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Abstract 

 Knee osteoarthritis (OA) is one of the most common musculoskeletal diseases, and the number of patients is expected to 

increase in Japan. In recent years, gait analysis using inertial measurement units (IMUs) has been attracting attention. In this study, 

we quantified the knee flexion angle during gait in patients with knee OA using IMUs and sensor fusion considering centrifugal 

and tangential acceleration. And we compared the results between healthy participants and patients with knee OA to validate the 

usefulness of the system. As a sensor fusion, an extended kalman filter was constructed to correct the posture of IMUs using the 

corrected values of centrifugal and tangential acceleration using the accelerometer and gyroscope. Gait measurement experiments 

were conducted on healthy participants and patients with knee OA mounting IMUs. As a result, estimated knee flexion angle during 

gait of patients with knee OA showed patient-specific waveform flattening and amplitude changes different from those of healthy 

participants, indicating that is useful for clinical gait analysis. 
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1. 緒言  

変形性膝関節症（Knee OsteoArthritis, 以下膝 OA）は関

節軟骨や骨が変性することにより下肢アライメントが身

体の内外側に変形し，疼痛や拘縮を有する運動器疾患で

ある。我が国では 40 歳以上の膝 OA 患者が 2530 万人い

ると報告されており (1)，高齢化に伴い今後も患者数の増

加が予想されている。膝 OA 患者では歩行時における膝

関節屈曲角度の二峰性の消失や内外反方向での側方動揺

の発現，脛骨外旋運動の消失等が報告されている（2）。こ

れらのことから，膝 OA の診断において，患者個々の歩

行時の運動学的変化を定量的に評価することが臨床上重  

要である。実際に膝 OA 患者の膝関節運動を評価する場

合は医師や療法士らによる歩行観察が広く行われている

が観察者の主観と経験に依存する。この問題を解決すべ

くこの十数年で種々の動作計測システムが開発，導入さ
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れ患者歩行を定量的に評価できるようになった。  

膝関節の位置や姿勢を定量化できる動作計測システム

については主に光学式や磁気式のモーションキャプチャ

による手法が提案されてきた (3-4)。しかしこれらはいずれ

も計測環境の制限や導入コストが高いことが懸念される。

そこで近年，Micro Electro Mechanical System 技術の進歩

に伴い小型で安価な Inertial Measurement Unit（以下 IMU）

が開発され，計測環境を限定しないその利便性から歩行

解析にも応用されつつある（5-6）。IMU は加速度，角速度

を計測できるため積分演算により歩行速度や軌跡（7-8），

身体部位の関節角度（9）を算出できる。しかしながらこの

位置，姿勢算出においては積分によるドリフト誤差の影

響は避けられず，これらを適切に補正した上での姿勢推

定が重要となる。これを解決する手法としてカルマンフ

ィルタを用いたセンサ・フュージョンを組合わせた姿勢

推定法が提案（10-11）され，歩行解析にも応用できること

が報告されている（12）ものの，膝 OA などの運動器疾患

を有する歩行における運動学的特徴を定量化できるかは

明らかにされていない。また膝 OA 患者に対して IMU を

用いた研究については幾つか報告（13-14）がなされている

が，いずれも膝 OA の進行度に応じた分類や比較は行わ

れていない。膝 OA は病態進行に応じて適応できる治療

方法が変わってくる。そのため膝 OA の進行度に応じた

歩行運動の定量評価をおこなうことが病態進行に応じた

治療方針の決定や膝 OA の早期診断にとって重要である。

しかしながら膝 OA の進行度に応じて定量評価を行った

事例はほとんど報告されていない。  

 本研究では，IMU とカルマンフィルタを組合わせて

三次元姿勢を推定するセンサ・フュージョンを構築し，

膝 OA 患者の歩行時における膝関節屈曲角度の推定を行

う。そして健常者と膝 OA 患者の進行度に応じた運動学

的差異を比較し，その有用性を検証する。本論文の構成

は初めにセンサ・フュージョンの構築について述べる。

次に IMUを健常者と膝 OA患者の下肢に装着して歩行計

測実験を行い，センサ・フュージョンにより推定された

膝関節屈曲角度を比較し，その考察について述べ，最後

に結言を述べる。  

なお，本研究は世界医師会によるヘルシンキ宣言の趣

旨に沿った医の倫理的配慮の下で実施され，秋田大学倫

理委員会の審査，承認を受けた（承認番号：2017-1775）。  

2. 歩行時膝関節屈曲角度の推定  

本研究の全体イメージを Fig. 1 に示す。従来のモーシ

ョンキャプチャを用いた手法は高価でシステム自体が複

雑であり，計測の準備に時間がかかるため歩行計測を容

易に実施できるとはいえない。一方で IMU は小型で安価

で時間がかからず IMU 自体を身体に装着するだけで計

測を実施できるため歩行運動の検査で容易に扱える利便

性を有している。しかしながら従来のモーションキャプ

チャと同様に膝 OA 患者の歩行特性を定量化できるかは

定かではない。また膝 OA の歩行特性を定量化するには

病態進行度ごとに被験者を分類し，進行度に応じた膝関

節屈曲角度を定量化しその特徴や傾向，差異を明らかに

する必要がある。本研究では最終的に Fig. 1 の 4.に示し

ているように IMU で得られる歩行計測データから膝 OA

患者の歩行時膝関節屈曲角度を推定し，そのデータから

膝 OA 患者の進行度を半自動的に検出し各種診断やリハ

ビリに応用するためのシステムの実現を目指している。

その最初のステップとして本研究では膝 OA 患者の膝関

節屈曲角度の定量化とその比較まで，Fig. 1 の 0.から 3.

までを行う。各詳細について，はじめに Fig. 1 の 1 から

2.の膝関節角度の算出までを第 2 章，Fig. 1 の 2.の波形正

規化と振幅比の解析を第 3 章，Fig. 1 の 3.の被験者群ご

との波形の特徴の比較と検証を第 4 章，第 5 章にてそれ

ぞれ述べる。  

2.1 計測システム，姿勢表現  

本研究では，9 軸慣性センサ IMU-Z2（ZMP.Inc, Tokyo, 

Japan）を用いた。IMU-Z2 は 3 軸の加速度センサ，ジャ

イロセンサ，地磁気センサ，Bluetooth 通信モジュールを

搭載しているため，無線通信下での最大 9 軸分の同時計

測が可能である。IMU は身体に直接装着し，PC と専用の

Fig. 1. Overall image of this study. 
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データロガーソフトウェアを用いることで計測できる。  

本研究における姿勢，即ち IMU の角度は X, Y, Z 軸周

りの回転角としてロール（𝜑）・ピッチ（𝜃）・ヨー（𝜓）角
（15）を用いる。本研究におけるグローバル座標系は Z 軸

方向を重力方向とした右手座標系で定義し，各軸周りの

回転方向は反時計回りを正とした。一般にロール・ピッ

チ・ヨー角を用いて回転行列を計算する場合，グローバ

ル座標系から体節 i の IMU のローカル座標系（以下 IMU

座標系）に座標変換するため，X→Y→Z の順番に回転さ

せる（Fig. 2（A））。しかし IMU を用いる場合は IMU 座

標系からグローバル座標系へと逆方向に座標変換を行う

ため，回転する順番が Z→Y→X と逆になる（Fig. 2（B））。

そのため本研究における体節 i の IMU 座標系からみたグ

ローバル座標系への回転行列 0Riは式（1）のようにヨー・

ピッチ・ロールの順に表現できる。  

 

𝑅𝑖
𝑜 = 𝑅(𝜓) ∙ 𝑅(𝜃) ∙ 𝑅(𝜑) 

= [
cos 𝜓𝑖  −sin 𝜓𝑖 0

sin 𝜓𝑖  cos 𝜓𝑖  0
0 0 1

] [
cos 𝜃𝑖  0 sin 𝜃𝑖

0 1 0
−sin 𝜃𝑖 0 cos 𝜃𝑖

] [

1 0 0
0 cos 𝜑𝑖 −sin 𝜑𝑖

0 sin 𝜑𝑖 cos 𝜑𝑖
] 

(1)  

2.2 初期姿勢  

 静止 時においてジ ャイロセ ンサ 出力値は 𝜔𝑖 =

[0 0 0]𝑇 であるため直接初期姿勢を計算することはで

きない。そこで，加速度センサ出力に含まれる重力加速

度と地磁気センサで取得できる磁場を用いてグローバル

座標系における初期姿勢を算出する（16）。静止時における

加速度センサは重力加速度のみを検出するため，体節𝑖の

IMU 座標系における加速度センサ出力 𝑎𝑖  は式（1）の回

転行列とグローバル座標系の原点  𝑂 における加速度 𝑎𝑜 ，

重力加速度  𝑔 を用いることで式（2）のようになる。  

 𝑎𝑖 = 𝑅𝑖
𝑇 𝑎𝑜𝑜  (2)  

 𝑎𝑖 = [

𝑎𝑖 𝑥

𝑎𝑖 𝑦

𝑎𝑖 𝑧

] , 𝑎𝑜 = [
0
0
𝑔
]  

これより，加速度センサ出力に基づくロール角，ピッ

チ角𝜑𝑎𝑐𝑐 , 𝜃𝑎𝑐𝑐 を得るための式(3)，(4)が得られる。  

  𝜑𝑎𝑐𝑐 = tan−1
𝑎𝑖 𝑦

𝑎𝑖 𝑧

 (3)  

 
𝜃𝑎𝑐𝑐 = tan−1

− 𝑎𝑖 𝑥

√ 𝑎𝑦
2𝑖 + 𝑎𝑧

2𝑖

 
(4)  

次に地磁気センサを用いてヨー角の初期姿勢を算出す

る。地磁気センサで姿勢を得るには IMU 自体が水平であ

る必要があるが，装着位置や動作時の傾斜の影響をうけ

る。そのため式（5）により傾斜誤差を補正 (11)し，式（6）

より地磁気センサに基づくヨー角  𝜓𝑚𝑎𝑔 を算出する。  

 [

𝑚𝑥
𝑖

𝑚𝑦
𝑖

𝑚𝑧
𝑖

] = [

cos 𝜃𝑖  sin 𝜑𝑖 sin 𝜃𝑖 cos 𝜑𝑖 sin 𝜃𝑖

0 cos 𝜑𝑖 −sin 𝜑𝑖

sin 𝜃𝑖 sin 𝜑𝑖 cos 𝜃𝑖 cos 𝜑𝑖 cos 𝜃𝑖
] 𝑀𝑖  (5)  

 𝑀𝑖 = [

𝑀𝑖 𝑥

𝑀𝑖 𝑦

𝑀𝑖 𝑧

]  

 𝜓𝑚𝑎𝑔 = tan−1
− 𝑚𝑖 𝑦

𝑚𝑖 𝑥

 (6)  

 ここで， 𝑚𝑖 𝑥, 𝑚𝑖 𝑦 , 𝑚𝑖 𝑧は傾斜誤差補正後の体節  𝑖 の

磁場， 𝑀 𝑖 は体節  𝑖 の補正前の磁場と各座標成分である。 

2.3 動作時の姿勢  

ジャイロセンサで計測した角速度から姿勢への変換は

角速度の一階積分で求められるが，単純に積分を行うこ

とでドリフト誤差を蓄積させるために，物理的な意味を

持たない。そこで，IMU 座標系における角速度について

式（7）を用いてロール・ピッチ・ヨー角の微分値へと変

換する。そして時刻𝑡 + 1のロール・ピッチ・ヨー角は式

（8）のように各微分値を積分することにより算出する。 

 [

𝜓̇𝑖

𝜃̇𝑖

𝜑̇𝑖
] = [

0 sin 𝜑𝑖 sec 𝜃𝑖 cos 𝜑𝑖 sec 𝜃𝑖

0 cos 𝜑𝑖 −sin 𝜑𝑖

1 sin 𝜑𝑖 tan 𝜃𝑖 cos 𝜑𝑖 tan 𝜃𝑖
] 𝜔𝑖  (7)  

 𝜔𝑖 = [

𝜔𝑖 𝑥

𝜔𝑖 𝑦

𝜔𝑖 𝑧

]  

 [

𝜓𝑖

𝜃𝑖

𝜑𝑖
]

𝑡+1

= ∫[

𝜓̇𝑖

𝜃̇𝑖

𝜑̇𝑖
]

𝑡+1

𝑑𝑡 + [

𝜓𝑖

𝜃𝑖

𝜑𝑖
]

𝑡

 (8)  

ここで，𝜙̇, 𝜃̇, 𝜓̇ はロール・ピッチ・ヨー角の微分値， 𝜔𝑖

は体節  𝑖 における角速度及び各座標成分を示している。  

2.4 センサ・フュージョンの構築と姿勢推定  

 歩行時に加速度センサ出力は重力加速度，並進加速度

に加えて，関節の回転運動の変化に伴い遠心加速度，接

線加速度が増加する。遠心加速度，接線加速度はジャイ

ロセンサから得られる角速度によって表現されるため，

その影響を考慮するには各センサで得られる情報を統合

化したセンサ・フュージョンを構築する必要がある。そ

こで歩行時膝関節屈曲角度の推定に有用な遠心加速度，

接線加速度の影響を考慮した拡張カルマンフィルタによ

るセンサ・フュージョン（12）を構築する。  

加速度センサ出力は式（9）に示すように並進加速度，

Fig. 2. Coordinate transformation in this study. 
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回転運動による遠心加速度，接線加速度，重力加速度を

含んでいる。  

 𝑎𝑜𝑢𝑡
𝑖 = 𝑎𝑡𝑟

𝑖 + 𝑎𝑐
𝑖 + 𝑎𝑡

𝑖 + 𝑔𝑖  (9)  

ここで， 𝑎𝑜𝑢𝑡
𝑖 は加速度センサ出力， 𝑎𝑡𝑟

𝑖 は並進加速度，

𝑎𝑐
𝑖 は遠心加速度，, 𝑎𝑡

𝑖 は接線加速度，𝑔 は重力加速度で

ある。遠心加速度，接線加速度は式（10）にて体節  𝑖 の

角速度 𝜔𝑖 ，角加速度 𝜔̇𝑖 ，関節中心から IMU 中心までの

長さ 𝑟𝑖  を用いて式（10）のように表現できる。  

 𝑎𝑐
𝑖 + 𝑎𝑡

𝑖 = 𝜔𝑖 × 𝜔𝑖 × 𝑟𝑖 + 𝜔̇𝑖 × 𝑟𝑖  (10)  

 本研究では膝関節を構成する下肢の大腿，下腿の 2 箇

所に IMU を装着し，それらの相対姿勢から膝関節屈曲角

度を推定する。Fig. 3 に下肢剛体リンクモデルに基づい

た IMU の装着位置と膝関節屈曲角度の定義，姿勢推定に

用いるパラメータの関係について示す。Fig. 3 において，

体節  𝑖 − 1 は大腿，体節  𝑖 は下腿であり，以降は𝑖 − 1, 𝑖 を

大腿，下腿と呼称する。また IMU1 は大腿，IMU2 は下腿

へ装着するため，以降は IMU1，IMU2 を大腿の IMU，下

腿の IMU と呼称する。式(9, 10)を用いて導出した大腿に

おける遠心加速度，接線加速度の補正式は式 (11)のよう

になる。また，下腿における遠心加速度，接線加速度の

補正式は大腿における遠心加速度，接線加速度の影響を

受けることから式 (12)のようになる。  

 𝐶𝑎
𝑖−1 = 𝑎𝑜𝑢𝑡

𝑖−1 − ( 𝑎𝑐
𝑖−1 + 𝑎𝑡

𝑖−1 ) = 𝑔𝑖−1  (11)  

 
 𝐶𝑎

𝑖 = 𝑎𝑜𝑢𝑡
𝑖 − ( 𝑎𝑐

𝑖 + 𝑎𝑡
𝑖 ) 

 = 𝑅𝑖−1
𝑖 ( 𝜔𝑖−1 × 𝜔𝑖−1 × 𝑟𝑖−1 + 𝜔̇𝑖−1 × 𝑟𝑖−1 ) + 𝑔𝑖  

(12)  

以上の補正式を用いて，拡張カルマンフィルタを構成

するために大腿，下腿それぞれの姿勢を推定する非線形

状態方程式，非線形観測方程式を構築する。大腿の非線

形状態方程式は式（7, 8）を用いて式（13）のようになる。

非線形観測方程式はヨー角の算出式（式（6））と遠心加

速度，接線加速度の補正式（式（11））を用いて式（14）

のようになる。  

 𝑥𝑡+1
𝑖−1 = 𝐹𝑖−1 ( 𝑥𝑡

𝑖−1 ) + 𝑤𝑡
𝑖−1

 (13)  

 𝑦𝑡
𝑖−1 = 𝐻𝑖−1 ( 𝑥𝑡

𝑖−1 ) + 𝑣𝑡
𝑖−1

 (14)  

 𝑥𝑡
𝑖−1 = [

𝜓𝑖−1

𝜃𝑖−1

𝜑𝑖−1

]

𝑡

, 𝐹𝑖−1 ( 𝑥𝑡
𝑖−1 ) = [

𝐹𝜓
𝑖−1

𝐹𝜃
𝑖−1

𝐹𝜑
𝑖−1

]

𝑡

  

 

𝐹𝜓𝑡

𝑖−1 = [ 𝜓𝑖−1
𝑡 + (sin 𝜑𝑖−1 sec 𝜃𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1

𝑦 + cos𝜑 sec 𝜃𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1
𝑧) ∙ 𝑇𝑠]𝑡 

𝐹𝜃𝑡

𝑖−1 = [ 𝜃𝑖−1
𝑡 + (cos 𝜑𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1

𝑦 − sin 𝜑𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1
𝑧) ∙ 𝑇𝑠]𝑡 

𝐹𝜑𝑡

𝑖−1 = [ 𝜑𝑖−1
𝑡 + ( 𝜔𝑖−1

𝑥 + sin 𝜑𝑖−1 tan 𝜃𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1
𝑦 + sin 𝜑𝑖−1 tan 𝜃𝑖−1 ∙ 𝜔𝑖−1

𝑧)

∙ 𝑇𝑠]𝑡 

 

 𝑦𝑡
𝑖−1 =

[
 
 
 
 
𝜓𝑚𝑖−1,𝑡

𝐶𝑎𝑥

𝑖−1

𝐶𝑎𝑦

𝑖−1

𝐶𝑎𝑧

𝑖−1
]
 
 
 
 

𝑡

, 𝐻𝑖−1 ( 𝑥𝑡
𝑖−1 ) = [

𝜓𝑚𝑎𝑔𝑖−1

( 𝑅𝑖−1
𝑜 )

𝑇
[
0
0
𝑔
]
]

𝑡

  

次に下腿の非線形状態方程式は大腿と同様に式（7, 8）

を用いて式（15）のようになる。非線形観測方程式はヨ

ー角の算出式（式（6））と遠心加速度，接線加速度の補

正式（式（12））を用いて式（16）のようになる。  

 𝑥𝑡+1
𝑖 = 𝐹𝑖 ( 𝑥𝑡

𝑖 ) + 𝑤𝑡
𝑖

 (15)  

 𝑦𝑡
𝑖 = 𝐻𝑖 ( 𝑥𝑡

𝑖 ) + 𝑣𝑡
𝑖

 (16)  

 𝑥𝑡
𝑖 = [

𝜓𝑖

𝜃𝑖

𝜑𝑖
]

𝑡

, 𝐹𝑖 ( 𝑥𝑡
𝑖 ) = [

𝐹𝜓
𝑖

𝐹𝜃
𝑖

𝐹𝜑
𝑖

]

𝑡

  

 

𝐹𝜓𝑡

𝑖 = [ 𝜓𝑖 𝑡 + (sin 𝜑𝑖 sec 𝜃𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑦 + cos𝜑 sec 𝜃𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑧) ∙ 𝑇𝑠]𝑡 

𝐹𝜃𝑡

𝑖 = [ 𝜃𝑖 𝑡 + (cos 𝜑𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑦 − sin 𝜑𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑧) ∙ 𝑇𝑠]𝑡 

𝐹𝜑𝑡

𝑖 = [ 𝜑𝑖 𝑡 + ( 𝜔𝑖 𝑥 + sin 𝜑𝑖 tan 𝜃𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑦 + sin 𝜑𝑖 tan 𝜃𝑖 ∙ 𝜔𝑖 𝑧) ∙ 𝑇𝑠]𝑡 

 

 

𝑦𝑡
𝑖 =

[
 
 
 
 
𝜓𝑚𝑖,𝑡

𝐶𝑎𝑥

𝑖

𝐶𝑎𝑦

𝑖

𝐶𝑎𝑧

𝑖
]
 
 
 
 

𝑡

, 

𝐻𝑖 ( 𝑥𝑡
𝑖 ) = [

𝜓𝑚𝑎𝑔𝑖

( 𝑅𝑖
𝑜 )

𝑇
( 𝑅𝑖−1

0 ( 𝜔𝑖−1 × 𝜔𝑖−1 × 𝑟𝑖−1 + 𝜔̇𝑖−1 × 𝑟𝑖−1 ) + [
0
0
𝑔
])

]

𝑡

 

 

ここで，𝑥 は拡張カルマンフィルタで推定したい状態量，

𝑦 は拡張カルマンフィルタにおける観測量，𝑡 + 1 は時刻，

𝑤𝑡, 𝑣𝑡  は白色雑音である。拡張カルマンフィルタを計算す

るために，システム行列𝐹(𝑥𝑡), 𝐻(𝑥𝑡)の偏微分𝑓(𝑥𝑡), ℎ(𝑥𝑡)

（式（17），（18））によって線形化される。  

 𝑓(𝑥𝑡) =
𝜕𝐹(𝑥𝑡)

𝜕𝑥𝑡

 (17)  

 ℎ(𝑥𝑡) =
𝜕𝐻(𝑥𝑡)

𝜕𝑥𝑡

 (18)  

そして，式(19)から式(23)に示す予測ステップ，フィル

タリングステップから構成される拡張カルマンフィルタ

アルゴリズムを繰り返し計算することで姿勢推定を行う。 

予測ステップは式(19, 20)のようになる。  

 𝑥𝑡+1
− = 𝐹(𝑥𝑡 )  (19)  

 𝑃𝑡+1
− = 𝑓𝑡𝑃𝑡𝑓𝑡

𝑇 + 𝑊 (20)  

ここで，𝑥𝑡+1
− , 𝑃𝑡+1

−  は時刻 t までの情報を用いて推定し

た時刻  𝑡 + 1 における状態量，誤差共分散行列，𝑃𝑡 は時刻  

𝑡 の誤差共分散行列，𝑊 は非線形状態方程式における白

色雑音𝑤 の共分散行列である。またフィルタリングステ

ップは式(21, 22, 23)のようになる。  

Fig. 3. Rigid link model. Left: Definition of the mount 

positions, knee flexion angle. Right: IMU’s parameters. 
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 𝐾𝑡+1 = 𝑃𝑡+1
− ℎ𝑡+1

𝑇 (ℎ𝑡+1𝑃𝑡+1
− ℎ𝑡+1

𝑇 + 𝑉)
−1

 (21)  

 𝑥𝑡+1 = 𝑥𝑡+1
− + 𝐾𝑡+1 (𝑦𝑡+1 − 𝐻(𝑥𝑡+1)) (22)  

 𝑃𝑡+1 = (𝐼 − 𝐾𝑡+1ℎ𝑡+1)𝑃𝑡+1
−  (23)  

ここで，  𝐾 はカルマンゲイン，𝑉 は非線形観測方程式

における白色雑音  𝑣 の共分散行列，𝑥𝑡+1, 𝑃𝑡+1は時刻  𝑡 + 1

までの情報を用いて推定した時刻  𝑡 + 1 における状態量，

誤差共分散行列，𝐼 は単位行列である。  

2.5 膝関節屈曲角度の算出  

 大腿，下腿それぞれのロール・ピッチ・ヨー角をセン

サ・フュージョンにて推定した後，相対的な関係から膝

関節屈曲角度を算出する。はじめに式 (24)を用いて相対

座標系への変換を行う。 𝑅𝑖−1
𝑜 , 𝑅𝑖

𝑜 はそれぞれグローバ

ル座標系における大腿，下腿の回転行列である。  

 

𝑅𝑖
𝑖−1 = ( 𝑅𝑖−1

𝑜 )
𝑇

𝑅𝑖
𝑜  

= [
cos 𝜓𝑖

𝑖−1  −sin 𝜓𝑖
𝑖−1 0

sin 𝜓𝑖
𝑖−1  cos 𝜓𝑖

𝑖−1  0
0 0 1

] [
cos 𝜃𝑖

𝑖−1  0 sin 𝜃𝑖
𝑖−1  

0 1 0
−sin 𝜃𝑖

𝑖−1  0 cos 𝜃𝑖
𝑖−1  

] [

1 0 0
0 cos 𝜑𝑖

𝑖−1  −sin 𝜑𝑖
𝑖−1

0 sin 𝜑𝑖
𝑖−1 cos 𝜑𝑖

𝑖−1

] 

= [

𝑅11 𝑅12 𝑅13

𝑅21 𝑅22 𝑅23

𝑅31 𝑅32 𝑅33

] 

(24)  

 Fig. 3 より膝関節屈曲角度はグローバル座標系におけ

る Y 軸周りのピッチ角 𝜃𝑖
𝑖−1 であり式(25)のようになる。  

 𝜃𝑖
𝑖−1 = tan−1

−𝑅31

√𝑅32
2 + 𝑅33

2
 (25)  

3. 歩行計測実験  

3.1 実験方法  

 IMU とセンサ・フュージョンによる膝 OA 患者の歩行

時膝関節屈曲角度の定量評価の有用性を検証すべく，被

験者 8 名（健常者：𝑛 = 3，膝 OA 患者（KOA）：𝑛 = 5）

を対象に歩行計測実験を行った。Table 1 に被験者の身体

データを示す。被験者の分類は膝 OA の病期診断に用い

られている Kellgren-Lawrence 分類（以下 KL 分類）（17）

に基づいて実施した。健常者は下肢に外傷や痛み，既往

歴のない方で KL 分類のいずれにも該当しないもの

（KL<1）とした。膝 OA 患者は 5 名の内 KL 分類の Grade 

3（以下 KL3）が 3 名，Grade 4（以下 KL4）が 2 名であ

った。以上より本研究では被験者群の分類を健常者群，  

膝 OA 患者 KL3 群（以下 KL3 群），膝 OA 患者 KL4 群

（以下 KL4 群）の合計 3 群に分類した。  

実験時の IMUの装着位置と歩行計測実験の外観を Fig. 

4 に示す。計測には IMU を 4 つ使用し，左右の大腿（Fig. 

4 左図：1, 2），下腿（Fig. 4 左図：3, 4）の前面 (18)に装着

した。IMU の計測レンジは加速度センサ：±4[G]，ジャ

イロセンサ：±250[deg/s]，地磁気センサ：±2[Gauss] と

し，サンプリング周波数は 100Hz とした。被験者には 10m

の直線距離を快適歩行にて歩行動作を施行した。  

3.2 データ処理・評価方法  

膝関節屈曲角度は被験者 1 人当たりにつき定常な連続

した波形について歩行周期の 2 周期を抽出し，単位周期

当たりのデータについて歩行時の踵接地を 0%，次の踵接

地までを 100%と正規化した。正規化の際，歩行周期 0%

の膝関節屈曲角度を 0deg とした。歩行時の足の接地の有

無については判別が困難なため歩行周期の分類（19）に基

づき，踵接地から前半 60%を立脚期（足が接地している

状態），後半 40%を遊脚期（足が接地していない状態）と

した。正規化波形は健常者群，膝 OA 患者群（KL3 群，

KL4 群）の各群内にて被験者数×2 周期分についての平

均と標準偏差の波形を各群の左右両膝についてプロット

した。この時，健常者群については膝関節の形態や挙動

に左右差がほぼないため，右膝（Right），左膝（Left）と

して定義した。また，膝 OA 患者群は症状の程度に応じ

て膝関節の形態や挙動に左右差がみられるため，比較的

症状が弱い膝を健側（Unaffected side），症状が強い膝を

患側（Affected）として定義した。グラフの一例について

Fig. 5 に示す。  

歩行時において，膝関節屈曲角度は立脚期，遊脚期で

合計 2 回波形のピークが見られる。これを膝関節屈曲角

度の二峰性という。本研究では Fig. 5 に示すように立脚

期最大屈曲角度（以下 1st peak）と遊脚期最大屈曲角度  

（以下 2nd peak）を各群内の両膝にてそれぞれ算出した。 

Fig. 4. Mount positions of IMUs and experimental  

overview. Left: Frontal plane. Right: Sagittal plane. 

Table 1. Physical parameters of participants. All data was 

expressed in Mean (SD). 

  Healthy KOA 

  (n = 3) (n = 5) 

Age [years] 30.3 (3.77) 73.2 (3.60) 

Height [cm] 164 (11.1) 156 (10.4) 

Body weight [kg] 60.0 (9.42) 62.8 (11.0) 

BMI [kg/m2] 22.2 (0.99) 25.6 (1.56) 

KOA: Patients with Knee OsteoArthritis 

BMI: Body Mass Index 
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また，各群内の両膝の波形をまとめた際の各 peak を Both

としてそれぞれ算出した。この時，膝 OA 患者群の左右

差や進行度間の差を比較すべく，①各群内の左右（健患

側）の振幅比，②健常者群を基準とした膝 OA 患者群の

Both の振幅比を算出，評価した。群内の左右膝あるいは

異なる 2 群間を A, B とした時の振幅比𝜃𝐾.𝐵/𝜃𝐾.𝐴は， A の

最大屈曲角度  𝜃𝐾.𝐴を基準とした時の B の最大屈曲角度

 𝜃𝐾.𝐵との比として式 (25)で算出した膝関節屈曲角度

𝜃𝐴𝑖

𝐴𝑖−1 , 𝜃𝐵𝑖

𝐵𝑖−1 から次式のようになる。  

 
𝜃𝐾.𝐵

𝜃𝐾.𝐴
=

𝜃𝐵𝑖

𝐵𝑖−1

𝜃𝐴𝑖

𝐴𝑖−1
 (26)  

本研究では各群内の左右の振幅比は健常者群の左 /右，

膝 OA 患者群の患側 /健側とし，健常者群を基準とした膝

OA 患者群の振幅比は膝 OA 患者群 /健常者群として各

peak の平均値よりそれぞれ算出，比較を行った。  

4. 結果  

Fig. 6 に健常者群と膝 OA 患者群（KL3 群 , KL4 群）の

膝関節屈曲角度の推定結果を示す。横軸が歩行周期 [%]，

縦軸が膝関節屈曲角度[deg]である。横軸の 0%から 60%

までが立脚期，60%から 100%までが遊脚期であり，波形

の実線が関節角度の平均，帯が標準偏差を示している。

赤色が健常者群の右膝または膝 OA 患者群の健側，青色

が健常者群の左膝または膝 OA 患者群の患側である。ま

た Fig. 5 に基づいて算出した各群の最大屈曲角度（1st, 

2nd peak）の平均と標準偏差を Table 2 に示す。  

4.1 推定した歩行時膝関節屈曲角度の比較  

健常者群の推定結果は Fig. 6(a)において，歩行周期の

20%，70%前後にて膝関節屈曲角度の二峰性がみられた。

左右膝の角度波形に差はなく，全体的によく一致してい

た。また，歩行周期 30%から 50%にかけて左右膝ともに

膝関節屈曲角度は 1st peak から 10deg 膝関節を伸展した

後，2nd peak にむけて徐々に屈曲した。  

KL3群の推定結果は Fig. 6(b)において，歩行周期の 20%，

70%前後にて膝関節屈曲角度の二峰性がみられ，健常者

群と比較して波形の平坦化がみられた。平均波形は歩行

周期 30 %から 60 %にかけて健側で 17-19deg，患側で 21-

23deg 前後を維持し，遊脚期にて屈曲した。健患側の最大

屈曲角度差は 1st peak で 2.2deg，2nd peak で 2.4deg であ

Fig. 5. Normalized joint angle and parameters.  

(a) Healthy group. 

(b) KOA of KL3 group. 

(c) KOA of KL4 group. 

Fig. 6. Estimated knee flexion angle during gait each 

groups. 
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り，患側の方が小さく波形も平坦な傾向を示した。また

健常者群と比較して最大屈曲角度の平均値は 1st peak で

増加し，2nd peak で減少した。  

KL4群の推定結果は Fig. 6(c)において，歩行周期の 10%，

80%前後にて膝関節屈曲角度の二峰性がみられ，健常者

群，KL3 群よりも顕著な波形の平坦化がみられた。また

平均波形は歩行周期 30 %から 60 %にかけて健患側とも

に 5-7deg 前後を維持し，遊脚期にて屈曲した。健患側の

最大屈曲角度差は 1st peak で 8.2deg，2nd peak で 14.7deg 

であり，KL3 群と同様に患側の方が小さく波形も平坦な

傾向を示した。また健常者群，KL3 群と比較して 1st, 2nd 

peak のいずれも低値を示した。  

4.2 最大屈曲角度に基づいた振幅比の比較  

Table 2 より算出した各群内の両膝の平均波形の 1st, 

2nd peak における振幅比を Table 3 に示す。値が 1 より小

さいほど左右差があり，健側に対して患側の振幅が減少

していることを示している。また Table2 の Both に基づ  

いた健常者群と膝 OA患者群の振幅比の算出結果を Table 

4 に示す。値が 1 より小さいほど健常者群より最大振幅

が小さいことを示している。  

各群内における両膝間の比較において，健常者群は 1st, 

2nd peak のいずれも 1 に近く左右差はみられなかった。

KL3 群は健常者と同様に 1st, 2nd peak のいずれも 1 前後

であったが健常者と比較してわずかに左右差がみられた。

KL4 群は 1st peak で 0.57，2nd peak で 0.66 と顕著な左右

差が生じていた。  

健常者群を基準とした膝 OA 患者群の進行度間の比較

について，KL3 群は 1st peak で健常者群よりも振幅が大

きく，2nd peak で小さい傾向にあった。KL4 群は振幅比

が顕著に小さく健常者群の約半分程度だった。  

5. 考察  

本研究では IMU と遠心加速度，接線加速度を考慮した

センサ・フュージョンを組合わせて歩行時膝関節屈曲角

度の推定を行った。Fig. 6(a)で示した健常者群の膝関節屈

曲角度の波形は，健常者を対象としたセンサ・フュージ

ョンの精度検証にて推定された膝関節屈曲角度と光学式

モーションキャプチャで解析された膝関節屈曲角度の波

形によく一致していた (12)。そのため本研究では先行研究

と同等の精度で膝関節屈曲角度を推定できたと考える。  

推定した膝 OA 患者群の歩行時膝関節屈曲角度は KL3

群，KL4 群のいずれも健常者群の波形と比較して平坦な

形状を示した。これは膝 OA 患者固有の膝関節屈曲角度

の平坦化を示しているものと考えられる。膝 OA は病態

の進行により歩行時膝関節屈曲角度の平坦化が顕著にな

る (20)。本研究でも KL3 群よりも KL4 群において顕著な

平坦化がみられ，先行研究と一致する。このことから，

本研究で用いたセンサ・フュージョンは健常者群とは異

なる膝 OA 患者特有の現象について定量化できていると

考える。  

また本研究で解析した各群の両膝の最大屈曲角度や振

幅比の結果から，膝 OA 患者群の患側の屈曲角度が健側

よりも減少していた。これは患側の関節可動域の低下や

疼痛による患者の随意的な運動制限によるものと考えら

れる。実際に歩行時における膝関節屈曲角度は光学式モ

ーションキャプチャを用いた健常者群と膝 OA 患者群と

の比較 (20-21)や超音波マーカを用いた膝 OA 患者の健患側

比較 (22)のいずれにおいても膝 OA 患者群ないしは患側に

おける屈曲角度の有意な減少が報告されており，本研究

の結果と一致している。以上を総括すると，本研究のよ

うに IMU とセンサ・フュージョンを組み合わせた手法は

膝 OA 患者の定量評価に有用であり，従来のモーション

キャプチャでしか得られなかった運動学的変化を簡便に

提示できるものと示唆される。  

しかしながら KL3 群の 1st peak は健常者群より高値を

Table 3. Amplitude ratio between both knees in groups. 

Participants 
𝜃𝐾.𝐵/𝜃𝐾.𝐴 

 (1st peak) 

𝜃𝐾.𝐵/𝜃𝐾.𝐴 

(2nd peak) 

Healthy (n = 3) 0.96 1.02 

KOA of KL3 (n = 3) 0.93 0.96 

KOA of KL4 (n = 2) 0.57 0.66 

 

Table 4. Amplitude ratio between healthy group and each 

KOA groups. 

Participants 
𝜃𝐾.𝐵/𝜃𝐾.𝐴 

 (1st peak) 

𝜃𝐾.𝐵/𝜃𝐾.𝐴 

 (2nd peak) 

KOA of KL3 (n = 3) 1.16 0.89 

KOA of KL4 (n = 2) 0.51 0.57 

 

Table 2.  Peak value of knee flexion angle. All data was 

expressed in Mean (SD). 

Participants 
1st peak 

 [deg] 

2nd peak 

 [deg] 

Healthy 

(n = 3) 

Right 26.8 (5.02) 63.7 (2.24) 

Left 27.8 (11.5) 62.2 (9.12) 

Both 26.2 (12.4) 62.9 (6.40) 

KOA 

of KL3 

(n = 3) 

Unaffected 31.5 (14.9) 57.3 (15.2) 

Affected 29.3 (10.3) 54.9 (8.99) 

Both 30.4 (12.8) 56.1 (12.6) 

KOA 

of KL4 

(n = 2) 

Unaffected 18.9 (17.9) 43.6 (18.3) 

Affected 10.7 (3.89) 28.9 (12.6) 

Both 13.4 (15.3) 35.7 (18.0) 
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示し，健常者群との 1st peak の振幅比も増加していた。

これは膝のこわばりの影響が考えられる。KL3 群は歩行

時に膝が曲がりにくく感じるこわばりが見られる。こわ

ばりは筋力不足や関節の痛みが原因であり関節の円滑な

駆動を妨げる。特に踵接地後の立脚期初期（歩行周期 0%

から 20%）は踏み込みにより膝関節の痛みが発現し，膝

がこわばることで関節を自然に制御しにくくなる。その

ため 1st peak が健常者群よりも増加したのではないかと

考える。これに対し KL4 群では二峰性のピーク低下と立

脚中期における波形の平坦化が KL3 群と比較して顕著

な傾向を示していた。このことから KL4 群は KL3 群よ

りも関節の可動域低下がみられており，病態進行によっ

てより膝の曲がりにくさやこわばりが顕著に表れている

と考えられる。その他にも膝関節屈曲角度の波形は健常

者群においても様々な変化がみられること（23）や，膝 OA

患者の病期や関節機能，疼痛の感じ方など患者個人差に

より運動異常が得られない可能性も報告されている（24）。

そのため今後はこれらを考慮しつつ，被験者数を増やす

などしてその傾向をさらに検討する必要がある。  

6. 結言  

 本研究では，IMU とセンサ・フュージョンを組合わせ

て健常者群と膝 OA 患者群の歩行時膝関節屈曲角度を推

定し，運動学的差異を定量的に比較した。その結果，先

行研究でみられる膝 OA 患者特有の運動学的特徴，特に

屈曲角度の平坦化や患側の屈曲角度の減少，可動域低下

を示し，IMU とセンサ・フュージョンを臨床歩行解析へ

応用することの有用性を示した。本研究を応用し，対象

領域を拡げていくことで膝 OA 以外の他の運動器疾患に

も応用できる可能性が期待できる。  
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