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要旨
Kanega S, Muraoka Y. Real-Time Estimation of Lower 
Limb Posture and Joint Angles Using Wearable IMUs: 
Reproduced Hemiparetic and Normal Gait. Jpn J Compr 
Rehabil Sci 2025; 16: 19‐29.
【目的】機能的電気刺激（FES）装置に組み込むこと
を想定し，計算負荷の小さい姿勢推定手法を用いて，
歩行時の大腿・下腿傾斜角，膝関節角度を推定し，そ
の精度や処理時間の実用性を検討した．
【方法】2つの慣性計測ユニット（IMU）を大腿部外
側と下腿部外側に装着し，健常成人 2名が脳卒中片
麻痺者特有のぶん回し歩行を模した歩行と正常歩行を
平地で行った．また，片麻痺者の時空間的な左右非対
称性を再現するため，歩行用ペースメーカーを作製し
て使用した．測定後，計算負荷の小さい Madgwick フィ
ルタによりマイコン上で姿勢推定（矢状面・前額面）
を行い，処理時間を記録した．そして，光学式モーショ
ンキャプチャで計測した姿勢データと比較し，二乗平
均平方根誤差（RMSE）と相互相関関数によって推定
精度を評価した．
【結果】サンプリング，姿勢推定，刺激制御までの合
計の処理時間は平均 6.8 ms であった．矢状面の姿勢
角の RMSE はすべて 4° 以下であり，先行研究と同等
の精度で推定できた．前額面の姿勢角については，ぶ
ん回し歩行時の推定精度が比較的高く，ぶん回し動作
を捉えることができていた．一方，正常歩行では推定
精度が低い傾向にあった．
【結論】先行研究と比較して推定精度を損なうことな
く，サンプリング，姿勢推定，刺激制御までの処理を

10 ms 以内に実行できたため，実質的にリアルタイム
での処理（100 Hz 以内）が可能であることが明らか
となった．

キーワード：6軸 IMU，ぶん回し歩行，大腿傾斜角，
下腿傾斜角，膝関節角度

はじめに

1．脳卒中片麻痺歩行と機能的電気刺激
　脳卒中片麻痺者の歩行では，左右対称性や協調性が
著しく低下し，代償動作が誘発される．例えば，足部
クリアランスが低下している場合，つまずきを回避す
るように麻痺肢を外側に回して踏み出すぶん回し歩行
が生じる．また，治療過程においては下肢姿勢角・関
節角度などによる歩容や関節可動域の定期的な評価が
必要であり，これらの姿勢情報は，機能的電気刺激
（Functional Electrical Stimulation: FES）の制御にも活
用することができる．FES とは，電気刺激により麻痺
筋を収縮させ，脳卒中や脊髄損傷により低下した運動
機能を代償する治療法であり［1–3］，歩行時の麻痺
肢の推進力や下肢の振り出しが改善することが報告さ
れている［1］．歩行中の FES 制御ではリアルタイム
で歩行フェーズを特定する必要があり，フットスイッ
チ［4］や傾斜センサ［5］，近年では慣性計測装置
（Inertial Measurement Unit: IMU）によるルールベー
ス制御が用いられている［6–9］．しかし，脳卒中片
麻痺者の異常歩行では，筋緊張亢進や拘縮などの影響
により異常かつ多様なアライメントとなるため，健常
者と同様の手法では特定できない場合がある［8，9］．
よって，姿勢を考慮した歩行フェーズ推定や刺激タイ
ミングの決定が必要であると考えられる．また，既存
の FES 装置は下垂足に特化しており［5］，遊脚期を
特定し，前脛骨筋への電気刺激を行うことが多い．し
かし，問題となるのは遊脚期だけではなく，立脚期に
も膝折れや反張膝のような異常下肢アライメントが生
じるため，歩行周期全体を通した下肢姿勢推定および
FES が有効であると考えられる．さらに，IMU によ
り日常生活下の歩行評価を同時に行い，データをクラ
ウドなどに転送し記録することができるため，退院後
のフォローアップや装具の選定など脳卒中歩行リハビ
リテーションにおいて有用である．よって，本研究で
は異常歩行時の歩行フェーズ推定および FES 制御の
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根幹となる姿勢推定の精度検証を行う．

2．定量的姿勢計測
　歩行時の定量的姿勢計測手法として，高精度な光学
式モーションキャプチャシステムが従来から用いられ
てきた．しかし，設備コストが高額な点，反射マーカ
の貼付に時間を要する点など，測定環境上の制約があ
るため，近年は IMU を使用した姿勢推定が行われて
いる［10–17］．IMU は低コスト，小型，高い携帯性
などのほか，測定環境上の制約が少ない利点がある．
ただし，IMU にも課題がある．加速度センサは静止
時に重力加速度の方向から傾斜角を算出できるが，動
作時には重力加速度以外の加速度成分も混在するため
精度が低下するという欠点がある．一方，ジャイロセ
ンサでは角速度を計測でき，角速度を積分することで
姿勢角を算出できるが，積分により誤差が蓄積するこ
とが欠点である．これらの欠点を補い合うために，カ
ルマンフィルタ［12］，非線形システムに適応した非
線形カルマンフィルタ［13，14］，相補フィルタ［15，
16］，Madgwick フィルタ［17］などの様々なセンサ
フュージョン手法が開発されてきた．

3．Madgwick フィルタの利点
　上記のセンサフュージョン手法の中では，推定精度
の高い非線形カルマンフィルタによる姿勢推定手法が
一般的である．しかし，計算負荷が大きいため，マイ
コン等の低電力・低パフォーマンスのハードウェアに
実装する際には処理時間が課題となる．また，FES 装
置に姿勢推定を組み込む場合，姿勢推定と電気刺激制
御をマイコン上で実行する必要があり，より計算負荷
の小さい姿勢推定手法が要求される．一方，相補フィ
ルタの一種である Madgwick フィルタは，一般的なカ
ルマンフィルタと同等の精度で，処理時間が大幅に短
縮された［17］．Feng ら（2017）は，Madgwick フィ
ルタと様々なカルマンフィルタの処理時間を比較し，
Madgwick フィルタの処理速度が大幅に速いことを報
告した［18］．Madgwick フィルタは，スポーツ動作
のような複雑な運動や並進加速度の大きい走行時ほ
ど，非線形カルマンフィルタに比べて姿勢推定の精度
が低いが，歩行のような単調な運動かつ低速な運動に
おいては非線形カルマンフィルタと同等の精度で姿勢
を推定できる可能性があり，さらに短時間での処理が
実現できれば FES 装置の制御に活用することが可能
となる．また，Madgwick フィルタは，トレッドミル
上での正常歩行時の関節角度推定［19］や杖の向き
の推定［20］においては使用された事例があるが，
脳卒中片麻痺歩行における Madgwick フィルタの姿勢
推定精度は十分に検証されていない．
　したがって，本研究では，脳卒中片麻痺者への FES
を想定した歩行条件下で，計算負荷の小さい Madgwick
フィルタによる姿勢推定の精度を検証する．非線形カ
ルマンフィルタを使用した研究のほとんどは PC で演
算処理を行っているが，本研究では FES 装置に姿勢推
定を組み込むことを想定しているため，マイコン上で
姿勢推定を行い，処理時間を記録する．また，脳卒中
片麻痺者の時空間的な左右非対称性を正確に再現する
こと，歩行条件を統制することを目的として歩行用ペー
スメーカーを自作して使用し，臨床経験を有する健常

成人が片麻痺歩行を模倣した条件で，平地歩行時の下
肢の姿勢を推定する．そして，光学式モーションキャ
プチャで計測した姿勢角・関節角度と比較し，姿勢推
定の精度を評価する．

方法

1．IMU姿勢推定デバイス
　大腿部と下腿部に IMU を配置した膝サポーター型
の姿勢角推定デバイスを作製した．図 1a に IMU 装着
位置を示す．IMU を容易に脱着できるように，膝サ
ポーターにマジックテープを縫い付け，IMU 側にも
接着した．3軸加速度と 3軸角速度を計測可能な 6軸
IMU モジュール ICM-42688（TDK 社製，サイズ：
12.8╳10.2╳3.0 mm，重量：約 3.0 g）を 2つ使用し，
図 1a のように大腿部外側と下腿部外側に 1つずつ装
着した．大腿部 IMU は矢状面における股関節回転中
心と膝関節回転中心を結ぶ線分上（股関節回転中心か
ら遠位方向に 30 cm 離れた位置），下腿部 IMU は膝
関節回転中心と足関節回転中心を結ぶ線分上（膝関節
回転中心から遠位方向に 10 cm 離れた位置）に装着
した．また，IMU はマイコンボード Portenta H7 Lite 
Connected（Arduino 社製）により，SPI 通信で制御し
た．電源はリチウムポリマー電池で供給した．

2．分析対象とした姿勢角・関節角度と座標軸
　本研究において分析対象としたのは矢状面と前額面
の姿勢角であり，表 1のように定義した．また，図1b
に分析対象とした矢状面の姿勢角・関節角度，図1c

図1．IMU装着位置と姿勢角・関節角度の定義
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に分析対象とした前額面の姿勢角を示す．本研究にお
けるグローバル座標系は，Z 軸マイナス方向を重力方
向とした右手座標系で定義した．座標軸は歩行時の前
後方向を X 軸，左右方向を Y 軸，鉛直方向を Z 軸と
し，X 軸周りの角度をロール角（ϕ），Y 軸周りの角度
をピッチ角（θ），Z 軸周りの角度をヨー角（ψ）とした．
また，Y 軸に垂直な面を矢状面，X 軸に垂直な面を前
額面とした．膝関節角度は大腿長軸に対する下腿長軸
の相対的な角度として定義され，機能的にはヒンジ関
節とみなせるため［21］，膝関節角度については矢状
面のみを分析対象とした．また，FES 制御で使用され
るのは主に矢状面の姿勢角・関節角度であるが，ぶん
回し動作を捉える必要があるため，前額面の姿勢角も
分析対象とした．

3．Madgwick フィルタによる姿勢推定
　図 2に Madgwick フィルタによる姿勢推定アルゴリ
ズムのフローチャートを示す．Madgwick フィルタは
相補フィルタの一種であり，ジャイロセンサのドリフ
トを補正するために使用されるが，一般的な相補フィ
ルタと異なるのは勾配降下法を使用している点であ
る．また，姿勢の表現方法としてクォータニオン q を
使用しており，回転角を示すスカラー（q0）と回転軸
を示すベクトル（q1，q2，q3）によって式（1）のよ
うに表される．
　　q ＝［q0　q1　q2　q3］ （1）
　Madgwick フィルタには，IMU のみを使用する方法
と，IMU と地磁気センサを使用する方法があり［17］，
3次元の姿勢推定においてはヨー角を補正するために
地磁気センサが必要となる．ただし，周囲の強磁性体
の影響を受けやすく［22，23］，臨床や自宅での使用
時には精度が制限されるため，矢状面と前額面の姿勢
角を対象とする本研究では，先行研究［24］と同様
に地磁気センサを使用しなかった．また，地磁気セン
サを使用しなかった場合，演算量が半分以下となる
［17］．よって，3軸加速度・角速度を入力として，
グローバル座標系に対する IMU 座標系の向きを
クォータニオンで出力する Madgwick フィルタを使用
した．
　Madgwick フィルタの姿勢角推定アルゴリズムの概
要を図 2内の Step（a）から Step（d）の 4ステップ
に分けて説明する．Step（a）では角速度により姿勢
変化率を算出する．Step（b）では加速度を使用した
勾配降下法により，回転によるグローバル座標軸と身
体座標軸との誤差を推定し，Step（c）でその推定誤
差にフィルタゲイン βを積算する．本研究ではフィル
タゲイン βを 0.1 に設定した．そして，Step（d）で
角速度から算出された姿勢変化率を補正して時間積分

し，姿勢クォータニオンを推定する．
　本研究では歩行開始前の立位静止時の姿勢を各歩行
の初期姿勢とした．初期姿勢（ϕ0，θ0，ψ0）は，式（2）
より，加速度センサで測定された重力の方向から算出
した．ax，ay，az は 3軸方向の加速度センサ出力である．
ヨー角（ψ）は加速度データから算出することができ
ないため，初期姿勢では ψ0＝0 と設定した．そして，
簡略化のため身体座標系の垂直方向がグローバル座標
系の Z 軸と一致すると仮定し［25–27］，式（3）によっ
てグローバル座標系に対する身体座標系の姿勢を算出
した（静的キャリブレーション）．式（3）は，IMU
座標系から身体座標系へ変換するための回転行列 R0

を初期姿勢（ϕ0，θ0，ψ0）から算出し，IMU 出力デー
タ Sout（3軸加速度［ax ay az］および 3軸角速度［gx 
gy gz］）に適用することを表す．Madgwick フィルタで
の計算時にはクォータニオンを使用し，最終的な姿勢
表現はモーションキャプチャで計測したオイラー角と
比較するため，式（4）によって姿勢クォータニオン
をオイラー角（回転順 ZYX）に変換した．また，オ
イラー角は式（5）によってクォータニオンへの変換
が可能である．

　　 
（2）

　　 （3）

表1．分析対象とした矢状面と前額面の姿勢角・関節角度の定義

分析対象 姿勢角・関節角度の定義 基準 符号

矢状面大腿傾斜角 XZ 平面における Z 軸と大腿長軸のなす角 Z 軸重力方向：0° 後傾方向：＋
矢状面下腿傾斜角 XZ 平面における Z 軸と下腿長軸のなす角 Z 軸重力方向：0° 後傾方向：＋
矢状面膝関節角度 （矢状面大腿傾斜角）－（矢状面下腿傾斜角） 膝関節伸展時：0° 屈曲方向：＋
前額面大腿傾斜角 YZ 平面における Z 軸と大腿長軸のなす角 Z 軸重力方向：0° 外転方向：＋
前額面下腿傾斜角 YZ 平面における Z 軸と下腿長軸のなす角 Z 軸重力方向：0° 外転方向：＋

図2．Madgwick フィルタによる姿勢角推定アルゴ
リズムのフローチャート
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　　 （4）

　　

 （5）

4．歩行条件
　片麻痺者の歩行の特徴は，主に歩行速度の低下と左
右非対称性の増加である．本研究では，健常成人が片
麻痺者特有のぶん回し歩行を模倣し，擬似ぶん回し歩
行を行った．なお，擬似ぶん回し歩行の信頼性を確保
するために，臨床経験を有し脳卒中片麻痺者の歩容を
十分に理解している健常者を被験者とした．歩行の種
類は正常歩行とぶん回し歩行，歩行速度は 1.0 km/h
および 2.0 km/h とし，4 種類の歩行を 3回ずつ順に
行った．先行研究における亜急性期から慢性期を含む
脳卒中者の歩行速度は約 1.0–2.0 km/h であったため
［28–31］，本研究における歩行速度を 1.0 km/h およ
び 2.0 km/h に設定した．
　ぶん回し歩行は左右の時空間的非対称性の増加が特
徴であり，麻痺肢に荷重をかけにくくなるため，麻痺
肢の片足支持時間を非麻痺肢の約 0.6 倍，麻痺肢側の
歩幅を非麻痺肢の約 1.2 倍とした．しかし，これらの
時空間的非対称性や歩行速度を各歩行で統制すること
は難しい．そこで，歩行条件を可能な限り統制するた
め，5 m のテープ LED を 2つ使用して，図 3に示す
ような歩行用ペースメーカーを作製した．接地位置を
予め青色 LED で示し，次に接地すべき位置を事前に
設定したタイミングで緑色 LED に変化させた．被験
者は 2本のテープ LED の間を歩行し，右脚用と左脚
用の LED に合わせて接地することで，接地位置やタ

イミングの統一化を図った．また，歩行開始のタイミ
ングは圧力センサ（SEN-09376，SparkFun 社製）で
検出し，LED による誘導を開始させた．歩行は静止
立位から開始し，5 m 歩行して静止させた．ぶん回し
歩行は，麻痺側下肢が外側に弧を描くように踏み出す
歩行であるため，足部が弧を描きながら，設置したテー
プ LED 上を通過して踏み出すよう規定した．この規
定のもと歩行した場合，遊脚期の足部の軌跡（麻痺側）
は，図 4に示すように外側方向への移動量が大きく
なる（約 0.15–0.20 m）．図 4 の足部軌跡はモーショ
ンキャプチャで算出した．なお，ぶん回し時に体幹を
麻痺側へ側屈し，遊脚期に麻痺側の骨盤を挙上させて，
麻痺側への重心移動が少なくなるように歩行を行った．

図3．自作した歩行用ペースメーカー

図4．ぶん回し歩行の運動学的規定
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5．測定手順
　姿勢推定デバイスは右膝関節に装着した．膝サポー
タは被験者の下肢の太さに適したサイズを使用し，緩
みが生じていないことを確認した．そして，大腿部と
下腿部に装着した IMU により，歩行時の 3 軸加速度
と 3軸角速度をサンプリング周波数 100 Hz で計測し
た．この計測データから接地のタイミングや
Madgwick フィルタの処理時間などを検討するため，
歩行終了後に計測データを PC に無線で送信した．ま
た，下腿部の 3軸加速度（ax，ay，az）を用いて，式（6）
のように合成加速度 atotal を算出し，atotal が閾値（1.5 G）
を超えた時点を接地のタイミングとした．

　　 （6）

　次に，光学式モーションキャプチャMAC3D での歩
行計測を行うため，反射マーカを被験者の左右の股関
節回転中心，膝関節回転中心，外果，内果，第 1中
足骨頭，第 5中足骨頭，踵部に貼付した．8台のカメ
ラで構成された MAC3D System（Motion Analysis 社
製）を用いてサンプリング周波数 120 Hz で 3次元歩
行動作を計測した．その後，データ統合解析ソフト
KineAnalyzer（キッセイコムテック社製）によって姿
勢角・関節角度を算出した．また，IMU とモーショ
ンキャプチャMAC3D で同時計測した．
　被験者は著者らとし，下肢の運動障害，感覚障害の
ない健常成人 2 名とした．なお，本研究が早稲田大
学の倫理審査不要の要件を満たしていることを確認し
実施した．

6．�分析（モーションキャプチャMAC3Dと IMUの
比較）

　FES を制御するためのリアルタイム姿勢推定を想定
し，マイコン上で，2 ch の IMU による 3軸加速度・
3軸角速度のサンプリング（サンプリング周波数 100 
Hz）と，FES 制御パルス信号の出力（刺激周波数 20 
Hz）を実行しつつ，事前に計測した各歩行の加速度・
角速度データを使用して姿勢推定を行った．そして，
各処理時間を計測した．つまり，オフライン解析では
あるが，リアルタイムでの処理に要求される処理時間
10 ms（100 Hz）以内に，マイコン上でサンプリング，
姿勢推定，電気刺激制御を実行することができれば，
実質的にリアルタイム処理は可能である．動的な条件
での姿勢推定では，IMU のサンプリングレートは
100 Hz 以上必要であり［17］，サンプリングレート
100 Hz を維持し姿勢推定および電気刺激を制御する
ために必要な処理時間が 10 ms であるため，その値
を基準とした．
　MAC3D のサンプリングレートは 120 Hz であり，

IMU と比較するため 120 Hz の姿勢角・関節角度デー
タを統計ソフト R でリサンプリングして 100 Hz に変
換した．Madgwick フィルタによる姿勢推定の精度を
評価するため，モーションキャプチャで計測した姿勢
データと比較し，二乗平均平方根誤差（Root Mean 
Squared Error: RMSE）と相互相関関数で評価した．相
互相関関数は，位相のずれとその時点の相関係数
（Correlation�Coefficient:�CC）を示す．IMU の計測開
始のタイミングは無線通信で制御したため，微小時間
のずれが生じる可能性があり，位相のずれがある場合
には補正して MAC3D データと同期した．RMSE は
MAC3D データとの誤差の度合いを示し，CC は類似
度や同一性を示す．また，5 m の歩行のうち，中間の
3周期分の歩行を分析対象とした．

結果

　各歩行条件でのサンプリング，姿勢推定，電気刺激
に要した処理時間を表 2に示す．条件間に差はなく，
IMU サンプリングの処理時間は平均 0.68 ms，
Madgwick フィルタの処理時間は平均 0.11 ms，電気
刺激制御の処理時間は平均 6.00 ms，合計の処理時間
は平均 6.80 ms であり，10 ms 以内にサンプリング，
姿勢推定，刺激制御の処理を実行できた．図 5に
Madgwick フィルタの処理時間の一例を示す．歩行の
種類によらず同様の結果であり，0.2 ms 以上の遅延
はなかった．
　表 3に，各歩行における大腿・下腿傾斜角，膝関
節角度の RMSE［°］と CC の平均値を示す．％で表
された（　）内の RMSE は，モーションキャプチャ
で計測した傾斜・関節動作範囲に対する RMSE の割
合（RMSE［°］/ 動作範囲［°］）を意味する．また，図
6 は姿勢推定で得られた波形の一例であり，下腿部の
加速度データから IMU 装着側（右脚）の接地タイミ

表2．各歩行での処理時間の平均値と標準偏差

サンプリング［μs］ 姿勢推定［μs］ 刺激［μs］ 合計［μs］

ぶん回し歩行（遅） 683.3±8.7 112.2±12.5 6000.3±22.4 6795.7
ぶん回し歩行（速） 683.2±8.4 112.3±10.3 6000.2±21.8 6795.7
正常歩行（遅） 683.3±8.4 112.1±11.5 6000.3±25.2 6795.7
正常歩行（速） 683.1±8.5 111.9±11.7 6000.2±25.2 6795.3
平均値 683.2±8.5 112.1±11.5 6000.2±23.7 6795.6

図5．Madgwickフィルタの処理時間の一例（10秒間）
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ングを特定してグラフ上に点線で示した．
　IMU とモーションキャプチャの誤差を示す RMSE
は，矢状面の姿勢角ではすべて 4° 以下，前額面の姿

勢角ではすべて 6° 以下であった．また，動作範囲に
対する RMSE の割合は，ぶん回し歩行時の膝関節角
度を除くすべての矢状面の姿勢角で 10％以下であっ

表3．正常歩行時とぶん回し歩行時のRMSE［°］と CCの平均値

矢状面 前額面
大腿傾斜角 下腿傾斜角 膝関節角度 大腿傾斜角 下腿傾斜角

ぶん回し歩行
（遅）

RMSE［°］ 2.288（8％） 2.033（5％） 2.858（15％） 3.379（17％） 3.271（18％）
CC 0.986 0.984 0.647 0.957 0.903

ぶん回し歩行
（速）

RMSE［°］ 2.378（6％） 2.122（4％） 2.499（10％） 2.837（14％） 2.595（13％）
CC 0.992 0.992 0.924 0.945 0.940

正常歩行
（遅）

RMSE［°］ 1.543（5％） 2.613（5％） 3.280（7％） 4.418（61％） 5.175（73％）
CC 0.989 0.997 0.984 0.827 0.470

正常歩行
（速）

RMSE［°］ 1.873（5％） 3.607（6％） 3.876（9％） 4.717（58％） 5.786（66％）
CC 0.990 0.994 0.973 0.828 0.657

図6．各歩行時の姿勢角波形の一例
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た．CC は，ほぼすべての矢状面の姿勢角で 0.97 以
上の高い値を示した．ただし，正常歩行時の前額面の
大腿・下腿傾斜角の CC は 0.70 以下であり，他の姿
勢角と比べて低い値であった．
　同じ歩行速度のぶん回し歩行と正常歩行の RMSE
を比較すると，1° 以下ではあるが，矢状面の大腿傾
斜角のみがぶん回し歩行時に大きかった．一方，矢状
面の CC はぶん回し歩行時に小さい傾向があったが，
前額面の CC はぶん回し歩行時に大きかった．ぶん回
し歩行時には下肢を外側に回しながら振り出すため，
麻痺側遊脚期の前額面の大腿・下腿傾斜角が大きくな
るが，図 6左下（ぶん回し歩行時の前額面の姿勢角
波形）から，本手法によってぶん回し動作を捉えられ
ることが示された．一方，図 6 右下（正常歩行時の
前額面の姿勢角波形）から，正常歩行時の前額面の下
腿傾斜角は，モーションキャプチャの姿勢角波形に対
して，最大約 8° のずれが生じていることがわかった．

考察

1．Madgwick フィルタの処理時間
　各処理時間を計測した結果，10 ms 以内にサンプリ
ング，姿勢推定，刺激制御の処理を実行できることを
確認できた．非線形カルマンフィルタのマイコン上で
の処理時間は数ミリ秒–数十ミリ秒であり［32，
33］，カルマンフィルタの処理時間は Madgwick フィ
ルタの約 20倍であったという報告もある［34］．よっ
て，本研究のような計算負荷の小さい姿勢推定手法を
使用することで，姿勢情報だけでなく，IMU 以外の
センサや筋電計測などの処理を追加することができ，
異常歩行でのより正確な FES リアルタイム制御が可
能となると考えられる．

2．Madgwick フィルタによる姿勢角推定の精度
　Madgwick フィルタによる姿勢角・関節角度推定の
精度について，測定条件・歩行条件が本研究と類似し
ている先行研究と比較して考察する．Madgwick フィ
ルタにより，トレッドミル正常歩行（歩行速度 2 km/h）
時の矢状面の膝関節角度を推定した Soussé らの研究
（2020）では，RMSE は 4.71°，CC は 0.96 であった
［21］．本研究における歩行速度 2 km/h 時の姿勢推定
では，RMSE は 3.88°，CC は 0.97 であり，Madgwick
フィルタの先行研究よりも高い推定精度であることが
確認できた．拡張カルマンフィルタにより，トレッド
ミル正常歩行（歩行速度平均 2 km/h）時の矢状面の
膝関節角度を推定した Lora-Millan らの研究（2021）
では，RMSE は 3.60° であった［35］．よって，先行
研究の推定精度を下回ったが，誤差は 0.3° 以下であ
り，同程度の推定精度であると考えられる．また，カ
ルマンフィルタにより，トレッドミル正常歩行（歩行
速度 1 km/h）時の矢状面の大腿・下腿傾斜角を推定
した Teruyama らの研究（2013）では，大腿傾斜角の
RMSE は約 1.75°，CC は 0.99，下腿傾斜角の RMSE
は約 1.70°，CC は 0.99 であった［36］．本研究にお
ける歩行速度 1 km/h 時の姿勢推定では，大腿傾斜角
の RMSE は 1.54°，CC は 0.99，下腿傾斜角の RMSE
は 2.61°，CC は 0.99 であり，大腿傾斜角の推定精度
については先行研究を上回った．ただし，先行研究と

の誤差はどちらも 1° 以下であり，大腿・下腿傾斜角
についても同等の推定精度であることが示された．
　脳卒中片麻痺歩行時の姿勢推定および前額面の大
腿・下腿傾斜角については，言及されている論文が不
足しており，先行研究と比較できなかったが，矢状面
の姿勢角と比較すると，ぶん回し歩行時には誤差が
1° 以下（RMSE：3.5° 以下，CC：0.9 以上）であり，
精度よく推定できていたと考えられる．また，足部の
前額面の傾斜角を推定した研究［24］での RMSE は
5.97° であり，矢状面より 1° 以上大きかったという
報告がある．その他の先行研究［37–39］においても
前額面の誤差は矢状面より大きくなる傾向にあり，歩
行中の矢状面の可動域が大きく，他の面での運動学的
クロストークが大きくなることが要因であると考えら
れる．
　よって，先行研究では PC で姿勢推定時の演算処理
を実行しており，リアルタイムでの処理を想定してい
ないことを考慮する必要があり，歩行条件や測定環境
も異なるため単純に比較することはできないが，先行
研究と同等の推定精度であることが示唆された．

3．擬似片麻痺歩行
　本研究では，時空間的非対称性や歩行速度を統制す
るために歩行用ペースメーカーを作製して，健常者が
片麻痺者特有のぶん回し歩行を模倣した．平地歩行で
は，メトロノームと事前に配置した歩幅間隔のテープ
によって歩行速度を統制する手法が一般的であるが
［13］，これは左右対称な正常歩行にしか適用できな
い．一方，本研究で作製した歩行用ペースメーカーで
は時間・距離パラメータを細かく設定することができ，
ぶん回し動作を特徴とする片麻痺異常歩行のより正確
な模倣が可能となったと考えられる．
　次に，擬似片麻痺歩行時の姿勢角推定精度について，
正常歩行と比較して考察する．ぶん回し歩行は正常歩
行に比べて，誤差 1° 以下ではあるが，矢状面の大腿
傾斜角の推定精度が低いことがわかった．この要因と
しては，ぶん回し歩行は正常歩行に比べて大腿部の回
転動作が大きいため，回転により生じる向心加速度や
接線加速度の影響を受けていると考えられる．一方，
前額面の傾斜角の推定精度は高く，歩行速度が速い場
合でも，その精度は維持されていた．さらに，図 6
の姿勢角波形より，ぶん回し動作時に前額面の傾斜角
が外転方向に増加していることを確認でき，ピーク時
に約 10–15° の傾斜が生じていることが示された．こ
れにより，ぶん回し動作の評価，歩行フェーズ推定に
おけるぶん回し量に応じた加速度と角速度の補正また
はぶん回しが生じた場合の閾値の設定が可能となり，
FES 制御に活用できる可能性がある．

4．IMUの装着位置と装着方法
　正常歩行時の前額面下腿傾斜角の CC が特に小さ
く，図 6の波形からも MAC3D との一致度が低いこ
とがわかった．これは，正常歩行時においては前額面
姿勢角の動作範囲が小さく，推定誤差の影響を大きく
受けていると考えられる．また，この要因に加え，
IMU 装着位置や装着後の身体座標軸と IMU 座標軸の
ずれ，軟部組織の振動［39，40］などによる IMU の
不安定さが影響していると推察される．本研究では大
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腿部外側と下腿部外側に IMU を装着したが，下肢の
IMU 装着面は曲面であり，IMU の方向が一意に安定
しない可能性があるため，より安定しやすい IMU 装
着位置を検討する必要があると考えられる．

結論

　脳卒中片麻痺者は痙縮や筋力低下の影響により，健
常者とは異なる姿勢での歩行となる．片麻痺者の歩行
をサポートするために FES が使用されるが，FES の
タイミングを制御するためには歩行フェーズを特定す
る必要がある．ただし，正常歩行と同様の手法では異
常歩行時の歩行フェーズ検出精度が低下するため，姿
勢を考慮した歩行フェーズ検出アルゴリズムを構築す
る必要があり，リアルタイムでの姿勢推定が重要な役
割を果たす．さらに下肢姿勢情報は，退院後のフォロー
アップや日常的生活下での歩行分析，装具の選定や制
動力の調整に活用することができる．そのため，本研
究では FES デバイスに姿勢推定を組み込むことを想
定し，計算負荷の小さい Madgwick フィルタによる姿
勢推定をマイコン上で行い，処理時間を記録した．ま
た，健常成人 2名が片麻痺者特有のぶん回し歩行を
模した歩行と正常歩行を行った．そして，モーション
キャプチャで計測した姿勢データと比較した結果，矢
状面の姿勢角は，先行研究と同等の精度で姿勢推定を
行うことができた．前額面の姿勢角については，分回
し歩行時に推定精度が高く，正常歩行時に低い傾向が
あった．また，リアルタイム処理に要求される処理時
間 10 ms（100 Hz）以内に，加速度・角速度のサンプ
リング，姿勢推定，電気刺激制御までの処理をマイコ
ン上で実行することができた．よって，先行研究と比
較して精度を損なうことなく，実質的にリアルタイム
での FES 制御が可能であることが明らかとなった．
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