えると、社会保障給付費は今後も増加することが

予測されるため、超高齢化問題は本邦における喫緊の課題と言

える。  

近年、上述した日本の超高齢化問題を鑑みて、健康寿命の延

伸を目的に様々な取り組みがなされている 2 )。その中において、

健常な高齢者は健康維持、虚弱高齢者に対しては機能低下の予

防などが重要になる。高齢者は、加齢という不可逆的な退行性

変化によって神経筋機能が顕著に低下すると報告されてきた。

その中でも、筋量の減少 3 )や筋の生理的横断面積の減少 4 )とい

った筋の形態学的変化、さらには支配される運動単位発火特性

5 , 6 )などの神経筋活性化パタンの変化は、個々の筋の筋出力低

下を招く。その結果、高齢者は目的とする動作達成に必要な関

節トルク生成に対して多数筋の動員が必要とされる 7 )。このよ

うに、加齢に伴う神経筋機能の低下は、動作中の筋活動パタン

を変化させる可能性がある。その中で、筋の同時収縮は、高齢

者に特徴的な多数筋の筋活動パタンの変化の一つである。詳し

くは後述するが (1.3 を参照 )、高齢者における筋の同時収縮は、
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転倒リスクや代謝エネルギーの増加、さらには関節変性疾患発

症と進行に関与する。したがって、同時収縮に代表される高齢

者における多数筋の筋活動メカニズムの解明および評価・治療

介入方法の検討は、高齢者の疾病予防に貢献する可能性がある。 

 

1.2  同時収縮について  

 筋の同時収縮とは、一関節回りに 2 つ、あるいはそれ以上

の筋が同時に収縮すること 8 )、また、主動作筋及び拮抗筋が同

時に活動することと定義される 9 )。本来、同時収縮は正確な運

動遂行のために中枢神経系 (Central Nervous System: 以下、

CNS)によってプログラムされた戦略である 1 0 )。特に健常者の

場合、筋の同時収縮は、外乱環境下での不安定性に対する関節

剛性を高める戦略として重要である 11 , 1 2 )。したがって、同時収

縮は、運動を正確に達成するために、新規の課題の学習過程に

おいて必須な運動制御機構の一つである。  

その一方で、同時収縮は必ずしも動作の学習過程のみに重要

ではない。歩行や立ち上がりなど、運動学習に依らない一般的

な動作の中においても、同時収縮は重要な役割を担うとされる。 

 

1.2.1  関節安定化機構としての同時収縮  

 関節安定化の観点から、同時収縮は動的タスクにおいても必

須である。その中でも、荷重関節でありながら、顆状関節とし

てその安定性の大半を靭帯や半月板が担う膝関節は、その周囲

筋群の同時収縮が重要となる。実際に、膝関節周囲筋群の同時

収縮は、靭帯による関節安定化機構を補助し、関節面の圧力分
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布を均等化する役割を持つと考えられている 1 3 )。ここで述べ

る関節面の圧力分布を均等化する役割とは、以下のようなメカ

ニズムによる。本来、大腿四頭筋が単独で収縮する場合、その

収 縮 力 は 関 節 の圧縮 力 と 大 腿骨に 対 す る脛骨の前方剪断力へ

と分解される。同時にハムストリングスが収縮することによっ

て、大腿四頭筋によって発揮される脛骨の前方剪断力を減少さ

せ、結果として正常な関節内運動が生じる 1 4 )。特に、体重を超

える負荷が下肢関節にかかる歩行では、要所で同時収縮が起こ

ることが重要とされる。例えば、歩行周期内の立脚初期では、

膝関節周囲筋に張力を発生され、体重支持のために膝関節屈曲

運動を制御していると報告されている 1 5 )。  

 以上のことから、運動学習過程に限らず、同時収縮は関節安

定化機構として、動的タスクにおいて重要な役割を果たすと考

えられてきた。  

  

1.2.2  四肢リンク機構先端における出力制御  

その一方で、拮抗筋の同時収縮は一概に関節安定化のための

戦略として捉えることはできない。その理由は、二関節筋の存

在である。上述したハムストリングスの同時収縮は、膝関節の

みならず、同時に股関節に力を及ぼすため、厳密に言うと膝関

節 安 定 化 機 構 と し て 同 時 収 縮 で あ る と 決 定 づ け る こ と が で き

ない。ハムストリングスが股・膝関節の両者にトルクを生成す

ることを考慮すると、同時収縮は四肢先端から発揮される出力

に影響を及ぼす (図  1)。これはむしろ、同時収縮としてではな

く、二関節筋を含む多数筋の協調活動として四肢先端から発揮
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さ れ る 力 の 方 向 を 制 御 す る た め の 重 要 な 筋 活 動 制 御 機 構 で あ

ると考えられる。  

これまで、下肢の主要筋活動が四肢先端力として床反力にど

う影響を与えるか、多数筋の協調活動パタンと運動制御の関係

性について明らかにされてきた。その中で、四肢先端出力の制

御には二関節筋が重要な役割を果たすことが示されてきた 1 6 –

1 8 )。さらに、熊本ら 1 9 )は、上述した四肢リンク機構に 3 対 6 個

の筋を組み合わせた機能別実効筋モデルを構築した (図  2)。こ

のモデルにおいて、各筋が個々に最大筋力を発揮する場合、四

肢 先 端 力 の 出 力分布は六角形で 示 す こ と が で き る 。 こ れ は 、

360°あらゆる方向への四肢先端力の発揮には、 2 筋以上の協

調活動によって実現されることを意味する。したがって、この

ような多数筋の協調活動パタンは、関節安定化のための主動作

‐拮抗筋間の同時収縮とは異なり、四肢先端の出力を制御する

ために機能すると考えられている。  

実際に、四肢先端出力を制御するための拮抗二関節筋を含む

多 数 筋 の 協 調 活 動 は 動 的 タ ス ク に お い て 重 要 で あ る こ と が実

証された。立ち上がりのような身体重心を上方へ移動させる動

作において、膝関節伸展トルクが発揮され、伸展運動が生じる

下肢伸展相では、大腿直筋と共にハムストリングスが活動する

ことが観察された 2 0 )。通常、ハムストリングスは膝関節に対し

て屈筋として作用するため、膝関節伸展運動時は拮抗筋と捉え

られている。一方で、股関節の回転中心より前方で骨盤が固定

された条件下では、ハムストリングスの収縮は膝関節の伸展運

動を引き起こすことが報告された 2 1 )(図  3)。そのため、荷重
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下 に お け る ハ ム ス ト リ ン グ ス の 活 動 は 膝 関 節伸展ト ル ク 発 揮

の共同筋として機能しうることがわかった。さらに Hof らは、

拮抗二関節筋を含む多数筋の協調活動の重要性について、下肢

先端出力ベクトルとして説明している 2 2 )。股・膝関節伸展トル

ク発揮を、単関節筋がそれぞれ単独で担う場合、図  4 のような

下肢先端出力ベクトルを示す。そこに拮抗二関節筋の活動が加

わることによって、下肢先端出力ベクトルは鉛直下方を向き、

立 ち上が り 動 作 に お け る身体 重心の上方への移動 に 貢 献 で き

る。このようにして、下肢主要な多数筋の協調活動は下肢先端

出力の制御に貢献していると考えられている。  
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図  1 .  筋 活 動 と 終 点 ⼒ 出 ⼒ と の 関 係 性  

A: 筋 活 動 と 終 点 ⼒ に 関 す る 概 念 図 。 B: 筋 ⾻ 格 系 に お け る 作 業 空 間 、 関 節

空 間 、 筋 空 間 の 関 係   



11 
 

 

図  2． 機 能 別 実 効 筋 モ デ ル  

A: 上 腕 の 機 能 別 実 効 筋 ⼒ と ⼒ 出 ⼒ と の 関 係 。 J 1, 2 は そ れ ぞ れ 肩 と 肘 関 節 、 f 1-3 は 屈 筋 、 e1-3 は 伸 筋 を 表

す 。 a-f は 出 ⼒ を 表 す 。 B と C: ⼒ 出 ⼒ 分 布 。 各 筋 単 独 で の 出 ⼒ は a-f の 6 ⽅ 向 の ⼒ 出 ⼒ と ⼀ 致 す る 。 最 終

的 に 各 筋 ⼒ に よ る ⼒ 出 ⼒ 分 布 は 、 六 ⾓ 形 で 表 現 で き る 。  
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図  3 .  B l a i mont の 数 理 的 モ デ ル  

A: ハ ム ス ト リ ン グ ス の ベ ク ト ル を 表 す 。B: ハ ム ス ト リ ン グ ス の 収 縮 は ⾻ 盤 の 後 傾 を 引 き 出 す 。C: ⾻ 盤 が P に

よ っ て 前 ⽅ で 固 定 さ れ る こ と に よ っ て 、 ハ ム ス ト リ ン グ ス の 収 縮 は 下 腿 の 後 ⽅ 回 転 と そ れ に 伴 う ⼤ 腿 の 前

⽅ 回 転 を 引 き 出 し 、 結 果 と し て 膝 関 節 が 伸 展 す る 。  
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図  4 .  Hof の モ デ ル  

A: 単 独 で 股 関 節 伸 展 ト ル ク が 発 揮 さ れ る と 、 下 肢 先 端 か ら 発 揮 さ れ る 出 ⼒ は 左 下 に 向 か う 。 B: 同 時 に 、 股 関 節

と 膝 関 節 に 伸 展 ト ル ク が 発 揮 さ れ る と 下 肢 先 端 か ら 発 揮 さ れ る 出 ⼒ は 下 ⽅ へ 向 か う 。 C: 単 独 で 膝 関 節 伸 展 ト

ル ク が 発 揮 さ れ る と 、 下 肢 先 端 か ら 発 揮 さ れ る 出 ⼒ は 右 下 に 向 か う 。  
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1.3  高齢者における筋の協調活動パタンの変化 

1.3.1  転倒リスクやエネルギー効率との関連性 

 先述したように、高齢者における多数筋の協調活動パタンの変

化は、主動作‐拮抗筋間の同時収縮として捉えられてきた。そし

て，高齢者は若齢者と比較して同時収縮が過度に増加することが

知られている。歩行時の下肢主要筋の主動作/拮抗筋間の同時収

縮性を評価した研究では、前脛骨筋/腓腹筋外側頭、前脛骨筋/ヒ

ラメ筋間の同時収縮の増加を示した 23 )。同様に、静止立位条件

においても、高齢者は、健常者と比較して足関節周囲の同時収縮

を増加させることが明らかとなっている 24 )。加齢に伴って姿勢

制御能力や感覚処理能力の低下が生じる高齢者において、筋の同

時収縮による関節安定化のための戦略は、安定的な姿勢保持に有

効であると考えられている 25 )。 

これら高齢者に見受けられる同時収縮の多くは、加齢に伴う変

化に対する代償的な要素として、肯定的に捉えられてきた。その

一方で、同時収縮は必ずしも効果的な代償動作になるわけではな

く、いくつかの不利益を与える。まず一つに、転倒リスクの増加

が挙げられる。先行研究において、転倒歴のある高齢者は、若齢

者や転倒歴のない高齢者と比較して、足関節の剛性が高い傾向に

あることが報告された 26 )。同様に、 Ishida らは、高い足関節剛

性は急激な外乱に対する安定性を低下させると報告した 25 )。し

たがって、過度な同時収縮は不意な外力を伴う転倒リスクの増加

に繋がる可能性がある。また、その一方で、過度な同時収縮は、

各筋収縮力を減弱させ、関節剛性向上に寄与しない可能性もある。
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Milner らは、上肢を固定した条件下で外乱を加えた際の、橈側

手根屈筋と長橈側手根伸筋の同時収縮と手関節の関節剛性との

関連性を検討した。その結果、同時収縮の大きい被験者は、予測

よりも関節剛性が低かったと報告した 27 )。したがって、同時収

縮は強ければ強いほど、関節の安定化に貢献できるわけではない。

いずれの場合において、関節剛性向上によって関節の安定化を図

る戦略として用いらえる同時収縮は、転倒リスクの増加に寄与す

る可能性がある。 

 さらに、高齢者における同時収縮は、歩行時のエネルギー効率

の低下との関連性が示されている。 Mian らは、高齢者における

エネルギー消費量と外側広筋と大腿二頭筋の同時収縮の割合が

正の相関関係にあることを報告した 28 )。同様に、Peterson らも、

高齢者において大腿四頭筋とハムストリングスの同時収縮レベ

ルが大きいほど、代謝エネルギーが増加すると報告した 29 )。 

 これらのことから、高齢者における過度な同時収縮は転倒リス

クの増加や動作時のエネルギー効率の低下という不利益を与え

る可能性がある。 

 

1.3.2  関節変性疾患との関連性 

 また、過度な同時収縮は上述した因子のみならず、関節変性疾

患の発症と進行に関連する可能性がある。先述した大腿四頭筋と

ハムストリングスの同時収縮の増加 29 )は、変形性膝関節症(Knee 

osteoarthritis: KOA)発症の危険因子と考えられている。 KOA

とは、関節軟骨の摩耗・軟骨下骨の肥厚など 30 )の病理学的変化

に伴い、関節構成体の退行性変化と関節可動域制限や疼痛などの
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関節機能障害を示す疾患である。これまでに、多くの研究におい

て、膝関節にかかる機械的負荷の増大が関節変性に関与すること

が明らかとなっている 31 )。ここで述べる機械的負荷は、その一

要因として膝関節周囲筋の同時収縮に伴う関節圧縮力の増加を

含む。実際に、縦断的研究において、初期計測の段階で同時収縮

が大きい KOA 者は、最終計測時には症状が悪化していることが

報告された 32 )。したがって、過度な同時収縮は関節変性疾患の

発症と進行にも強く関与している。 

 以上のことから、若齢者と比較した過度な同時収縮は、関節に

対する機械的負荷の観点からもデメリットが大きいと考えられ

る。 

 

1.4  同時収縮の評価方法  

 高齢者における多数筋の協調活動パタンは、過度な同時収縮と

して、エネルギー代謝や転倒リスクの増加、さらには将来的な関

節変性疾患発症と進行リスクの増加に繋がることから、適切な理

学療法評価と治療介入を実施するべきである。しかしながら、上

述したように、高齢者の同時収縮に関する先行研究では、その多

くは関節安定化機構であると示されてきた。そして、その原因は

関節不安定性であり、筋の形態学的変化 3 ,4 )や神経筋活性化パタ

ンの変化 5 ,6 )に伴う個々の筋の出力低下、あるいは関節軟骨や靭

帯などの関節構成体の異常性に起因する 33 , 34 )可能性が高い。そ

の因子が前者である場合、理学療法介入は単関節に着目した単一

筋の筋出力の向上を目的に筋力増強訓練が選択される。また、後

者の場合は、因子が関節構造学的因子であるため、理学療法によ
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る介入可能な余地はほとんど見受けられない。たとえ、筋力増強

訓練が選択された場合でも、単一筋の筋出力向上が有効な手段と

は考えられない。その理由は、多数筋の協調活動が必ずしも単関

節の関節安定化機構として機能しているとは限らないからであ

る。上述したように、二関節筋を含む多数筋の協調活動は下肢先

端出力を制御するためにも重要な役割を果たす (1.2.2 を参照)。

すなわち、下肢先端出力の制御には、少なくとも二関節・二筋以

上の協調的な活動が必要となるため、単関節筋に着目した単一筋

の筋力増強訓練では十分な効果を得ることができない。実際に、

単関節、単一筋の筋力増強訓練が動作中の多数筋の協調活動パタ

ンを変化させたというエビデンスは存在しない。このことから、

多数筋の協調活動パタンに対する理学療法評価と治療介入方法

を検討するためには、そのメカニズムに迫るアプローチが必要と

考えられる。しかし、高齢者における多数筋の協調活動メカニズ

ムについて、現在までに明確な答えは出ていない。したがって、

高齢者における多数筋の協調活動パタンがどのように変化する

のか、さらに変化させ得る因子を明らかにすることは、筋活動に

対する新たな理学療法を展開するきっかけになると考えられる。

そのために、まずは股・膝関節トルク生成及び下肢先端出力制御

における多数筋の協調活動パタンを適切に評価する必要がある。 

 しかしながら、これまでに筋活動を扱った研究の多くは単関節

周りの主動作 -拮抗筋間の関連性について、定量的に評価されて

きた。ここでは、これまで行われてきた解析手法について説明す

る。 

 主動作‐拮抗筋間の関連性は筋電図 (Electromyogram: 以下、
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EMG)波形から定量的に評価される。代表的な解析手法は Co-

Contraction Index(以下、 CCI)である 33 , 35 )。 CCI は、以下に式

(1)を示す。 

 

!!"＝ ($%&! + $%&") ∗
$%&!
$%&"

(1) 

  

ここで、$%&!は 2 筋のうち活動の低い筋の活動レベルで、$%&"
は、活動の高い筋の活動レベルを示す 34 )。算出された値は 0 か

ら 1 の範囲で表され、2 筋間の活動レベルが同等であるほど、高

い値を示す。これは 2 筋が同時収縮を引き起こしていることを意

味する。この手法を用いることで、主動作‐拮抗筋という 2 筋の

EMG データから同時収縮を定量化することができる。 

 その一方で、本手法は主動作筋‐拮抗筋間の 1 対 1 の同時収

縮を算出するにとどまる解析方法である。本来、ヒトの運動には

多数の筋が関与する。膝関節運動に関わる主要筋に着目しても、

伸展運動に関与する筋は大腿直筋、内側広筋と外側広筋、屈曲運

動に関与する筋は大腿二頭筋、半腱様筋と半膜様筋の各 3 筋も存

在する。そのため、CCI のような 1 対 1 の解析では、それぞれの

組み合わせごとでの解析は可能だが、すべての筋の相対的な活動

性を定量的に評価することはできない。そこで、CCI を発展させ、

複数筋を同時に解析できる手法も存在する。 Heiden らは、膝関

節周囲筋群を屈筋群・伸筋群・内側部に位置する筋群・外側部に

位置する筋群の 4 つの筋群に分け、それぞれ合算した値を比較

し、同時収縮を評価した 36 )。本手法は関連するすべての筋を解
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析に含むことができるため、複数筋の同時収縮を定量化できる。

しかしながら、各筋がどのように同時収縮に貢献したか、その詳

細を検討することができない。さらに、従来手法のように EMG

データのみを解析変数とした場合、その議論は運動制御に関わる

生体力学との関連性へと発展できない。 

以上のことから、従来手法は、1 対の筋間の同時収縮の定量化

から複数筋間の定量化へと発展してきたものの、関節トルク生成

や下肢先端出力に対する相対的な貢献度、いわゆる多数筋の協調

活動パタンを定量的に評価する上で手法的な研究限界が存在す

る。 

 

1.5  筋協調パタンを評価する手法  

 上述したように、 1 対の筋間の同時収縮を評価したところで、

多関節運動中のヒトの筋活動制御の特徴を捉えることはできな

い。その理由は、ヒトの身体は冗長多自由度だからである。 

 ヒトの身体には、動作を達成するために多数の関節自由度と、

さらに多くの筋が存在する。これら運動自由度の冗長性問題はベ

ルンシュタイン問題として広く知られている 37 )。この無数に存

在する運動自由度の中から、 CNS がどのようにして適切な解を

選択し、運動を制御しているか、いまだ明確な答えは出ていない。

その中において、 CNS による筋活動制御メカニズムを解明する

ために、計算論的な解析手法が発展してきた。 

 

1.5.1  コサインチューニング  

 上述したように、ヒトの筋骨格系において、 1つの関節へのト
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ルク生成には主動作‐拮抗筋間の 1対 1の関係性ではなく、複数

の筋が関与している。さらに、二関節筋という隣接関節のトル

ク生成にも関与する筋が関わることによって、その関係性はよ

り複雑になる。 Nozakiらは、二関節筋を含む冗長な下肢筋骨格

系において、 CNSがどのようにして最適な多数筋の協調活動パ

タンを選択するのか調査を行った。その結果、単・二関節筋に

依らず、筋活動は股・膝関節トルクと線形和の関係性を示すこ

とが明らかとなった 38 )。すなわち、様々な大きさ・組み合わせ

の股・膝関節トルクを同時に生成したとき、各筋には必ずある

一定の組み合わせで最大活動を示すコサインカーブの性質をあ

ることがわかった。この最大活動を示す方向は至適方向

(Preferred direction: PD)と呼ばれている。そして、関節トル

ク生成に貢献する多数筋の協調活動パタンは、このトルクベク

トルから PDベクトルへのコサイン関数によって決定される (図 

5)ことから、このことをコサインチューニングと呼ぶ．上述し

たように、 Nozakiら 38 , 39 )は、下肢筋骨格系における主要筋 8筋

の PDを同定し，股・膝関節トルク発揮における多数筋の協調活

動は各筋 PDのコサインチューニングによって決定されることを

実験的に解明した。さらに、股・膝関節トルク平面だけでな

く、関節トルクが生成された結果生じる下肢先端出力ベクトル

による力平面でも成立することが明らかになった 40 ,41 )。 

 コサインチューニングは多数筋の協調活動パタンを決定づけ

る基礎的な運動制御則と考えられる。これまで、冗長多自由度な

ヒトの筋骨格系において、ある目的とする運動を達成するために、

無数の筋の組み合わせからいかにして最適な協調活動パタンを
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決定しているか、最適化理論を用いて明らかにされてきた。最適

化理論とは、無数に存在する可能性の中から、あるコスト関数の

基準に基づいて、最適な解を選択する方法である 42 )。各筋の PD

の分布は、この最適化計算の結果であることが実証された 38 )。

本来、単関節筋である大殿筋や内・外側広筋は解剖学的位置関係

から、それぞれ当該関節のトルク生成にのみ関与すると考えられ

た。したがって、単関節筋の PD は、機械的作用方向 (Mechanical 

direction: MD)である股・膝関節トルクを生成する方向に位置す

ることが予測される。しかし、実際の PD は MD から偏位し、

股・膝関節の両トルクを生成する方向に位置した 38 )。この事実

は、単関節筋であれ、隣接関節のトルク生成に関与することを意

味する。そして、筋の解剖学的な位置関係から表現される MD か

ら至適な方向である PD が偏位する現象は、下肢先端出力の分散

の最小化というコスト関節の最適化計算によって再現されるこ

とが明らかとなった 38 , 43 , 44 )。さらに、下肢先端出力の分散の最

小化は、各筋活動の最小二乗和というコスト関数と同値であるこ

とが証明された。したがって、 CNS があるコスト関数の最適化

に基づいて筋活動を制御していると仮定するならば、コサインチ

ューニングはその基礎的な運動制御則を反映していると言える。

近年、立位制御における足関節背屈筋である腓腹筋とヒラメ筋の

特徴的な活動の違いについて、立位保持中の膝・足関節トルクベ

クトルは 2 筋の PD ベクトルのコサインチューニングによって説

明できることが報告された 45 )。  

さらに、多数筋の協調活動パタンがコサインチューニングに基

づいて決定される場合、所望のトルク生成に対する各筋の貢献
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度は、 PDベクトルの位置関係から、主動作筋のみならず、共同

筋としての役割を明らかにすることができる。各筋の貢献度は

コサイン関数によって近似できることから、 PD±90°は当該筋

の活動範囲として表される。各筋 PDが近接するほど、この活動

範囲は重複し、それは同時収縮を意味する。 Nozakiらは、この

同時収縮は関節剛性を高めるためではなく、コサインチューニ

ング(共同筋としての協調活動を反映した )の結果であると報告

した 38 )。 

 以上のことから、高齢者における各筋 PDを明らかにすること

によって、股・膝関節トルクを生成するために、いかにして多

数筋の協調活動パタンが変化するか、各筋間の同時収縮の関与

とともに、そのメカニズムを解明することができる。 
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図  5.  コ サ イ ン チ ュ ー ニ ン グ の 概 念 図  

ト ル ク 平 ⾯ に お い て 、 所 望 の ト ル ク +に 貢 献 す る 筋 活 動 は 、 !と "#の コ サ

イ ン 関 数 に よ っ て 表 す こ と が で き る 。  
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1.5.2  下肢先端出力ベクトルの共分散性 

 各関節トルクの生成には、各筋 PD からのコサインチューニン

グに基づいて、最適な多数筋の協調活動パタンが決定されること

は上述した。次に、その結果が下肢先端から発揮される力として

どのように出力を制御しているか明らかにする必要がある。 

筋活動は筋出力として当該関節にトルクを生成する。そして、

関節トルクは四肢先端からの力として出力される (図 1)。そし

て、筋出力は必ずしも一定ではなく変動性があるため、四肢先端

力として発揮される出力ベクトルもばらつきを伴う。このばらつ

きは、信号依存ノイズ(Signal Dependent Noise:以下、SDN)と

呼ばれ、要求される筋出力の増加に伴って動員される運動単位数

に比例して大きくなることが知られている 46 )。また、下肢先端

出力の変動性は各筋出力の大きさのみならず、異なる機械的な作

用方向を持つ複数筋の出力によっても変化する可能性がある。具

体的に説明すると、所望する力発揮の方向と、ある一つの筋の機

械的な作用方向が一致する場合、当該筋は主動作筋として高い活

動を示し、その変動性は規則的となる。その一方で、筋の機械的

作用方向と一致しない方向に対する力発揮では、近接する作用方

向を持つ複数筋の協調的な活動を必要とし、その変動性は各筋の

機械的作用方向の足し合わせとして出力される (図 6)。実際に、

Kutch らは示指先端の出力ベクトルの共分散性は、関わる筋の機

械的作用方向に一致して高くなることを報告した 47 )。したがっ

て 、 下 肢 先 端 出 力 ベ ク ト ル の 力 共 分 散 マ ッ ピ ン グ (Force 

Covariance Mapping：以下、FCM)の分布を評価することで、出

力方向に応じた多数筋の協調活動パタンの変化を明らかにする



25 
 

ことができる。さらに、コサインチューニングと FCM を同時に

評価することによって、最適化された多数筋の協調活動パタンが

下肢先端出力に及ぼす影響を明らかにすることができる (図  7)。 
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図  6.  FCM と 筋 の 機 械 的 作 ⽤ と の 関 連 性  

A:⼒ 平 ⾯ に お け る 筋 A-D の 機 械 的 作 ⽤ ベ ク ト ル を 表 す 。B:⼒ 出 ⼒ は 各 筋 の

機 械 的 作 ⽤ ベ ク ト ル と ⼀ 致 し た 変 動 を ⽰ し 、 楕 円 で 表 現 さ れ る 。 C:各 筋 の

機 械 的 作 ⽤ ベ ク ト ル の 中 間 で の ⼒ 変 動 は 、 関 連 す る 筋 か ら の 出 ⼒ の 合 算 値

と し て 表 現 さ れ 、 円 形 に な る 。 D:FCM。 各 筋 の 機 械 的 作 ⽤ ベ ク ト ル と ⼀ 致

し た ⽅ 向 の 変 動 は 楕 円 、 そ れ 以 外 は 円 形 で 表 現 さ れ る 。  
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図  7.  FCM と コ サ イ ン チ ュ ー ニ ン グ の 概 念 図  

A:各 筋 発 揮 と 各 筋 PD と の 関 係 性 。B:各 筋 PD と FCM と の 関 係 性 。下 肢

先 端 出 ⼒ は 筋 PD と ⼀ 致 す る ⽅ 向 へ の 変 動 性 を ⽰ す 。 筋 PD が 存 在 し な

い 範 囲 は 、 関 連 す る PD に ⼀ 致 し た 変 動 性 の ⾜ し 合 わ せ に よ っ て 表 現 さ

れ る 。  
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1.5.3  筋シナジー解析  

 上述したコサインチューニングは、複雑な筋活動制御の最適化

を反映した結果であることから、高齢者の PD を評価することは、

CNS による多数筋の協調活動メカニズムの解明に繋がる。その

一方で、前提条件として高齢者の動的タスクにおいて、どの筋群

間の協調活動パタンが特徴的であるか、明確な答えは出ていない。

そこで、動的タスクにおいても解析可能な筋シナジー解析を提案

する。 

筋シナジーとは、上位中枢からの指令が脊髄に存在する数個の

神経モジュールを介することで、多数の筋活動を少数のグループ

に単純化し、複雑な運動を制御しているという考えに基づいた仮

説である。筋シナジーに関する基礎的研究は、 1990 年代に脊椎

動物種を用いて行われ始めた。これらの研究では、マイクロ刺激

や皮膚刺激など様々なアプローチを用いて、カエル 48 , 49 )やネコ

50 )、ラット 51 )の脊髄回路網においてモジュール構造を有してい

ることを解明してきた。 2000 年代以降、筋シナジー解析は非侵

襲的な手法を用いることで、ヒトにおける多様な動作に応用され

てきた。 Ivanenko ら 52 )は、 CNS からの出力として表現される

EMG データに対して主成分分析という数理的手法を適用し、歩

行に寄与する 25 筋の活動が 5 つの構成要素に低次元化されるこ

とを明らかにした。歩行速度の変化 53 , 54 )や走行への変遷 55 )によ

って多少の変化はあるものの、この 5 つの構成要素は歩行制御に

関わる基本的な構成要素として、その頑健性が報告されてきた

56 )。 

筋シナジーの動員には、脊髄 57 )や大脳皮質 58 )が関与している
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ことから、多くの先行研究は神経疾患者に焦点を当てている 59–

62 )。Clark ら 59 )は、痙性麻痺を特徴とする脳卒中片麻痺者を対象

に、痙性麻痺が重度であるほど、抽出される筋シナジー数が少な

くなることを示した。痙性麻痺は、筋緊張異常に伴い筋が同時収

縮し、上下肢がある固定的な運動パタンを呈することをいう。す

なわち、多数の筋群が同時収縮するほど、筋シナジー数が減少す

ることを意味する。そのため、筋シナジー解析は、多数筋の同時

収縮を定量的に評価することができる。実際に、いくつかの研究

では、筋シナジー解析を用いて、多数筋の協調活動パタンを評価

している 62 , 63 )。 

筋シナジー解析は、 CNS による筋活動制御を反映していない

という批判的な意見もある 42 )ことから、筋シナジー解析の結果

だけで、多数筋の協調活動パタンと決定づけることはできない。

一方で、 EMG データに対して数理的手法を用いることで解析で

きる筋シナジーは歩行 53 , 54 )や走行 55 )、立ち上がり 64 )など、様々

な動作への汎用性が高い。このことから、コサインチューニング

による多数筋の協調活動メカニズムの解明に向けた前段階とし

て、下肢主要筋群の中から、高齢者の多数筋の協調活動パタンを

定量的に評価する手法として有効であると考えた。 

 

1.6  本研究の目的 

 本研究の目的は、高齢者における運動制御則の違いから、下肢

主要な多数筋の協調活動パタンについて、各筋間の同時収縮の関

与とともに、そのメカニズムを解明することである。そのために、

研究 1 では、筋シナジー解析を用いて、歩行という動的タスクに
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おける下肢主要筋群の加齢特異的な協調活動パタンを明らかに

する。そして、研究 1 によって明らかとなった特徴的な多数筋の

協調活動パタンに対して、研究 2 でコサインチューニングの変化

という運動制御則の違いから、加齢に伴う多数筋の協調活動メカ

ニズムを明らかにする。 

 

2章  研究 1：筋シナジー解析を用いた多数筋の協調活動パタン

の加齢的特徴の解明 

2.1  目的 

先述したように、高齢者は加齢に伴い、筋の同時収縮をもたら

す (1.3 を参照)。しかしながら、下肢の同時収縮に着目したこれ

までの研究の多くは、ある一関節における主動作・拮抗筋の 1 対

1 の比較に限られる。筋シナジー解析を用いることで、下肢主要

筋群の同時収縮性を定量的に評価することができる。そこで、本

研究の目的は、 (1)若齢者と比較して、高齢者は筋シナジーの数

が少なくなるかどうかを明らかにすること、 (2)筋シナジーの構

成要素を詳細に解析することで、高齢者に特徴的な同時収縮を明

らかにすることとした。 

 

2.2  方法  

2.2.1  被験者 

 対象者は健常若齢者 11 名 (Young: 以下、 Y 群)、健常高齢者

10 名 (Elderly: 以下、 E 群)の合計 21 名とした。除外基準は、

中枢神経疾患の既往、歩容に変化を有するほどの外傷や手術の既

往、重篤な心疾患や肺疾患の既往、歩行時痛を有する者とした。
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また、健常高齢者にはあらかじめ膝関節の関節可動域測定を実施

し、膝関節完全伸展位 (0°)をとれることを確認した。 

 

2.2.2  測定課題  

 被験者は、床反力計内蔵ダブルベルトトレッドミル (1000Hz, 

AM6500, Bertec, Ohio, USA)上での歩行を実施した。歩行速

度を決定するために、すべての被験者は 1 ㎞ /h から 5km/h まで

の 5 段階の速度条件 (1km/h、2km/h、3km/h、4km/h、5km/h)

で歩行を行った。そのうち、本研究では、すべての被験者が実施

可能であった 3km/h の速度を選択した。実験前に、被験者は十

分な練習を行った。 

 

2.2.3  データ採集  

EMGデ ー タ は 、 ワ イ ヤ レ ス 多 点 筋 電 計 (1000Hz, Delsys 

Trigno Wireless System, DELSYS, Massachusetts, USA)を

用いて採集した。被験筋は、両側の脊柱起立筋 (Paravertebral 

muscle: 以下 PVM、 Opposite Paravertebral muscle: 以下、

opp PVM)、 片 側 下 肢 の 大 殿 筋 (Gluteus maximus: 以 下 、

GMAX)、中殿筋 (Gluteus medius: 以下、 GMED)、大腿筋膜

張筋 (Tensor fasciae latae: 以下 、 TFL)、股関 節内転 筋群

(Adductors: 以下、 ADD)、大腿直筋 (Rectus femoris: 以下、

RF)、 内側広筋 (Vastus medialis: 以下、VM)、外側広筋 (Vastus 

lateralis: 以下、VL)、半腱様筋 (Semitendinus: 以下、ST)、大

腿 二 頭 筋 (Biceps femoris: 以下 、 BF)、 長 腓 骨 筋 (Peroneus 

longus: 以下、 PL)、前脛骨筋 (Tibialis anterior: 以下、 TA)、
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腓腹筋内側頭 (Medial Gastrocnemius: 以下、 MGAS)、腓腹筋

外 側 頭 (Lateral Gastrocnemius: 以 下 、 LGAS)、 ヒ ラ メ 筋

(Soleus: 以下、SOL)の合計  16 筋とした。各筋の筋電位測定部

位については、生物医学・研究に関するヨーロッパの共同活動

(BIOMEDII)により標準化された、表面筋電図による非侵襲的評

価 (Surface Electromyography for the Non-Invasive 

Assessment of Muscle : SENIAM)基準に従った 65 )。 

 運動学データは三次元動作解析装置 (100Hz, Vicon Motion 

Systems, VICON, Oxford, UK)を使用して、全身に貼付した

39個の反射マーカの記録情報を基にソフトウェアNexus2.5にて

剛体リンクモデル (Plug in Gait Full Body AI functional 

model)を構成し、逆動力学計算を行い、関節運動を算出した。運

動力学データはダブルベルトトレッドミルに内蔵された 2枚の床

反力計を使用して足部から発生する床反力を抽出した。  

 全ての計測機器からの信号は、アナログケーブルで接続した三

次元動作解析装置上に取り込まれることで同期計測された。 

 

2.2.4  EMG データの処理 

 採集した EMGデータは、電極の揺れや皮膚ノイズの影響を除

去するために、20‐ 450Hzのバンドパスフィルタ 54 )にてフィルタ

リングを行い、筋電位を示す周波数帯のみ抽出した。その後、全

体の平均値を減算し基線のゼロ値合わせ、全波整流化、4Hzのロ

ーパスフィルタ 59 )にて平滑化を行った。運動学と運動力学データ

は 6Hzのローパスフィルタを用いてフィルタリングを行った。 

 各データは、計測下肢のヒールストライクを起点として、同側
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下肢の次のヒールコンタクトまでを 1歩行周期と定義した。各歩

行周期は 100％で時間正規化を行い、先行研究 66 )にならい、全歩

行周期の後半 10歩行周期のデータにて加算平均波形を作成した。

また、筋の活動量は、加算平均波形内における各筋活動振幅の最

大値を 100％として正規化を行った。 

 

2.2.5  筋シナジーの算出  

 筋シナジーの算出には、非負値行列因子分解(Non-negative 

matrix factorization: 以下、 NNMF)を用いた 64 , 67 , 68 )。本研究

において、筋シナジーの各構成要素はモジュールとして定義し

た。 EMGデータの加算平均波形は、 16列 (筋の数 )×100行 (時間

正規化された歩行周期)で構成される。 NNMFは、この EMGデ

ータ (M)を 2つの構成要素 (空間的要素 (W)と時間的要素 (C))に

分解する。 NNMGは、式(2)として表される。 

 

% ≅ -! + . (2) 

 

 

 ここで、 M(ｍ×ｔ; mは筋の数、 tは歩行周期)は、 W(m×n; 

nはモジュール数 )とＣ (n×t)の線形結合で、 eは行列分解の際に

生じる余剰誤差を表す。抽出するモジュール数は、式(3)に示す

variance account for(以下、 VAF)を基準とした。 VAFは、 Wと

Cから再構成された EMGデータが占める元の EMGデータの変動

量を表す指標である 69 )。 
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012 = 1 − ($%&# − $%&$)
%

$%&#%
(3) 

 

 ここで、 $%&#はオリジナルデータであり、 $%&$はＷとＣの積

により再構成されたデータである。これらの 2乗誤差が、オリジ

ナルデータの 2乗値に占める割合を求めた。本研究では、最適な

モジュール数を定義するために、①VAFが 90％を超えた時点と

②その時点からモジュールを 1つ追加しても 5％以上増えない時

点、という 2つの条件を設定した。この 2つの条件を満たした時

点におけるモジュール数を各被験者のモジュール数として定義

した 54 , 59 )。 

 

2.2.6  群間での膝関節角度の比較 

 モジュール数の変化に影響を与える要因を検討するために、 2

群(Y群と E群)間で膝関節角度を比較した。膝関節は屈曲位であ

るほど不安定な構造であることから、本研究では立脚期で最も

膝関節が屈曲する立脚初期の最大膝関節屈曲角度を算出した。 

 

2.2.7  モジュールの定義  

 各被験者の各モジュールの分類は、先行研究 53 , 55 )に従って、

各モジュールの時間的要素 Cの最大値に基づいて行った。 

 

2.2.8  モジュールの類似性の検討 

 モジュール数の違いが何を意味するのか評価するために、全

ての被験者でモジュール数を 4つに規定して、 NNMFを行った
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59 )。 NNMFでは、抽出されたモジュールが類似していてはなら

ないと定義されている。すなわち、本研究で規定した 4つのモジ

ュールはすべて互いに独立している必要がある。モジュール間

の独立性を評価するために、コサイン類似度を使用した (r 

>0.50)70 ). コサイン類似度とは、ベクトルのなす角であるコサ

インの大きさを用いて類似性を表す方法である 64 )。比較する 2つ

のモジュールの類似性が低い場合、値は 0に近づく。これは、 2

つのモジュールが互いに独立していることを意味する。反対

に、値が 1に近づくほど、 2つのモジュールが類似していること

を表す。言い換えると、これら 2つのモジュールは、モジュール

間の結合の結果として抽出されている可能性がある。本研究で

は、 0. 5以上の値を類似性が高い、 0. 5以下の値を低いと定義

した。まず、各群内で分類されたモジュール間の類似性を比較

し、各群内の全被験者について類似したモジュールが抽出され

たか否か確認した。次に、群間でも同様に類似性を比較した。

最後に、各群の各モジュールが独立しているか否かを判断する

ために、モジュール間の類似性を比較した。 

 さらに、筋の同時収縮性を評価するために、モジュールごと

で活動した筋の数を計算した。活動筋の定義は、モジュールの

空間的要素 Wで 0.3を超える値を示した筋と定義した 62 , 63 )。この

手法は、各モジュール内で貢献している同時収縮の数を示す指

標として用いられている。活動筋の数は、各モジュール内で

16(16筋、すべての同時収縮 ) から 1(同時週収縮なし ) までの

範囲で示される。本研究では、各群で平均化された時間的要素

の中から、各モジュールから活動筋数を算出した。 
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2.2.9  統計解析  

 2群(Y群と E群)間のモジュールと膝関節屈曲角度の比較は、対

応のない t検定を用いて行った。統計的有意差は p<0.05であった。

全ての数値解析並びに統計解析処理には数値解析ソフトウェア

(MATLAB2018b, Mathworks, Massachusetts, USA)を用いた。 

 

2.2.10  倫理的配慮  

 ヘルシンキ宣言に則り、埼玉県立大学倫理審査委員会の承認

を得て行った (承認番号  28507)。被験者には事前に実験に関す

る説明を行い、同意書への著名を得た。同意書は鍵付きの保管

庫を用意し、他者が解錠することの無いように厳重に保管し

た。測定データは匿名化し取り扱い、インターネットに接続し

ないパーソナルコンピュータに保管、更にログインに際しパス

ワード要求を設定した。 

 計測には主に 2人以上で実施し、転倒を防止するために手の届

く範囲に平行棒を用意し、さらに研究実施者が側に付き添うこ

とで転倒の危険が予測された時点で支えられるように準備し

た。歩行速度が目的とする速度まで徐々に上げていき、急激に

速度変化が起こらないように注意して行った。また、計測間は

十分に休憩を挟み、疲労が生じないように配慮した。 

 

2.3  結果 

2.3.1  モジュール数 

 NNMFの結果において、 Y群では 3‐ 4個のモジュールが抽出
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されたことに対して、 E群は 2‐ 3個のモジュールが抽出され

た。モジュール数の比較では、 Y群と比較して E群で有意にモジ

ュール数が少なかった (p <0.05)(図 8)。 VAFは、 15個まで抽

出したモジュールのうち、 1‐ 11個において、 Y群と比較して E

群で有意に低値を示した (p <0.05)(図 9)。 
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図  8.  各 群 の モ ジ ュ ー ル 数  

左 :Y 群 、 右 :E 群 。 各 点 は 各 被 験 者 の モ ジ ュ ー ル 数 を 表 す 。 各 ボ ッ ク ス 中

央 の 太 線 部 は 各 群 の 平 均 値 を ⽰ す 。 薄 い 灰 ⾊ と 濃 い 灰 ⾊ の 範 囲 は 、 そ れ ぞ

れ 標 準 偏 差 と 95％ 信 頼 区 間 を 表 す 。  
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図  9.  各 モ ジ ュ ー ル 数 で の VAF 値  

⻘ :Y 群 、 ⾚ :E 群 。 抽 出 さ れ た 各 モ ジ ュ ー ル で の VAF 値 を ⽰ す 。 エ ラ ー バ

ー は 各 群 で の 標 準 偏 差 を 表 す 。90％ の 横 線 は 、今 回 定 義 さ れ た 閾 値 を ⽰ す 。 
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2.3.2  各モジュールの構成要素 

 図 10に VAFの基準に基づいて抽出された各群のモジュールを

示す。群に関わらず、すべての被験者で 2‐ 4個のモジュールが

抽出された。 4個のモジュールが抽出されたことは、先行研究の

結果 54 , 71 , 72 )と一致していた。 Neptuneら 71 )は、歩行中のサブタ

スクに応じて歩行周期内の各相を、立脚初期(～ 15％ )、立脚後

期(～ 45％ )、遊脚初期(～ 70％ )と遊脚後期(～ 85％ )と定義し

た。本研究において、 4個のモジュールが抽出された Y群の 3名

は、この定義に則って各モジュールを一致させた。 Y群と E群で

3個のモジュールが抽出された被験者は、立脚期の 2個(立脚初期

と立脚後期)と遊脚期の 1個が抽出された。 E群で抽出された 2個

のモジュールは、立脚期と遊脚期でそれぞれ 1個のモジュールが

抽出された。 

 次に、少ないモジュール数が何を意味するのか評価するため

に、各群の全ての被験者で 4個のモジュールを抽出した。図 11

は、各群の各構成要素を示す。 Aは立脚初期のモジュールとし

て Y-A・E-A、 Bは立脚後期、 Cは遊脚初期で、 Dは遊脚後期と

して分類された。さらに、各モジュールは群内の各被験者間で

高い類似性を示した (Y: 0.81-0.66, EC: 0.91-0.62)。 
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図  10 .  各 群 で の モ ジ ュ ー ル の 構 成 要 素  

左 : Y 群 、 右 : E 群 。 そ れ ぞ れ VAF を 基 準 に 抽 出 さ れ た モ ジ ュ ー ル 数 別 で 各 被 験 者 の 平 均 化 さ れ た 値 を ⽰ す 。 各 構

成 要 素 内 の 左 は 空 間 的 要 素 (W)、 右 は 時 間 的 要 素 (C)を 表 す 。 W 内 の エ ラ ー バ ー は 標 準 偏 差 を ⽰ す 。  
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図  11 .  4 モ ジ ュ ー ル 時 の 各 群 の モ ジ ュ ー ル の 構 成 要 素  

左 : Y 群 、右 : E 群 。抽 出 さ れ る モ ジ ュ ー ル 数 を 4 つ に 固 定 し た と き の 各 群 各 モ ジ ュ ー ル の 平 均 化 さ れ た 値 を ⽰ す 。

各 構 成 要 素 内 の 左 は 空 間 的 要 素 (W)、 右 は 時 間 的 要 素 (C)を 表 す 。 W の エ ラ ー バ ー と C の グ レ ー ス ケ ー ス 化 さ れ

た 範 囲 は 標 準 偏 差 を ⽰ す 。 各 値 は 、 コ サ イ ン 類 似 度 の 値 の 各 群 内 の 全 被 験 者 の 平 均 値 を 表 す 。  
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2.3.3  各モジュール間の比較  

 各群でモジュール間の類似性を評価した。表  1にモジュー

ルの類似性の比較結果を示す。まず、群間での同一モジュー

ルの類似性を比較した (表  1; 左 )。その結果、各モジュール

は群間で高い類似性を示した (モジュール A: 0.62, モジュー

ル B: 0.81, モジュール C: 0.65, モジュールD: 0.65)。  

 一方で、各群内のモジュール間の独立性は、類似性の低さ

によって示された (表  1; 右 )。 Y群は、各モジュールが独立し

ていた。しかし、モジュール A-Dとモジュール C-Dは、高値

を示した (A-D:0.55, C-D:0.55)。 E群は、 Y群と同様にモジ

ュール A-D(A-D:0.64)と C-D(C-D:0.57)に加えて、 A-C(A-

C:0.53)も高い類似性、すなわち低い独立性を示した。  
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各群内でのモジュール間の⽐較

( Y 群  v s .  E 群 )  

各群間でのモジュールの⽐較  

A  Y- A   Y 群  A  B  C  

E - A  0 . 6 2   B  0 . 4 9    

B  Y- B   C  0 . 4 3  0 . 4 2   

E - B  0 . 8 1   D  0 . 5 5  0 . 3 5  0 . 5 5  

C  Y- C   E 群  A  B  C  

E - C  0 . 6 5   B  0 . 4 5    

D  Y- D   C  0 . 5 3  0 . 4 1   

E - D  0 . 6 5   D  0 . 6 4  0 . 4 1  0 . 5 7  

閾 値 は 0 . 5 に 設 定 し た 。 0 . 5 よ り ⾼ 値 は 類 似 性 が ⾼ い 、 0 . 5 よ り も 低 値 は 類

似 性 が 低 い と 定 義 し た 。 左 は 各 群 内 で の モ ジ ュ ー ル の ⽐ 較 、 右 は 各 群 間 で

の モ ジ ュ ー ル の ⽐ 較 を ⽰ す 。 太 字 は 0 . 5 以 上 の 値 を ⽰ す 。  

表  1 .  モ ジ ュ ー ル 間 の 類 似 度 の ⽐ 較  
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2.3.4  各モジュール内の活動筋の数  

 各モジュール内の活動筋の数は、空間的要素内 (W)で活動

比が 0.3を超える筋の数として算出した (表  2)。 Yと Eの両群

において、モジュール A(Y-A, E-A)は、主に股関節周囲筋

(GMAX、GMEDと TFL)と膝関節伸展筋 (RF、 VMと VL)によ

って構成された。モジュール B(Y-B, E-B)は、足関節底屈筋

(MGAS、 LGASと SOL)の活動が含まれた。モジュール C(Y-

C, E-C)は、遊脚期における下肢の前方への振り出しに貢献

する筋 (ADD、 TAと PVM)で構成された。モジュールD(Y-D, 

E-D)は、主にハムストリングス (ST、 BF)、股関節周囲筋と

膝伸展筋が貢献していた。 Y群と比較して E群で特徴的な違い

の一つは、モジュール A(E-A)にハムストリングスの 2筋の活

動が含まれていたことであった。
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相  ⽴ 脚 相  遊 脚 相  

Y- A  ×  ×  ×  ×  ×  ×  ×     ×       

Y- B    ×  ×    ×  ×  ×  ×  ×  ×      

Y- C     ×         ×  ×  ×    

Y- D  ×  ×   ×  ×  ×  ×      ×   ×  ×  ×  

E - A  ×  ×  ×  ×  ×  ×  ×      ×   ×  ×  ×  

E - B   ×  ×     ×  ×  ×  ×  ×       

E - C        ×      ×  ×  ×  ×  ×  

E - D   ×   ×  ×  ×  ×       ×  ×  ×  ×  

筋  G M A X  G M E D  T F L  R F  V M  V L  P V M ( o p p )  M G A S  L G A S  S O L  P E L  A D D  P V M  TA  S T  B F  

 空 間 的 要 素 ( W ) で 0 . 3 を 超 え た 筋 を ×で ⽰ す 。 A は ⽴ 脚 初 期 の モ ジ ュ ー ル ( Y- A と E - A ) 、 B は ⽴ 脚 後 期 の モ ジ

ュ ー ル ( Y- B と E - B ) 、C は 遊 脚 初 期 の モ ジ ュ ー ル ( Y- C と E - C ) 、D は 遊 脚 後 期 ( Y- D と E - D ) の モ ジ ュ ー ル を ⽰ す 。

歩 ⾏ 周 期 中 に 活 動 す る 順 番 と し て 、 各 筋 を 左 か ら 並 べ 替 え た 。  

表  2 .  各 モ ジ ュ ー ル 内 の 活 動 筋 数 の 評 価  
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2.3.5  膝関節屈曲最大角度の群間比較  

 図  12に、立脚期における膝関節屈曲最大角度を示す。 E群

は、 Y群と比較して有意に膝関節屈曲最大角度が大きいことが

示された (p<0.05)。  

  



48 
 

  

図  12 .  ⽴ 脚 期 の 膝 関 節 屈 曲 ⾓ 度 最 ⼤ 値  

左 : Y 群 、右 : E 群 。⽴ 脚 期 に お け る 膝 関 節 屈 曲 ⾓ 度 の 最 ⼤ 値 の 平 均 値 を ⽰

す 。 エ ラ ー バ ー は 各 群 の 標 準 偏 差 を 表 す 。  
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2.4  考察  

2.4.1  要約  

 本研究の目的は、 (1)加齢によって筋シナジー数が少なくな

るか明らかにすること、また、 (2)筋シナジーの構成要素を詳

細に解析することによって、加齢に特徴的な筋活動パタンを

明らかにすることである。その結果、 Y群と比較して、 E群は

モジュール数が有意に少なかった。次に、少ないモジュール

数が各モジュールの結合を示したのか、モジュール間の類似

性の検討及びモジュール内の活動筋数の算出を通して、その

違いを明らかにした。結果としては、モジュール A-Dの結合

及びモジュール Aにハムストリングスの活動が含まれることが

E群に特徴的であった。また、モジュール Aが活動する立脚初

期における膝関節屈曲最大角度は、 Y群と比較して E群で有意

に大きかった。これらのことから、 E群でモジュール数が少な

いことは、立脚初期において、膝関節安定性向上に対する多

数筋の同時収縮を反映していた可能性がある。  

 

2.4.2  なぜモジュールが少なくなったか  

 我々の結果は、 Y群と比較して、 E群でモジュールが有意に

少なかった (図  8)。このことはモジュール A-Dの結合 (表  1)

及びモジュール Aにハムストリングスの活動が含まれたこと

(表  2)を反映していると考えられる。これらの結果から、 E群

では、立脚初期の荷重支持において主動作‐拮抗筋間の同時

収縮を反映している可能性が示された。  
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 これまで多くの先行研究は、健康な高齢者であれ、歩行中

の同時収縮には加齢に伴う変化があることが指摘されてきた

2 9 , 7 3 – 7 5 )。高齢者の多くは、加齢に伴って骨格筋量及び骨格筋

機能の低下を特徴とする 7 6 )。さらに、加齢は、骨格筋の運動

単位の減少と適応の過程を経て、関節に力を生成する能力に

も影響を与える 7 7 )。また、高齢者は、これら骨格筋機能低下

によって関節位置覚の鈍麻や姿勢安定性の低下を引き起こす

ことが報告された 7 8 )。したがって、関節不安定性を代償する

ために多数筋の同時収縮は必要不可欠である。このことか

ら、 E群では、少ないモジュール数とモジュール A-Dの結合を

示したと考えられる。  

 さらに、我々はモジュールの結合と多数筋の同時収縮は、

歩行中の膝関節安定性に寄与している可能性を明らかにし

た。結果として、立脚初期における膝関節最大屈曲角度はモ

ジュールが少ないことと関連した。これは、 E群の運動学的特

徴である膝関節伸展筋力の低下が、モジュール A-Dの結合に

関与している可能性を示唆している。  

 高齢者では若齢者と比較して、歩行時の膝関節伸展角度が

減少することが知られている 7 9 )。これは、サルコペニア 7 6 )に

関連し、大腿四頭筋量の減少 7 9 )と大腿四頭筋力低下 8 0 , 8 1 )のよ

うな膝関節伸展筋機能の低下によるものと考えられる。  

 またモジュールの結合と多数筋の同時収縮の関連性に関し

ては、以下の理由が考えらえる。膝関節は伸展位と比べて屈

曲位で不安定となる。通常、膝関節の動的安定性は非収縮性

組織 (骨構造、靭帯、半月板など )と収縮性組織 (筋など )の相
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互作用によってもたらされる。特に非収縮性組織について

は、主に膝関節伸展位の安定性に寄与している。その一方

で、膝関節が屈曲すると、その安定性は前・後十字靭帯の緊

張のみとなり、そのほかの非収縮性組織による安定性が損な

われる。その結果、収縮性組織である筋が同時収縮すること

によって、その安定性を代償することになる。したがって、

加齢に伴って歩行中に膝関節の屈曲角度が大きくなりやすい

高齢者は、膝関節屈曲位での安定性を向上させる代償動作と

して多数筋の同時収縮が生じ、モジュールの結合に繋がった

と考えられる。  

 以上のことから、 E群における少ないモジュール数とそれら

の結合は、多数筋の同時収縮の増加と関連したことが考えら

える。また、この同時収縮は立脚初期における膝関節屈曲最

大角度の減少によって引き起こされている可能性がある。  

 

2.4.3  加齢における筋シナジー  

 先行研究において、歩行中の筋シナジーは本研究の結果に

反して、加齢によって影響しないことが報告された 7 2 )。この

違いは、計測プロトコルによるものと考えられる。先行研究

では、メトロノームを用いて一貫したケイデンスを確保する

ことで歩行速度を規定していた。一方、本研究はダブルベル

トトレッドミルを用いた。速度条件にケイデンスを指標とす

ることは、歩行速度の規定に加えてケイデンスも制約条件と

なるため、若齢者と比較して筋シナジーが変化しなかったと

考えられる。さらに、先行研究では、筋シナジー抽出に
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NNMFではなく、主成分分析を用いた。筋活動や神経スパイ

クは正の値を示すため、負の値を扱わないNNMFは正負どち

らの値も扱う主成分分析よりも良い結果を示すことが報告さ

れている 6 7 , 6 8 )。これらの要因が、本研究結果と先行研究結果

7 2 )の違いを反映していると考えられる。  

 

2.4.4  歩行速度に依存的なモジュール  

 本研究では、 2群のどちらにおいても、多くの被験者で 3個

のモジュールが抽出された (図  8)。また、 3個のモジュール数

のうち、立脚期に 2個、遊脚期に 1個と、遊脚期のモジュール

が少なかった (図  10)。さらに、両群でモジュール C-Dが高い

類似性を示したため、遊脚期のモジュールが少ないことは、

モジュール C-Dが結合した結果であった (表  1)。この結果

は、歩行では 4個から 5個のモジュールが抽出された先行研究

とは異なった 5 2 )。この違いは、歩行速度の影響を受けている

可能性がある。  

 これまで、筋シナジーのような原始的な運動特性は歩行制

御に関わる運動神経ネットワークにハードワイヤリングされ

ている 5 6 )ため、筋シナジーの各モジュールは歩行速度に依ら

ず一貫していると考えらえてきた 5 2 , 5 3 )。しかし、近年、歩行

速度に応じてモジュール数が変化することが報告された 5 4 )。

特に、歩行速度が低下することで、遊脚期のモジュールが減

少することが示された。本研究で選択した歩行速度 (3km/h)

は、この先行研究 5 4 )で少ないモジュールを示した速度の範囲

と一致していた。したがって、遊脚期におえる 3つのモジュー
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ルとモジュール C-Dの結合は、両群において、歩行速度の影

響を受けた結果であると考えられる。  

 加えて、両群ともにモジュールDに RF、 VMと VLが含まれ

ていたため (表  2)、モジュール A-Dの結合が示された (Y

群 :0.55, E群 :0.64)(表  1)。低速域での歩行において、遊脚

期での下肢の振り子様の特性は利用できないことが報告され

ている 8 2 )。したがって、 RF、 VMと VLの活動は下肢の前方へ

の振り出しのために遊脚期に示され、モジュール A-Dの結合

につながったと考えられる。  

 

2.4.5  そのほか，モジュールが少なくなる要因  

 本研究結果において、 Y 群と比較して，Ｅ群で有意にモジュ

ール数が少なくなることが示された。また，モジュール数の減

少 は複数 モ ジ ュ ー ル が 結 合 し た 結 果 で あ る 可 能 性 が 示 唆 さ れ

た。  

しかしながら，高齢者を対象とした場合，クロストークの存

在がモジュール数の減少を引き起こす要因となり得る。クロス

トークとは、標的とする筋の EMG 波形に隣接筋の電位が重畳

することと定義されている 6 6 )。クロストーク量は、皮下の脂肪

組織の厚さ 8 3 )と、検出する筋電計システム 8 4 )に依存すること

が知られている。したがって、若齢者と比べて脂肪組織が多い

高齢者は、クロストークによって標的筋の EMG を正確に取得

できない可能性がある。本研究において，標的筋の EMG に隣

接筋の EMG が重畳することは、 EMG 波形のピークタイミン

グを変化させ、モジュール数の減少に繋がる危険性が予想され
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る。一方で、これらクロストークの影響は適切な電極サイズ、

正しい電極貼付位置、短い電極間距離によって、四肢のほとん

どの骨格筋で低減できることが報告された 8 3 )。本研究では，生

物医学・研究に関するヨーロッパの共同活動 (BIOMEDII)によ

り 標 準 化 さ れ た 、 表 面 筋 電 図 に よ る 非 侵 襲 的 評 価 (Surface 

Electromyography for the Non-Invasive Assessment of 

Muscle : SENIAM)基準に従って電極を貼付した 6 5 )。また，

先行研究において、クロストークを低減させる電極間距離は 10

㎜と報告された 8 5 )。本研究で使用したワイヤレス多点筋電計

システムは、この先行研究結果に基づき、10 ㎜という電極間距

離が採用されている。これらのことから、本研究のプロトコル

上では、クロストークの影響を最小限に抑えることができてい

た。また、Macaluso らは、大腿部の皮下の脂肪組織の厚さは，

腹部や殿部と比較してわずかであり、若齢者と高齢者間の差は

数ミリ程度であることが示された 8 6 )。  

 以上の知見に基づいて、本研究でモジュール数が少なくなっ

た要因として、クロストークの影響は最小限に抑えることがで

きたと考えられる。  

 

2.4.6  研究限界  

 本研究では、筋シナジー解析を用いることで、多数筋の同時

収縮を定量的に評価することが可能であった。そして、立脚初

期における多数筋の同時収縮が高齢者に示されたことは、本研

究で最も特徴的な結果であった。本研究では、これらの同時収

縮を関節剛性制御として結論付けたが、物理的制約により直接
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生体力学へと換算できない点は本研究の限界であった。そのた

め、今後はこれら抽出された筋シナジーが生体力学にどう影響

を与えているか、順動力学解析等を組み合わせて検証していく

必要がある。  

 また、本研究結果で示されたモジュール数およびモジュール

構造の変化は、若齢者と高齢者間の歩容の違いを反映している

可能性がある。しかし、本論文中ではデータを示さなかったが、

予備研究において、下肢関節角度 (膝関節を除く )・関節モーメ

ントに 2 群間で特徴的な違いが認められなかった。したがって、

本 研 究 で差が認め ら れ た 膝 関 節 角 度 の 違 い が モ ジ ュ ー ル 数 お

よびモジュール構造の変化に影響を与えた可能性が高い。その

一方で、予備研究と本研究において、骨盤より上位体節の影響

については検証をしていない。特に高齢者は脊柱の退行性変性

が特徴的である 8 7 )ことから、骨盤・体幹の運動学・運動力学的

変化が歩容に影響を与え、結果として筋活動の変化をもたらす

可能性が考えられる。今後は、下肢関節運動に限局せず、骨盤・

体幹運 動 の 特 徴 的 な 変 化 と モ ジ ュ ー ル 数 お よ び モ ジ ュ ー ル 構

造の変化との関連性を検証し、その影響力の大きさを明らかに

する必要がある。  

 

2.5  研究 1の結論  

 以上の結果から、高齢者は立脚初期における大殿筋、大腿

四頭筋とハムストリングスの協調活動パタンが特徴的である

ことが明らかとなった。また、高齢者は若齢者と比較して、
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立脚初期における膝関節屈曲角度が大きいことから、特徴的

な多数筋の協調活動パタンは関節不安定性に対する代償とし

て、関節安定化を図る同時収縮であるという結果となった。  

  

3章  研究 2‐ 1:多数筋の協調活動におけるコサインチューニ

ングと下肢先端出力との関連性の検討  

3.1  目的  

 研究 1によって、高齢者は健常者と比較して、動員されるモ

ジュール数が少ないことが明らかになった。また、モジュー

ルが少なかった要因は、立脚初期におけるハムストリングス

の活動が影響していた。我々は、この多数筋の協調活動パタ

ンは歩行周期で最も外力がかかる立脚初期での関節安定化の

ための同時収縮であると結論づけた。この結果は、高齢者に

特徴的な多数筋の協調活動パタンを示している可能性は高い

が、先述したように筋シナジー解析では CNSによる運動制御

則を反映していると言えない 4 2 )。  

 そこで、研究 2では、高齢者はどのようにして各関節トルク

生成および下肢先端出力の制御に多数筋の協調活動パタンを

決定しているのか、運動制御則の変化から、そのメカニズム

の解明を試みる。その前段階として、研究 2‐ 1では、筋活動

を変数としたコサインチューニングと下肢先端出力ベクトル

の変動性を変数とした FCMの 2つの協調活動パタン評価指標の

関連性を明らかにする。本研究の仮説は、各関節トルクおよ

び下肢先端出力ベクトルはコサインチューニングに基づいて
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制御されていると考えられる。  

 

3.2  方法  

3.2.1  被験者  

 対象者は健常若齢者 10名 (Young: 以下、 Y群 )とした。除外

基準は、中枢神経疾患の既往、歩容に変化を有するほどの外

傷や手術の既往、重篤な心疾患や肺疾患の既往を有する者と

した。  

 

3.2.2  測定課題  

 被験者は左側臥位となり、右下肢の股・膝関節 90°程度屈

曲位の姿勢をとった。また、右下肢は床面に平行にスリング

で吊るした状態とした (図  13A)。右足関節部はアタッチメン

トを用いて壁に固定された縦手すりに完全に固定され、被験

者は図  13Bに示すように様々な方向への力発揮をする課題を

実施した。アタッチメントには 6軸力覚センサ (1000Hz, 

055YA501, Leptrino, Nagano, Japan)を取り付け（図  

14）、足関節部から発揮される力 (以下、下肢先端出力、 !!,			!$)

を測定した。下肢先端出力は約 50Nに設定し 8 8 )、約 6秒間は一

定の力を保つようにした 3 8 )。下肢先端出力の発揮方向は、矢

状面上、 30度刻みで 360度、合計で 12方向とした 8 9 , 9 0 )。下肢

先端出力 (!!,			!$)の方向及び大きさは、被験者の正面に置かれ

たモニタ上にリアルタイムで図示された (図  15)。  
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図  13 .  実 験 の セ ッ ト ア ッ プ  

A: 計 測 肢 位 。股 ・ 膝 関 節 は 90°屈 曲 位 と し た 。⾜ 関 節 を ア タ ッ チ メ ン

ト で 固 定 し 、 6 軸 ⼒ 覚 セ ン サ を 取 り 付 け た 。 B:12 条 件 の ⼒ 発 揮 ⽅ 向 。 
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図  14 .  ⼒ 覚 セ ン サ の 取 り 付 け ⽅ 法  

力 覚 セ ン サ は ア タ ッ チ メ ン ト を 用 い て 足 関 節 部 に 取 り 付 け ら れ た 。

ま た 、 力 覚 セ ン サ は 縦 手 す り に 固 定 さ れ た た め 、 足 関 節 は 力 覚 セ ン

サ を 挟 ん で 、 縦 手 す り に 固 定 さ れ た 。  
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図  15 .  モ ニ タ 画 ⾯  

検 出 さ れ た 下 肢 先 端 出 ⼒ を ⾚ 点 で ⽰ す 。 計 測 中 は リ ア ル タ イ

ム で ⾚ 点 を 追 従 し 、被 験 者 は ⽬ 標 点 (⿊ 点 )を ⽬ 指 す よ う に 指 ⽰

さ れ た 。  
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3.2.3  データ採集  

EMGデ ー タ は 、 ワ イ ヤ レ ス 多 点 筋 電 計 (1000Hz, Delsys 

Trigno Wireless System, DELSYS, Massachusetts, USA)

を用いて採集した。被験筋は、GMAX、RF、VM、VL、ST、BF

の合計  6 筋とした。各筋の筋電位測定部位については、生物

医学・研究に関するヨーロッパの共同活動 (BIOMEDII)により

標 準 化 さ れ た 、 表 面 筋 電 図 に よ る 非 侵 襲 的 評 価 (Surface 

Electromyography for the Non-Invasive Assessment of 

Muscle : SENIAM)基準に従った 6 5 )。  

 下肢先端出力データは、 6軸力覚センサを用いて採集した。  

 

3.2.4  コサインチューニングの算出  

 EMGデータは、計測した 6秒間のうち、下肢先端出力が安定

した 1秒間の根二乗平均 (Root mean squared; 以下、 RMS)を

用いて、筋活動レベルとして評価した。各被験者の大腿長、下

腿長、膝関節角度、下肢先端出力の大きさと方向を元に、下肢

を剛体セグメントと仮定したモデルから、以下の式 (4)を用い

て股・膝関節 ("%,			"&)に加わるトルクを算出した (図  16)。  

 

"' = $!' (4) 

 

 ここで、 "は転置を表し、 $はモーメントアーム行列を表す

(式 (5))。  
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$ = ( )( 0
)( + )),-.* ))./0*1 (5) 

 

 ここで、 )(は大腿長 (大転子から外側上顆までの長さ )、 ))は下

腿長 (外側上顆から外果までの長さ )を示す。 3は、膝関節角度

を示す (90°)。  
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図  16 .  ⼒ 空 間 か ら ト ル ク 空 間 へ の 変 換  

A: パ ラ メ ー タ の 定 義 。B: ⼒ 平 ⾯ 。C: ト ル ク 平 ⾯ 。!!		と !$は 、A の パ ラ

メ ー タ を 参 考 に 、 式 2 を ⽤ い て "%	と "&に 変 換 さ れ た 。  
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 次に、先行研究に基づいて、各筋の PDを算出した。 PDは、

股・膝関節トルク、筋活動レベルから構成される 3次元プロッ

トを構築した。 3変数による多重線形回帰分析を用いて、式

(6)でモデル化された筋活動レベルの分布を説明する回帰平面

を作成した。  

 

456 = 7"% + 8"& (6) 

 

 ここで、 7と 8は、それぞれ股関節と膝関節トルクの回帰係数

を表す。 PDの算出には、回帰係数 (7, 8)に対して、式 (7)を用

いて行われた。  

 

;< = =70+( 87 (7) 
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図  17 .  多 重 線 形 回 帰 分 析  

両 関 節 ト ル ク ("%,			"&)に 対 す る 筋 活 動 レ ベ ル は 、 1つ の 平 ⾯ で 近 似 で き

る 。 こ の 平 ⾯ は 、 多 重 線 形 回 帰 分 析 を ⽤ い て 、 !"# = %&! + (&"と し て

特 定 さ れ た 。 回 帰 係 数 (!, #)に 対 し て 、 逆 正 接 を ⽤ い て PD(⽮ 印 ⽅ 向 )

を 算 出 し た 。  
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3.2.5  FCM の算出  

 FCMは、各方向への力発揮時の共分散が目標とする方向と

どの程度一致するかを定量化する目標方向分散性 (?)を用いて

評価した (式 (8))(図  18) 4 7 , 9 0 , 9 1 )。下肢先端出力 (!!,			!$)は、計

測した 6秒間のうち、下肢先端出力の安定した 4秒間のデータ

を使用した (図  18B)。本来、 η値の算出には、 8秒間 9 0 )や 10秒

間 4 7 )のデータが使用されている。しかし、本研究ではコサイ

ンチューニングのために、同時に EMGデータを扱うことか

ら、より持続的な力発揮が拮抗筋の同時収縮を引き起こす可

能性がある。予備研究において、 8秒間と 4秒間のデータで

FCMに変化がないことが示されたため、本研究ではより短時

間である 4秒間のデータを解析対象とした。力の変動に対する

随意的な寄与を低減するために、 5Hz-30Hzのバターワースバ

ンドパスフィルタを用いて、各力成分をフィルタリングし

た。  

? =
!@,-./0,' 	,-B[!D]!@,-./0,
"F7,G	H,-B	I!@JK

(8) 

 

 ここで、分子は目標方向に発生した力の変動量を定量化

し、分母は変動量の合計値をスカラーとしてまとめたもので

ある。図  18のDに示すように、目標方向に一致し、楕円のよ

うな力分散であれば、 ?は 1を示す。その一方で、力分散が目

標とは一致せず、円形あるいは直交方向の楕円を示す場合

は、 ?は 0に近づく。  
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図  18 .  FCM の 算 出 ⽅ 法  

A: ⼒ 平 ⾯ に お け る 下 肢 先 端 出 ⼒ ベ ク ト ル 。 B: 	 "!		と "#は 、 フ ィ ル タ リ ン グ さ れ た 。 そ の う ち 、 安 定 し た 4 秒 間 の

値 を 抽 出 し た 。C: フ ィ ル タ リ ン グ さ れ た "!		と "#の 2 次 元 プ ロ ッ ト 。2 変 数 の 変 動 性 を 式 (8)を ⽤ い て 定 量 的 に 評 価

し た 。 D: 算 出 さ れ た 共 分 散 性 (#)の 解 釈 。  
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3.2 .6  各筋同時収縮の評価  

 η 値によって表された下肢先端出力が多数筋の協調活動パタ

ンによってもたらされるか否か、 1 対の筋間の同時収縮によっ

て評価された。同時収縮の評価には、 CCI 3 3 , 3 5 )を用いた。  

!!"＝ ($%&! + $%&") ∗
$%&!
$%&"

(1) 

 既に述べたように、$%&!は 2 筋のうち活動の低い筋の活動レ

ベルで、 $%&"は、活動の高い筋の活動レベルを示す 3 4 )。各筋

の活動量は 36 方向 (12 方向×3 回 )のうちの最大値によって正

規化され、その値は 0 から 1 の範囲で表された。したがって、

対象とする 2 筋がどちらも最大値である 1 を示す場合、CCI は

最大で 2 となる。すなわち、 2 筋が完全に同時収縮した場合は

2、まったく同時収縮していない場合は 0 となる。本研究では、

全ての筋の 1 対 1 の組み合わせの CCI を算出した (RF-ST,  RF-

BF,  RF-GM, RF-VM, RF-VL,  GM-ST,  GM-BF,  GM-VM, GM-

VL,  VM-ST,  VM-BF,  VM-VL,  VL-ST,  VL-BF,  ST-BF の 15 通

り )。  

 

3.2.7  統計解析  

FCMにおける +値の各方向 (12方向 )の比較は、 Kruskal-

Wall is検定で評価した。 Kruskal-Wall is検定で有意差が認め

られた場合は、各方向間の関係性を明らかにするために、事

後検定として多重比較検定を行った。統計的有意差は p<0.05

であった。全ての数値解析並びに統計解析処理には数値解析

ソフトウェア (MATLAB2018b, Mathworks, Massachusetts, 
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USA)を用いた。  

  

3.2.8  倫理的配慮  

ヘルシンキ宣言に則り、埼玉県立大学倫理審査委員会の承

認を得て行った (承認番号  19519)。被験者には事前に実験に

関する説明を行い、同意書への著名を得た。同意書は鍵付き

の保管庫を用意し、他者が解錠することの無いように厳重に

保管した。測定データは匿名化し取り扱い、インターネット

に接続しないパーソナルコンピュータに保管、更にログイン

に際しパスワード要求を設定した。計測間は十分に休憩を挟

み、疲労が生じないように配慮した。  

 

3.3  結果  

3.3.1  FCM 

 発揮された股・膝関節トルクの組み合わせに対する FCMの

分布を図  19に示す。この股・膝関節のトルク平面において、

第 2象限 (股関節伸展トルク‐膝関節屈曲トルク )と第 4象限 (股

関節屈曲トルク‐膝関節伸展トルク )に位置する +は有意に高

値を示した (p <0.05)。一方で、第 1象限 (股関節伸展トルク‐

膝関節伸展トルク )と第 3象限 (股関節屈曲トルク‐膝関節屈曲

トルク )の +は有意に低値を示した (p <0.05)。
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図  19 .  各 平 ⾯ に お け る FCM 

左 : ト ル ク 平 ⾯ 、 右 : ⼒ 平 ⾯ 。 各 ⿊ 点 は 、 全 被 験 者 の !値 を ⽰ す 。 ⿊ 線 は 各 ⽅ 向 で 全 被 験 者 の 平 均 値 を 結 ん だ 線 を

表 す 。  
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3.3.2  各筋活動  

図  20には、トルク平面における各筋の活動度をすべての被

験者分プロットした。また、図  21には、同様の値について、

平均値を折れ線グラフ化した。 E群の各筋の活動度は方向特異

性を有し、コサインカーブ様の分布を示した。  
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図  20 .  ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 の 活 動 度  

ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 活 動 度 を ⽰ す 。 各 点 は 全 被 験 者 の 12 ⽅ 向 す べ て の 値 を ⽰ す 。 ⿊ 線 は 群 内 の 平 均 値 を 各

⽅ 向 で 算 出 し 、 そ の 値 を 結 ん だ 線 で あ る 。  
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図  21 .  各 筋 の 活 動 度  

各 筋 の 活 動 度 を 折 れ 線 グ ラ フ と し て ⽰ す 。縦 軸 は 12 ⽅ 向 へ の ⼒ 発 揮 の 中 で の 各 筋 の 最 ⼤ 値 で 正 規 化 さ れ た 筋 活

動 度 で 、 0 か ら 1 の 範 囲 で ⽰ す 。 値 は 全 被 験 者 の 平 均 値 で あ る 。 横 軸 は 右 下 の 12 ⽅ 向 の 番 号 と ⼀ 致 し た ⽅ 向 を

⽰ す 。  
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3.3.3  PD 

 股・膝関節トルク及び各筋活動レベルの 3変数から多重線形

回帰分析を行い、算出された定数 (a, b)の逆正接を計算する

ことで各筋 PDの角度を算出した。股・膝関節のトルク平面に

おける各筋 PDを図  22に示す。第 1象限にはGM、 VM、 VL、

第 2象限にはハムストリングス (ST、 BF)、第 4象限には RFの

PDがそれぞれ位置していた。  

 次に各筋 PD±90°の範囲を図  23に示す。コサインチュー

ニングにおいて、所望のトルクベクトルは各筋 PDからの正射

影によって各筋の貢献度が決定されることから (図  5)、 PD±

90°を各筋の活動範囲と定義した。その結果、全ての筋にお

いて、解剖学的な位置から推定されたトルク生成に関わる範

囲が含まれた。その中で、特徴的であったのが STと BFであ

る。 STと BFは二関節筋であるため、本来、股関節伸展トルク

及び膝関節屈曲トルク生成に貢献する。しかし、 PD±90°で

筋の活動範囲を定義すると、わずかに膝関節伸展トルクを生

成する範囲 (第 1象限 )が含まれた。また、同様に RFも膝関節

屈曲トルクを生成する範囲 (第 3象限 )が含まれたが、今回は第

3象限を解析対象としていないので、本研究において考察はし

ないこととする。  
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図  22 .  各 筋 の PD 

ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 の PD を ⽰ す 。太 字 は 全 被 験 者 の 平 均 値 、破 線 と グ レ ー ス ケ ー ル で 表 さ れ た 範 囲 は 標 準

偏 差 を ⽰ す 。  
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図  23 .  各 筋 PD±90° 

⾊ 付 き 線 は ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 PD、 破 線 は PD±90°の 範 囲 を ⽰ す 。  
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3.3.4  FCM と PD の関連性  

 トルク平面における FCMと各筋 PDとの関連性を図  24に示

す。結果において、 !が高値を示した第 2象限及び第 4象限に

は、それぞれ、二関節筋である ST、 BF、 RFの PDが位置して

いた。また、 !が低値であった第 1象限では、股関節あるいは

膝関節の単関節筋である GM、 VM、 VLの PDが位置してい

た。また、本来、第 3象限には腓腹筋の PDが位置するが 3 8 )、

本研究では対象筋としなかった。  
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図  24 .  FCM と コ サ イ ン チ ュ ー ニ ン グ の 関 連 性  

ト ル ク 平 ⾯ に お け る FCM と 各 筋 PD を ⽰ す 。 各 ⿊ 点 は 全 被 験 者 の !値 、

⿊ 線 は 各 ⽅ 向 の 全 被 験 者 の 平 均 値 を 結 ん だ 線 を 表 す 。 各 ⾊ 付 き 線 は 、 全

被 験 者 に お け る 各 筋 PD の 平 均 値 を ⽰ す 。  
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3.3 .5   CCI 

 全ての筋の 1 対 1 の組み合わせの CCI の結果を 図  25 に示

す。トルク平面における第 1 象限の CCI(方向 5、 6、 7)は、単

関節筋である GM、 VM と VL の各組み合わせで高値であっ

た。加えて、股関節伸展トルク生成方向である方向 5 は ST と

BF、膝関節伸展トルク生成方向である方向 7 は RF が関与す

る CCI も高値であった。次に、トルク平面における第 2 象限

の CCI(方向 2、 3、 4)は、 ST と BF の CCI が高値であった。

さらに、この 2 筋に GM が関わる組み合わせも同様に高値を

示した。次に、第 4 象限の CCI(9、 10)は、 RF と VM、 VL の

各組み合わせの CCI が高値であった。
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図  25 .  各 筋 間 の CCI  

Y 群 に お け る CCI の 結 果 を ⽰ す 。 各 図 の 番 号 は FCM 結 果 (左 下 図 )の 各 軸 の 番 号 と ⼀ 致 さ せ た 。 各 ⽅ 向 で 、 す べ て の 筋 の 組 み 合 わ せ の

CCI を ⽰ す 。  
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3.4  考察  

3.4.1  要約  

本研究の目的は、筋活動を変数としたコサインチューニン

グと下肢先端出力ベクトルの変動性を変数とした FCMの 2つの

多数筋の協調活動パタン評価指標の関連性を明らかにするこ

とである。その結果、股・膝関節トルクの生成及び下肢先端

出力ベクトルは、コサインチューニングに基づいた多数筋の

協調活動パタンによって達成されることが明らかとなった。

股・膝関節伸展トルクを生成する二関節筋を持たないヒト下

肢筋骨格系において、異なる象限に PDを持つ二関節筋を柔軟

に動員しながら、トルク生成及び力発揮に貢献することが示

唆された。  

 

3.4.2  第 2 象限と第 4 象限の FCM と PD の関連性  

 本研究において、 !値は第 2象限と第 4象限で高値を示した

(図  19)。さらに、同象限には、それぞれ STと BF、 RFの PD

が位置した (図  22)。  

 FCMは、多数筋の協調活動パタンを評価する手法として、

Kutchらによって提案された 4 7 )。具体的に、所望する力発揮

の方向と、ある一つの筋の機械的な作用方向が一致する場

合、当該筋は主動作筋として高い活動を示し、その変動性は

規則的となる  (図  6)。すなわち、 1つの筋が単独で活動でき

る場合、出力の変動性はその筋の作用する方向に一致した楕

円形のような変動が生じる (図  18D)。これは下肢先端出力ベ
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クトルの共分散性が高いことを意味し、 !は高値を示す。一方

で、複数筋が同時に活動する場合、下肢先端出力ベクトルの

変動性は、各筋の機械的作用方向の足し合わせとして出力さ

れる (図  7)。すなわち、どの程度離れた機械的作用方向を持

つ筋が同時に動員されるかによって、 !値は変化する。本研究

結果では、第 2象限 (2 :  η=0.53,  3 :  η=0.64,  4 :  η=0.63)と第 4象

限 (9 :  η=0.62,  10:  η=0.72)において、他の方向と比較して有意

に高い η値を示した。第 2象限及び第 4象限は、それぞれ股関節

伸展‐膝関節屈曲トルク、股関節屈曲‐膝関節伸展トルク発

揮を必要とする範囲である。前者はハムストリングスの 2筋

(STと BF)、後者は RFがそれぞれ単独で収縮することによっ

て生成することができる。そのため、これら 2関節筋が主動作

筋として同トルク発揮、さらには下肢先端出力発揮に貢献す

れば、 !値は高値を示す。実際、コサインチューニングの結果

から、第 2象限及び第 4象限は、それぞれ上述した二関節筋の

PDが位置することが明らかとなった。先行研究において、与

えられたトルクベクトルに対する各筋の貢献度は、そのトル

クベクトルから筋 PDへの正射影にて表現される 4 5 )。すなわ

ち、トルクベクトルと筋 PD間の角度が近いほど、その PDを持

つ筋が高い活動を示すことを意味する。第 2象限及び第 4象限

は二関節筋の PDがそれぞれ単独に存在することによって下肢

先端出力に高い貢献を示していたことが考えられる。  

しかし、ほぼ 1筋で下肢先端出力を発揮する場合、 η値は

0.9‐ 1を示すことが予測される。その一方で、本研究におけ

る η値は、最大でも 0.72(方向 10)であった。これは、下肢先端
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出力ベクトルの共分散のうち、約 70％は PDが一致した筋によ

る貢献、残りの 30％は異なる PDを持つ筋からの貢献であるこ

とを意味する。したがって、本研究で示された η値は高い値で

あっても、必ずしも二関節筋のみで貢献しているわけではな

いことを示唆した。そこで、本研究では、各筋間の CCIを算出

し、その同時収縮性を評価した。その結果、第 2象限 (2 :  

η=0.53,  3 :  η=0.64,  4 :  η=0.63)は、ハムストリングス 2筋と GM

間 (GM-ST,  GM-BF)の CCIが高値を示した。また、第 4象限 (9 :  

η=0.62,  10:  η=0.72)は、 RFと VM・ VL(RF-VM, RF-VL)、 VM-

VL間で高い CCIを示した。これは、二関節筋が下肢先端出力

の約 50‐ 70％を担っていたことに対して、残りの約 30‐ 50％

は最も近接した PDを持つ単関節筋が貢献していたことが示唆

された。  

以上の結果から、第 2象限と第 4象限における下肢先端出力

方向の制御には、それぞれに PDを持つ STと BF、 RFとそれぞ

れに近接する単関節筋 (STと BFなら GM・ RFなら VMと VL)に

よる協調活動によって達成されることが明らかになった。  

 

3.4.3  第 1 象限の FCM と PD の関連性  

 一方で、第 1象限と第 3象限の下肢先端出力ベクトルの共分

散性は、有意に低値を示した (図  19)。第 1象限は、主に GMと

VM、 VLの PDが位置していた (図  24)。  

下肢先端出力ベクトルの低い共分散性は、異なる PDを持つ

各筋間の協調活動を反映している 4 7 )。したがって、本来は各

筋 PDが存在しない方向の共分散性が低値を示す。しかし、本
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研究では GM、 VM、 VLの PDが存在する第 1象限の共分散性が

低値 (5 :  η=0.51,  6 :  η=0.43,  7 :  η=0.36)を示した。第 1象限は股

関節伸展‐膝関節伸展トルク発揮が必要な範囲である。下肢

筋骨格系において、股関節伸展‐膝関節伸展トルクを発揮で

きる二関節筋は存在しない。そのため、それぞれの関節の伸

展トルクを単独で生成する GMと VM、 VLの同時収縮が必要と

される。したがって、第 1象限では複数筋の関与が不可避であ

るため、 !値は低くなったと考えらえる。  

 また、第 1象限における共分散性の低さには、各筋 PDの分

布が関連する。本研究において、筋活動レベルの大きさはコ

サインカーブの性質を持っていた (図  21)。そして、コサイン

カーブの頂点である PDを境界に、±90°はその筋が活動しう

る範囲であった (図  20)。この PD±90°が各筋間で重複する

範囲は、当該筋の同時収縮が生じる範囲である 3 8 )。つまり、

各筋の PD同士が近接するほど、重複する範囲は広くなる。本

研究において、第 1象限は股関節伸展の単関節筋である GMと

膝関節伸展の単関節筋である VMと VLの PDがそれぞれ位置す

る (図  22)。また、これら 3筋の PD±90°は、第 1象限の全て

を埋める範囲であった（図  23)。すなわち、第 1象限はこれら

3筋が各々高い貢献度をもって、股・膝関節伸展トルク発揮に

関与していたと考えられる。  

 また、 η値の結果 (5 :  η=0.51,  6 :  η=0.43,  7 :  η=0.36)から、下

肢先端出力ベクトルの共分散の約 50‐ 65％は異なる PDからの

貢献を示す。 CCIの結果では、第 1象限 (方向 5,  6 ,  7)のいずれ

の方向においても、 GM、 VMと VL間の値が高かった。さら
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に、より第 2象限に近い方向 5では、 STと BFが関わる CCIが高

値を示した。その一方で、より第 4象限に近い方向 (6 ,  7)で

は、 RFの貢献度が高くなり、 RFとそれぞれの単関節筋の CCI

が高い値を示した。  

したがって、第 1象限における出力方向の制御には、それぞ

れ異なる PDを持つ 3つの単関節筋 (GM, VMと VL)と、第 2象限

に近い場合はハムストリングスの 2筋、第 4象限に近い場合は

RFの協調活動パタンによって達成されることが明らかとなっ

た。  

 

3.4.4  第 1 象限における二関節筋の関与  

 本研究において、ハムストリングスの 2筋 (STと BF)の PD

は、第 2象限に位置するが、 PD±90°の範囲は、わずかに第 1

象限を含んでいた (図  23)。そして、第 1象限における 5の方向

では、 STと BFが関与する CCIがそれぞれ高値を示す結果とな

った (図  25)。これらのことから、第 1象限における出力方向

の制御、すなわち股・膝関節伸展トルクの発揮には、ハムス

トリングスが関与する可能性があることがわかった。  

本来、ハムストリングスは股関節伸展と膝関節屈曲トルク

発揮の主動作筋であり、 EMGの値が最も高値となる 9 2 , 9 3 )。本

研究においても、ハムストリングスの PDは第 2象限に位置し

たため、股関節伸展と膝関節屈曲トルクが同時に発揮される

条件で最大の筋活動を示したと言える (図  22)。その一方で、

ハムストリングスのような二関節筋は、末端出力の方向を制

御する筋として重要な役割を果たす 1 6 – 1 8 )。また、立ち上がり
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動作において、股、膝関節伸展トルク発揮時にハムストリン

グスが活動することは、床反力を下方に向け、身体重心の上

方移動に貢献する 2 2 )。図  26に示すように、トルク平面におけ

る各筋 PDベクトルを、力平面上に変換した場合、 STと BFの

PD±90°は下方への下肢先端出力の範囲を含む。また、 CCI

の結果から、下方への下肢先端出力を示す 5の方向は、ハムス

トリングスの 2筋が関わるすべての単関節筋の値が高値を示し

た。これらのことは、 Hofら 2 2 )が示す下方へ床反力を向けるこ

とにハムストリングスが関与することについても、コサイン

チューニングによって説明されることを示す結果であった。

以上のことから、第 1象限でのトルク発揮において、その一部

範囲で共同筋としてハムストリングスが関与することは、最

適化された多数筋の協調活動の結果と言える。  

これらのことから、ヒトの特徴的な下肢筋骨格系におい

て、股・膝関節トルクの生成及び下肢先端出力ベクトルの制

御は、コサインチューニングに基づいた多数筋の協調活動パ

タンによって達成されることが明らかとなった。股・膝関節

伸展トルクを生成する二関節筋を持たないヒト下肢筋骨格系

において、異なる象限に PDを持つ二関節筋を柔軟に動員しな

がら、トルク生成及び力発揮に貢献することが示唆された。

特に、解剖学的には拮抗筋であるハムストリングスが関与す

ることは、 CNSによる運動制御として、重要な機構である。  
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図  26 .  ト ル ク 平 ⾯ か ら ⼒ 平 ⾯ へ の PD の 変 換  

A: ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 PD。 B: ⼒ 平 ⾯ に 変 化 し た 場 合 の 各 筋 PD。  

C: ⼒ 平 ⾯ に お い て 、 ST と BF は 、 PD±90°の 範 囲 は 、 下 ⽅ へ の 下 肢 先 端

出 ⼒ を 含 む 。 実 線 は 各 筋 PD、 破 線 は PD±90°の 範 囲 を ⽰ す 。  
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4章  研究 2‐ 2:高齢者における運動制御則の変化による多数

筋の協調活動メカニズムの解明  

4.1  目的  

 研究 2‐ 1の結果より、 Y群は股・膝関節トルク生成及び下肢

先端出力ベクトルの制御において、コサインチューニングに

基づいた多数筋の協調活動パタンによって達成されることが

明らかとなった。股・膝関節伸展トルクを生成する二関節筋

を持たないヒト下肢筋骨格系において、異なる象限に PDを持

つ二関節筋を柔軟に動員しながら、トルク生成及び力発揮に

貢献することが示唆された。  

次に、研究 2－ 2の目的は、同様の実験手法を用いて、高齢

者における PDの変化に伴って股・膝関節トルク生成及び下肢

先端出力ベクトルを制御するために、多数筋の協調活動パタ

ンがどのように変化するのか明らかにすることである。  

高齢者は筋の MDが変化することから、 PDの分布が若齢者

と異なることが予測される。したがって、下肢先端の出力方

向を制御するための多数筋の協調活動パタンが変化する可能

性がある。研究 2‐ 2の仮説は、 E群は、 Y群と異なる FCMと多

数筋の協調活動パタンを示す可能性がある。また、この変化

は、 PDの偏位という異なる運動制御則によって引き起こされ

る可能性がある。  

 

4.2  方法  
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4.2.1  対象者  

 対象者は健常若齢者 10名 (Young: 以下、 Y群 )、健常高齢者

8名 (Elderly: 以下、 E群 )の合計 18名とした。除外基準は、中

枢神経疾患の既往、歩容に変化を有するほどの外傷や手術の

既往、重篤な心疾患や肺疾患の既往を有する者とした。特

に、本研究ではメディカルスクリーニング 9 4 )として、上述し

た既往歴の確認に加えて、関節痛の有無と内服薬を口頭で確

認し、中枢神経疾患や神経筋疾患、運動器疾患がないことを

確かめ、研究を実施した。また、本研究課題である 12方向へ

の力発揮のうち、 1方向でも実施困難であった場合、解析対象

から除外することとした。  

 

4.2.2  測定課題、データ採集、コサインチューニングの

実施、 FCM の算出  

研究 2‐ 1に準ずる。  

 

4.2.3  ％ MVC の合計値の比較  

 全 12方向への下肢先端出力発揮及び各関節トルク発揮にお

いて、各筋がどの程度筋力を発揮したか、各筋の最大等尺性

収縮 (maximum voluntary contract ion: 以下、 MVC)時の活

動量に対する割合 (以下、％ MVC)を用いて評価した。各筋の

最大筋力は Danielsらの徒手筋力検査法 9 5 )に基づくテスト肢位

にて、 MVC時の EMGを約 5秒間取得した。そのうち、前後各 1

秒を除いた中間 3秒間の RMS値を算出した。各方向の各筋％

MVCは、コサインチューニング算出の際に用いた各方向の
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RMS値を MVC時の RMS値で除して求めた。また、本研究では

全筋の％ MVCを合算し、各方向の値 (以下、 total％ MVC)とし

た。 total％ MVCは、値が大きいほど、その方向に対して多く

の筋活動が動員されたことを意味する。一方で、値が小さい

ほど、その方向への力及びトルク発揮に少ない筋発揮で達成

されたことを示す。  

 

4.2.4  同時収縮の定量化  

 同時収縮を定量的に評価するために、 RFとハムストリング

スの 2筋 (STと BF)の PDの重複範囲を算出した。先行研究よ

り、 PD±90°の範囲は、当該筋の活動範囲と定義され、この

範囲の重複は筋の同時収縮を意味すると報告された 3 8 )。本研

究では、 RFと ST、 RFと BFの PD±90°の差分から、その重複

範囲の大きさを定量化した。  

 

4.2.5  CCI の比較  

 すべての 1対筋間の組み合わせの CCIについて、トルク平面

における各方向で群間比較を行った。本研究では、特に FCM

に有意差が認められた方向 (方向 3、 4、 9、 10)に着目した。  

 

4.2.6  統計解析  

FCMにおける !値の各方向 (12方向 )の比較は、 Kruskal-

Wall is検定で評価した。 Kruskal-Wall is検定で有意差が認め

られた場合は、各方向間の関係性を明らかにするために、事

後検定として多重比較検定を行った。また、 FCM、各 PDの角



91 
 

度と各 PD±90°の重複範囲の Y群と E群、 CCIの群間比較はマ

ン・ホイットニーの U検定を用いた。統計的有意差は p<0.05

であった。全ての数値解析並びに統計解析処理には数値解析

ソフトウェア (MATLAB2018b, Mathworks, Massachusetts, 

USA)を用いた。  

 

4.3  結果  

4.3.1  FCM 

 E群において、発揮された股・膝関節トルクの組み合わせ及

び下肢先端出力方向に対する FCMの分布を図  27に示す (左 :ト

ルク平面、右 :力平面 )。 !は、すべての象限で一様の分布 (0.5

付近 )を示した。また、 12方向の各方向に有意差は認められな

かった。  

 次に、 FCMについて、 Y群と E群を比較した結果を 図  28に

示す (左 :トルク平面、右 :力平面 )。トルク平面における第 2と

4象限における !値は、 E群と比較して Y群で有意に高値を示し

た。その一方で、 3象限は、 E群と比較して Y群で有意に低値

を示した。第１象限は、一部 E群が有意に高い値を示す範囲が

あったものの、大部分の範囲は有意差が認められなかった。

また、力平面に変換した場合、第 1と 3象限の !値は、 E群と比

較して Y群で有意に高値を示した。その一方で、第 2象限は、

E群と比較して Y群で有意に低値を示した。第４象限に関して

は、前下方へ向く一部の方向は E群が有意に高い値を示す範囲

があったものの、より下方の範囲は有意差が認められなかっ
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た。  

なお、トルク平面における第 3象限は、本来腓腹筋の PDが

位置する 3 8 )。今回、腓腹筋は解析対象としていないため、

FCMと total％ MVC値に関する考察は行わないこととする。  
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図  27 .  各 平 ⾯ に お け る FCM 

左 : ト ル ク 平 ⾯ 、右 : ⼒ 平 ⾯ 。各 ⿊ 点 は 、全 被 験 者 の !値 を ⽰ す 。⿊ 線 は 各 ⽅ 向 で 全 被 験 者 の 平 均 値 を 結 ん だ 線 を 表

す 。  
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図  28 .  各 平 ⾯ に お け る FCM の 群 間 ⽐ 較  

左 : ト ル ク 平 ⾯ 、 右 : ⼒ 平 ⾯ 。 各 点 は 、 全 被 験 者 の !値 を ⽰ す 。 各 線 は 各 ⽅ 向 で 全 被 験 者 の 平 均 値 を 結 ん だ 線 を 表

す 。 ⾚ は Y 群 、 ⻘ は E 群 を 表 す 。  
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4.3.2  各筋活動  

図  29に、トルク平面における各筋の活動度をすべての被験

者分プロットした。また、図  30には、同様の値について、平

均値を折れ線グラフ化した。両図からわかるように、 E群の各

筋の活動度は方向特異性を有し、コサインカーブ様の分布を

示した。  
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図  29 .  ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 の 活 動 度  

ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 活 動 度 を ⽰ す 。各 点 は 全 被 験 者 の 12 ⽅ 向 す べ て の 値 を ⽰ す 。⿊ 線 は 群 内 の 平 均 値 を 各

⽅ 向 で 算 出 し 、 そ の 値 を 結 ん だ 線 で あ る 。  
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図  30 .  各 筋 の 活 動 度  

各 筋 の 活 動 度 を 折 れ 線 グ ラ フ と し て ⽰ す 。縦 軸 は 12 ⽅ 向 へ の ⼒ 発 揮 の 中 で の 各 筋 の 最 ⼤ 値 で 正 規 化 さ れ た 筋 活

動 度 で 、 0 か ら 1 の 範 囲 で ⽰ す 。 値 は 全 被 験 者 の 平 均 値 で あ る 。 横 軸 は 右 下 の 12 ⽅ 向 の 番 号 と ⼀ 致 し た ⽅ 向 を

⽰ す 。  
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4.3.3  コサインチューニング  

図  31には、トルク平面における各筋 PDを示す。第 1象限には

GM、 VM、 VL、第 2象限にはハムストリングス (ST、 BF)、第

4象限には RFの PDがそれぞれ位置していた。  
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図  31 .  各 筋 の PD 

ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 の PD を ⽰ す 。太 字 は 全 被 験 者 の 平 均 値 、破 線 と グ レ ー ス ケ ー ル で 表 さ れ た 範 囲 は 標 準

偏 差 を ⽰ す 。  
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4.3.4   各筋 PD の群間比較  

次に各筋 PDの角度について、 Y群と E群で比較した結果を示

す (図  32,表  3)。 GMの PDは、 Y群 (57.0±29.6°)と比較し

て E群 (11.4±16.9°)で、有意に時計回りに移動した

(p<0.05)。 RFと VLは、 Y群 (RF:326.8±27.0°、 VL:26.0±

12.6°)と比較して E群 (RF:351.7±20.6°、 VL:42.7±

17.5°)において、有意に反時計回りに移動した (p <0.05)。

また、有意差は認められなかったが、 VMは股関節屈曲よりも

膝関節伸展トルク発揮方向へ、 STと BFは膝関節屈曲トルクよ

りも股関節伸展トルク発揮方向へ PDが移動した。すべての筋

は、第 1象限に近づくように PDが偏位していた。  
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図  32 .  各 群 の 筋 PD 

左 : Y 群 、 右 : E 群 。 各 ⾊ 付 き 線 は 全 被 験 者 の 平 均 値 を ⽰ す 。  
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表  3 .  各 PD の 群 間 ⽐ 較  

筋  Y 群 (n=10 )  E 群 (n=8 )  p<0 .05  

GM 57 .0±29 .6  11 .4±16 .9  ＊  

RF  326 .8±27 .0  351 .7±20 .6  ＊  

VM 10 .0±18 .3  3 .4±29 .1  
 

VL  26 .0±12 .6  42 .7±17 .5  
 

ST  154 .9±20 .0  133 .0±41 .4  
 

BF  149 .0±30 .0  112 .3±43 .0  
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4.3.5   total％ MVC の群間比較  

次に、図  33 にトルク平面における total％ MVC を示す。赤

線は Y 群、青線は E 群とした。 Y 群と E 群間の比較におい

て、主に第 1、 2 と 4 象限に位置する方向は、 E 群で有意に

total％ MVC 値が大きかった (p <0.05)。   
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図  33 .  t o t a l ％ MVC の 群 間 ⽐ 較  

⾚ : Y 群 、 ⻘ : E 群 。 各 筋 の ％ MVC を す べ て 合 計 し た 値 を ⽰ す 。

各 点 は そ れ ぞ れ の ⽅ 向 で の 被 験 者 の 平 均 値 で あ る 。  
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4.3.6   二関節筋 PD の重複範囲の群間比較  

次に、 RFとハムストリングスの 2筋 (STと BF)間の PD±90°

の重複範囲を図  34に示す。 RF-STの重複範囲に関して、 Y群

は平均 2.34°±14.75°、 E群は平均 38.67°±36.72°であっ

た。また、 RF-BFに関しては、 Y群は平均 8.78°±26.25°、

E群は平均 59.38°±42.1°であった。 Y群と比較して、 E群は

RF-STと RF-BFのどちらも有意に重複範囲が有意に広かった

(p <0.05)。  
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図  34 .  RF と ハ ム ス ト リ ン グ ス ( ST と BF) の PD の 重 複 範 囲  

上 : Y 群 、 下 : E 群 。 各 線 は 各 筋 PD と PD±90°を ⽰ し 、 各 カ ラ ー ス ケ ー

ル は そ の 範 囲 を ⽰ す 。各 グ ラ フ 下 の 数 字 は 、各 PD±90°の 重 複 範 囲 の ⾓

度 の 平 均 値 と 標 準 偏 差 を 表 す 。  
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4.3 .7   CCI 

全ての筋の 1 対 1 の組み合わせの CCI の結果を 図  35 に示

す。トルク平面における第 1 象限の CCI(方向 5、 6、 7)は、単

関節筋である GM、 VM と VL の各組み合わせで高値であっ

た。加えて、股関節伸展トルク生成方向である方向 5 は ST と

BF、膝関節伸展トルク生成方向である方向 7 は RF が関与す

る CCI も高値であった。次に、トルク平面における第 2 象限

の CCI(方向 2、 3、 4)は、 ST と BF の CCI が高値であった。

さらに、この 2 筋に GM が関わる組み合わせも同様に高値を

示した。次に、第 4 象限の CCI(9、 10)は、 RF と VM、 VL の

各組み合わせの CCI が高値であった。  

今回は、 FCM の結果で Y 群と比較して E 群で有意に低値で

あった方向 3、 4、 9、 10 における各筋間の各組み合わせの

CCI を比較した (図  36、図  37)。その結果、方向 3 は RF が

関わるすべての組み合わせと VL-ST、 VL-BF、方向 4 は RF

が関わるすべての組み合わせと VL-ST において、 Y 群と比較

して E 群で有意に CCI が高いという結果となった。方向 9 と

10 は、いずれの組み合わせも有意差が認められなかった。  

 さらに、トルク平面における第 1 象限の RF とハムストリン

グス 2 筋の PD の重複範囲の拡大が、これら筋群の同時収縮を

意味するか否か、第 1 象限のうち方向 5、 6 の RF-ST、 RF-BF

間の CCI を比較した (図  38)。その結果、方向 5 における RF-

ST と RF-BF のどちらも、 Y 群と比較して、 E 群で有意に高い

CCI を示した (p <0.05)。方向 6 は、どちらも有意差が認めら

れなかった。  
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  図  35 .  各 筋 間 の CCI  

E 群 に お け る CCI の 結 果 を ⽰ す 。 各 図 の 番 号 は FCM 結 果 (右 下 図 )の 各 軸 の 番 号 と ⼀ 致 さ せ た 。 各 ⽅ 向 で 、 す べ

て の 筋 の 組 み 合 わ せ の CCI を ⽰ す 。  
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図  36． ト ル ク 平 ⾯ に お け る ⽅ 向 3・ 4 の CCI の 群 間 ⽐ 較  

FCM の 結 果 の う ち 、 有 意 差 が 認 め ら れ た 方 向 3、 4 に お け る CCI の 群

間 比 較 結 果 を 示 す 。ボ ッ ク ス 内 の 太 線 は 中 央 値 を 示 す 。ま た 、ボ ッ ク ス の

下 側 は 第 1 四 分 位 数 、上 側 は 第 3 四 分 位 数 、バ ー の 上 端 は 最 大 値 、下 端 は

最 小 値 を 示 す 。 各 点 は 四 分 位 数 間 範 囲 か ら 外 れ 値 を 示 す 。  
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図  37． ト ル ク 平 ⾯ に お け る ⽅ 向 9・ 10 の CCI の 群 間 ⽐ 較  

FCM の 結 果 の う ち 、 有 意 差 が 認 め ら れ た 方 向 3、 4 に お け る CCI の 群 間

比 較 結 果 を 示 す 。ボ ッ ク ス 内 の 太 線 は 中 央 値 を 示 す 。ま た 、ボ ッ ク ス の 下 側

は 第 1 四 分 位 数 、上 側 は 第 3 四 分 位 数 、バ ー の 上 端 は 最 大 値 、下 端 は 最 小 値

を 示 す 。 各 点 は 四 分 位 数 間 範 囲 か ら 外 れ 値 を 示 す 。  
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図  38 .  RF と ハ ム ス ト リ ン グ ス ( ST と BF) の PD の 重 複 範 囲 に お け る CCI  

 方 向 5、 6 に お け る RF と ハ ム ス ト リ ン グ ス の CCI の 群 間 比 較 結 果 を 示

す 。ボ ッ ク ス 内 の 太 線 は 中 央 値 を 示 す 。ま た 、ボ ッ ク ス の 下 側 は 第 1 四 分

位 数 、 上 側 は 第 3 四 分 位 数 、 バ ー の 上 端 は 最 大 値 、 下 端 は 最 小 値 を 示 す 。

各 点 は 四 分 位 数 間 範 囲 か ら 外 れ 値 を 示 す 。  
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4.4  考察  

4.4.1  要約  

本研究の目的は、高齢者における PDの変化に伴って股・膝

関節トルク生成及び下肢先端出力ベクトルを制御するため

に、多数筋の協調活動パタンがどのように変化するのか明ら

かにすることである。その結果、高齢者は各筋 PDの偏位とい

う運動制御側の変化に伴って、異なる多数筋の協調活動パタ

ンによって股・膝関節トルク生成及び下肢先端出力の制御を

行っていることが明らかとなった。また、その運動制御則に

基づくと、股・膝関節伸展トルク発揮が必要な条件下では、

若齢者と比較して、大腿直筋とハムストリングスの同時収縮

は不可避である可能性が示された。  

 

4.4.2  FCM 

 本研究において、 E群の FCMは全方向で一様の ηを示した

(0.5付近 )。また、 E群における第 2象限と第 4象限の η値 (3 :  

η=0.54,  4 :  η=0.52、 9:  η=0.50,  10:  η=0.56)は Y群 (3 :  η=0.64,  

4 :  η=0.63、 9:  η=0.62,  10:  η=0.72)と比較して有意に低値を示

した。また、 totalMVC値は、主に第 1、 2、 4象限において、 Y

群と比べて E群で有意に高値を示した。  

SDN存在下での力発揮において、下肢先端出力ベクトルの

変動性は、要求される出力の増加に伴って動員される運動単

位数に比例して大きくなることが知られている 4 6 )。運動単位

は、発揮筋力と比例関係にあり、％ MVCが大きくなるほど、
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運動単位数及び発火率は増加する 6 )。さらに、これら神経筋活

性化パタンは、加齢によって低下することがこれまでの研究

で報告されている 9 6 , 9 7 )。これらのことから、本研究において

設定した 50Nという下肢先端出力を発揮するために、 E群は Y

群よりも高い筋発揮を必要とした可能性がある。実際に、第

1、 2、 4象限における各筋の％ MVCを合計した total％ MVC値

は、 Y群と比べて、 E群で有意に高かったことが示された。し

たがって、第 2と 4象限において、 E群の !値が有意に低値であ

ったことは、要求される出力の増加に伴って下肢先端出力ベ

クトルの変動性が増加したことと関連する可能性がある。  

また、下肢先端出力ベクトルの変動性は出力の大きさのみ

ならず、異なる機械的な作用方向を持つ複数筋の協調活動に

よっても変化する 4 7 )。本研究結果の η値から推察すると、 E群

においては、下肢先端出力の約 40‐ 50％は異なる機械的作用

方向を持つ筋からの貢献であることが予測される。これは、

約 30‐ 50％を異なる機械的作用方向を持つ筋からの貢献で担

っている Y群よりも高い値である。そこで、本研究では 1対の

筋間の CCIを算出することによって、異なる機械的な作用方向

を持つ筋間の同時収縮を評価した。今回は、 FCMの結果で Y

群と比較して E群で有意に低値であった方向 3、 4、 9、 10にお

ける各筋間の各組み合わせの CCIを比較した。その結果、方向

3は RFが関わるすべての組み合わせと VL-ST、 VL-BF、方向 4

は RFが関わるすべての組み合わせと VL-STにおいて、 Y群と

比較して E群で有意に CCIが高いという結果となった。すなわ

ち、 Y群ではほとんど活動が認められなかった RFが、方向 3と
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4でも活動していたことが示された。本来、第 4象限に作用方

向を持つ RFが第 2象限に関与することから、結果として η値が

有意に低値になったと考えられる。一方で、方向 9・ 10におけ

る CCIはいずれも有意差が認められなかった。しかし、コサイ

ンチューニングの結果から、第 1象限に位置する GMの PDがよ

り第 4象限に近づくように偏位したことから、第 4象限におけ

る GMの貢献度が高くなり、 η値が低値になったと考えられ

る。各方向 (3、 4、 5、 6)のいずれにおいても、 Y群と比較し

て、異なる機械的作用方向を持つ筋が 1筋増えることが η値の

低値に繋がった可能性が示唆された。  

 

4.4.3  コサインチューニング  

 FCMと CCIの結果から、 E群は Y群と異なる多数筋の協調活

動パタンによって多方向への力発揮へ貢献している可能性が

ある。そこで、各筋 PDを算出することによって、その運動制

御則の違いを明らかにした。まず前提条件として、 E群におけ

るすべての筋の活動レベルは、課題方向特異性を有し、コサ

インカーブの分布を示した (図  30)。そのため、 E群は本研究

で用いた等尺性力発揮課題に対して、十分な練習を行い、実

験を実施できたこととする。  

所望の股・膝関節トルク発揮に対する各筋の貢献度は、ト

ルクベクトルから各筋 PDベクトルへの正射影によって記述す

ることができる。したがって、各筋 PDベクトルが近づくほ

ど、その周囲への下肢先端出力には複数筋が各々高い貢献度

の協調活動によって達成されることを意味する。本研究結果
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から、 E群における各筋 PDは、 Y群と比較して異なる分布を示

した (図  32)。まず、 E群の二関節筋 (ST、 BF、 RF)の PDベク

トルは第 2および第 4象限に位置するも、すべて第 1象限に近づ

くように偏位した (図  32)。つまり、 RFは股関節屈曲トルク

と膝関節伸展トルクの両者が生成される位置よりも、膝関節

伸展トルクのみ生成時に高い筋活動を示した。また、ハムス

トリングスの 2筋 (STと BF)は、 RFの完全な拮抗筋としてでは

なく、膝関節屈曲トルクよりも股関節の伸展トルク発揮に高

い貢献度を示した。さらに、 PD±90°の範囲は、 RF-STと

RF-BFのいずれにおいても、 Y群と比較して E群で重複範囲が

有意に広い結果を示した (図  34)。これらは、 RFとハムスト

リングスの 2筋 (STと BF)の PDが第 1象限の方向に偏位したこ

とに起因する。この重複範囲は両筋の高い活動によって達成

される範囲であると考えられる。そこで、この重複範囲にお

ける RFとハムストリングス 2筋の CCIを算出した結果、方向 5

における RF-STと RF-BF間の CCIは、 Y群と比較して E群で有

意に高値を示した (図  38)。この結果を力平面に変換すると

(図  39)、下肢先端出力の前下方の広い範囲で RFとハムスト

リングスの活動範囲が重複したことが示された。  

これらの結果から、 E群では、 Y群と異なる PDによって多数

筋の協調活動を制御していることが明らかとなった。その中

でも、股・膝関節伸展トルク生成及び下肢先端出力ベクトル

の下方への制御において、 Y群と比較して、幅広い範囲でハム

ストリングスを共同筋とした協調活動パタンによって達成さ

れることが示された。  
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図  39 .  ト ル ク 平 ⾯ か ら ⼒ 平 ⾯ へ の PD の 変 換 ( E 群 )  

A: ト ル ク 平 ⾯ に お け る 各 筋 PD。 B: ⼒ 平 ⾯ に 変 化 し た 場 合 の 各 筋 PD。 

C: ⼒ 平 ⾯ に お い て 、 RF、 ST と BF は 、 PD±90°の 範 囲 は 、 下 ⽅ へ の

下 肢 先 端 出 ⼒ を 含 む 。実 線 は 各 筋 PD、破 線 は PD±90°の 範 囲 を ⽰ す 。 
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4.4.4  なぜ， PD は偏位したのか  

 上述したように、高齢者における多数筋の協調活動パタンは

各筋 PD の偏位が若齢者と異なることによって、変化すること

が明らかとなった。そこで、 PD が偏位した理由を以下に考察

する。  

 先行研究において、 PD が MD と一致しないことは一定の見

解を得ている 3 8 , 4 3 , 4 4 )。そして、PD の偏位は MD の幾何学的バ

ランスに依存し、MD が存在しない範囲に存在することが報告

された 3 8 )。これは、複雑な筋活動制御について、 CNS が筋の

最小二乗和と い う コ ス ト 関 数 に 基 づ い て最適に 制 御 さ れ た 結

果であるとされている 4 2 )。したがって、MD の変化は、異なる

最適解を導く可能性がある。このことから、高齢者における PD

の偏位は、MD の変化に依存して変化した可能性が考えられる。 

本来、 MD は、筋の解剖学的な位置に基づいて生成されるトル

クによって表される。そのため、GM や VM、VL のような単関

節筋は、それぞれ単独の関節トルク生成方向にベクトルが向く

(トルク平面上で、GM は 90°、VM と VL は 0° )。一方で、二

関節筋 (RF、ST、BF)は、股・膝関節の両関節にトルクを生成す

るため、 MD はそのモーメントアーム比として算出される 3 8 )。

すなわち、 MD はモーメントアームによって決定付けられる。

筋 のモーメン トアー ム長は 関 節中心か ら 筋張力 作 用線ま で の

垂直距離と定義される。そして、その大きさは筋厚によって変

化することが知られている 9 8 )。また、筋厚は、筋の横断面積と

高い正の相関関係がある 9 9 )ことから、筋の形態学的要素は筋

のモーメントアーム長と MD を変化させる。先行研究において、
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高齢者は 80 歳までに約 30‐ 40％の骨格筋量を失うことが報告

された 1 0 0 )。また、若齢者と比較して、高齢者は大腿四頭筋の

すべての筋厚が有意に薄くなることが示された 1 0 1 )。また、ハ

ムストリングスに関しても、高齢者は筋量が減少する傾向があ

ることが報告された 1 0 2 )。このように、高齢者は加齢に伴って

筋の形態学的要素が変化する。したがって、高齢者の各筋は異

なる MD を示すことが予測される。上述したように、MD の変

化は異なる PD を導くことから、その結果として多数筋の協調

活動パタンが変化する可能性がある。  

以上のことから、高齢者における PD の偏位は、各筋の形態

学的要素の変化に伴う MD の変化に応じて生じた可能性が考

えられる。  

 

4.4.5  その他、 PD が偏位した要因  

 上述したように、高齢者における多数筋の協調活動パタンは、

MD に基づいて最適化された結果、各筋 PD が偏位したことに

起因する可能性が高い。しかしながら、高齢者は神経筋機能が

顕著に低下することが知られている。そこで、高齢者における

神経筋機能の変化と PD の偏位との関連性について、以下に考

察する。  

 本研究結果において、二関節筋である RF の PD は、E 群と

比較して有意に反時計回りに偏位した。この方向は、膝関節伸

展トルクが単独で発揮される方向である。このことは、通常、

隣接する股・膝関節トルクが同時に発揮される場合に最大の活

動を示す RF が、高齢者では膝関節伸展トルク発揮時にのみ最
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大になることを示している。近年、多点筋電計を用いて、二関

節筋を支配する神経筋活動は近位部と遠位部で異なり、部位特

異性があることが明らかとなった。Watanabe らは、RF の神経

筋活動の大部分は膝伸展筋として働き、股関節屈曲には近位部

のみが活動すると報告した 1 0 3 )。さらに、のちに続く研究では、

そ の 加 齢 的 変 化 に つ い て言及 し て い る 。 こ の 研 究 は歩行中の

RF の部位特異性を検証した報告ではあるが、高齢者では、若

齢 者 と 比 較 し て 近 位部の 神 経 筋 活 動 が著し く 低 下 す る こ と が

示された 1 0 4 )。すなわち、RF の中でも、膝関節伸展トルク発揮

に関わる神経筋活動は保たれることに対して、股関節屈曲トル

ク 発 揮 に寄与 す る 機 能 は 加 齢特異 的 に 低 下 す る こ と が 明 ら か

となった。本研究における RF の PD の偏位は、この神経筋活

動の部位特異性を反映した可能性がある。  

また、有意差は示されなかったが、ハムストリングスの 2 筋

(ST と BF)は、膝関節屈曲トルクよりも股関節伸展トルク発揮

方向へ偏位する傾向が示された。高齢者は、若齢者と比較して、

歩行 の立脚初期に お け る 各 下 肢 関 節 ト ル ク の 貢 献 度 を 変 化 さ

せる。その中でも、高齢者では股関節伸展トルク及び股関節伸

展筋の寄与が膝、足関節よりも大きいことが報告された 1 0 5 )。

また、歩行中の股関節伸展トルクが若齢者と比較して大きかっ

たことを示したほかの先行研究も存在する 1 0 6 )。これらの研究

では、股関節伸展トルクの増加は、高齢者に特徴的な体幹前傾

位を制動するために生じていると考察している。本研究と歩行

では実験条件は異なるが、このような加齢に伴った生体力学に

依存した神経筋活動の変化が、各関節トルクへのハムストリン
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グスの貢献度を変化させ、 PD の偏位に繋がった可能性は考え

らえる。しかしながら、本研究結果のみでは、このことについ

て詳細に言及することはできない。  

また、RF と同様に、ST と BF においても神経筋活動の部位

特異性について検討されてきた。ノルディックハムストリング

スエクササイズにおけるハムストリングスの部位特異性は、ST

に関して、遠位 (膝関節部 )と比較して中間部と近位部で高い活

動を示したと報告した 1 0 7 )。その一方で、BF は反対に遠位部で

高く近位部で低かったと、ハムストリングスとして一貫した結

果とはならなかった。また、Watanabe らは、ST と BF は、RF

で示された 1 0 3 )ような、神経筋活動の部位特異性が観察されな

かったと報告した 1 0 8 )。我々の結果からも、ST と BF の PD の

偏位は有意差が認められず、被験者間でもばらつきが大きいこ

とからも、ハムストリングスの基礎的な神経制御の変化による

影響は明らかにできなかった。  

 以上の結果から、二関節筋である RF、 ST と BF の PD のシ

フトは、加齢特異的な神経筋活動の変化あるいは生体力学に依

存 し た 神 経 筋 活 動 の 変 化 に よ っ て 変 わ り得る 可 能 性 が 示 さ れ

た。  

 

4.5  研究限界  

本研究は、側臥位で計測下肢をスリングで吊った非荷重下

で実施された。荷重下では関節を安定化させるための筋活動

が必須である。そのため、力学的な環境が異なる歩行や立ち



121 
 

上がりなどの動的タスクと本研究をまったく同様のものと扱

うことはできない。しかしながら、本研究は関節剛性制御と

しての同時収縮と出力方向制御としての同時収縮を完全に区

別するために実施されたわけではない。 FCMとコサインチュ

ーニングに基づいて、加齢に伴う同時収縮メカニズムの出力

方向制御としての一因を明らかにできたことは本研究の新規

性であると考えられる。今後は、本手法が動的タスクでも有

効か否か、検証していく必要がある。  

動的タスクへの応用に際して、以下の問題を解決すること

が今後の課題となる。一つ目は、関節角度変化による PDの変

化を考慮することである。上述したように、 PDは MDの影響

を受け、変化し得る。したがって、異なる MDをもたらすほど

の関節角度変化は異なる PDの分布を示すことが予測される。

まずは、歩行や立ち上がりなどで示される股・膝関節角度の

あらゆる組み合わせにおける PDの分布を明らかにすることが

最初の課題になる。二つ目は、荷重条件下での適切な課題を

選択する必要がある。 PDを正確に評価するためには、対象と

なる二つの関節に対して様々な強さと組み合わせの関節トル

ク発揮を課さなければならない。したがって、ある一定の強

さと組み合わせのトルク発揮に制約される動的タスクそのも

のからでは正確に PDを得ることができない。そこで、荷重条

件下で様々なトルク発揮を課すことができる動的タスクを検

討し、その際の PDを検証する必要がある。そして、そこで得

られた PDを用いて、歩行や立ち上がりのような課題で得られ

たトルク発揮における各筋の貢献度を算出し、実測した筋活
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動との類似性を検証することで、動的タスクにおけるコサイ

ンチューニングの有効性を明らかにしていく。  

また、本研究における高齢者の PDの偏位は、各筋の MDが

異なることの結果であると考察した。しかし、本研究では実

際に高齢者の MDは算出していないことも本研究の限界であっ

た。 MDの算出には、筋モーメントアーム長の情報が必要であ

る。 Nozakiら 3 8 )は、 Delp 1 0 9 )の値を参考に健常者の MDを算出

した。これは若齢者の値であり、高齢者にそのまま適用する

ことはできない。また、高齢者は筋厚の違いによってモーメ

ントアーム長が変化することから、詳細な MDの算出には磁気

共鳴画像診断やコンピュータ断層撮影、超音波を用いて算出

する必要がある。本研究では、これらを用いた評価を行って

いないことから、 MDを算出することができなかった。高齢者

における MDの定量化および PDの偏位との関連性を明らかに

することは今後の課題とし、高齢者における多数筋の協調活

動パタンの解明に繋げていければと考える。  

また、本研究で扱ったデータは、等尺性力発揮課題におい

て発揮された力が安定した一定時間のデータとした。したが

って、動作開始および終了時点における挙動は解析対象外で

あった。高齢者は、関節運動を伴う動作中に拮抗筋の同時収

縮が高くなることや動作終了前の運動の減速時に適切なタイ

ミングで拮抗筋の収縮がみられないといった特徴が報告され

ている 11 0 )。すなわち、力発揮が安定する前後の動作中におい

ても若齢者とは異なる特徴的な筋協調を示す可能性がある。

また、上述したように、今後動的タスクへと応用することを
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想定すると、関節運動を伴う場合の高齢者の特徴を明らかに

する必要があるため、今後の課題とする。  

 

4.6  研究 2の結論  

 本研究結果より、高齢者は各筋 PDの偏位という運動制御側

の変化に伴って、異なる多数筋の協調活動パタンによって

股・膝関節トルク生成及び下肢先端出力の制御を行っている

ことが明らかとなった。また、その運動制御則に基づくと、

股・膝関節伸展トルク発揮が必要な条件下では、若齢者と比

較して、大腿直筋とハムストリングスの同時収縮は不可避で

ある可能性が示された。このことから、動的タスクにおける

主動作‐拮抗筋間の同時収縮は、 CNSによって制御される高

齢者に普遍的な筋活動制御であることが明らかとなった。  

 

5章  総合考察  

 加齢に伴う個々の筋の筋出力低下は、目的とする動作の達成

に必要な関節トルク生成および下肢先端出力発揮に対して、異

なる筋活動パタン生成の要因となり得る。筋の同時収縮は、そ

の特徴的な筋活動パタンの変化の一つで、関節安定化の観点か

ら重要である。その一方で、二関節筋を含む多数筋の筋活動パ

タンは、当該関節のみならず、同時に隣接関節にも力を及ぼす

ため、厳密に言うと関節安定化機構としての同時収縮であると

決定づけることができない。これはむしろ、同時収縮としてで

はなく、多数筋の協調活動として四肢先端から発揮される力の
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方 向 を 制 御 す る た め の重要 な 筋 活 動 制 御 機構で あ る と 考 え ら

れる。これまで、高齢者における多数筋の協調活動パタンは、

一貫して関節安定化機構として、転倒リスクの増加や歩行効率

の低下、さらには関節変性疾患の発症と進行に強く関与するこ

とが報告されてきた。その一方で、関節トルク生成および下肢

先端出力の制御において、これら多数筋の協調活動パタンがど

のように貢献していたか、その高齢者に特徴的なメカニズムは

明らかにされていない。その理由は、筋活動に対する解析手法

には CCI しか存在せず、主動作・拮抗筋の１対間の筋活動の定

量化しか行うことができなかったことが挙げられる。そこで、

本研究では、CNS による筋活動制御機構に着目し、運動制御則

の違いから、下肢主要な多数筋の協調活動パタンについて、各

筋間の同時収縮の関与とともに、そのメカニズムを解明するこ

とを目的とした。そのために、研究 1 では、筋シナジー解析を

用いて、歩行という動的タスクにおける下肢主要筋群の加齢特

異的な協調活動パタンを明らかにする。そして、研究 2 ではコ

サインチューニングと FCM を用いて、各筋 PD という運動制

御則に基づいて、股・膝関節トルク制御及び下肢先端出力制御

に 対 す る 多 数 筋 の 協 調 活 動 パ タ ン の 高 齢 者特徴的 なメカニズ

ムを明らかにした。  

研究 1 では、筋シナジー解析を用いて、下肢・体幹の主要 16

筋を対象に歩行中の同時収縮について、加齢特異的な時空間的

構成要素を明らかにした。その結果、高齢者は、若齢者を比較

して、歩行周期中に構成されるモジュールが少ないことが示唆

された。モジュール数の減少は、ハムストリングスで構成され
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る遊脚後期のモジュ ー ル と 大殿筋 と 大 腿四頭筋 で構成 さ れ る

立脚初期のモジュールの結合、すなわち同時収縮を意味してい

た。以上の結果から、高齢者における多数筋の協調活動パタン

は、立脚初期における股・膝関節周囲筋群に特徴的で、これら

は 加 齢 に 伴 う 筋 力 低 下や関 節 不安定 性 に 対 す る代償的 な 関 節

剛性としての役割を持つことが推測された。  

 その一方で、上述したように二関節筋が関与する多数筋の協

調活動パタンは、隣接関節にトルクを生成し，下肢先端出力の

方向制御に関与する。そこで、研究 2 では、股・膝関節トルク

制御、さらには下肢先端出力を制御するための多数筋の協調活

動パタンについて、若齢者と高齢者間の運動制御則の変化から、

高齢者に特徴的なメカニズムを明らかにした。その結果、高齢

者は、股・膝関節トルク生成及び下肢先端出力の制御に、若齢

者 と は 異 な る 多 数 筋 の 協 調 活 動 パ タ ン に よ っ て達成 さ れ る 可

能性が示唆された。特に、股・膝関節伸展トルク生成及び下肢

先端出力ベクトルの下方への制御において、 RF とハムストリ

ングスが高い貢献を示すことが明らかとなった。さらに、この

ことは、主動作‐拮抗筋間の同時収縮が増加することを示唆し

ていた。これらの結果は、各筋 PD の偏位という運動制御則の

変化によって生じることが明らかとなった。以上のことから、

RF とハムストリングスの同時収縮は高齢者にとって普遍的な

多数筋の協調活動パタンであることが示唆された。  

本研究で行った 2 つの研究の結果と先行研究における知見

を総合し、多数筋の協調活動メカニズムについて、運動制御則

の違いから若齢者と高齢者間の変化を明らかにし、多数筋の協
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調 活 動 に 対 す る新た な リ ハビリテーション確立へ の 示 唆 と し

て以下に考察していく。  

 これまでの研究において、高齢者のおける特徴的な多数筋の

協調活動パタンは、関節を安定化させるための代償的な同時収

縮としての役割を持つと考えられてきた。しかしながら、ヒト

の筋骨格系において、二関節筋を含む多数筋の協調活動は、必

ずしも膝関節のみに対する貢献と結論づけることはできない。

その理由は、大腿直筋とハムストリングスは膝関節だけでなく、

股関節にも影響を与えるからである。したがって、本研究では、

研究 1 で高齢者に特徴的な多数筋の同時収縮を定量化し、研究

2 で股・膝関節トルク生成および下肢先端出力を制御するため

の多数筋の協調活動パタンのメカニズムを明らかにした。その

結果、高齢者における多数筋の協調活動パタンは各筋 PD の偏

位という運動制御則の変化によって生じており、その結果とし

て RF とハムストリングスの同時収縮は高齢者に普遍的な協調

活動パタンである可能性が示唆された。  

 まず、本研究の特徴として、研究 1 と 2 のいずれにおいても、

矢状面運動に関わる筋活動に着目し、研究を実施したことが挙

げられる。特に研究 1 は運動面を限定せず、歩行に関わる下肢

の主要筋に筋シナジー解析を実施した。そして結果として、矢

状面運 動 に 関 わ る 筋 群 の 協 調 活 動 パ タ ン が 高 齢 者 に特徴的 で

あることが明らかとなった。高齢者は、脊柱の可動性低下や退

行性変性に代表される 8 7 )ように、矢状面上の姿勢および歩行

に変化を来す。したがって、高齢者の歩行課題において、矢状

面運 動 に 関 わ る 筋 活 動 に特徴的 な 活 動 パ タ ン が 示 さ れ た こ と
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は、高齢者の特徴を反映した結果と言える。また、研究 2 にお

いて、高齢者の各筋 PD が若齢者と変化したことから、異なる

協 調 活 動 パ タ ン に よ っ て矢状面の 出 力 方 向 を 制 御 し て い る こ

とがわかった。また、これら最適化された多数筋の協調活動パ

タンとして、大腿直筋とハムストリングスによる主動作‐拮抗

筋 間 の 同 時 収 縮 は 高 齢 者 に普遍的 で あ る こ と が 明 ら か と な っ

た。これらのことから、今後、高齢者の運動を特徴づける上で、

矢状面に着目することは有用である。更に、矢状面上の加齢的

な特徴から逸脱することによって、なにかしらの疾患を発症す

る リ ス ク を検出 す る た め の 有効なデー タ と な り得る と 考 え ら

れる。  

 次に本研究結果に基づいた臨床的応用を考察する。研究 2 に

よって、高齢者は若齢者と異なる PD が示された。そして、異

なる PD が若齢者と高齢者間の多数筋の協調活動パタンを変化

させ、結果として主動作‐拮抗筋間の同時収縮が増加すること

が明らかとなった。したがって、高齢者における同時収縮を改

善させるためには、各筋 PD を評価・介入対象とする必要があ

る。特に、各筋 PD の分布を若齢者に近づけることを前提とし

た場合、高齢者における PD が偏位した要因の違いによって、

その治療介入方法は異なる。そこで、 PD が偏位した要因ごと

に治療介入方法を検討する。  

まず一つ目は、 MD の変化によって PD が変化した場合であ

る。研究 2-2 の考察でも述べたように、各筋 PD の偏位には MD

の変化が関与することが先行研究によって報告されている。し

たがって、 MD をいかにして維持するかが、若齢者の PD に近
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づけることに繋がると考えられる。MD は筋モーメントアーム

長によって決定されることから、MD の変化はモーメントアー

ム長を変化させうる要因が関連していると考えられる。その一

つは筋厚である。筋厚は筋断面積と高い相関関係にある 9 9 )。し

たがって、筋断面積を変化させることによって、高齢者の MD

を変えることができる。実際、週 3 回の筋力増強訓練を 10 週

間行うことで筋断面積が増加することが報告された 111 )。した

がって、筋の形態学的要素に対する治療介入は、有効な治療介

入方法になる可能性がある。しかしながら、裏を返せば、筋の

形態学的 要素に 変 化 を 与 え る ほ ど の 筋 力 増強訓練を 行 わ な け

れば、筋の協調活動パタンを変化させることは困難であること

も意味する。  

 さらに、最適化計算は、あるコスト関数に基づいて、複数の

パラメータ間の最適な解を導く。したがって、ある一つのパラ

メータが変化することによって、コスト関数に従って他のすべ

てのパラメータが変化することになる。すなわち、ある 1 筋の

MD の変化は、その筋の PD だけでなく、他のすべての筋の PD

の偏位を導く 4 2 )。このことから、ある 1 つの筋の筋力低下が

著明だからといってその筋のみを訓練しても不十分であり、関

連するすべての筋の影響を考慮する必要がある。その根幹には、

コサインチューニングが存在し、コサインチューニングに基づ

いた治療介入方法の確立が今後の課題と言える。  

次に二つ目は、高齢者は適切に多数筋の協調活動を用いるこ

とができなくなった結果、PD が変化した場合についてである。

本研究では、 360°あらゆる方向への等尺性力発揮課題を達成



129 
 

できたことに加えて、各筋の活動レベルが一峰性の波形を示し

た (図  30)ことから、E 群のすべての被験者は課題達成に必要な

多数筋の協調活動を用いることができたと判断した。その一方

で、多数筋の協調活動を十分に用いることができず、課題達成

が困難になる高齢者も存在する可能性がある。その場合は、股・

膝 関 節 ト ル ク 生 成 の 組 み 合 わ せ お よ び 下 肢 先 端 出 力 方 向 を 考

慮した治療介入方法を選択する必要がある。コサインチューニ

ングの結果から、各筋 PD は単関節筋であれ、股・膝関節の両

関節にトルクを生成する。そして、その両関節トルクは結果と

して下肢先端出力に貢献する。そのため、単関節のみに着目し

た治療介入では対象筋を効率的に治療することはできない。こ

れは、筋力に対するアプローチにおいては、膝関節のみならず、

股関節にも着目し、筋の出力方向を考慮した治療介入を組み立

てる必要性があると解釈できる。  

また、本研究結果は筋力評価方法の再考にも寄与する。これ

まで、対象者の筋力は Daniels らの徒手筋力検査法 9 5 )に基づ

いて、決められた検査肢位及び検者による徒手抵抗によって行

われてきた。さらに、Biodex などの多用途筋機能評価運動装置

を用いたとしても、抵抗を加える方向は一定である。しかしな

がら、筋 PD を考慮すると、抵抗を加える方向によっては必ず

しも最大筋力を検出できているとは限らない。さらに、加齢に

伴って PD が変化すると仮定すれば、若齢者と高齢者で抵抗を

加えるべき方向を変える必要があると考えられる。これらのこ

とから、これまで一般的に実施されてきた筋力評価方法は、各

筋 PD の偏位という運動制御則の変化を考慮して一新される必
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要がある。  

 最後に、有疾患者に対する応用について検討する。変形性膝

関 節症者 は 関 節構成体の 変 性 に 伴 う 関 節中心位 置 の 変 化 に よ

って、筋モーメントアーム長が変化する可能性がある。また、

前十字靭帯損傷者も同様に関節中心位置が変化する 11 2 )ことで、

筋モーメン トアー ム長に影響を 与 え る 。 こ れ ら の 変 化 は 筋 の

MD を変化させる可能性があり、その結果、各筋 PD の偏位と

そ れ に 伴 っ て 異 な る 多 数 筋 の 協 調 活 動 パ タ ン と な る 可 能 性 が

ある。したがって、有疾患者の特徴的な多数筋の協調活動メカ

ニズムおよび疾患の発症・進行に関わる機械的因子の解明にお

いて、コサインチューニングは有効な指標となり得る。本研究

によって得られた知見は、多数筋の協調活動パタンの評価と治

療方法として、筋活動に対する新たなリハビリテーション確立

に多大に貢献する。  

 

6章  結論  

 本研究の目的は、高齢者における運動制御則の違いから、下

肢主要な多数筋の協調活動パタンについて、各筋間の同時収縮

の関与とともに、そのメカニズムを解明することであった。そ

の結果、荷重条件 (研究 1)と非荷重条件 (研究 2)の両者におい

て、 RF とハムストリングスの同時収縮は高齢者にとって普遍

的な多数筋の協調活動パタンであることが示唆された。コサイ

ン チ ュ ー ニ ン グ の観点か ら 高 齢 者 に お け る 多 数 筋 の 協 調 活 動

パタンに着目したことによって、そのメカニズムの解明に有用
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な知見を提供する結果となった。さらに、今後、有疾患者への

応用において、多数筋の協調活動パタンの評価と治療介入に対

する新たなリハビリテーション確立に多大に貢献する。  
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Usefulness of Muscle Synergy Analysis in
Individuals With Knee Osteoarthritis

During Gait
K. Kubota , H. Hanawa, M. Yokoyama, S. Kita, K. Hirata, T. Fujino, T. Kokubun ,

T. Ishibashi, and N. Kanemura

Abstract— Objective: To clarify whether there are
any muscle synergy changes in individuals with knee
osteoarthritis, and to determine whether muscle synergy
analysis could be applied to other musculoskeletal dis-
eases. Methods: Subjects in this study included 11 young
controls (YC), 10 elderly controls (EC), and 10 knee
osteoarthritis patients (KOA). Gait was assessed on a split-
belt treadmill at 3 km/h. A non-negative matrix factorization
(NNMF) was applied to the electromyogram data matrix to
extract muscle synergies. To assess the similarity of each
module, we performed the NNMF analysis assuming four
modules for all of the participants. Further, we calculated
joint angles to compare the kinematic data between the
module groups. Results: The number of muscle modules
was significantly lower in the EC (2–3) and KOA (2–3) groups
than in the YC group (3–4), which reflects the merging of late
swing and early stance modules. The EC and KOA groups
also showed greater knee flexion angles in the early stance
phase. Contrarily, by focusing on the module structure,
we found that the merging of early and late stance modules
is characteristic in KOA. Conclusion: The lower number
of modules in the EC and KOA groups was due to the
muscle co-contraction with increased knee flexion angle.
Contrarily, the merging of early and late stance modules are
modular structures specific to KOA and may be biomarkers
for detecting KOA. Significance: Describing the changes
in multiple muscle control associated with musculoskeletal
degeneration can serve as a fundamental biomarker in joint
disease.

Index Terms— Electromyography, knee osteoarthritis,
muscle co-contraction.

I. INTRODUCTION

ABNORMALITIES of the neuromuscular system includ-
ing muscle strength loss occur with aging [1], [2]. The
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progression of these abnormalities leads to pathological con-
ditions such as osteoarthritis [3]. In particular, the knee joint
is one of the most complex structures in the human body that
undergoes large motions. Therefore, deviation from normal
joint motion contributes to the development and progression
of knee osteoarthritis (KOA). To prevent this abnormality,
it is important to comprehensively verify the difference in
the neuromuscular system between healthy and elderly indi-
viduals and those with KOA. KOA can be defined through
symptoms or pathological findings, especially pathological
assessments characterized by radiographic features such as
joint space narrowing, subchondral sclerosis, and marginal
osteophytes [4]. These altered structures and mechanics of the
knee joint induce joint instability and dysfunction. To stabilize
the knee joint during gait, KOA involves greater muscle co-
contraction. While these alterations are believed to be attempts
to reduce pain and protect the knee from further degeneration,
in the long term, they may have adverse effects on the knee
joint [5].

Additionally, several studies reported the relationship
between aging and increased muscle co-contraction [6]–[8].
Muscle weakness associated with aging required multiple
muscle activity to exert the proper torque [9]. However, age
does not necessarily lead to KOA. Therefore, it is essential to
understand the changes in the neuromuscular system specific
to KOA based on the muscle activity patterns between older
adults and those with KOA.

Recently, the muscle synergy analysis [10] has been used
as a method to clarify the alteration of the neuromuscular
system. The muscle synergy describes a potential mechanism
by which the nervous system can simplify the control of a large
number of muscles [11], [12]. In this method, multi-channel
electromyography was used to evaluate the quantitative activity
patterns of multiple muscles. Many researchers have investi-
gated the muscle synergy associated with gait, and three to five
synergies were defined from over 16 muscles [13], [14]. The
more primitive elements of the motor system, such as muscle
synergy, have robustness, and these are hard-wired into the
motoneuronal network involved in gait control [15].

Since the spinal cord [16] and cerebral cortex [17] are
involved in the recruitment of muscle synergy, many previous
studies have focused on neurological disorders [18]–[21].
Contrarily, muscle co-ordination patterns and muscle synergy

This work is licensed under a Creative Commons Attribution 4.0 License. For more information, see https://creativecommons.org/licenses/by/4.0/

https://orcid.org/0000-0003-2237-3038
https://orcid.org/0000-0001-6676-2356


2 IEEE TRANSACTIONS ON NEURAL SYSTEMS AND REHABILITATION ENGINEERING

TABLE I
THE PARTICIPANT DEMOGRAPHICS

are constrained by the biomechanics of the musculoskeletal
system [22]–[24]. The structure of muscle synergy could reveal
the relationship between musculoskeletal dynamics [25] and
other biomechanical properties of the limb [26]. Based on
these findings, muscle synergy analysis may be useful in
musculoskeletal diseases that affect the biomechanics of the
limbs.

However, few studies applied the muscle synergy analy-
sis to musculoskeletal disease [27]. KOA and older adults
may reduce muscle synergy due to simultaneous muscle
co-contraction. To apply muscle synergy analysis in KOA,
we formulated two aims: (1) to clarify whether there was a
lower number of muscle synergies for both elderly individuals
and those with KOA comared with young participants during
gait; and (2) to clarify characteristic muscle synergies of
KOA through a detailed analysis of muscle synergy compo-
nents. Characterizing the changes in multiple muscle control
associated with musculoskeletal degeneration may serve as a
fundamental biomarker in joint disease.

II. MATERIALS AND METHODS

A. Subjects

Eleven young control subjects (YC), ten elderly control
subjects (EC), and ten patients with KOA (KOA) volunteered
as participants in this study. Patients with KOA were recruited
from a local orthopedic clinic and were diagnosed by an
orthopedic doctor. The severity of KOA was graded using
the Kellgren and Lawrence grade (K-L grade) [28] based on
radiographs. Both bilateral and unilateral KOA were included
in this study. In the case of bilateral KOA, the more severe side
in the K-L grade was defined as the measurement side. The
participant demographics are shown in Table I. The presence
of pain may alter the muscle activity pattern [29]. In order
to avoid any effects of pain, an assessment of pain was

conducted using the Western Ontario and McMaster Uni-
versities Osteoarthritis Index (WOMAC) [30]. The WOMAC
consists of the following five factors: 1. Walking, 2. Stair
Climbing, 3. Nocturnal, 4. Rest, and 5. Weight bearing. In this
study, a pain score of 4.6 meant that subjects reported pain in
any of the four factors, excluding the Walking factor. There-
fore, subjects complaining of pain during gait were excluded
from our study. The EC group completed the WOMAC as
well. All subjects in the EC group had no pain in any factor.
Moreover, individuals with a history of stroke, lower limb
fracture, or pain during gait were excluded from the study.
We explained the experiments in detail and obtained written
consent from all subjects. All procedures used in this study
were in accordance with the Declaration of Helsinki and
were approved by the ethics review committee of Saitama
Prefectural University (28507).

B. Experimental Data

Gait assessments were performed on a split-belt treadmill
(Bertec, Columbus, OH, USA). To determine gait speed, all
subjects performed gait at speeds from 1 km/h to 5 km/h
(1 km/h, 2 km/h, 3 km/h, 4 km/h, 5 km/h) However, 4 km/h
was difficult to achieve for many subjects, especially in many
KOA cases. A recent study showed that the number of modules
is affected by the gait speed [14]. In order to eliminate changes
that are speed-dependent variations between subjects, it is
necessary to have consistency of gait speed. In a previous
study, it was shown that the gait speed of 2 km/h was the
highest gait speed suitable for all patients with osteoarthritis
without pain [31]. In our study, we chose a speed of 3 km/h,
which could be performed by all subjects without pain. Before
the experiment, the subjects were familiarized with moving on
the treadmill at 3 km/h.”

C. Data Collection

Surface electromyography (EMG) data from 16 muscles
in the trunk and ipsilateral leg were collected at 1000 Hz
by a wireless EMG system (Delsys Trigno Wireless System;
DELSYS, Boston, MA, USA) with an inter-electrode dis-
tance of 10 mm. The measured leg was defined as the left
leg for YC and EC, and the measured side for KOA. The
16 muscles included the paravertebral muscle (PVM), opposite
paravertebral muscle (opp PVM), gluteus maximus (GMAX),
gluteus medius (GMED), tensor fascia latae (TFL), adductor
magnus (ADD), rectus femoris (RF), vastus medialis (VM),
vastus lateralis (VL), semitendinosus (ST), biceps femoris
(BF), peroneus longus (PL), tibialis anterior (TA), gastrocne-
mius medialis (MGAS), gastrocnemius lateralis (LGAS), and
soleus (SOL).

A camera motion capture system (Vicon Motion Systems,
Oxford, UK) was used to determine the spatial location of
the body segments, as well as to calculate each joint angle
during gait. The passive retroreflective markers were placed
over bony landmarks according to the plug-in-gait full body
functional model implemented in the camera motion capture
system (bilaterally on the 2nd MTP head, heel, ankle, knee,
thigh, anterior of shank and thigh, anterior superior iliac crest,
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shoulder, upper arm, elbow, radial and ulna wrist, 2nd finger,
forehead, and posterior head; single markers were placed
on the jugular notch, inferior sternum, C7, T10, and right
scapula). The data were collected at a rate of 100 Hz.

All data were synchronized using Vicon Workstation
v4.5 software and saved to a disk for offline analysis.

D. Data Processing
Muscle activation signals were band-pass filtered (20–

450 Hz) with a zero-lag fourth-order Butterworth filter,
demeaned, rectified, and then smoothed with a zero-lag fourth-
order low-pass (4 Hz) Butterworth filter [20]. In a previous
study, it was reported that a slower cycle movement at 1 Hz
should be accompanied by the use of a 5 Hz low-pass
filter [32]. The gait speed of 3 km/h in this study is roughly
equivalent to movement at 1 Hz. Therefore, the low-pass
Butterworth filter at 4 Hz was used for smoothing based on a
previous study [20]. Kinematic and kinetic data were low-pass
filtered (6 Hz) with a zero-lag fourth-order Butterworth filter.

Each type of data was segmented into cycle-by-cycle
sequences, with heel strike as the starting point. A gait cycle
was defined as the interval between two consecutive heel
strikes on the measurement side. For intra-subject compar-
isons, the data were time-interpolated over each gait cycle
to fit a normalized 100-time point base. In addition, muscle
activities from EMG data were normalized with reference to
the peak values for each muscle activity. Each data profile
of 10 continuous cycles was averaged to obtain the final profile
of a gait cycle [32].

E. Extraction of Muscle Synergies
A non-negative matrix factorization (NNMF) was applied

to the EMG data matrix to extract muscle synergies [12],
[33], [34]. In this study, we defined a muscle module as each
muscle synergy component. The EMG data matrices (M) were
composed of 16 (number of muscles) × 100 (number of time
points). These were decomposed into two components: spatial
component (W) and temporal component (C). NNMF can be
expressed as follows:

M ∼= WC + e (1)

where M (m × t matrix; m is the number of muscles and t is
the number of time point of gait cycle) is a linear combination
of spatial component W (m × n matrix; n is the number of
module) and temporal component C (n × t matrix), and e is
the residual error matrix. The number of muscle modules was
determined using the variance account for (VAF). The VAF
describes the amount of variability in the original EMG data
accounted for by the EMG reconstructed from the temporal
component and their spatial component [35]. To define the
optimal module number, two criteria were used in this study.
First, VAF was ≥90% for each of the 16 muscles [36]. Second,
the inclusion of an additional module did not increase VAF
by >5% [14], [20].

F. Comparison of Knee Joint Angles Between Groups

Knee angles were compared between the three groups to
examine factors affecting changes in the number of modules.

The knee joint angle was used in this study as it is clear that
it is affected by KOA. In the present study, peak knee flexion
angle in the stance phase was adopted.

G. Defined Muscle Module Groups
Sorting of muscle modules across each subject was first

erformed on the basis of the peak timing of the temporal
component of each muscle module, according to previous
studies [36], [37].

H. Similarity in Muscle Modules

We performed NNMF analysis assuming four modules for
all of the participants to assess how fewer modules would
affect the result [20]. The definition of NNMF stipulates
that intragroup modules must not be similar. In other words,
the four modules used in the present study must all be
independent of each other. To assess the independence between
modules, cosine similarity was used (r > 0.50) [38]. Cosine
similarity is a method of measuring the angle between two
modules [34]. The lower the similarity, the closer the value
is to zero. This means that each module is independent of
the other. Conversely, the higher the similarity, the closer
the value is to one. A high value of similarity means that
each module is similar to the other. In other words, these
modules may be extracted as a result of merging between the
modules. In our study, values higher than 0.5 were defined
as high similarity and values lower than 0.5 as low similar-
ity. First, the similarities between the sorted modules within
each group were compared to confirm if similar modules
were extracted for all subjects within each group. Next,
intergroup similarities of the sorted modules were compared.
Finally, to determine whether each module within the group
was independent, the similarities between the modules were
compared.

Moreover, to determine muscle co-contraction, the number
of active muscles per module was calculated. Active muscles
in a module were defined as muscles that showed values
exceeding 0.3 for the spatial component [21], [39]. This
method has been used as an indicator of the number of
co-contraction muscles contributing per module. For each
module, the number of active muscles varied from 16 (i.e., all
recorded co-contraction muscles) to 1 (i.e., no co-contraction
muscles) [39]. The number of active muscles per module
was calculated for the average spatial component in each
group.

I. Statistics

Differences in the number of muscle modules among the
three groups (YC, EC, and KOA) were evaluated by the
Kruskal-Wallis test. Additionally, comparison of the knee
flexion angles between the three groups was performed using
the one-way analysis of variance (ANOVA) test. If a significant
difference was found in the Kruskal-Wallis test and one-way
ANOVA test, post-hoc multiple comparisons were performed
to determine the relationships among the groups. Statistical
significance was indicated by p < 0.05.
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Fig. 1. Number of modules in each group (left: YC group, middle: EC
group, right: KOA). Each dot shows the value for each subject. Each line
in the box indicates the mean value for each data group. The light gray
area and dark gray area in the box shows the standard deviation and
95% standard error of mean, respectively.

Fig. 2. The number of muscle modules selected accounted for >90%
and additional module accounted for <5% of the VAF as depicted by the
plot from all subjects (left: YC group, middle: EC group, right: KOA).

III. RESULTS

A. Number of Muscle Modules

In the NNMF findings, three to four modules were extracted
in YC group, whereas two to three modules were extracted in
EC group and KOA group (Fig.1). The number of muscle
modules was significantly different among groups. In particu-
lar, it was significantly lower in the EC and KOA groups than
in the YC group (p < 0.05). The VAF was significantly lower
in YC group compared to the EC and KOA groups from one
to 10 modules (Fig.2).

B. Profiles for Each Muscle Module

Fig. 3 shows the temporal and spatial component in each
group based on the results of the number of modules. The
two to four modules were extracted in all subjects. The four
modules were extracted in gait, which is consistent with
previous studies [14], [40], [41]. Neptune et al. [41] have
defined module contribution to the gait sub-task of body
support as consisting of the following: forward propulsion
and leg swing in the beginning of the early stance (∼15%
gait cycle), the late stance (∼45% gait cycle), the early swing
(∼70% gait cycle), and the late swing (∼85% gait cycle).
In the present study, the four modules in the YC group were

defined as the gait phases of early stance, late stance, early
swing, and late swing, as they were consistent with these
gait cycle [41]. Three modules in the YC, EC and KOA
groups were extracted: two modules during the stance phase
(early and late) and one module during the swing phase. Two
modules in the EC and KOA groups were further extracted as
one module during the stance phase.

To investigate how the merging of the modules would
affect the results, four modules were extracted for all of the
subjects in each group. Fig. 4 shows the temporal and spatial
component in each module. A was categorized as YC-A, EC-A
and KOA-A in the early stance phase, and B in the late
stance phase. C was categorized in the early swing phase.
Furthermore, D was categorized in the late swing phase. The
four modules (A, B, C, and D) were defined as the gait
phases, each of which showed results consistent with those
of a previous study [41]. Furthermore, each module showed a
high similarity between subjects within the group. one module
during swing phase.

C. Comparison of Spatial Components of
Each Module Group

The similarity between muscle modules was assessed
using cosine similarity (0.50). Each value in Fig. 4 indicates
the mean value of the similarity of each sorted module
within groups. High values were showed within groups (YC:
0.81–0.66, EC: 0.91–0.62, KOA: 0.84–0.58). From these
results, similar modules were extracted for all participants
within each group by assuming four modules. Next, when
comparing each module between groups, spatial compo-
nents that assumed similar modules indicated high similar-
ity (Table II; left). From this result, similar modules were
extracted between groups (Module A: 0.74–0.62, Module B:
0.83–0.78, Module C: 0.69–0.63, Module D: 0.65–0.59).

On the other hand, the independence between modules
within each group was indicated by the low similarity
(Table II; right). The YC group showed independence in each
module (A, B, C, and D). However, modules A–D and modules
C–D showed higher levels of similarity. The EC and KOA
groups showed less independence between modules A–D and
C–D. Moreover, the KOA group was less independent in the
modules A–B (YC: r = 0.49; EC: r = 0.45; KOA: r = 0.57)
and B–C (YC: r = 0.42; EC: r = 0.41; KOA: r = 0.51), more
so than in the YC and EC groups.

D. Number of Muscles in Each Module

The number of active muscles per module was calculated for
each module group by determining the differences in spatial
components (Table III). The cross mark shows the muscles
exceeding 0.3 in the spatial component. In the YC group,
the first module (YC-A) mainly represented the activation of
hip muscle (GMAX, GMED and TFL) and knee extensors
(RF, VM, VL). The second module (YC-B) was included in
the activation of plantar flexor muscles (MGAS, LGAS and
SOL). The third module (YC-C) represented some muscle
contribution to swing of limb (ADD, TA and PVM). The fourth
module (YC-D) mainly described a large contribution of the
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Fig. 3. The temporal and spatial component in each group based on the results of the number of modules. Each solid line (right; plot) and bar (left;
bar plot) represents the value averaged across all subjects in each group. The gray scale (right; plot) and error bar (left; bar plot) show the standard
deviation. Refer to Fig.1. for the number of subjects.

Fig. 4. The temporal and spatial component in each group when
assuming four modules all of the subjects. Each solid line (right; plot)
and bar (left; bar plot) represents the value averaged across all subjects
in each group. The gray scale (right; plot) and error bar (left; bar plot)
show the standard deviation. Each value shows the cosine similarity in
each module.

hamstring muscles (ST, BF), hip flexior, and knee extensors
(RF, VM, VL). Several different characteristics were observed
in the EC and KOA groups compared to the YC group. In the
EC and KOA groups, the first module (EC-A and KOA-A)
were included in the activation of hamstring muscles (ST
and BF). Furthermore, only KOA-A included the activation
of plantar flexor muscles (LGAS and SOL).

E. The Peak Knee Flexion Angles Between Groups

Fig. 5 presents the comparison of peak knee flexion angles
in the stance phase between groups. The EC and KOA groups

displayed significantly greater knee flexion angles than the YC
group (p < 0.05).

IV. DISCUSSION

A. Summary

The aims of this study were as follows: (1) to clarify
whether there was a lower number of muscle synergies for
both elderly individuals and those with KOA compared with
young participants during gait; (2) to clarify characteristic
muscle synergies of KOA through a detailed analysis of
muscle synergy components. The results showed significantly
fewer modules in the EC and KOA groups than in the YC
group. Next, in order to clarify what having fewer modules
indicates, the similarity and the number of active muscles
per module was investigated between modules. The results
showed the merging of modules A-D, which may reflect
age- or disease-specific muscle co-contraction for knee joint
stability. However, the merging in modules A and B was shown
only in the KOA group. It was indicated that the activity of
the triceps surae muscle during the early stance phase is one
of the characteristic patterns of muscle activity in KOA. Our
results suggest that muscle synergy analysis may be useful
in musculoskeletal diseases by focusing on the characteristic
module structure within the spatial components, rather than
comparing the number of modules.

B. Why Muscle Modules Merge: Modules A-D

Our results showed that the EC and KOA groups have
fewer modules than the YC group (Fig.1). The fewer modules
reflects the merging of module A-D (Table II; right), because
the EC and KOA groups included the hamstrings in module
A (Table III). These results showed that the fewer modules
might reflect co-contraction between antagonistic muscles to
support the lower limb during the early stance phase in the
EC and KOA groups.
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TABLE II
COMPARISON OF FOUR MODULE RESULTS IN EACH MODULE GROUP

TABLE III
DETERMINING THE DIFFERENCES IN SPATIAL COMPONENTS

In a previous study, KOA is characterized by knee joint
instability with the deformation of the knee joint structure [42].
By assisting the non-contractile tissue (i.e., bone structure,
ligament, meniscus) in maintaining and enhancing control,
stiffness, and stability while performing various tasks, the mus-
culature plays a significant role through co-contraction [43],
[44]. Many previous studies have shown that KOA increased
muscle activity and suggested the possibility of increased
co-contraction of antagonistic muscle pairs in key lower
extremity muscles during gait [5], [45], [46]. The lower
muscle synergy in this study might be partially explained by
compensatory movement with alterations of knee structure.

On the other hand, the EC group also showed fewer
modules and merging between module A-D. Many pre-
vious studies have indicated age-related changes in the
co-contraction during walking, even among active, healthy
elderly individuals [6]–[8], [47]. Many elderly individuals
have associated sarcopenia, which is characterized by age-
related loss of skeletal muscle mass and function [48]. More-
over, with aging, the complement of motor units undergoes a
process of reduction and adaptation, which in turn affects the
capacity to produce a force on the joints [9]. The maximal
voluntary contractile (MVC) force in persons over 60 years of
age is more than 25% lower than the MVC force in young
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Fig. 5. Comparison to the peak knee flexion angle between groups
(left: YC group, middle: EC group, right: KOA).The errorbar indicates the
standar deviation.

adults in several muscles [49]. Thus, to exert the desired
torque, the co-contraction of multiple muscles is necessary.
For this reason, the EC group showed the fewer modules and
merging between modules A and D.

Furthermore, we also found that module merging was asso-
ciated with knee joint stability. A greater knee flexion angle at
the stance phase was related to fewer modules (Fig. 5). This
result suggests that a common kinematic feature of EC and
KOA, reduced knee extension, is involved in merging between
the modules A-D.

It is well known that the knee extension angle during gait
is decreased in older adults compared to younger adults [50].
This may be due to an age-related decrease in the knee
extensor muscle function associated with sarcopenia [48], such
as a loss of quadriceps muscle volume [50] and a decline
in quadriceps strength [1], [51]. Additionally, many studies
have revealed that KOA is related to quadriceps muscle weak-
ness [52]. For these reasons, aging and joint degeneration are
considered to be common factors that hinder knee extension
movement during gait.

The knee joint is more unstable in the flexion position than
in the extension position. Dynamic stability of the knee joint is
generated by an interplay between non-contractile tissues (i.e.,
bone structure, ligament, and meniscus) and contractile tissue
(i.e., muscle). Regarding non-contractile tissues, knee joint
stability is mainly obtained by the shape of bones, meniscus,
and medial/lateral collateral ligament in the knee extension
position. By contrast, knee flexion causes the loss of the
stability with these non-contractile tissues without tension of
the anterior/posterior cruciate ligaments. As a result, knee
flexion induces an increase of muscle co-contraction. The
reduction of modules may reflect a compensatory activity
pattern in both KOA and EC that improves the stability in
the knee flexion position.

Thus, we hypothesize that the fewer modules in EC and
KOA was due to the merging between module A-D and muscle
co-contraction. Furthermore, our study showed that this muscle
co-contraction might cause the knee joint flexion position,
a feature common to both EC and KOA.

C. The Difference Between EC and KOA

In our study, the EC and KOA groups showed similar
results. However, some of the results showed characteristic
alterations of the module structure in the KOA. It was the
merging of module A and B. This feature is a modular
structure specific to knee OA and may be a biomarker for
detecting knee OA.

In our results, the KOA group showed lower independence
in the moduel A-B (YC: r = 0.49; EC: r = 0.45; KOA:
r = 0.57) more than the YC and EC groups (Table II; right).
Moreover, module A included LGAS and SOL (Table III). The
activity of the triceps surae muscle during the early stance
phase is one of the characteristic patterns of muscle activity
in knee OA. Heiden et al. had reported that the greater levels of
muscle activation seen in KOA were associated with greater
levels of lateral muscle activation (e.g., VL and LGAS) in
early stance compared to controls of the same age [53]. The
merging of module A-B in the results of this study may be an
effect of the inclusion of LGAS and SOL in module A. These
results were an effect that reflected the characteristic muscle
activity pattern of KOA.

However, module A did not include the MGAS in our
study. A previous study reported prolonged activity of the
medial gastrocnemius compared to the anterior tibialis muscle
in KOA patients [5]. In addition, it has been reported that
in severe KOA the MGAS muscle is active for most of the
gait cycle [3]. Contrarily, moderate KOA and asymptomatic
individuals showed decreased MGAS activity during gait [46].
The reduction in MGAS activity may be an attempt to reduce
joint loading, in particular, to reduce medial joint loading
selectively in moderate and asymptomatic KOA. In the present
study, the severity of KOA was not standardized (Table 1).
Therefore, MGAS activity may not have consistently shown a
typical pattern of muscle activity.

D. Muscle Synergy in Aging
A previous study reported that muscle synergies during

walking were not affected by aging [40], in contrast to the
findings of this study. This difference may be due to the
different measurement protocols. While the previous study
ensured a consistent cadence using a metronome, our study
defined gait speed with a treadmill. Because the subjects in
the previous study were restricted to cadence in addition to
walking speed, the muscle synergy between the young and
elderly participants did not change. Moreover, the previous
study used principal component analysis (PCA) as a method
to extract muscle synergy rather than NMF. NMF can present
better results than rigorously orthogonal methods like PCA
because muscle activation or neural spike shows a positive
value [12], [33]. These factors possibly explain the differences
between our findings and those of the previous study.

E. The Modules Dependent on Gait Speed
In the present study, many subjects across all three groups

had three modules extracted (Fig. 1). In addition, the decrease
in the number of modules to three modules represented a mod-
ule deficit during the swing phase (Fig. 3). Moreover, because
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of the slightly high similarity between the C-D modules in all
of groups, the decrease in modules during the swing phase was
an indication of merging between the C-D modules (Table II;
right). This result differs from that of a previous study that
clarified that gait is achieved from four to five modules [13].
This difference may be influenced by gait speed.

Previously, each module of muscle synergy had been
thought to be consistent across gait speeds [13], [36], because
primitive motor characteristics such as muscle synergy are
hard-wired into the motoneuronal network involved in gait
control [15]. However, a recent study showed that the num-
ber of modules changed depending on the gait speed [14].
In particular, a decrease in gait speed has been shown to
reduce modules during the swing phase. Our selected gait
speed (3 km/h) in the present study was consistent with the
range of speeds that have been shown to reduce modules in the
aforementioned study [14]. Therefore, the reduction to three
modules and the merging modules during the swing phase may
be a result of the influence of gait speed in all three groups.

In addition, the merging of modules A–D was indicated in
the YC group (r = 0.55) (Table II; right), because the YC
group included the RF, VM, and VL in module D (Table III).
During a slow gait speed, the pendulum-like properties of the
swinging leg can no longer be utilized for forward progression
throughout the full swing phase [54]. Therefore, the RF, VM,
and VL activity was shown during the swing phase and may
have led to the merging of modules A–D.

F. Suggestion the Usefulness of Muscle Synergy
Analysis for Musculoskeletal Disorder

Our results suggest that muscle synergy analysis may be
useful in musculoskeletal diseases by focusing on the charac-
teristic module structure within the spatial components, rather
than comparing the number of modules. Most recent studies
attempted to apply muscle synergy analysis to neurological
disorders. Clark et al. reported that patients with post-stroke
hemiparesis have reduced modules during gait compared to
controls [20]. Moreover, in patients with Parkinson’s disease,
fewer modules were required during gait compared to healthy
older adults. These reports of reduced modules in these pre-
vious studies reflect the co-contraction of muscles associated
with abnormal muscle tone [20]. Therefore, it may be useful
as an indicator of disease severity. However, it is difficult to
identify underlying neurological disorders from the changes in
module structure, because patients with neurological disorders
show a wide variety of symptoms regardless of the loca-
tion of the disorder. Contrarily, in musculoskeletal diseases,
it may be possible to extract disease-specific module structure
by using muscle synergy analysis. Musculoskeletal disorders
cause any kind of abnormal movements with joint dysfunction.
Co-contraction and prolonged activity of muscles are some of
the most characteristic changes. Patients with anterior cruciate
ligament injury walk with prolonged duration of hamstrings
muscle activity [55]. These changes in muscle activity may
affect muscle synergy analysis. Patients with anterior cruciate
ligament injury showed different muscle synergy component
compared to non-injured subjects [27]. Some specific mus-
cle activities have also been shown in hip osteoarthritis.

In a previous study, patients with hip osteoarthritis reported
increased activity for gluteus medius, tensor fascia latae, and
semitendinosus muscles [56]. And, another previous study
reported altered muscle activity of the tibialis anterior muscle
in hip osteoarthritis [57]. Thus, although muscle synergy may
be altered in hip osteoarthritis, it has yet to be applied to hip
osteoarthritis in research.

The results of this study have shown that a gait speed of
3 km/h could cause fewer modules during the swing phase.
Many musculoskeletal diseases are associated with pain and
joint dysfunction, which decrease gait speed. In a previous
study, it was shown that the highest gait speed without
pain and loss coordination in patients with osteoarthritis was
2 km/h [31]. Therefore, it is possible that there are fewer mod-
ules during the swing phase in patients with musculoskeletal
diseases.

In this context, the fewer modules in the stance phase
may be a disease-dependent change that can occur in any
musculoskeletal disease with co-contraction and prolonged
muscle activity. This is similar to patients with neurological
disorders in which co-contraction of muscles results from
abnormal muscle tone. Therefore, a comparison of the number
of modules alone cannot reveal the anomalies underlying
musculoskeletal disease. However, by quantifying the muscle
activity contained within the modules, it may show a disease-
specific module structure. In our study, we have been able
to provide an indication of neuromuscular features in KOA
patients. This finding demonstrated the potential application
of muscle synergy analysis to other musculoskeletal diseases.

G. Limitations
The present study has some limitations. First, we could not

clarify the differences in the number of modules between the
EC and KOA groups. The difference between both groups may
affect the activation level of muscle co-contraction. A previous
study hypothesized that some smaller co-contraction levels
tend to stabilize the system, and higher levels of co-contraction
were not particularly efficacious [43]. Thus, the co-contraction
in the EC group may be less compared to KOA. However,
the co-contraction in the KOA group may have shown higher
activity than that in the EC group. The difference in these
co-contraction levels may reflect the characteristic muscle
co-ordination found in KOA. However, in this study, which
was normalized by the peak value in the gait cycle of each
muscle, it was not possible to evaluate the activity level.
Additional studies are needed to clarify the characteristic mul-
tiple muscle activation patterns in KOA, using normalization
at maximum voluntary contraction. Second, the sex of the
participants could not be controlled. All participants in the
YC group were male, whereas the majority of the KOA group
were female. In several studies of healthy young individuals,
the subjects were all male [14]. In order to compare the EC
and KOA groups in the present study, we considered that
the control group (YC) needed to show results that were
consistent with those of the previous study [14]. Therefore,
only males were recruited for the YC group. On the other
hand, the KOA group consisted of many female participants.
A previous study reported that the prevalence of KOA was
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higher in females than in males in Japan [58]. Therefore, the
number of female participants was higher than the number
of male subjects. Finally, this study could not determine the
relationship between KL grade and the merging of modules
due to the small number of subjects. Therefore, it is necessary
to increase the number of subjects in future studies to deter-
mine the relationship between KL grade and the merging of
modules, and to improve gender imbalance.

The cross mark show the muscles exceeding 0.3 in the
spatial components. A was categorized as module of YC-A,
EC-A and KOA-A in the early stance phase, and B in the
late stance phase. C was categorized in the early swing phase.
Furthermore, D was categorized in the late swing phase. Each
muscle was sorted in the order of activity from early stance
to late swing.

V. CONCLUSION

Our study found fewer muscle modules in both the elderly
and KOA groups due to the increase of muscle co-contraction.
By focusing on the module structure, our results showed that
the merging of modules A and B is characteristic in KOA. This
indicates that muscle synergy analysis may be useful in future
studies exploring other musculoskeletal diseases characterized
by focusing on the abnormalities of components in muscle
activity. As such, describing the changes in multiple muscle
control associated with musculoskeletal degeneration can serve
as a fundamental biomarker in joint disease.
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