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招待論文

人体表面変位の高調波成分に着目した超広帯域ドップラレーダ

による非接触心拍間隔測定

大石健太郎†a) 奥村 成皓† 阪本 卓也†,†† 佐藤 亨†

水谷 研治††† 井上 謙一††† 福田 健志††† 酒井 啓之††††

Non-contact Interbeat Interval Measurement Using Higher Harmonic Components

of Body Surface Displacement with Ultra-Wideband Doppler Radar

Kentaro OISHI†a), Shigeaki OKUMURA†, Takuya SAKAMOTO†,††, Toru SATO†,
Kenji MIZUTANI†††, Kenichi INOUE†††, Takeshi FUKUDA†††, and Hiroyuki SAKAI††††

あらまし レーダを用いて非接触で心拍数や呼吸等のバイタル情報をモニタリングするシステムの開発が注目
を集めている．レーダは体表面の微小変位を測定してバイタル情報を推定することができる．近年，超広帯域
ドップラレーダを用いて，体表面の微小な変位を観測し，その繰り返しパターンから心拍間隔を推定する方法が
提案された．提案された方法では，呼吸による影響を除くためにフィルタが用いられている．本研究では，高周
波成分を強調するフィルタを用いることで測定精度が改善することを報告する．心拍数が 1.2Hz程度である 8人
の被験者を測定し，従来法のフィルタを用いた場合と 1.2, 3.6, 6.2, 8.4Hzを中心周波数とする四つのフィルタを
用いた場合の推定精度を評価した．その結果，高次高調波成分を用いることで，基本波・低次高調波を用いる場
合と比べて心拍間隔推定精度が大きく改善することが明らかとなった．

キーワード 超広帯域ドップラレーダ，非接触，瞬時心拍間隔

1. ま え が き

近年，孤独死の増加や健康意識の向上等により，心

拍数や呼吸等のバイタル情報を定常的にモニタリング

するシステムの重要性が高まっている [1]．バイタル

情報を測定する方法として，現在は心電計やスマート

ウォッチ，呼吸計といった接触型の測定が一般的であ

る．しかし，これらの接触型バイタルモニタは常に身
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につけておく必要があるため，かぶれや不快感等の問

題が生じる．そのため，定常的にストレスなくバイタ

ル情報を測定できる方法として，非接触型のバイタル

モニタが重要となっている．

非接触でバイタル情報を測定する方法として，近年

マイクロ波を用いた方法が多く報告されている [2]～

[6]．その中でも，高い距離分解能をもち，体表面の微

小変位まで観測することができる超広帯域レーダが注

目されており，心拍・呼吸推定の研究が多数報告され

ている [7]～[11]．これらは心臓の拍動や呼吸による体

表面の変位をマイクロ波により観測することで心拍間

隔や呼吸数を推定するものであるが，呼吸による体表

面の変位は心拍による体表面の変位の 10倍以上あり，

心拍成分に呼吸成分の干渉が発生するため，多くの従

来技術では十分な精度での心拍間隔の推定が困難で

あった．

そのような中，マイクロ波帯の超広帯域ドップラ

レーダを用いて非接触で高精度な心拍間隔の測定を行

う方法 [12]が Sakamotoらにより提案された．この方
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法を本論文ではトポロジー法と呼ぶ．トポロジー法で

は，マイクロ波帯の超広帯域レーダを用いて測定した

体表面変位の極値や停留点等の繰り返しパターンに着

目して高精度な心拍間隔の推定を実現した．

提案された手法を用いて心拍間隔を推定するために

は，レーダで測定される体表面の変位から雑音や呼

吸に由来する成分を抑圧する必要があり，フィルタが

用いられる．しかし，先行研究 [12]ではこのフィルタ

の設計が最適化されておらず，呼吸による体表面変位

(0.1–0.3Hz程度)の高調波成分が心拍による体表面変

位 (1–1.4Hz程度)の基本波成分と重なった場合に心拍

間隔の推定が困難となっていた．そこで，本研究では

心拍の基本波成分ではなく，高調波成分を用いること

で呼吸成分を抑圧し，高精度な心拍間隔の推定が可能

となることを示す．設計したフィルタを 8人の被験者

から得られた信号に適用し，性能評価を行う．

本論文の構成は以下のとおりである．2.では，本研

究で行った心拍間隔の測定法について簡単に説明する．

3.では心拍成分の高調波を強調するフィルタについて

説明する．4.では，実験の概要と評価に用いた指標に

ついて説明する．5.ではフィルタを通過した信号に対

しトポロジー法を適用し，従来法との比較を行う．6.

では提案法に関する考察を述べ，最後に 7. で結論を

記す．

2. 超広帯域ドップラレーダを用いた非接触
心拍測定法

本章では，超広帯域ドップラレーダを用いた非接触

心拍間隔測定法について説明する．

2. 1 フィルタの適用

呼吸や心拍の影響による体表面の微小な変位はレー

ダ受信信号の位相回転に現れる．体表面の変位 s0(t)

は受信信号の位相時系列 sp(t)とレーダの中心周波数

の波長 λを用いて次式で表される．

s0(t) = unwrap {sp(t)} λ

4π
(1)

レーダ受信信号から算出した体表面の変位 s0(t) は，

心拍による成分に加えて体動や呼吸によって生じるト

レンド成分を含む．そこで，s0(t)に窓幅 t1 秒のハニ

ング窓 h1(t)を畳み込むことでトレンド成分

st(t) = s0(t) ∗ h1(t) (2)

を推定し，これを s0(t)から減算することでトレンド

成分の除去を行う．更に，トレンド成分を除去した信

号に窓幅 t2 秒のハニング窓 h2(t)を畳み込むことで雑

音成分を抑圧する．トレンド成分・雑音成分をともに

除去した信号 s(t)は次式で表される．

s(t) = [s0(t) − st(t)] ∗ h2(t) (3)

この s(t)にトポロジー法を適用し，心拍間隔の推定を

行う．

2. 2 トポロジー法の適用

トポロジー法では，極値 (ds(t)/dt = 0)及び変曲点

(d2s(t)/dt2 = 0) からなる 6 種類の特徴点 [12] を検

出し，位相信号の相関と特徴点の変化パターンの相関

(トポロジー相関)から心拍間隔を推定する．位相信号

の相関に加えて特徴点の変化パターンの相関を用いる

ことで，信頼度の低い推定点を除外し，精度の高い心

拍間隔推定ができることがトポロジー法の特長である．

なお，先行研究 [12]では式 (2)のトレンド成分推定・

式 (3)の雑音成分除去とも 2種類のガウシアン

g(t) =
1√

2πσ2
exp

(−t2

2σ2

)
(σ = σ1, σ2) (4)

を畳み込むことで行っていた．ただし次章に示すよう

に，先行研究 [12]ではこのフィルタは主にトレンドを

除去し，20Hzを超える高周波成分を抑圧することの

みを目的としていた．本研究では，これらのフィルタ

を用いて呼吸信号成分をより効果的に抑圧することを

目的として，最適なフィルタ特性を検討する．フィル

タの設計にあたって，トポロジー法は位相時系列の特

徴点を用いて心拍間隔の推定を行うことから，時間応

答でなるべく不要なリンギングを抑え，かつ有限時間

で応答が収束するフィルタであることが望ましい．こ

のことから，本研究ではハニング窓の畳み込みによっ

てフィルタを実現した．

3. フィルタの設計

本章では，受信した位相信号に含まれる心拍成分を

強調し，トポロジー法による瞬時心拍間隔推定を行う

ためのフィルタについて説明する．

2.で説明したとおり，本研究ではフィルタを実現する

ため，位相信号に対し 2種類のハニング窓 h1(t), h2(t)

の畳み込みを行う．ハニング窓 h1(t), h2(t) の全幅は

それぞれ t1 秒，t2 秒とする．

表 1 に示した 8 人の被験者について，8 人の平均

心拍数は 73bpmであり，これは約 1.2Hzに相当する．

以下では心拍成分の基本波の周波数を 1.2Hzとする．
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図 1 各フィルタの周波数特性
Fig. 1 Frequency responses of the filters.

受信信号から心拍成分を強調するフィルタとして，

呼吸成分の基本波と体動による成分のみを抑圧し，心

拍成分の周波数付近に中心周波数をもつフィルタを

t1 = 0.82s, t2 = 0.83s で定義する．このフィルタの

−3dB 帯域は 0.60Hz – 1.9Hz であり，中心周波数は

1.2Hz である．以下，このフィルタをフィルタ 1 と

呼ぶ．

また，心拍成分の 3次高調波の周波数付近に中心周

波数をもつフィルタを t1 = 0.27s, t2 = 0.28s で，5

次高調波の周波数付近に中心周波数をもつフィルタを

t1 = 0.13s, t2 = 0.14sで，7次高調波の周波数付近に

中心周波数をもつフィルタを t1 = 0.11s, t2 = 0.12s

でそれぞれ定義する．−3dB 帯域はそれぞれ 1.8 –

5.5Hz, 3.3 – 11Hz，3.9 – 13Hzであり，中心周波数は

それぞれ 3.6Hz, 6.2Hz，8.4Hzである．以下，この 3

種のフィルタをそれぞれフィルタ 2，フィルタ 3，フィ

ルタ 4と呼ぶ．

先行研究 [12] で用いられた従来のフィルタとし

て，体動によるトレンド成分を抑圧するフィルタを

σ1 = 1.285s, σ2 = 6.4msで定義する．以下，このフィ

ルタをフィルタ 5と呼ぶ．各フィルタの周波数特性を

図 1 に示す．

4. 実 験 概 要

本研究では，中心周波数 79GHz，帯域幅 2.0GHz，

距離分解能 7.5cm，パルス繰り返し間隔 0.238msの超

広帯域ドップラレーダを使用した [13]．図 2 にレーダ

装置の外観を示す．送信信号は疑似雑音 (PN; Pseu-

図 2 レーダ装置の外観
Fig. 2 Appearance of the radar system.

表 1 各被験者の情報
Table 1 Characteristics of participants.

被験者 年齢 性別 BMI 平均心拍数
A 44 男 17.3 79bpm

B 46 女 23.9 71bpm

C 49 女 32.4 87bpm

D 44 男 19.2 64bpm

E 46 女 27.0 70bpm

F 45 男 28.0 65bpm

G 44 女 17.5 83bpm

H 49 男 30.8 72bpm

図 3 IBI の定義
Fig. 3 Definition of the interbeat interval.

dorandom Noise) 系列で変調される．受信機は同一

の PN系列によって復調を行い，0.238msごとに I/Q

データが保存される．本研究では，着座しており大き

な動きがない状態での計測を行うことから，視線方向

速度の最大値を 0.25m/sとし，32点ごとにコヒーレン

ト積分を行うことで 7.6ms間隔でデータを取得した．

被験者はいずれも健康な 40代の男女 4人ずつの計

8人とした．各被験者の情報を表 1 に示す．被験者の

体型を簡易的に表す指標として，BMI (Body Mass

Index)を用いた．

また，被験者の胸部にマイクロ・メディカル・デバイ

ス社製のワイヤレス生体センサ RF-ECG2 を装着し，

心電計として用いた．この装置は以下で単に ECGと

称す．図 3 に一般的な心電位の波形を示す．R波とそ
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の一つ前の R 波の発生時刻の差 (RR 間隔) を心拍間

隔とするのが一般的であり，本研究でも同様に，ECG

によって得られた心電位波形の RR間隔を心拍間隔の

真値とした．なお，ECGによって得られた心拍間隔の

真値は 1秒間隔程度の不連続な値となるが，これを線

形補間したものを各時刻における心拍間隔の真値とし

た．トポロジー法は 2.で述べたとおり，位相信号の 6

種類の特徴点から RR間隔を推定する手法であり，心

電位の R波に対応する体表面の変位のみから心拍間隔

を求めるものではない．以降，トポロジー法により推

定した心拍間隔，ECG により求めた心拍間隔をとも

に瞬時心拍間隔 (IBI; InterBeat Interval)値と呼ぶ．

実験は被験者 8人それぞれについて，被験者の正面

にレーダを設置した場合と左側面に設置した場合の 2

通り実施した．被験者の正面にレーダを配置した場合

の実験風景例を図 4 に示す．被験者は着衣で椅子に座

り，普通呼吸状態であった．また，レーダから被験者

までの距離は約 70cmであった．

本研究では，瞬時心拍間隔推定精度の指標として，

平均 2乗誤差 (RMSE; Root Mean Square Error)と

3種類の取得率 ARall，AR1，AR (AR; Acquisition

Rate)を定義した．RMSEは，トポロジー法による推

定結果 (x1, x2, · · · , xN )に対し，その各時刻における

瞬時心拍間隔の真値 (X1, X2, · · · , XN ) との誤差の 2

乗和の平均の正の平方根であり，以下の式で表される．

RMSE =

√√√√ 1

N

N∑
i=1

(Xi − xi)2 (5)

なお，トポロジー法による推定結果と真値との差が

0.1s以上である推定点は外れ値として RMSEの算出

図 4 被験者正面にレーダを配置した場合の実験風景例
Fig. 4 Experimental setup when the radar is located

in front of the participant.

から除外した．

ARall は，トポロジー法による全推定点数 Np に対

し，真値との誤差が 5%以下で推定できた点の割合と

した．真値との誤差が 5%以下で推定できた点数を N̂p

として，ARall は次式で表される．

ARall =
N̂p

Np
(6)

AR1 は次のように定義した．測定時間 T を時間幅

Δt で等分割し，各区間において接触型心電計により

得られた瞬時心拍間隔の真値との誤差が 5%以内であ

る点が少なくとも 1点存在すれば，その区間は瞬時心

拍間隔が推定できたとする．推定できた区間の数をN

として，AR1 は次式で表される．

AR1 =
NΔt

T
(7)

一般に，瞬時心拍間隔は時系列で変動し，精神的スト

レスがある場合には 0.03Hz–0.15Hz 程度の低周波成

分が，リラックス時には 0.15Hz–0.45Hz程度の高周波

成分がそれぞれ高くなることが知られている [14], [15]．

瞬時心拍間隔変動の高周波成分を推定できれば，精神

的ストレスの評価に用いることができることから，本

研究ではサンプリング定理を考慮し Δt = 1sとした．

トポロジー法による推定点数が多く，推定点がラン

ダムに分布している場合，AR1 は誤って高く算出さ

れるが，ARall は低くなる．逆に，推定点数が少なく，

推定点が 1 点もない区間が多発し，真値との誤差が

5%以内である推定点の割合が高い場合は ARall が高

く算出されるが，AR1 は低くなる．ARall と AR1 を

合わせて評価するため，ARall と AR1 の積の 2 乗根

を総合取得率 ARとして定義した．

AR =
√

AR1 × ARall (8)

また，今回の実験は，成人に限定して行った．その

ため，瞬時心拍間隔が 0.6–1.3secの範囲に収まると仮

定し，トポロジー法の出力を制限した．

5. 実 験 結 果

図 5 に被験者 1の胸部，左肩で測定された呼吸時の

変位と胸部で測定された無呼吸時の変位を示す．無呼

吸時の変位が 0.1–0.2mm程度であるのに対し，呼吸時

の胸部の変位は 1–2mm程度，左肩の変位は 0.5–1mm

程度であり，呼吸の影響を大きく受けていることが分

かる．
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図 5 胸，左肩における変位
Fig. 5 Displacement at chest wall and left shoulder.

図 6 胸，左肩における変位のスペクトル (0–5Hz)

Fig. 6 Spectrum of displacement at chest wall and

left shoulder (0–5Hz).

図 6，7に被験者 1の胸部，左肩で測定された呼吸

時の変位と胸部で測定された無呼吸時の変位の周波数

スペクトルを示す．呼吸時のスペクトルには胸部，左

肩とも 0.2Hz付近に呼吸成分が見られ，その高調波の

影響も大きい．

被験者 1について，以上 5種類のフィルタ通過後の

信号を用いて，トポロジー法により瞬時心拍間隔を推

定した結果を図 8，9に示す．図 8 が左肩からの反射

信号を用いた場合，図 9 が胸部からの反射信号を用

いた場合である．なお，図 8，9共に，(a)，(b)，(c)，

(d)，(e) がそれぞれフィルタ 1，フィルタ 2，フィル

タ 3，フィルタ 4，フィルタ 5 を用いた場合の結果を

示す．

5 種類のフィルタを用いて 8 人の被験者にトポロ

ジー法を適用した結果を表 2，3，4に示す．∗は各被

図 7 胸，左肩における変位のスペクトル (0–20Hz)

Fig. 7 Spectrum of displacement at chest wall and

left shoulder (0–20Hz).

図 8 被験者 A・左肩の反射信号で 5 種類のフィルタを用
いた場合の，瞬時心拍間隔推定結果

Fig. 8 Estimation results of the IBI of participant A

with five different filters when the left shoul-

der was measured.
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図 9 被験者 A・胸部の反射信号で 5 種類のフィルタを用
いた場合の，瞬時心拍間隔推定結果

Fig. 9 Estimation results of the IBI of participant A

with five different filters when the chest wall

was measured.

験者に対して最も優れているフィルタを示す．表 4 の

“–”は誤差 0.1秒以内の推定点が無かったことを表す．

どの被験者・測定位置の組み合わせに対しても，従

来法のフィルタ・心拍の基本波成分を強調するフィルタ

と比較して心拍の高調波成分を含む高周波成分を強調

するフィルタを用いた場合に AR1 が向上した．また，

多くの場合で ARall，RMSEも従来法のフィルタ・心

拍の基本波成分を強調するフィルタに比べて推定精度

が向上した．

表 5 に AR1，ARall の平均値についての総合取得

率 ARを示した．どの測定位置・フィルタの組み合わ

せに対しても，高周波成分を強調するフィルタを用い

た場合に ARが向上した．

表 2 実験結果 (AR1)

Table 2 Experimental results (AR1).

被験者 測定位置 フィルタ
1 2 3 4 5

A 胸部 19% 48% 75% 79%∗ 19%

左肩 9% 66% 94% 97%∗ 35%

B 胸部 5% 15% 31%∗ 19% 17%

左肩 9% 51% 88%∗ 83% 14%

C 胸部 14% 8% 40% 59%∗ 17%

左肩 11% 12% 70%∗ 67% 61%

D 胸部 0% 14% 22%∗ 9% 2%

左肩 9% 25% 91%∗ 89% 51%

E 胸部 3% 3% 34%∗ 34%∗ 6%

左肩 32% 33% 53%∗ 46% 26%

F 胸部 2% 2% 9%∗ 9%∗ 0%

左肩 19% 28% 54%∗ 51% 20%

G 胸部 3% 21% 46% 61%∗ 29%

左肩 3% 23% 88%∗ 85% 28%

H 胸部 20% 15% 42%∗ 29% 14%

左肩 17% 11% 83%∗ 83%∗ 20%

平均値 胸部 8% 16% 37%∗ 37%∗ 13%

左肩 14% 31% 78%∗ 75% 32%

表 3 実験結果 (ARall)

Table 3 Experimental results (ARall).

被験者 測定位置 フィルタ
1 2 3 4 5

A 胸部 61% 77% 73% 74%∗ 4%

左肩 32% 95% 89% 94%∗ 16%

B 胸部 15% 27% 41%∗ 15% 10%

左肩 65% 97% 85% 89%∗ 11%

C 胸部 78%∗ 17% 44% 61%∗ 3%

左肩 65% 13% 72% 77%∗ 51%

D 胸部 0% 31%∗ 14% 6% 0.1%

左肩 59% 96%∗ 87% 86% 23%

E 胸部 7% 4% 28%∗ 22% 2%

左肩 52%∗ 49% 34% 30% 17%

F 胸部 7% 8%∗ 5% 6% 0%

左肩 49% 62%∗ 49% 42% 8%

G 胸部 30% 53% 55% 64%∗ 11%

左肩 29% 91% 93%∗ 92% 20%

H 胸部 46% 59%∗ 33% 23% 5%

左肩 66% 41% 79% 84%∗ 4%

平均値 胸部 31% 34% 37%∗ 34% 4%

左肩 52% 68% 74%∗ 74%∗ 19%

6. 考 察

前節で，高周波を強調するフィルタを用いた方が推

定精度が向上することを述べた．本論文の主張点はト

ポロジー法を用いる場合，フィルタの低周波側の遮断

特性で推定精度が大きく変化するということである．

従来はトレンド成分の除去のみを行い，心拍の基本

波成分を含む信号を用いて推定を行っていた [12] が，

カットオフ周波数をより高周波側に寄せ，呼吸や体動

の成分の影響を強く受ける心拍の基本波成分も抑圧
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表 4 実験結果 (RMSE)

Table 4 Experimental results (RMSE).

被験者 測定位置 フィルタ
1 2 3 4 5

A 胸部 47ms 26ms 24ms∗ 25ms 73ms

左肩 53ms 15ms∗ 22ms 20ms 52ms

B 胸部 63ms 50ms 40ms∗ 62ms 43ms

左肩 34ms 23ms∗ 28ms 25ms 43ms

C 胸部 25ms∗ 36ms 43ms 39ms 79ms

左肩 45ms 34ms 17ms 15ms∗ 38ms

D 胸部 – 47ms∗ 53ms 47ms 3ms∗
左肩 40ms 26ms∗ 28ms 26ms∗ 42ms

E 胸部 80ms 59ms 52ms∗ 60ms 64ms

左肩 39ms∗ 42ms 50ms 51ms 55ms

F 胸部 69ms 61ms∗ 69ms 51ms∗ –

左肩 43ms 34ms∗ 35ms 37ms 57ms

G 胸部 46ms 38ms 37ms 32ms∗ 76ms

左肩 56ms 12ms∗ 16ms 17ms 47ms

H 胸部 51ms 27ms∗ 44ms 60ms 55ms

左肩 37ms 38ms 29ms 27ms∗ 51ms

平均値 胸部 55ms 43ms 45ms∗ 47ms 56ms

左肩 43ms 28ms 28ms 27ms∗ 48ms

表 5 実験結果 (AR)

Table 5 Experimental results (AR).

被験者 測定位置 フィルタ
1 2 3 4 5

平均値 胸部 16% 23% 37%∗ 36% 7%

左肩 27% 46% 76%∗ 75% 24%

した方 (すなわち，心拍の高調波成分を用いた方) が

高精度な推定が可能であると考えられる．しかし，あ

まりに高い周波数成分を用いた場合，雑音強度が増加

し，推定精度が劣化すると考えられる．そのため，高

周波成分のカットオフ周波数の決定は今後の課題であ

る．また，フィルタとしてハニング関数を用いるのが

良いのか，バターワース関数を用いるのが良いのか等，

フィルタの型状も最適化の余地がある．

前章で示したとおり，AR1 は全ての被験者・測定

位置の組み合わせに対して，従来法・基本波成分を強

調するフィルタよりも心拍の高調波成分を含む高周波

成分を強調するフィルタの方が高くなった．しかし，

ARall と RMSE は一部の組み合わせで従来法または

基本波成分を強調するフィルタの方が高くなった．こ

れらはいずれも AR1 が低い，すなわちトポロジー法

による推定点数が非常に少なく，心拍をごく短時間し

か推定できていない場合である．多くの場合，高周波

成分を強調することで ARall，RMSEは共に向上して

おり，正確に推定が行われていることが分かり，高周

波成分を強調するフィルタの有効性が確認できる．

7. む す び

本論文では，79GHz 帯の超広帯域ドップラレーダ

を用いた瞬時心拍間隔の推定において重要となるフィ

ルタの設計について述べた．従来は体動によるトレン

ド成分または呼吸による体表面変位の基本波成分を抑

圧することを主眼においてフィルタが設計されていた

が，心拍による体表面変位の高調波成分に着目するこ

とで瞬時心拍間隔の取得率が向上することを示した．
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