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要旨 
 

	 聴覚リズム刺激（RAS）は臨床場面で下腿切断者の歩行練習として用いられる．本研究の目的は

RASによる下腿切断者の歩行変化について運動学的，運動力学的観点から明らかにすることとした．

対象は片側下腿切断者 13名と健常者 15名（対照群），計測は自由歩行と RASとし，RASで用いたペ

ーシング音のテンポは各対象者の自由歩行のケーデンスとした．ペーシング音と歩行が同調した定常

歩行の結果から下腿切断者，健常者ともに RASで歩行速度が増加し，その要因はストライドの増加

であることがわかった．下腿切断者を対象とした三次元動作解析の結果から，RASによる歩幅の増加

は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きく，歩幅の対称性は低下することがわかった．腕の振りは RAS

により患側で大きく速くなった．この腕の振りの変化により，義足足部の機能，力源の一部を補った

ことが示唆された．本研究の結果は，臨床場面での観察による歩行分析の一助となると考える． 

 

キーワード：下腿切断者，聴覚リズム刺激，歩行速度，歩幅，歩行分析 
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Abstract 
 

Rhythmic auditory stimulation （RAS） is frequently used for gait training of transtibial amputees in clinical 

situation.  The purpose of this study was to investigate the gait change caused by the RAS by kinematic and 

kinetic analysis.  Thirteen transtibial amputees and fifteen healthy controls participated in this study.  They 

were told to walk at self-selected speed and with the RAS.  The cadence of the RAS was set to the cadence of 

each subject’s self selected walking.  Results from steady state walking test that is match cadence to prescribed 

metronome beat to gait showed that velocity and stride length were increased when subjects in both groups 

walked with the RAS.	 The gait of transtibial amputees was measured by 3D motion capture system. As the 

step length of prosthetic side was more increased than that of non-prosthetic side, the symmetry of step length 

was decreased	 with the RAS.  The range and the speed of the arm swing of prosthetic side were increased 

with the RAS.  It means that the transtibial amputees compensated insufficient power of prosthetic foot by 

increasing the range and the speed of the arm swing.  Data obtained in this study will help the understanding of 

observational evaluation of the RAS in clinical situation.    
 
Key words: transtibial amputees, rhythmic auditory stimulation, walking speed, step length, gait analysis 
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第 1章	 序論 
 

 

 

1-1. 本研究の背景 

	 下腿切断者は切断により失った身体機能を下腿義足で補うことで歩行する．その歩行は膝離断者，

大腿切断者，股離断者などの，より高位での切断と比べると運動レベルは高い．切断原因が外傷性や

先天性の下肢形成不全であれば，患側の膝関節，股関節の機能や筋力はほぼ完全に残存しており，健

側下肢や心肺機能は切断による影響を受けない．そのため，日常生活に制限のない歩行の獲得ができ，

なおかつ，レクリエーションから競技の範囲でスポーツを行う者も多い． 

	 下腿切断者の歩行は，残存機能と，残存機能に適した下腿義足の適合により決まる．適合はソケッ

ト・義足構成部品・アライメントがあり，義肢装具士の観察による歩行分析と，下腿切断者自身の主

観的評価を相互に検討することで決定する．特に義足足部は健常の足関節機能と足部機能を補う役割

があることから歩行に及ぼす影響は大きい．本邦における義足足部の選択肢は障害者総合支援法の補

装具費の支給基準（平成 28年度，改訂版）に 101種類定められている．義足足部は構造により SACH 

(Solid ankle cushion heel)足部・単軸足部・多軸足部・サイム用足部の４種類に分類されている．これ

らの４種類には，エネルギー蓄積足部とよばれる機能を有する義足足部が含まれる．エネルギー蓄積

足部は立脚中期（Mid stance以下MSt）から立脚終期（Terminal stance以下 TSt）にかけて義足前足部

に吸収したエネルギーの一部を歩行時の推進力として利用する特性があり，高活動者に使うことが多

い．義足足部の選択は対象者の残存機能や生活様式に適した機能を考慮することが重要である 1,2)．す

なわち，高機能な義足足部が下腿切断者に必ずしも良い歩行をもたらすということではない．義足足

部は下腿切断者の歩行に非常に重要な役割を持つ．しかし，全ての義足足部の力源は歩行に対して受

動的に機能する．また，歩行時の足関節による底背屈可動範囲も健常の足関節と比べて小さい．その

ため，患側では歩行に対する義足足部の機能および力源が健常の足部機能，足関節機能と比較して不

足していることは明らかである 3,4)．  

	 下腿切断者の歩行の特徴は，義足足部の機能，力源の不足を患側の残存機能や健側下肢などで補う

ことで起こる，左右肢の非対称な運動である．例えば，歩行観察により確認できる特徴は，健側に比

べて患側の立脚期が短く，遊脚期が長い 5)．また，患側歩幅（患側が一歩踏み出し，前にある歩幅）

が健側歩幅（健側が一歩踏み出し，前にある歩幅）に比べて長い 6-8)．これら非対称な身体運動は歩

行速度の低下 9），歩行時のエネルギー消費量の増加 10)の要因となることが報告されている．また，患

側の歩行に対する機能，力源の不足を健側下肢で補うことで，健側の膝関節，股関節への負荷が増加

し，関節炎発症リスクが増加するという報告がある 11-16)．Sellesら 17)は「下腿切断者の歩行のゴール

は正常歩行の歩容に近づけること，もしくは健側と患側の対称性の高い運動を得ることである」と述

べている．下腿切断者の歩行は非生理的なものであり，左右肢の対称性が高い歩行を目指すことに関
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して議論の余地はあると考える．それであっても対称性の高い歩行を得ることは，非対称な運動がも

たらす問題点の改善となる可能性があることから，書籍 18-20)や研究開発における下腿切断者の歩行の

目標は対称性の高い歩行である．臨床場面においても，下腿切断者自身から歩行時の非対称な運動を

改善し，正常歩行の歩容に近づきたいとの要望を受けることが多い．その理由は「歩く姿（見た目）

の改善」と「疲れにくい歩行」を得ることである．すなわち，下腿切断者の歩行を左右肢の対称性が

高い歩行に限りなく近づけることは，下腿切断者自身の主観からも望まれている． 

	 下腿切断者の歩行改善を歩行練習から試みる研究もある．Dingwellら 21)はトレッドミルと床反力計

を用い，健側と患側の立脚期割合と，TStの床反力鉛直成分の対称性をリアルタイムに伝える歩行練

習を行った．その結果，上記項目の対称性が改善したと報告している．Yangら 22)はインソールタイ

プの感圧センサーを用い，健側と患側の立脚期割合の対称性の低下をビープ音でリアルタイムに伝え

る歩行練習を３週間行った．その結果，立脚期割合の対称性が改善したと報告している．以上の歩行

練習は下腿切断者自身で対称性の高い歩行を学習する手法であり，対称性の改善について報告されて

いる．しかし，歩行練習には計測機器が必要であることから限られた施設でのみ実施可能である． 

	 臨床場面ではメトロノーム・手拍子・音楽などのリズムに合わせて歩行する練習が行われる．この

歩行練習は聴覚リズム刺激（Rhythmic Auditory Stimulation以下 RAS）とよばれる．RASはリハビリ

テーションのための神経学的音楽療法（Neurologic Music Therapy）のなかの感覚運動領域における手

法である．メトロノーム・手拍子・音楽などの「外的なリズム」を RASにおいて「ペーシング音」

とよぶ．RASはペーシング音のリズムに歩行時の運動周期を引き込む（同調させる）ことで，歩行パ

ターンの改善を促すことを目的として，歩行障害を認める患者に対して用いられる 23,24)．また，ペー

シング音のリズムへの運動の引き込みを「同調効果」ともいう．下腿切断者に対する RASは歩行の

再獲得を目指す歩行練習時や，下腿義足適合後の非対称な歩行パターンの改善を目的に行われる．歩

行練習に必要な計測機器はなく，簡単に行うことができる．また，歩行観察により歩行変化が即時的

に確認でき，歩行の対称性が改善したと評価される傾向がある．下腿切断者自身からは「歩きやすい」

と評価されることが多い．すなわち，RASは臨床場面で活用できる歩行練習であると考える．しかし，

下腿切断者の歩行練習に頻繁に用いられている手法にもかかわらず，RASが下腿切断者の歩行に及ぼ

す影響については客観的データから明らかとなっていない． 

	 義足足部の機能・力源の不足が歩行にもたらす問題点は，日常生活の活動量が多い高活動者ほど影

響が大きいと考える．そのため，下腿切断者の非対称な歩行パターンを改善させることは現状の課題

である．歩行に対する義足足部の機能，力源に限界のある現状において，下腿切断者自身に対称性の

高い歩行を学習させる歩行練習は，歩行改善に有効な手段として考えられる．特に RASは臨床場面

で簡単に行うことができる利点がある．しかし，RASが下腿切断者の歩行に及ぼす影響について客観

的データから十分な検討がなされておらず，歩行練習として用いる根拠は明確でない．そのため，RAS

を下腿切断者の歩行練習として有効に用いるための基礎を構築する必要があると考える． 
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1-2. 本研究の領域における過去の研究 

	 RASはペーシング音に合わせて歩くことを練習課題とする．ペーシング音は「リズム」と「テンポ」

から構成される．リズムは時間経過の“刻み”であり，リズムを作るのは一定時間ごとに刻まれると

ころの“拍”という単位である．拍の速度がテンポ（tempo）である．一般にテンポは１分間に刻ま

れる拍の数として beats per minute（bpm）として表示される 25)．例えば 1分間に刻まれる拍が 120回

であれば 120bpmとなり，歩行で用いるケーデンス（steps/min）と同じ用途で用いられる． 

	 Wittwerら 26)は高齢者を対象に RASが歩行に及ぼす影響について検証し，自由歩行に比べて RAS

でストライドが大きくなると報告した．パーキンソン患者を対象とした研究では，自由歩行に比べて

RASでケーデンス，ストライド，歩幅，歩行速度が増加したと報告されている 27-30)．脳卒中片麻痺患

者を対象とした研究では，自由歩行に比べて RASでストライドと歩行速度が増加したと報告されて

いる．また，両側の歩幅が増加し，その対称性も改善したと報告されている 31-33)．Kwak34)は脳性麻痺

患者を対象に RASが歩行に及ぼす影響について検証し，RASにより歩行バランスが向上することで

歩行速度とストライドが増加すると報告した．以上の研究から RASは高齢者，パーキンソン患者，

脳卒中片麻痺患者，脳性麻痺患者のストライド，歩幅，歩行速度を増加させることがわかった．しか

し，歩行を変化させた身体運動について詳しく論じた研究はない． 

	 RASが下肢切断者の歩行に及ぼす影響について論じた研究は，筆者の調べた限り Rowaら 35)の研究

のみである．Rowaらは下腿切断者を対象に brisk歩行と RASの比較を行っている．brisk歩行とは意

図的に「きびきびと歩く」「元気よく歩く」を意味する歩行であり，歩行速度は自由歩行に比べて brisk

歩行で速い．すなわち，brisk歩行と自由歩行は異なる歩行である．ペーシング音は自由歩行のケーデ

ンスの値にテンポを設定した音楽（Instrumental / 器楽曲）を用いている．そのため，brisk歩行に比べ

て RASの歩行速度が遅く，エネルギー消費量は brisk歩行に比べて RASで減少したと述べている．

また，歩幅や立脚期割合の対称性は改善しない結果となり，これについてはペーシング音に音楽を用

いたことで，ペーシング音の情報が対象者に適切に伝わらなかったと述べている．下腿切断者を対象

にした RASの研究において，自由歩行と RASを比較した研究はなく，その歩行が RASによりどの

ように変化したのかについて客観的データが示されていない．そのため，RASを下腿切断者の歩行練

習として用いる根拠は明確でない． 

 

 

1-3. 本研究の目的 

	 本研究の目的は，下腿切断者に対する RASについて，歩行観察により評価している歩行変化につ

いて客観的データから明らかにすることである．そして，RASによる歩行変化はどのような身体運動

によるものかについて，運動学的および運動力学的観点から検討することとした． 
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1-4. 本研究の課題 

	 RASが下腿切断者の歩行に及ぼす影響について自由歩行と RASを比較した研究はない．また，RAS

の研究において歩行変化を三次元動作解析にて運動学的，運動力学的観点から検討した研究は筆者の

調べた限り見当たらない．そのため，臨床場面で観察により評価している歩行変化についての分析項

目の選択，さらには，身体運動の着眼点を見極めることが難しい．RASの目的は，ペーシング音のリ

ズムに歩行パターンを同調させることで歩行改善を促すことである．RASが下腿切断者の歩行に及ぼ

す影響について検討するには，ペーシング音のリズムに歩行が同調した時期の計測が必要であり，な

おかつ，その状態の定常歩行が計測出来る課題が必要であると考えた．そして明らかとなった歩行変

化の要因となる身体運動を着眼点として，三次元動作解析による歩行分析を行うことが望ましいと考

えた．本研究では以下の課題を設定した．  

 

	 第１の課題は，ペーシング音のリズムに歩行が同調した定常歩行の計測を目的とした．分析項目は

パーキンソン患者，脳卒中片麻痺患者，脳性麻痺患者を対象とした先行研究，および，RASを下腿切

断者に実施した臨床経験から決定した．歩行速度，エネルギー能率，単脚支持期と両脚支持期の割合

とその対称性について，下腿切断者の自由歩行と RASの比較を行う．また，健常者を対照群として

同様の計測を行う． 

	 第２の課題は，下腿切断者を対象に，第１の課題から明らかとなった歩行変化について，その要因

となる身体運動を分析の着眼点とした．歩行分析は三次元動作解析装置を用いて運動学的および運動

力学的観点から検討する． 

	 本研究の一連の結果から，RASが下腿切断者の歩行に及ぼす影響について明らかにし，臨床場面で

用いる RASの基礎研究とする． 

 

 

1-5．本研究の仮説 

	 これまでの調査結果から，パーキンソン患者，脳卒中片麻痺患者，脳性麻痺患者と同様に，RAS

により下腿切断者の歩行速度が増加すると考えた．また，ペーシング音のリズムと歩行の同調効果に

より単脚支持期と両脚支持期の割合が変化し，その対称性が改善すると考えた．そして，歩行速度や

時間因子の変化により，歩行時のエネルギー能率が改善すると考えた． 

	 義足足部の機能，力源は健常の足関節，足部に比較して不足しており，歩行変化に対して能動的に

機能することができない．そのため，RASによる歩行変化の影響により，歩行に対する義足足部の機

能，力源の不足の割合が増加することが考えられる．その結果，患側の残存機能と健側下肢による代

償運動が変化すると考えた． 
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1-6.	 本研究の構成 

	 本論文は以下の構成により成り立っている． 

第１章	 序論 

	 本研究の背景，先行研究，目的，課題，仮説を提示した．また，倫理的配慮について記した． 

 

第２章	 聴覚リズム刺激が歩行速度，エネルギー能率と時間因子に及ぼす影響 

	 ペーシング音のリズムに歩行が同調した定常歩行の計測が行える課題を設定し，歩行速度，エネル

ギー能率，単脚支持期と両脚支持期の割合とその対称性について自由歩行と RASの比較を行う．本

章では健常者を対照群とした．下腿切断者および健常者の RASによる歩行変化について検討する．  

 

第３章	 聴覚リズム刺激が下腿切断者の歩行に及ぼす影響についての運動学的，運動力学的検証	  

	 三次元動作解析装置による歩行分析を行う．分析項目は第２章の結果に基づき，RASによる下腿切

断者の歩行変化を着眼点とした．自由歩行と RASの比較から歩行変化の要因となる身体運動につい

て運動学的，運動力学的観点から検討する． 

 

第４章	 総括 

	 本研究で得られた結果をまとめた上で，今後の展望を述べる． 

 

 

1-7.	 本研究における倫理的配慮 

	 本研究に参加した全ての対象者には，研究の目的や方法を事前に口頭，および紙面で説明した．そ

して，研究内容の理解と研究への協力に同意が得られた場合に同意書を締結した．なお，本研究は国

際医療福祉大学倫理委員会の承認（承認番号：14-Ig-12）を得て行った．  
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第２章	 聴覚リズム刺激が歩行速度，エネルギー能率と時間因子に及ぼす影響 
 

 

 

2-1．本章の背景 

	 本章では，ペーシング音のリズムに歩行が同調した定常歩行の計測が行える課題を設定し，下腿切

断者の自由歩行と RASの比較を行った．計測は「3分間歩行」と「50m歩行」の 2つの課題を行った．

また，健常者を対照群として同様の計測を行った．3分間歩行では心拍計を用いた計測，50m歩行で

はフットスイッチを用いた計測を行った．心拍計を用いた計測時に，計測機器の装着による身体拘束

が心拍数に及ぼす影響を最小限にすることを考慮し，心拍計とフットスイッチを用いた計測を分けて

行った． 

	 RASはペーシング音のリズムに合わせて歩くことを練習課題とする．そのため，ペーシング音のテ

ンポ設定と，そのテンポ情報を明確に対象者に伝えることが重要である．畑山ら 36)は健常者を対象に

ペーシング音の違いがリズムと歩行の同調効果に及ぼす影響について検証した．ドラムとベースのリ

ズムパートの音源を強調した音楽とメトロノームのクリック音を比較した結果，メトロノームのクリ

ック音がテンポ情報を最も明確に示すことができることを明らかにした．また，ペーシング音は強拍

と弱拍が交互に現れる「2拍子」もしくは 4拍ごとに強拍が現れる「4拍子」を用いると良いとして

おり，その理由は小節のなかの拍子（アクセント）の位置が聞き手にテンポ情報を認知させると述べ

ている 24,37)．Roerdinkら 37)はペーシング音のテンポと歩行の同調について検証した．7種類の異なる

テンポを比較した結果，歩行が最も同調しやすいペーシング音のテンポは自由歩行のケーデンスの値

であることを明らかにした．また，歩行開始から同調までの歩数は 4歩と報告している．これまでの

研究から RASに効果的なペーシング音とは ①メトロノームのクリック音を用い，②テンポは自由歩

行のケーデンスの値に設定し，③2拍子または 4拍子を用いると良いことがわかった． 

	 「3分間歩行」は歩行速度と心拍数の計測を目的に行い，エネルギー能率の算出には Physiological cost 

index（以下 PCI）を用いた．PCIは 1979年にMacGregorによって考案されたエネルギー能率の指標

である 38)．活動中の酸素摂取量と心拍数との間に直線的な相関が認められることを利用して，一定時

間歩行した際のエネルギー能率を心拍数を用いて間接的に測定する指標である．呼気ガス分析装置の

ような機材を必要とせず，比較的簡便に計測を行うことができることも特徴である．そのため，下肢

切断者 39-43)，脳性麻痺患者 44)，脳卒中片麻痺患者 45-48)のように歩行障害を認める対象者のエネルギー

能率の評価として臨床場面，研究で用いられている．「50m歩行」は Initial contact（以下 IC）と Foot off

（以下 FO）の計測を目的に行い，計測データから単脚支持期と両脚支持期の割合と，その対称性の

算出を行った．対称性の算出には Symmetry index（以下 SI）を用いた． 
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2-2．本章の目的 

	 本章の目的は，ペーシング音のリズムに歩行が同調した定常歩行の計測が行える課題から，下腿切

断者の自由歩行と RASを比較し，その歩行の変化について検討することである．分析項目は歩行速

度，歩行速度変化率，エネルギー能率，単脚支持期と両脚支持期の割合と，その対称性である．対照

群として健常者を対象に同様の計測を行った． 

 

 

2-3．計測方法 

2-3-1．対象者 

	 対象は下腿切断者 13名である（表 2-1）．対照群として左右肢の対称性に問題のない若年健常者 15

名の計測を行った．下腿切断者の選定基準は ①片側下腿切断者，②Medicare Functional Classification 

Level：K3, K4の対象者，すなわち，日常生活の移動に杖などの歩行補助具を必要とせず，様々なケ

ーデンスで歩行可能で，階段や不整地などの歩行路の環境に対して制限を受けることがない，③現在

の下腿義足を６ヶ月以上使用している，の①〜③の条件を満たす者とした．除外基準は ⑴ 断端に創

傷や疼痛がある，⑵ 健側下肢に疼痛や関節可動域制限がある，⑶ その他，歩行障害の原因となる疾

患を持つ，の⑴〜⑶の条件の内，１つでも当てはまる者は除外した．下腿切断者の内訳について表 2-2，

詳細について表 2-3に示す．健常者の選定にあたり除外基準として，⑴ 過去６ヶ月以内に下肢に整

形外科的既往暦のある者，⑵ 下肢関節疾患および神経学的疾患を有し，歩行が障害されている者と

した． 

 

表 2-1：対象者 

 下腿切断者 健常者 p値 

人数（名） 13（男性 9：女性 4） 15（男性 12：女性 3）  

年齢（歳） 42.7±9.1 28.3±6.5 p<0.01 

身長（cm） 169.5±11.1 171.9±8.9 n.s 

体重（kg） 63.8±16.5 60.7±8.5 n.s 

 

表 2-2：下腿切断者の内訳 

切断原因 外傷：10名 骨肉腫：2名 末梢血管障害：1名 

患側 右：8名 左：5名  

健側下肢長に対する断端長の割合 30.0±7.9% 中断端：11名 短断端：2名 

義足歴 20.7±15.6年	 （min2年〜max65年） 

義足足部 SACH：1名	 	 エネルギー蓄積型：12名 
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表 2-3：下腿切断者の詳細 

 性別 年齢 

（歳） 

身長 

（cm） 

体重 

（kg） 

切断原因 患側 断端長（％） 義足歴 

（年） 

義足足部 

1 男 31 182 56 骨肉腫 左 短断端 （22） 2 
トレイルブレイザー

（OWW） 

2 男 35 179 67 外傷 左 短断端 （15） 12 
Vari-Flex 

（ossur） 

3 男 33 161 67 外傷 右 中断端 （36） 24 
J-Foot 

（Lapoc） 

4 男 33 178 70 外傷 左 中断端 （28） 11 
Renegade 

（Nabtesco） 

5 男 38 181 80 外傷 右 中断端 （23） 2 
Pathfinder 

（OWW） 

6 男 42 178 54 外傷 右 中断端 （26） 20 
トライアス 

（ottobock） 

7 女 43 147 43 外傷 右 中断端 （31） 17 
インパルス 

（OWW） 

8 男 45 178 103 外傷 左 中断端 （27） 19 
Pathfinder 

（OWW） 

9 女 46 159 52 骨肉腫 右 中断端 （36） 22 
C-Walk 

（ottobock） 

10 女 47 164 53 外傷 右 中断端 （42） 42 
シアトルライト 

（mind） 

11 女 48 157 46 抹消神経障害 右 中断端 （34） 34 
トライアス 

（ottobock） 

12 男 49 167 79 外傷 右 中断端 （34） 22 
Vari-Flex 

（ossur） 

13 男 65 172 59 外傷 左 中断端 （41） 65 
トレイルブレイザー

（OWW） 
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2-3-2.	 計測課題 

	 3分間歩行では歩行速度，歩行速度変化率，エネルギー能率の算出を行った．50m歩行では単脚支

持期と両脚支持期の割合と，その対称性の算出を行った．両方の計測課題ともに歩行条件は自由歩行

と RASの２条件とした． 

	 本研究における自由歩行は本人の至適速度での歩行とした．RASはペーシング音を聴きながらの歩

行とした．ペーシング音の音源はメトロノーム，電子メトロノーム（コンピューターの音源を含む），

MIDI（Musical Instrument Digital Interface）で加工した音楽などが用いられている．これらは歩行練習

や研究課題により選択されている．本研究では，対象者が計測時にペーシング音を一定の音量で聴く

ことが出来る計測環境を考慮した．そのため，メトロノームは対象者が装着可能，または，ヘッドフ

ォンで聴き続けることが出来る電子メトロノームを用いた．電子メトロノームの音源は他の計測機器

と同期出来る利点もある．ペーシング音のテンポは各対象者の自由歩行のケーデンスの値で 4拍子に

設定した．自由歩行の計測時には「いつも通り歩いて下さい」と口頭で指示した．RASの計測時には

「メトロノームのリズムをよく聴き，リズムに合わせて歩いて下さい」と口頭で指示した．歩行条件

の計測順序は RASに対する慣れが自由歩行へ及ぼす影響を最小限にすることを考慮し，全ての計測

課題で自由歩行の計測を先に行った．計測時には Tシャツに短パンと動きやすい服装に着替えた．下

腿切断者の計測では普段の歩行を計測することを目的に，本人が日常で使用している下腿義足に，本

人の使用頻度の高い運動靴を履いた状態で計測を行った．健常者の計測では本人の使用頻度の高い運

動靴を履いた状態で計測を行った． 

	 本研究で用いる RASのペーシング音のテンポは，各対象者の自由歩行のケーデンスの値である．

この値の計測を 3分間歩行（自由歩行）の計測実施時に行った．計測課題と歩行条件の計測順序は以

下の通りとした（図 2-1）．① 3分間歩行（自由歩行）×1試行，② 3分間歩行（RAS）×1試行，③ 

50m歩行（自由歩行）×3試行，④ 50m歩行（RAS）×3試行． 
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計測手順 
PCIの計測に必要な計測機器の装着，設定 

10分以上の安静座位で心拍数を安静時心拍数に整える 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2-1：3分間歩行と 50m歩行の計測手順 

 

 

2-3-3．3分間歩行の計測方法 

	 PCIのオリジナルの運動課題は 1周 20mの 8字コースを 10周歩くことである．PCIは対象者の属

性や計測空間などで用いられる方法が異なるのも特徴である．例えば，円形や楕円などの歩行路やト

レッドミルを用いることもある．変法として 3〜8分間の運動課題を設定する方法もある．葛西ら 49）

は健常成人を対象に PCIでの心拍数抽出方法について検証を行い，3分間の歩行時間で PCIの結果の

精度が十分満たされると報告した．先行研究から PCIの計測条件は ①計測の 2時間前からの食事，

喫煙の禁止，②試行間で十分な休息をとり，心拍数を安静時に戻すこと，③歩行時の心拍数が定常状

態になること，④歩行の継続が可能な歩行路が必要であることが各研究者の見解である．  

	 本研究における歩行課題は 44m間隔に目印となるポールを設置した 1周 100mの歩行路を 3分間歩

行する．心拍計は Polar社製の H6 Heart rateを用いた．歩行距離の測定にはローラー距離計測を用い

た．計測順序は自由歩行の計測を１試行行い，その後に RASの計測を１試行行った．各対象者には

計測実施 2時間前からの食事，喫煙を禁止した．Segalら 50)は健常者と下腿切断者の方向転換動作に

ついて，方向転換時に健側が内側にある歩行（以下：健側周り）および健常者の方向転換に比べて，

① 1.	 3分間歩行（自由歩行）× 1試行 

2.	 自由歩行のケーデンスの値の計測 
同時に計測を行う 

②	 3分間歩行（RAS）× 1試行 

③	 50m歩行（自由歩行）× 3試行 

④	 50m歩行（RAS）× 3試行 

10分以上の安静座位で心拍数を安静時心拍数に整える 

フットスイッチの装着，計測機器の設定 
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患側が内側にある歩行（以下：患側周り）で歩行速度が減少すると述べている．そのため，下腿切断

者は健側周りに歩き，健常者は全ての対象者で反時計回りに歩いた． 

	 始めに，心拍計を胸部にベルトで固定し，ソフトウェアー（Polar Beat）との同期を確認した（図

2-2）．心拍計の計測は歩行開始 2分前から開始し，歩行終了後 20秒まで継続した．計測データは Polar 

Beatに Bluetooth通信で転送され記録される．心拍計の設定後に歩行路に用意した椅子に開眼でリラ

ックスした安静座位を 10分間保ち，心拍数が安静状態になったことを確認した．「静かに立って，い

つも通り歩いて下さい」という口頭指示を合図に歩行を開始した．計測終了の 5秒前から口頭にてカ

ウントダウンを行い，3分間で歩行終了とした．歩行終了後は歩行が終了した場所に静止立位を 20

秒間保ち自由歩行の計測終了とした．自由歩行の計測終了後は椅子に戻り，10分以上の安静座位にて

安静時心拍数に戻ったことを確認した後，RASの計測に進んだ．ペーシング音には小型でクリップに

て固定できる電子メトロノーム（クリップ式ヤマハ電子メトロノームME55）を用い，計測時に対象

者のシャツに固定した．ペーシング音は計測開始 10秒前から開始し，計測終了後まで鳴らし続けた．

RASの説明は，休息時にペーシング音を対象者に聞かせながら，「メトロノームのリズムをよく聴き，

リズムに合わせて歩いて下さい」と口頭で指示した．以後の RASの計測手順は自由歩行と同じであ

る． 

 

図 2-2：3分間歩行の計測機器 

 

  



 12 

2-3-4．自由歩行のケーデンスの算出方法 

	 本研究で用いるペーシング音のテンポは各対象者の自由歩行のケーデンスの値である．自由歩行の

ケーデンスの計測は 3分間歩行（自由歩行）の計測実施時に行った．定常歩行のケーデンスを計測す

ることを目的に，歩行開始および方向転換後の 20歩を除く，歩行路の直線を歩行している 20歩に要

した時間をストップウォッチで計測した．3分間歩行（自由歩行）の実施時間内に 6回のケーデンス

を計測し，その平均値を各対象者の自由歩行のケーデンスの値とした． 

 

 

2-3-5．50m歩行の計測方法 

	 歩行課題は直線 50mの歩行路を歩行する．計測機器はフットスイッチ（DKH：荷重スイッチシス

テム：感圧センサーDKH：PH461φ5mm）を用いた．電子メトロノームには i padを用いた．電子メ

トロノームのクリック音は Audio Interface（Roland : Duo Capture MK2）を介して AD変換器

（Measurement computing : USB-1608FS Series :サンプリング周波数 500Hz）でフットスイッチと同期さ

せた（図 2-3）．フットスイッチの貼付位置は，健常者および下腿切断者の健側は第 1中足骨頭と踵部

とした．患側は義足足部の足底で健側と対称的になる位置とした（図 2-4）．フットスイッチをテープ

で足底に固定した状態で靴下と本人の運動靴を履いた．フットスイッチのアンプ（DKH：4ch FSアン

プ）は対象者の腰にベルトで固定した．RAS計測時にはオーバーヘッドタイプのヘッドフォンを装着

し，計測時にペーシング音を聴くようにした（図 2-3）． 

	 対象者はフットスイッチ，アンプ，ヘッドフォンの計測機器を装着し，ケーブル類などによって身

体を極力拘束しないように設定した状態で，直線 50mの歩行路を歩いた．検査者は解析用 PC，i pad，

Audio Interface，AD変換器を搭載した台車を押しながら対象者後方について歩行した．計測順序は自

由歩行の計測を 3試行行い，その後 RASの計測を 3試行行った．自由歩行の計測では安静立位の状

態から「いつも通り歩いて下さい」という口頭指示で歩き始めた．RASでは安静立位の状態で待機し，

先にペーシング音を開始した．「メトロノームのリズムをよく聴き，リズムに合わせて自分のタイミ

ングで歩き始めて下さい」と口頭指示し，歩行開始は対象者のタイミングで行った． 
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図 2-3：3分間歩行で用いた計測機器 

 

 

図 2-4：フットスイッチの貼付位置 
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2-3-6．データ処理方法 

	 3分間歩行の計測データから PCIに必要なパラメーターの算出を行った．PCIの算出は歩行時心拍

数（Walking heart rate）から安静時心拍数（Resting heart rate）を減じた値を歩行速度（Walking speed）

で除することで求める（式 ①）．なお PCIの値が小さいとエネルギー能率が良いとされる．本研究に

おける安静時心拍数は歩行開始直前までの 1分間の平均心拍数とし，歩行時心拍数は歩行終了直後か

ら 10秒間の平均心拍数とした（図 2-5）．歩行速度は 3分間の歩行距離から求めた．以上の計測デー

タから各対象者の PCIを算出した．歩行速度変化率は自由歩行とRASの歩行速度の結果から求めた． 

𝑃𝐶𝐼  （𝑏𝑒𝑎𝑡𝑠/𝑚） = （!"#$%&'  !"#$%  !"#$）!（!"#$%&'  !"#$%  !"#$）
!"#$%&'  !"##$

    ・・・・・・・① 

 

図 2-5：PCIの算出方法 

 

	 50m歩行のフットスイッチで得られたデータはカットオフ周波数 18Hzの Low path filterをかけた．

踵部のフットスイッチが ONになる瞬間を ICとし，第１中足骨底のフットスイッチが OFFになる瞬

間を FOとした．計測データから単脚支持期と両脚支持期の時間を算出し，1歩行周期における割合

にて規格化した．対象者の定常歩行の算出を行うことを目的に，計測データの算出範囲は歩行開始 10

歩目から 40歩目（左右それぞれ 15歩）の値とし，その平均値を分析に用いた． 

	 健常者のデータは左下肢を観察肢とした．左側 ICから右側 FOを左側荷重応答期（Loading response

以下 左側 LR）とし，これが 1回目の両脚支持期である．右側 FOから右側 ICを左側単脚支持期（Single 
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stance以下 左側 SS）．右側 ICから左側 FOを左側前遊脚期（Pre-swing以下 左側 PSw）とし，これが

2回目の両脚支持期である．左側 FOから左側 ICを左側遊脚期（Swing phase以下 左側 SW）とした．

また，左側 SWは右側単脚支持期（以下 右側 SS）となり，本研究では左側 SWを右側 SSとして示

す（図 2-6）．	  

	 下腿切断者のデータは患側を観察肢とした．患側 ICから健側FOを患側荷重応答期（以下 患側LR）

とし，これが 1回目の両脚支持期である．健側 FOから健側 ICを患側単脚支持期（以下 患側 SS）．

健側 ICから患側 FOを患側前遊脚期（以下 患側 PSw）とし，これが 2回目の両脚支持期である．患

側 FOから患側 ICを患側遊脚期（以下 患側 SW）とした．また，患側 SWは健側単脚支持期（以下 健

側 SS）となり，本研究では患側 SWを健側 SSとして示す（図 2-6）． 

	 単脚支持期および両脚支持期の対称性の算出は Robinsonの SIを用いた．SIの値が小さくなるほど

対称性が高いことを示している．すなわち，SIの値が 0であれば完全な対称である．下腿切断者では

SIが負の値では健側に比べて患側の値が大きいことを示している 51,52)．SIの式を下記に示す．xintact

は健側の値，xprostheticは患側の値を示している（式 ②）．健常者では xintactは左側の値，xprostheic

は右側の値とした． 

図 2-6：フットスイッチデータを用いた時間因子の算出方法 

 

𝑆𝐼   % = （!"#$%&$!!"#$%&!!"#$）
!.!×（!"#$%&$!!"#$%&!!"#$）

×100・・・・・・・・・・・・② 
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2-3-7．統計処理 

	 3分間歩行の結果から，健常者と下腿切断者の対象者ごとに PCIおよび歩行速度を自由歩行と RAS

で比較した．有意差検定には対応のある t検定を行った．歩行速度変化率について健常者と下腿切断

者を比較した．有意差検定には対応のない t検定を行った． 

	 50m歩行の結果から，単脚支持期と両脚支持期のそれぞれの割合について，健常者では左右肢の比

較と，自由歩行と RASを比較した．下腿切断者では健側と患側の比較と，自由歩行と RASを比較し

た．有意差検定には 2元配置分散分析（対応あり，対応あり）を用いた．2元配置分散分析の結果，

交互作用が認められない場合には主効果を検討した．交互作用がみられた場合は，単純主効果検定と

して，健常者では左右肢，下腿切断者では健側と患側に分けて自由歩行と RASに有意な差が生じる

かと，自由歩行と RASに分けて健常者では左右肢，下腿切断者では健側と患側に有意な差が生じる

かを対応のある t検定を用いて分析した．単脚支持期と両脚支持期のそれぞれの SIについて自由歩行

と RASを比較した．有意差検定には対応のある t検定を行った．統計処理には IBM SPSS Statistics 22

を用い，すべての分析で有意水準は 5%とした． 

 

 

2-4．結果 

2-4-1．Physiological cost indexの結果 

	 表 2-4に健常者と下腿切断者の PCIの結果を示す．健常者の自由歩行と RASの比較で，自由歩行

に比べて RASで PCIは有意に増加した（p=0.01）．すなわち，健常者は RASでエネルギー消費量が増

加した．下腿切断者の自由歩行と RASの比較で PCIに有意差がなかった． 

 

 

2-4-2．歩行速度の結果 

	 表 2-4に健常者と下腿切断者の歩行速度の結果を示す．健常者の自由歩行と RASの比較で，自由歩

行に比べて RASで歩行速度が有意に増加した（p＜0.01）．下腿切断者の自由歩行と RASの比較で，

自由歩行に比べて RASで歩行速度が有意に増加した（p＜0.01）．すなわち，RASにより健常者，下

腿切断者ともに歩行速度が増加した． 

	 表 2-5に健常者と下腿切断者の歩行速度変化率の結果を示す．健常者と下腿切断者の比較で，健常

者に比べて下腿切断者で歩行速度変化率は有意に少なかった（p=0.02）．すなわち，歩行速度の増加

の割合は健常者に比べて下腿切断者で小さかった． 
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表 2-4：PCIと歩行速度の結果 

  自由歩行 RAS p値 

健常者  PCI （beats/m） 0.15±0.05 0.20±0.06 0.01＊ 

 歩行速度 （m/min） 81.13±10.37 90.19±12.02 ＜0.01＊＊ 

下腿切断者 PCI （beats/m） 0.29±0.09 0.32±0.08 n.s 

 歩行速度 （m/min） 83.24±11.77 88.90±11.81 ＜0.01＊＊ 

mean±SD	 対応のある t検定	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01   

 

 

表 2-5：歩行速度変化率の結果 

	 健常者（n=15）	 下腿切断者（n=13）	 p値	 

歩行速度変化率（%）	 11.26 ± 5.75 5.80 ± 5.49 0.02＊ 

mean ± SD	 対応のない t検定	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01   

 

 

2-4-3．単脚支持期と両脚支持期の割合の結果 

	 表 2-6に健常者と下腿切断者の単脚支持期と両脚支持期の結果を示す．健常者の単脚支持期の結果

から，左右肢の割合と歩行条件の間に有意差がなかった．両脚支持期の結果から，左右肢の割合と歩

行条件の間に有意差がなかった． 

	 下腿切断者の単脚支持期の結果から，健側と患側の間で主効果があり，健側 SSに比べて患側 SS

で有意に小さい値となった（p<0.01）．また，歩行条件の間に有意差がなかった．両脚支持期の結果

から，歩行条件と患側 LRと患側 PSwの間で交互作用が認められた（p=0.03）．歩行条件に分けて患

側 LRと健側 PSwで比較すると，自由歩行，RASともに患側 LRに比べて患側 PSwで有意に小さか

った（自由歩行 p＜0.01，RAS p＜0.01）．下腿切断者は単脚支持期の割合は健側に比べて患側で小さ

く，両脚支持期の割合は健側 LRに比べて患側 PSwで小さかった． 

 

 

2-4-4．単脚支持期と両脚支持期の対称性の結果 

	 表 2-7に健常者と下腿切断者の単脚支持期と両脚支持期の SIの結果を示す．健常者では単脚支持期

および両脚支持期の SIに有意差がなかった． 

	 下腿切断者では単脚支持期の SIに有意差がなかった．両脚支持期の SIは自由歩行に比べて RAS

で有意に減少した（p=0.03）．すなわち，下腿切断者は RASにより両脚支持期の対称性が改善した． 
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表 2-6：単脚支持期と両脚支持期の結果 

 

mean±SD ２元配置分散分析（対応あり，対応あり） ＊p<0.05  ＊＊p<0.01注） 

†：p<0.01（v.s患側 LR）	 ‡：p<0.01（v.s患側 LR） 

観察肢は健常者は左側，	 下腿切断者は患側 

 

 

表 2-7：時間因子の対称性の結果 

対象者	 	 自由歩行	 RAS p値	 

健常者	 単脚支持期の割合の SI（%）	 3.4±2.2 3.9±2.7 n.s 

	 両脚支持期の割合の SI（%）	 8.2±7.5 9.9±7.4 n.s 

	 	    

下腿切断者	 単脚支持期の割合の SI（%）	 11.2±7.8 12.6±15.1 n.s 

	 両脚支持期の割合の SI（%）	 34.0±18.3 33.3±20.3 0.03＊ 

mean±SD	 対応のある t検定	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01  	 

 

 

   交互作用 主効果 主効果 

   左右×歩行条件 左右 歩行条件 

   （健側患側×歩行条件） （健側×患側）  

 自由歩行 RAS p値 p値 p値 

健常者	 単脚支持期の割合（%）    

左 SS 37.8±1.9 37.6±2.3 n.s n.s n.s 

右 SS 37.9±1.9 37.9±1.7 

      	  

健常者	 両脚支持期の割合（%） 

   

左 LR 12.2±1.9 12.3±1.9 n.s n.s n.s 

左 PSw 12.1±1.9 12.3±2.1 

 

下腿切断者	 単脚支持期の割合（%） 

   

健側 SS 39.4±6.2 39.4±5.6 n.s <0.01＊＊ n.s 

患側 SS 36.1±4.3 34.7±4.7 

	 	 	 	  

下腿切断者	 両脚支持期の割合（%） 

   

患側 LR 14.9±5.2 14.7±4.3 0.03＊   

患側 PSw 10.6±4.5† 11.2±4.8‡ 



 19 

2-5．考察 

 

2-5-1．聴覚リズム刺激がエネルギー能率と歩行速度に及ぼす影響について 

	 本章の結果から，健常者，下腿切断者ともに自由歩行に比べ RASで歩行速度が増加し，仮説を支

持する結果となった．また，歩行速度の増加の割合は健常者に比べて下腿切断者で小さいことがわか

った．本研究で用いたペーシング音のテンポは自由歩行のケーデンスの値である．そのことから，歩

行速度が増加した要因はストライドの増加であるといえる．また，RASで増加した歩行速度の割合が

健常者に比べて下腿切断者で小さいことから，ストライドの変化は健常者に比べて下腿切断者で小さ

いことがわかった． 

	 PCIの自由歩行と RASの比較から，健常者では自由歩行に比べて RASでエネルギー消費量が増加

することがわかった．下腿切断者ではエネルギー消費量が 8名の対象者で増加し，5名の対象者で変

化しない，もしくは減少した．RASが下腿切断者の PCIの結果に及ぼす影響は各対象者で異なり，仮

説を棄却する結果となった．PCIは一定時間歩行した際のエネルギー能率を心拍数と歩行速度を用い

て間接的に算出する指標である．健常者に比べて下腿切断者の歩行速度の増加割合が少ないことが，

下腿切断者の PCIの結果に影響を及ぼしたと考える． 

	 Thautら 23)は，ペーシング音のリズム情報が聴覚系に続いて運動系への入力となることをリズムに

よる引き込み（同調）現象と述べている．歩行のように周期的なリズムによる運動（内的リズム）を

外的なリズムと同調させることにより，歩行を安定させる生理学的な事象を生み出すことが RASの

目的である．RASにより歩行に必要な順序だった筋収縮の系列をリズミカルに生み出し，運動のタイ

ミングまたは歩行速度だけではなく，運動パターン全体を調整することになる．その結果として歩幅

も増加すると述べている．RASはパーキンソン病患者 27-30)，脳卒中片麻痺患者 31-33），脳性麻痺患者

34）の中枢神経疾患系による歩行障害に対して実施した報告を散見する．これら歩行障害を認める対象

者の歩行速度，ストライド，歩幅が増加することが述べられている．本研究の結果から，下腿切断に

よる歩行障害に対しても歩行速度が増加することがわかった．また，歩行速度の増加はケーデンスを

統制した研究設定からストライドの増加であるといえる． 

	 下腿切断者の歩幅は両側で非対称的であり，健側歩幅に比較して患側歩幅が長いことが特徴である

6-8)．健常者を対象とした研究では，歩幅は足関節底屈モーメントと床反力前方成分の最大値に正の相

関があることが報告されている 53-58)．すなわち，TStでの足関節まわりの筋活動の働きには身体を推

進させる役割とともに，一歩踏み出した前脚をより前方に配置する役割があり，歩幅の大きさの要因

となる．下腿切断者では義足足部の機能，力源が不足しており，歩行に対しても受動的に機能する 3,4)．

患側の TStでは健側をより前方に配置するために必要な患側の機能，力源が不足しており，これが下

腿切断者の歩幅の非対称性の要因と考えられる．また，RASによる歩行変化に，義足足部が能動的に

対応出来ないことがストライドに影響を及ぼし，歩行速度変化率が健常者に比べて下腿切断者で小さ

い結果となると考えられる．本章の計測方法では左右別の歩幅の計測ができない．今後は RASによ
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る歩幅の変化について，健側と患側の変化の特徴について明らかにする必要があると考える． 

 

 

2-5-2．聴覚リズム刺激が単脚支持期と両脚支持期の割合と対称性に及ぼす影響について 

	 健常者の単脚支持期，両脚支持期の割合ともに左右肢の対称性が高く，RASによる割合の変化がな

いことがわかった．すなわち，健常者では RASにより単脚支持期，両脚支持期の割合を変化させる

ことなく，ストライドが増加する． 

	 下腿切断者では患側 SSに比べて健側 SSの割合が大きく，先行研究で述べられている下腿切断者の

歩行の特徴と同様の結果が得られた 5)．両脚支持期では患側 LRに比べて患側 PSwの割合が少ないこ

とがわかった．RASによる両脚支持期の変化は，患側 LRに比べて患側 PSwの割合の増加が大きい

傾向があり，両脚支持期の対称性が自由歩行に比べて RASで改善した．この結果，時間因子の対称

性は単脚支持期については仮説を棄却する結果となり，両脚支持期では仮説を支持する結果となった．

RASにより両側支持期の対称性が改善する要因は，患側 FOが遅くなることと，健側 ICが早期に行

われることが考えられる．義足足部の機能，力源の不足と，歩行に対して受動的に機能する特徴を考

えると，RASにより患側 FOが遅くなるのではなく，健側 ICが早期に行われたことで患側 PSwの割

合が増加したと推測した． 

 

 

2-6．	 小活 

	 RASにより健常者と下腿切断者ともに歩行速度が増加し，その要因はストライドの増加であること

がわかった．さらに，RASで増加した歩行速度の割合は健常者に比べて下腿切断者で小さいことから，

ストライドの増加も健常者に比べて下腿切断者で小さいことがいえる．PCIについては，健常者では

RASによりエネルギー消費量が増加することがわかった．下腿切断者では PCIの結果に対象者間で一

様の傾向が見られなかった．時間因子については健常者では左右肢の対称性は高く，RASによりその

対称性は変化しないことがわかった．下腿切断者では単脚支持期の割合が健側 SSに比べて患側 SS

で小さく，両脚支持期の割合は患側 LRに比べて患側 PSwで小さい．また，RASにより両脚支持期

の対称性が改善し，その要因として，RASにより健側 ICが早期に行われることで，患側 PSwの割合

が増加することが示唆された． 

	 下腿切断者の歩幅は両側で非対称的である．特に，歩行に対する義足足部の機能，力源の不足，歩

行に対して受動的に機能することを考えると，RASによる歩幅の変化を着眼点とし，歩幅を変化させ

た身体運動と義足足部の機能，力源の不足を補う代償運動との関係を明らかにすることが必要である

と考えた．本章の計測条件では左右別の歩幅の算出を行うことができない．次章の三次元動作解析に

て RASにより増加した歩幅の特徴を明らかとする．さらに，歩幅を増加させた身体運動について運

動学的，運動力学的観点から下腿切断者の歩行分析を行う． 
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第 3 章	 聴覚リズム刺激が下腿切断者の歩行に及ぼす影響についての運動学的，

運動力学的検証 
 

 

 

3-1． 本章の背景 

	 第 2 章では RAS により歩行速度が増加し，その要因はストライドの増加であることがわかった．

本章では RASにより変化した下腿切断者の歩幅を明らかにすること，そして，RASにより変化した

身体運動について三次元動作解析により運動学的，運動力学的観点から歩行分析を行う．  

	 歩幅に影響を及ぼす身体運動は，前脚と後脚の運動に分けて考えられる．前脚に着目した運動は IC

に前脚をより前方に配置しようとする運動であり，前脚の接地位置に着目した考えである．この運動

について Roseら 59)は遊脚期での骨盤の前方回旋（右側であれば骨盤が反時計回りに回旋，左側であ

れば骨盤が時計回りに回旋）を大きくすることで歩幅が大きくなると述べており，遊脚期での骨盤の

水平面内の運動と歩幅に正の相関があると報告している．また，PSwでの股関節屈曲筋群の活動の増

加は，遊脚期へ下肢を強く振り出す力源となり，ICまでの歩幅を増加させる要因となると報告してい

る．後脚に着目した運動は TSt の後脚によって前脚をより前方に配置しようとする運動であり，後脚

の機能，力源に着目した考えである．Nishimoriら 60)は PSwでの骨盤の後方回旋（右側であれば骨盤

が時計回りに回旋，左側であれば骨盤が反時計回りに回旋），立脚期の股関節伸展角度および足関節

底屈角度の増加が歩幅を増加させ，歩行速度が増加すると報告している．特に，TSt での足関節まわ

りの筋活動による蹴りだしの力源は身体の前方移動への推進力となり，足関節底屈モーメントと床反

力前方成分最大値は歩幅と歩行速度の増減と相関があることが報告されている 53-58)．下腿切断者の歩

行に対する義足足部の機能，力源の不足を考えると，後脚の運動に着目することで RAS により変化

する身体運動について明らかにすることができると考える． 

	 さらに，歩幅と腕の振りの関係に着目した研究も散見する．歩行時の腕の振りは下肢とは反対の向

きの運動として観察できる．すなわち，ICから TStにかけて股関節が伸展方向に運動するに対し，肩

関節は屈曲方向へ運動する．歩行時の肩関節屈曲から伸展への運動変化は対側の IC で三角筋中部と

後部の筋活動によって行われる 61,62)．Goudriaan ら 63)は健常者を対象に歩行速度と腕の振りについて

検証し，歩行速度が増加することで腕の振りが増加すると報告している．一方で，歩行時に故意に腕

の振りを大きくすることでも，歩幅と歩行速度が増加することが報告されている 64,65)．本章では RAS

により歩幅を変化させた身体運動について，骨盤と下肢の運動と腕の振りに着目して歩行分析を行う． 
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3-2.	 本章の目的 

	 下腿切断者を対象に三次元動作解析を用いた歩行分析を行い，RASによる健側歩幅と患側歩幅の増

加の特徴について明らかにすることを目的とする．さらに，歩幅の増加の要因となる身体運動を着眼

点として，RASにより変化した骨盤および下肢の運動と腕の振りについて運動学的，運動力学的観点

から検討する．	  

 

 

3-3． 計測方法 

3-3-1.	 対象者 

	 対象者は第 2章と同じ下腿切断者 13名とした． 

 

 

3-3-2.	 計測機器 

	 計測は国際医療福祉大学三田病院のリハビリテーション室内の計測空間で行った．歩行路は縦 6.4m

×横 1.8mで，歩行路には床反力計（AMTI社製）6枚を 3枚×2列（1枚の大きさ 500mm×400mm）

に設置した．計測課題動作の運動学的および運動力学的データの計測には，三次元動作解析装置 Vicon 

MX（Vicon Motion Systems 社製，赤外線カメラ 10台）に床反力計を同期させた計測システムを用い

た．各計測機器のサンプリング周波数は赤外線カメラ，床反力計ともに 100Hzにて計測データを取得

した（図 3-1）． 

	 赤外線反射マーカー（以下：マーカー）は直径 14mmを用いた．マーカーの貼付は全て同一検査者

が行った．貼付位置は，頭頂部（以下:THO），左右側頭部（以下:Lhead, Rhead），第 7頸椎棘突起（以

下:c7），第 10胸椎棘突起（以下:t10），胸骨柄（以下:clav），剣状突起（以下:strn），左右肩峰（以下:LSHO, 

RSHO），左右上腕骨外側上顆（以下:LELB2, RELB2），左右上腕骨内側上顆（以下:LELB, RELB），左

右橈骨茎状突起（以下:LWRI, RWRI），左右尺骨茎状突起（以下:LWRI2, RWRI2），左右上前腸骨棘（以

下：LASI, RASI），左右上後腸骨棘（以下：LPSI, RPSI）左右股関節（以下:Lhip, Rhip：上前腸骨棘と

大転子を結ぶ線上の大転子から 1/3の位置），左右膝関節外側（以下:Lkne, Rkne：外側の膝関節裂隙の

高さで膝蓋骨を除いた前後径の中間の位置），左右膝関節内側（以下:Lkne2, Rkne2：内側の膝関節裂

隙の高さで膝蓋骨を除いた前後径の中間の位置），左右外果（以下:Lank, Rank），左右内果（以下:Lank2, 

Rank2），左右踵骨隆起（以下:Lhee, Rhee），左右第 1中足骨頭（以下:Lmp1, Rmp1），左右第 5中足骨

頭（以下:Lmp, Rmp），右大腿部外側（以下:RTHI：ダミーマーカー）の計 38 点とした（図 3-2）．患

側膝関節より遠位部のマーカー貼付位置は，健側と同じ位置に下腿義足の上に貼付した．本計測では

運動靴を履いた状態で行ったため，足部へのマーカー貼付は靴の上から触診にて位置を確認し，靴表

面に貼付した．  
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 図 3-1：三次元動作解析システムの概略 

 

図 3-2：マーカー貼付位置 
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3-3-3.	 計測手順 

	 歩行条件は自由歩行と RAS の 2 条件とした．ペーシング音は電子メトロノーム（クリップ式ヤマ

ハ電子メトロノームME55）を用い，そのテンポは第 2章で決定した各対象者の自由歩行のケーデン

スの値で 4 拍子に設定した．自由歩行の計測時には「いつも通り歩いて下さい」と口頭で指示した．

RASの計測時には「メトロノームの音をよく聴き，リズムに合わせて歩いて下さい」と口頭で指示し

た．自由歩行の計測では，歩行開始地点に安静立位姿勢で待機し，検査者の合図で歩行を開始した．

RASの計測では，ペーシング音を RASの計測課題の開始から終了まで鳴らし続けた．対象者は歩行

開始地点に安静立位姿勢で待機し，ペーシング音をよく聴き，対象者自身のタイミングでペーシング

音に合わせて歩行を開始した．歩行路の距離と床反力計の計測範囲に制限があり，歩行開始地点はペ

ーシング音のリズムに歩行が同調する歩行開始後4歩目が床反力計に入るように調整を行った．また，

健側と患側のそれぞれの 1歩行周期の計測を行うために，歩行開始一歩目の振り出し脚の調整を行っ

た．計測データは床反力計の左右の列をまたいで接地した試行や，一歩行周期の計測ができなかった

試行は除外し，健側，患側の各 1歩行周期の 5試行の計測を行った．歩行条件の計測順序は全ての自

由歩行の計測終了後に RASの計測を行った． 

 

 

3-3-4.	 データ処理 

	 三次元動作解析装置から得られた各標点の座標データと床反力データは Vicon Nexus 1.7.1（Vicon 

Motion Systems社製）を用い，座標データには 6Hz，床反力データは 18Hzの Butterworth low pass filter

を用い高周波成分を除去した．空間および床反力座標軸は，左右を x軸（右方向＋），前後を y軸（進

行方向＋），上下を z軸（上方向＋）と定義した．得られたデータは歩行解析ソフト Vicon Body Builer 

3.6.1（Vicon Motion System社製）を用いて計算処理を行い，時間距離因子，関節角度，関節モーメン

トの算出を行った．骨盤角度は絶対空間に対する角度とした．足関節・膝関節・股関節・肩関節・肘

関節は隣接する各セグメント間の相対角度とした．関節角度は静止立位時を 0°として，歩行時の関

節角度データを補正した．算出項目は歩行速度と，上述した歩行速度と歩幅の関係性について調査し

た先行研究から決定した．検討した項目について以下に示す． 

① 歩行速度（自由歩行 vs. RAS） 

② 歩幅（健側 vs. 患側 と 自由歩行 vs. RAS），歩幅の増加率（健側歩幅 vs. 患側歩幅）と対称性

（自由歩行 vs. RAS） 

③ 歩幅と歩行速度に影響を及ぼす骨盤，下肢と腕の振りの運動学的変化（健側 vs. 患側 と 自由

歩行 vs. RAS） 

④ 歩幅と歩行速度に影響を及ぼす下肢の運動力学的変化（健側 vs. 患側 と 自由歩行 vs. RAS） 

以下に各項目の詳細を示す． 
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① 歩行速度 

	 歩行速度は健側と患側のそれぞれの 1歩行周期に進行方向へ進んだ体重心の速度から算出した．健

側と患側の 5試行の平均値を求め代表値とした（図 3-3）． 

図 3-3：三次元動作解析を用いた歩行速度の算出方法（イラストは右下腿切断者をイメージ） 

 

②	 歩幅，歩幅の増加率と対称性 

	 歩幅は健側 ICと患側 ICのそれぞれの Lankと Rankの y座標の距離を算出した．健側が患側の前に

ある時を健側歩幅，患側が健側の前にある時を患側歩幅と定義した（図 3-4）．算出した歩幅は身長で

規格化し，対象者の 5 試行の平均値を求め代表値とした．歩幅の代表値から RAS で増加した健側歩

幅と患側歩幅の増加率と，自由歩行と RASの歩幅の対称性を求めた．対称性の算出は SIを用いた．  

図 3-4：歩幅の算出方法（イラストは右下腿切断者をイメージ） 
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③	 歩幅と歩行速度に影響を及ぼす骨盤，下肢と腕の振りの運動学的変化 

	 以下に示すグラフの横軸は ICを開始点とした一歩行周期を 100%に規格化した時間である．図 3-5

は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における骨盤回旋角度の時系列変化を示したもので，

縦軸は角度である．骨盤回旋角度の算出は，両側の PSISの中点から両側の ASISの中点に向かう軸を

骨盤 Y軸とした．絶対空間の y軸に対して骨盤 Y軸のなす水平面内の角度を骨盤回旋角度とし，骨

盤前方回旋を（＋）となるよう計算した．すなわち，観察肢が右側であれば骨盤の反時計回りを（＋）

とし，左側であれば骨盤の時計回りを（＋）とした（図 3-6）．計測データから健側，患側の FO時の

骨盤回旋角度の算出を行った．なお，FO の検出には床反力計のデータを用いた．算出した値は対象

者の 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-5：FO時の骨盤回旋角度の検出 

 

図 3-6：骨盤回旋角度算出方法 
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	 図 3-7は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における股関節屈伸角度の時系列変化を示

したもので，縦軸は角度で屈曲を（＋）とした．計測データから健側，患側の立脚期における股関節

最大伸展角度の算出を行った．算出した値は対象者の 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-7：股関節最大伸展角度の算出 

 

	 図 3-8は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における足関節底背屈角度の時系列変化を

示したもので，縦軸は角度で背屈を（＋）とした．本研究の対象者で足関節軸を有す単軸足部を使用

しているものはいない．そのため，患側の角度変化は立脚初期では義足足部の踵部の沈み込みによる

形状変化，MStから TStでは前足部の撓みによる形状変化が足関節角度変化として示される．計測デ

ータから健側，患側の FO 時の足関節底屈角度の算出を行った．なお，FO の検出には床反力計を用

いた．算出した値は対象者の 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-8：FO時の足関節底屈角度の算出 
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	 図 3-9は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における肩関節屈伸角度の時系列変化を示

したもので，縦軸は角度で屈曲を（＋）とした．計測データから健側，患側の肩関節伸展角度と屈曲

角度の最大値を算出し，その角度変化の値を一歩行周期における肩関節屈伸角度範囲と定義した．算

出した値は対象者 5試行の平均値を求め代表値とした 

図 3-9：肩関節屈伸角度範囲の算出 

 

	 図 3-10 は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における肘関節屈伸角度の時系列変化を

示したもので，縦軸は角度で屈曲を（＋）とした．計測データから健側，患側の肘関節伸展角度と屈

曲角度の最大値を算出し，その角度変化の値を一歩行周期における肘関節屈伸角度範囲と定義した．

算出した値は対象者 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-10：肘関節屈伸角度範囲の算出 
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	 図3-11は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における上腕骨外側上顆に貼付したLELB2, 

RELE2のマーカー（以下：肘関節マーカー）の前後方向への速度の時系列変化を示したもので，縦軸

は速度である．肘関節マーカー速度は身体の進行方向への移動を差し引くために，肩関節に貼付した

LSHO（RSHO）に対する，LELB2（RELB2）の y 軸座標の変位を求め，その値の 1 階差分により矢

状面における肘関節マーカー速度とした．すなわち，肩関節屈伸運動により生じる肘関節マーカーの

前後方向の速度である．肩関節伸展時における健側，患側のマーカー最大速度の算出を行った．算出

した値は対象者 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-11：肩関節伸展時の肘関節マーカー最大速度の算出 

 

④	 歩幅と歩行速度に影響を及ぼす下肢の運動力学的変化 

	 図 3-12は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における足関節底背屈モーメントの時系

列変化を示したもので，縦軸は体重と身長で規格化したモーメントである．底屈モーメントを（＋）

とした．計測データから健側，患側の立脚期における足関節最大底屈モーメントの算出を行った．算

出した値は対象者の 5試行の平均値を求め代表値とした． 

図 3-12：足関節最大底屈モーメントの算出 
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	 図 3-13 は代表的な対象者１例の健側，患側の一歩行周期における床反力前後成分の時系列変化を

示したもので，縦軸は体重で規格化した床反力前後成分である．前方成分を（＋）とした．計測デー

タから健側，患側の立脚期における床反力前方成分の最大値の算出を行った．算出した値は対象者の

5試行の平均値を求め代表値とした 

図 3-13：床反力前方成分最大値の算出 

 

 

3-3-5. 統計処理 

 歩行速度，歩幅の対称性を自由歩行と RASで比較した．歩幅の増加率を健側歩幅と患側歩幅で比較

した．有意差検定には対応のある t 検定を行った．歩幅，FO 時の骨盤回旋角度，股関節最大伸展角

度，FO 時の足関節底屈角度，足関節最大底屈モーメント，床反力前方成分最大値，肩関節屈伸角度

範囲，肘関節屈伸角度範囲，肘関節マーカー最大速度について，健側と患側の比較と，自由歩行と

RASを比較した．有意差検定には 2元配置分散分析（対応あり，対応あり）を用いた．2元配置分散

分析の結果，交互作用がみられない場合には主効果を検討した．交互作用がみられた場合は単純主効

果検定として，健側と患側に分けて自由歩行と RASに有意な差が生じるかと，自由歩行と RASに分

けて健側と患側に有意な差が生じるかを対応のある t検定を用いて分析した．全ての分析で有意水準

は 5%とした．統計処理には IBM SPSS Statistics 22を用いた． 
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3-4.  結果 

3-4-1．歩行速度の結果 

	 表 3-1に歩行速度の結果を示す．歩行速度は自由歩行に比べて RASで有意に増加した（p=0.01）．

すなわち，三次元動作解析においても RASにより歩行速度が増加した． 

 

 

3-4-2．歩幅と歩幅の増加率と対称性の結果 

	 表 3-2に歩幅の結果を示す．歩幅は歩行条件と健側歩幅・患側歩幅に交互作用が認められた（p=0.03）．

自由歩行と RASに分けて健側と患側で比較すると，自由歩行，RASともに健側歩幅に比べて患側歩

幅で有意に大きかった（自由歩行 p=0.03, RAS p<0.01）．表 3-1に歩幅の SIの結果を示す．歩幅の SI

は自由歩行に比べて RASで有意に増加した（p=0.01）．表 3-3に歩幅の増加率の結果を示す．歩幅の

増加率は健側歩幅に比べて患側歩幅で有意に大きかった（p=0.02）．すなわち，RAS による歩幅の増

加は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きく，RASにより歩幅の対称性は低下した． 

 

 

表 3-1：歩行速度と歩幅の対称性の三次元動作解析の結果 

	 自由歩行	 RAS p値	 

歩行速度（m/min）	 79.1±9.3 82.8±10.6 0.01＊ 

歩幅の SI（％）	 −4.7±9.2 −6.5±7.9 0.01＊ 

mean±SD	 対応のあるt検定	 	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01	 

 

 

表 3-2：歩幅の結果 

	 	 	 交互作用	 主効果	 主効果	 

	 	 	 健側患側×歩行条件	 健側患側	 歩行条件	 

分析項目	 自由歩行	 RAS F値	 p値	 F値	 p値	 F値	 p値	 

歩幅（%）	   	 	 	 	 

	 健側歩幅	 35.2±3.5† 35.2±3.4‡ 
6.52	 0.03＊	 	 	 	 	 

	 患側歩幅	 37.0±3.5 37.7±3.6 

mean±SD	 	 2元配置分散分析（対応あり，対応あり）	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01  	 

†：p=0.03（v.s 患側歩幅）	 ‡：p<0.01（v.s 患側歩幅）	  
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表 3-3：歩幅の増加率の結果 

 健側歩幅 患側歩幅 p値 

歩幅の増加率 （％） 0.2±4.9 2.0±4.7 0.02＊ 

mean±SD	 対応のある t検定	 	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01 

 

3-4-3．歩幅と歩行速度に影響を及ぼす骨盤，下肢と上肢の関節角度変化，腕の振りの速度変化の結果 

	 表 3-4に関節角度変化と肘関節マーカー最大速度変化の結果を示す． 

①	 FO 時の骨盤回旋角度の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，主効果も認められ

なかった 

②	 股関節最大伸展角度の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，主効果も認められな

かった 

③	 FO 時の足関節底屈角度の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，健側患側で主効

果が認められた．FO時の足関節底屈角度は健側に比べて患側で有意に小さかった（p<0.01） 

④	 肩関節屈伸角度範囲の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，主効果も認められな

かった 

⑤	 肘関節屈伸角度範囲の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，歩行条件に主効果が

認められた．肘関節屈伸角度範囲は自由歩行に比べて RASで有意に増加した（p<0.01） 

⑥	 肘関節マーカー最大速度の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められた（p=0.04）．健側と

患側に分けて歩行条件で比較すると，健側は自由歩行と RAS の比較で有意差がなく，患側は自

由歩行に比べて RASで有意に増加した（p=0.04） 

 

 

3-4-4. 歩幅と歩行速度に影響を及ぼす下肢関節モーメントと床反力前方成分の結果 

	 表 3-4に関節モーメントと床反力前方成分の結果を示す． 

①	 足関節最大底屈モーメントの結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず，健側患側，歩

行条件に主効果が認められた．足関節最大底屈モーメントは，健側に比べて患側が有意に小さく

（p=0.04），自由歩行に比べて RASで有意に大きかった（p=0.03） 

②	 床反力前方成分最大値の結果は健側患側と歩行条件に交互作用が認められず．健側患側，歩行条

件に主効果が認められた．床反力前方成分最大値は，健側に比べて患側が有意に小さく（p<0.01），

自由歩行に比べて RASで有意に大きかった（p=0.03） 
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表 3-4：下腿切断者の結果 

	 	 	 交互作用	 主効果	 主効果	 

	 	 	 健側患側×歩行条件	 健側患側	 歩行条件	 

分析項目	 自由歩行	 RAS F値	 p値	 F値	 p値	 F値	 p値	 

FO時の骨盤回旋角度（deg）	       

	 健側	 0.8±4.1 0.2±4.9 
 n.s  n.s  n.s 

	 患側	 −0.8±8.5 −0.9±8.5 

股関節最大伸展角度（deg）	       

	 健側	 −12.4±5.9 −13.2±5.4 
 n.s  n.s  n.s 

	 患側	 −11.4±4.7 −11.7±4.1 

FO 時の足関節底屈角度（deg）	       

	 健側	 −23.5±8.6 −23.7±8.1 
 n.s 144.48 <0.01＊＊  n.s 

	 患側	 0.7±2.8 0.7±2.8 

肩関節屈伸角度範囲（deg）	       

	 健側	 34.0±10.7 33.0±12.5 
 n.s  n.s  n.s 

	 患側	 32.0±14.4 34.9±20.5 

肘関節屈伸角度範囲（deg）	       

	 健側	 35.2±18.9 40.1±19.5 
 n.s  n.s 14.44 <0.01＊＊ 

	 患側	 33.5±17.0 37.0±14.8 

肘マーカー最大速度（mm/s）	       

	 健側	 495.9±134.8 497.7±138.1 
5.71 0.04＊     

	 患側	 525.8±215.4 579.5±283.6† 

足関節最大底屈モーメント（Nm/kg・m）	       

	 健側	 0.8±0.1 0.8±0.1 
	 n.s	 5.37	 0.04＊	 6.07	 0.03＊	 

	 患側	 0.7±0.2 0.7±0.2 

床反力前方成分最大値（N/kg）	 	      

	 健側	 2.5±0.4 2.8±0.5 
 n.s	 38.81	 <0.01＊＊	 6.75	 0.03＊	 

	 患側	 1.6±0.3 1.7±0.3 

mean±SD	 	 2元配置分散分析（対応あり，対応あり）	 ＊p<0.05  ＊＊p<0.01  	 

†：p=0.04（v.s 自由歩行） 
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3-5. 考察 

	 本章では RAS による下腿切断者の健側歩幅，患側歩幅の増加の特徴について明らかとすることを

目的とした．また，歩幅の増加要因となる身体運動を着眼点として，RASにより変化した骨盤，下肢

と腕の振りの運動について，三次元動作解析を用いて運動学的および運動力学的観点から検討した． 

	 本章における計測方法は歩行路の距離に制限があり，計測の歩行距離が短い点は第 2章の計測課題

と異なる点である．そのため，本章の計測においても自由歩行に比べて RAS で歩行速度が増加する

ことの確認を三次元動作解析の導入点とした．その結果，歩行速度は自由歩行に比べて RAS で増加

することが確認できた． 

	 RAS による歩幅の増加は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きいことから，RAS による歩行速度の増

加は主に患側歩幅の増加によるものであることがわかった．下腿切断者の歩幅の特徴は健側歩幅に比

べて患側歩幅で大きく，RASにより健側歩幅に比べて患側歩幅がより大きくなることで，歩幅の対称

性は低下することがわかった．歩幅の増加には，TSt において足関節まわりの筋活動の身体を推進さ

せ，踏み出した足を前方に運ぶ機能が関与している．下腿切断者の歩幅の非対称性は，義足足部の機

能，力源の不足と，歩行に対して受動的に機能することが要因である 5,6)．本章の結果，自由歩行にお

いて FO時の足関節底屈角度，立脚期の足関節最大底屈モーメントおよび床反力前方成分最大値が健

側に比べて患側で小さいことがわかった．義足足部に能動的な底背屈機能はなく，三次元動作解析に

おいて示される患側の足関節角度変化は，義足足部に貼付したマーカーから算出した義足足部の形状

変化である．MStから TStに向けて義足前足部が背屈方向に撓むことにより義足足部にエネルギーが

蓄積され，TStから PSwに向けて形状が戻ることでエネルギーの一部を前方移動の推進力の力源とし

て使う 66-68)．この時の足関節底屈は，前足部形状が戻る以上に底屈しない．本章の結果からも，義足

足部の機能，力源の不足により患側歩幅に比べて健側歩幅が小さい結果となった． 

	 Sellesら 17)は下腿義足の質量が歩行時の下肢の運動に及ぼす影響について検証を行い，下腿義足の

質量変化が影響を及ぼす膝関節周り，股関節周りの慣性モーメントの変化に対して，筋活動などの運

動力学的な要素で対応することで，関節角度，歩行速度，歩幅，ケーデンスなどの運動学的な変化を

最小限にする「Kinematic invariance strategy」を提言している．本章の結果，RASによる下肢の運動変

化は，健側，患側ともに骨盤と下肢関節の角度に変化は見られず，一方で立脚期の足関節底屈モーメ

ント最大値は健側，患側ともに RASで増加した．すなわち，下腿切断者の自由歩行と RASの違いに

おいても「Kinematic invariance strategy」の理論を示唆する結果となった．しかしながら，RASによる

歩幅の増加は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きいことから，RASによる患側の足関節底屈モーメント

と床反力前方成分で示された推進力の増加は，健側歩幅を患側歩幅と同量に増加させるには不足して

いたと考える．  

	 RASによる腕の振りの変化は健側，患側ともに肘関節屈伸角度範囲が大きくなり，腕を振る速度が

患側で速くなることがわかった．すなわち，RASにより患側の腕の振りが大きく，速くなった．歩行

時の腕の振りは基本的には受動的であるが，対側の IC で三角筋中部と後部の筋活動によって，肩関
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節屈曲から伸展方向への運動の向きの変化と腕の振り幅を調整している 61,62)． Nakakuboら 65)は歩行

時に腕の振りを強調して行うことは体幹の安定性の向上と，歩行速度の増加となると報告している．

ogawa ら 69)は歩行時の腕の振りにより前脛骨筋の遠心性収縮が賦活化すると報告している．Ferris ら
70)は神経損傷のリハビリテーションにおける下肢運動の改善において，リズミカルな上肢運動を組み

合わせると効果的であると報告している．すなわち，腕の振りと下肢運動には関係がある．RASによ

り歩行速度が増加することで，歩行に対する義足足部の機能，力源の不足の割合は増加し，患側の残

存機能や健側下肢による代償運動の割合が増加することが考えられる．代償運動の増加は身体運動の

非対称性を増加させる要因となり，歩行時の非対称な運動がもたらす問題点を拡大させると考える．

患側の腕の振りが三角筋の活動により能動的に行われるのは健側 IC であり，患側では義足足部の機

能，力源の不足の影響を最も受ける患側 PSw の開始点となる．患側の腕の振りを大きく速く変化さ

せることにより，患側 PSw で不足する身体の前方移動の推進力と，スムーズな遊脚期への移行のた

めの運動を補ったと考える．RAS により患側 PSw の割合が増加したこと，そして，患側上肢の運動

によりその不足の一部を補ったことが，臨床場面において下腿切断者の RAS に対する感想が「歩き

やすい」と評価される要因であると推測した． 

	 下腿切断者に対する RAS は歩行観察により評価されている．すなわち，評価基準は自由歩行と比

較した RASによる歩容の変化である．本章の結果，RASが下腿切断者の歩容に及ぼす影響は ①歩行

速度の増加，②患側歩幅の増加，③両側の肘の振りの増加，④患側の腕の振りの速度の増加であるこ

とがわかった．そして，以上が臨床場面の歩行観察で評価している運動変化であると考えられる． 

 

 

3-6.	 小活 

	 RAS による下腿切断者の歩幅の増加は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きく，RAS により歩幅の対

称性は低下した．RASにより健側歩幅の増加が少ない要因は，患側 TStでの義足足部の機能，力源の

不足により健側歩幅を患側歩幅と同量に増加させることができなかったと考える．上肢の運動では，

RAS により患側の腕の振りが大きく速くなった．この腕の振りの変化により，患側 PSw で不足する

身体の前方移動の推進力と，スムーズな遊脚期への移行を補ったと推測する．臨床場面で観察による

歩行分析で評価している歩容の変化は，以上に述べた RAS による下腿切断者の運動の変化であると

考える． 

	 本章では，ペーシング音のリズムに運動が同調する歩行開始後 4歩目の分析を行った．三次元動作

解析装置の計測空間に制限があり，定常歩行の計測が出来なかったことは本研究の限界である．今後

は RAS による歩行変化について運動学的，運動力学的データの計測に適した計測課題や計測機器を

再検討し，本研究で得られた結果について追加計測，検討を行うことが課題である． 

	 RASにより歩行速度が増加することで，歩行に対する義足足部の機能，力源の不足の割合が増加す

ることが考えられる．そのため，患側の残存機能，健側下肢による代償運動の一部を腕の振りが補う
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考察については推測にとどまっている．今後は腕の振りと，下腿切断者の下肢の運動との関係につい

て詳細にするとともに，本研究で得られた結果について追加計測，検討を行う必要がある． 

	 対象者の数が少ない点は本研究の限界である．対象者を増やして本研究で得られた結果の普遍性を

示すことが今後の課題である． 
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第４章	 結論 
 

 

 

4-1.	 本研究の総括 

	 下腿切断者に対する RAS は，臨床場面において観察により歩行変化が即時的に確認出来，その歩

行の対称性は改善したと評価されている．また，下腿切断者自身の感想は「歩きやすい」と評価され

ることが多い．本研究の目的は，下腿切断者に対する RAS について，歩行観察により評価する歩行

変化を客観的データから明らかにし，その歩行変化はどのような身体運動の変化によるものかについ

て，運動学的および運動力学的観点から検討することとした．  

	 本研究では自由歩行と RAS を比較した．ペーシング音のリズムに運動が同調した定常歩行の計測

を目的とした課題を設定し，RASが下腿切断者の歩行に及ぼす影響について検討した．また，対照群

として左右肢の対称性に問題のない若年健常者を対象に同様の計測を行った． 

	 結果，RASにより下腿切断者，健常者の歩行速度が増加した．そして，歩行速度の増加は健常者と

比べて下腿切断者で小さいことが明らかとなった．RASのペーシング音のテンポは各対象者の自由歩

行のケーデンスであることから，歩行速度増加の要因はストライドの増加である．時間因子の割合は

健常者では左右肢の対称性が高く，RASによる変化は見られない．下腿切断者では，単脚支持期は健

側 SSに比べて患側 SSの割合が小さい．両脚支持期は患側 LRに比べて患側 PSwの割合が小さく，

RASにより両脚支持期の対称性が改善した．その要因は，健側 ICが自由歩行に比べて RASで早期に

行われることで，健側 PSw の割合が増加することが示唆された．PCI の結果から，健常者では RAS

によりエネルギー消費量が増加した．下腿切断者では RAS が PCIの結果に及ぼす影響は各対象者で

異なる結果となった．上記課題の結果から，RASによる下腿切断者のストライドの増加を着眼点とし

て，健側と患側の歩幅の増加の特徴について明らかにすること，さらに，RASにより変化した身体運

動について，歩幅を変化させる要因である骨盤，下肢と腕の振りの運動に着目して運動学的および運

動力学的観点から検討した．結果，RAS による歩幅の増加は健側歩幅に比べて患側歩幅で大きく，

RASにより下腿切断者の歩幅の対称性は低下した． 

	 RASによる骨盤，下肢の運動変化は健側，患側ともに関節角度で見られず，足関節底屈モーメント

で見られた．歩行条件の変化に対して運動学的要素の変化を最小限にし，運動力学的要素で対応した

ことは Kinematic invariance strategy の理論を示唆する結果となった．また，患側歩幅に比べて健側歩

幅の増加が少なかったことは，健側歩幅を患側歩幅と同量に増加するには，義足足部の機能，力源が

不足していたと考えた． 

	 RASによる上肢の運動変化は，両側ともに肘関節屈伸角度範囲が大きくなり，腕を振る速度が患側

で速くなることがわかった．RAS により増加した歩行速度に対して，歩行に対する義足足部の機能，

力源の不足の割合が増加することが考えられる．そのため，患側の残存機能，健側下肢による代償運



 38 

動の一部を，患側の腕の振りにより補ったことが示唆された． 

	 臨床場面において，下腿切断者に対する RAS は義肢装具士または歩行訓練に携わるセラピストに

より実施されている．本研究の結果，RAS が下腿切断者の歩容に及ぼす影響は ①歩行速度の増加，

②患側歩幅の増加が主となるストライドの増加，③両側の肘関節屈伸角度範囲の増加，④患側の腕の

振りの速度の増加であることがわかった．そして，以上の運動変化による自由歩行と RAS の歩行の

違いを歩行観察により評価していると考える．RASを用いた下腿切断者に対する歩行練習は，歩行観

察による客観的評価と下腿切断者の主観的評価を練習効果の根拠としている．本研究により RAS が

下腿切断者の歩行に及ぼす影響ついて，客観的データから明らかとすることができた．また，その歩

行変化の要因となる身体運動の変化について運動学的，運動力学的観点から示すことができたことは，

臨床場面で下腿切断者の歩行練習に RASを用いる根拠の一助となると考える． 

 

 

4-2. 今後の展望 

	 本研究で対象者に聞き取りを行った RAS に対する感想は，健常者では「歩きにくい」と回答した

者もいた，それに対して下腿切断者では全員が「歩きやすい」と回答していた点については大変意義

深いと考える．本研究の結果，RASにより下腿切断者の歩幅の対称性は低下した．しかしながら，臨

床場面において対象者の主観も重要な評価項目の一つと考える．本研究では，対象者の主観について

評価スケール等を用いた検討を行っていない．RASに対する対象者の主観的評価の検討については今

後の課題である． 

 本研究の RASで用いたペーシング音のテンポは各対象者の自由歩行時のケーデンスの値とし，その

他のテンポについては検討していない．今後は「遅いテンポ」から「速いテンポ」と段階的に歩行条

件の設定を行い，各テンポに対する健側，患側の歩幅の変化や，対称性について検討し，さらに，身

体運動の変化についても運動学的，運動力学的観点から検討することが必要と考える．その過程を経

て下腿切断者の非生理的な歩行に「最適」とされる RAS の手法を導きだす一助とすることが今後の

課題である． 

	 RASを用いた歩行練習はペーシング音のリズムと運動の同調効果により，歩行障害を認める対象者

の歩行改善を促すことが目的である．そのため，ペーシング音のテンポ設定とテンポ情報が RAS の

基盤である．本研究では，ペーシング音のテンポを適切に対象者に伝えることを優先し電子メトロノ

ームのクリック音を用い，そのテンポ設定は各対象者の自由歩行時のケーデンスの値とした．Thaut23)

は RAS を臨床場面で用いるプロトコルについて「リミットサイクル」について述べている．リミッ

トサイクルとは，あらゆる運動システムが最適に行われる周波数のことである．すなわち，歩行時の

身体運動が最適に行われるペーシング音のテンポのことである．RASの導入段階のリミットサイクル

は各対象者の自由歩行時のケーデンスの値としている．この歩行練習にて歩行の安定性が獲得された

後，新しいリミットサイクルに変更する．変更は対象者がその変化を明確に聴き取ることができる 5%
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以上のテンポの変化としている．遊脚期および歩幅の対称性についてはペーシング音のテンポを速く

することで良好な結果が得られるとされている．また，安定性に欠ける歩行パターンを示す傾向にあ

る対象者については，ペーシング音のテンポを遅くすることが有効であるとされている．本研究では

RASが下腿切断者の歩行に及ぼす即時的効果について検討した．体幹のコントロール，バランス，腕

の振りは，受傷前のリミットサイクルに強く影響を受けるとされており，下腿切断者のリミットサイ

クルは切断前後で異なることが考えられる．今後の課題として切断前のリミットサイクルにペーシン

グ音のテンポを接近させることが必要である．そのため，ペーシング音のテンポを段階的に変化させ，

長期的な歩行練習にて下腿切断者の歩行改善を行う必要があると考える．その歩行練習の過程を経て，

下腿切断者の歩幅の対称性の改善も含め，非対称な歩行がもたらす問題点の改善となる可能性は十分

にあり得ると考える． 

	 長期的な RAS の歩行練習を行うにあたり課題となるのは，ペーシング音のテンポ情報の提示方法

である．畑山 36)らは「メトロノームのクリック音を長時間聴き続けるのは，聴くことへの集中力を低

下させる」と述べている．Moore71)は「定常的な刺激に対する受容器の反応は時間の経過とともに下

降していく」と述べており，この過程を「聴覚順応」としている．聴覚順応は通常１〜２分間と早い

時期に生じることがわかっている．ペーシング音のテンポ情報の提示方法の工夫として，対象者が好

む音楽をペーシング音として用いることで，聴くことへの集中力を長時間保つことができる可能性が

ある．その際には音楽をデジタル情報として扱うことが可能な MIDI（Musical Instrument Digital 

Interface）を利用し，音楽をペーシング音として加工することで，長期的な歩行練習や日常生活の中

に RASを取り入れることが可能になると考える． 

	 RASを下腿切断者の歩行練習として用いるためには，第 1の課題として，ペーシング音のテンポ設

定を対象者の自由歩行のケーデンスの値にして，歩行とリズムの同調効果により歩行の安定を得るこ

とである．次にペーシング音のテンポを切断前のケーデンスに変更していくことになるが，RASのプ

ロトコルに沿うのであれば，ペーシング音のテンポを速くすることで歩幅や遊脚期の対称性について

良好な結果が得られると考える．また，長期的な歩行練習には単調なリズムを刻むメトロノームのク

リック音ではなく，ペーシング音として加工した対象者の好みの音楽を用いると良いと考える． 
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