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无法站立患者的康复训练往往依赖于家人和专业理疗

师辅助完成，但人工辅助训练既无法保证每次站立都沿相同

轨迹完成，又无法保证足够的训练强度[1]。专业的辅助站立

训练器具可以解决上述问题，但目前的辅助站立器具存在如

下缺点：无法保证辅助站立轨迹的精度，控制器易受噪声信

号的干扰，无法记录训练参数等。对站立过程分析可知，患

者在站立时需要足够的关节力矩来保证身体的平衡并防止

摔倒[2—3]。针对上述问题，本文设计了康复机器人系统，目的

是为了结合患者主动力和机器人辅助力来完成站立训练，并

保证对站立轨迹的精确追踪。康复机器人与传感器结合使

用时，可对辅助站立的运动学参数进行测量与分析[4]。康复

机器人采用液压系统作为动力源，这是由于液压系统与同马

力电机和机械系统相比，体积小、承受压力大且成本低，通过

液压软管传递动力，不受位置和形状限制并有自润滑作用。

当液压系统超负荷时，可通过泄压阀调解，安全性较高。

分析站立过程中下肢各关节所受力矩，对于指导理疗师

制订合理的训练方案和评估康复站立效果具有指导作用。

为了对辅助站立过程中患者下肢各关节力矩的变化情况进

行分析和测试，本研究康复机器人系统相关测试设备如图1

所示，主要包括康复机器人、站立扶手架与传感器系统，其中

传感器系统又包括 ATMI 测力板与 6 轴 JR3 力与力矩传感

器。

1 扩展卡尔曼算法

分析康复机器人辅助站立过程人体下肢的力矩，首先需

要得到运动学参数（角度、角速度和加速度等）。最常见的测

量方式是采用三维光学运动测试系统，此系统所测人体站立

运动学参数虽然精度高，但其造价高、不便携带，测试时穿戴

费时而且标定点易被阻挡[5—6]。惯性传感器体积小而且造价

低，但所测数据无法与其他已知参数融合，这一缺点通过数

据融合算法得到解决[7—8]。

目前应用较广的数据融合算法为卡尔曼滤波算法，但其

只能解决线性差分方程，而辅助站立过程的运动方程为非线

性问题，因此传统的卡尔曼滤波算法无法解决。对卡尔曼滤

波算法进行非线性处理的扩展卡尔曼滤波算法可很好的解

决非线性问题。因此，可采用扩展卡尔曼滤波算法实现上述

目的。

扩展卡尔曼滤波算法解决非线性问题时，将每次迭代计

算的系统状态在当前的估计值处近似线性化。在扩展卡尔

曼滤波算法中，可用状态方程和测量方程的非线性状态空间

来描述系统模型。如过程的状态向量是 x∈Rn，则系统过程的

状态方程可表示为非线性方程：

xk + 1 = f (xk,uk,wk) (1)

zk = h(xk,vk) (2)

非线性函数 f是关于状态向量 x、由时间步长 k到 k+1时

状态向量的驱动函数u和过程噪声w的函数。测量方程h是

关于状态向量 x和测量噪声 v的函数，测量方程建立了状态

向量 x与观测变量 zk的关系。过程噪声w和测量噪声h均为

不相关零平均值的高斯白噪声。

1.1 辅助站立的状态与测量方程

设计扩展卡尔曼滤波器结构时需要考虑计算效率与精

度，本文所设计的滤波器结构的状态向量与测量向量为：

xk =[θ1 θ̇1 θ̈1 θ2 θ̇2 θ̈2 θ3 θ̇3 θ̈3]T (3)

zk =[θ̇1 θ̇2 θ̇3 αy1 αz1 αy2 αz2 αy3 αz3 M1 M2 M3]T (4)

公式（3）与（4）中θ1、θ2、θ3为小腿、大腿和上身与水平轴

的夹角，θ
·

1、θ
·

2、θ
·

3为小腿、大腿和上身角速度，θ̈1 θ̈2 θ̈3 为小

腿、大腿和上身的角加速度，M1、M2、M3为踝关节、膝关节与髋
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关节处的力矩，ay1、ay2、ay3为小腿、大腿和上身质心沿垂水平

向线性加速度；az1、az2、az3为小腿、大腿和上身质心沿垂直方

向线性加速度。

1.2 扩展卡尔曼滤波算法的迭代原理

扩展卡尔曼滤波算法的优点是状态方程为线性方程，但

测量方程仍为非线性。扩展卡尔曼滤波算法是迭代计算的

过程，其迭代过程如图2所示。

图2可知，扩展卡尔曼滤波的时间数据更新方程把误差

协方差估计和状态估计从 k-1时刻向前推算到 k时刻，主要

起到预估作用。其中Ak表示 k时刻的雅克比矩阵，Qk表示 k

时刻过程噪声的协方差。在测量数据更新方程中，扩展卡尔

曼滤波算法使用观测值修正协方差估计和状态估计，起到修

正作用。其中Hk是 k时刻测量值的雅各比矩阵，Rk是 k时刻

观测噪声的协方差矩阵。矩阵A和H为雅克比矩阵，由函数 f

（）和h（）对向量

x求偏微分得到，其表达式为：

Ak = ∂fi∂xj

(xk,uk,0) (5)

Hk = ∂hi∂xj

(xk,0) (6)

扩展卡尔曼滤波算法可将卡尔曼增益表达式中的雅克

比矩阵对观测数据中的有用部分进行准确传递。如果观测

变量和状态变量之间不存在对应关系，雅克比矩阵将修正卡

尔曼增益加权残差，使其与状态变量发生作用。如果在整个

观测中，状态变量和观测变量之间没有对应关系，会导致滤

波发散。

1.3 辅助站立的逆动力学算法

牛顿欧拉逆动力学方法是通过人体下肢各关节的位置、

速度和加速度值，求出力矩值。将人体下肢视为由小腿和大

腿组成的杆件结构，其牛顿欧拉方程为：

∑F =ma (7)

∑M = Iω̇ +ω × Iω (8)

式（7）与（8）中 a为线速度，w为角速度，w
·
为角加速度，

为转动惯量。

由人体踝关节开始，向膝关节与髋关节迭代。由于小腿

与大腿所受的力与力矩与对应的线性加速度和角加速度有

关，因此迭代中小腿与大腿的合力与力矩为：

Fi =mi(V̇i + ω̇i × ci +ωi ×ωi × ci) (9)

Mi = I cm
i ω̇i +ωi × I cm

i ωi) (10)

式中mi为小腿或大腿的质量，ci表示质心在广义坐标系

中的坐标，Iicm为惯量矩阵。

由测力板所得踝关节处的力与力矩为子节点，向髋关节

的根节点进行迭代，目的是求解膝关节与髋关节处的力矩

值。因此，由踝关节与小腿开始，逐步推导出膝关节与髋关

节的力矩值。

fi =Fi + iEi+1 fi + 1 (11)

n =Mi + ci ×Fi + iEi + 1ni + 1 + iri + 1 × iEi + 1 fi + 1 (12)

fi、ni为杆件 i经由关节 i而受到的力、力矩值。通过上述

牛顿欧拉逆动力学算法迭代计算可得到站立过程中下肢各

关节处的力矩值。

2 康复机器人的控制

通过逆动力学算法得出各关节所需力矩值，将患者主动

力与康复机器人所提供的辅助力相结合，机器人所提供的辅

助力由患者主动力决定。力与力矩传感器可测得手臂与下

肢的主动力，并将其作为力控制的反馈输入。人体站立过程

所受力与力矩及康复机器人控制流程见图3。

初始踝关节处的力与力矩值是未知量，在辅助站立过程

中，患者通过踩踏铺于地面的测力板，可测得地面对其足部

的反作用力与力矩，足部力矩可近似作用于踝关节处。在此

基础上，根据测试所得踝关节力与力矩数据结合牛顿欧拉逆

图2 扩展卡尔曼滤波算法
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图3 辅助站立人体所受力与力矩及控制框图
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动力学算法可计算得出膝关节与髋关节处的力矩值。安装

于康复机器人自行车座下的 JR3力与力矩传感器可测得髋

关节与自行车座的接触力，以此来判断患者与机器人是否分

离。

3 辅助站立各关节力矩的模拟与测试

为了消除测试者之间的个体差异，在试验过程中，将上

肢交叉折叠放于前胸。正式开始测量之前对测试者进行 3

次预实验，使其了解康复机器人系统并熟悉测试流程。当坐

姿稳定且准备就绪时，康复机器人开始辅助站立，同时记录

所测数据。为了更准确和全面的记录站立过程中的测试数

据，当测试者完成站立2s后停止记录数据。对辅助站立过程

进行 4 次重复测试，并保持测试者最舒适和正常的站立速

度。康复机器人辅助站立的测试过程和基于扩展卡尔曼滤

波算法的模拟流程见图4。

由图4可知，通过惯性传感器与三维光学运动测量系统

图4 数据测试与处理流程图

测得人体位置数据，但由于运动学参数的连续性将影响所建

模型的计算精度，因此采用数据插值算法来补充所丢失数据

点并解决数据连续性问题。在MATLAB/Simulink环境中开

发数据差值模块，对不连续数据进行 3次差值计算，使得所

测数据连续并消除误差。惯性传感器可测得患者各关节与

各部位的运动学参数，并选取巴特沃斯滤波器来消除噪声信

号，滤波器采样频率为 100Hz，截止频率为 3Hz，并选用了二

阶双通道滤波。这样就可得到人体各部位的参考角度位置

θref，并通过求导计算得出所对应的参考角速度与加速度值。

在参考角速度中加入特定的噪声信号来模拟传感器产生的

角速度θ
·
，而在各部位质心的参考加速度中加入特定的噪声

信号来模拟重力分量a。上述所得数据输入到控制算法中计

算出预估关节角度θsim，通过预估的运动学参数 xsim、测力板所

得数据F和M及预估力矩Msim作为牛顿欧拉逆动力学算法的

输入。由于人体形状和构成复杂，因此准确计算人体惯性参

数十分困难。根据参考文献可得标准化的人体参数[9]。

采用Optotrak三维光学运动测量系统来测试关节运动

学参数，系统通过追踪发光二极管的标定点位置来获取坐标

数据。试验时将标记点使用双面胶粘贴于人体解剖学标志

点处：小腿远端的外侧踝，小腿近端腓骨头、大腿远端股骨

踝，大腿近端大转子，髂骨和肩峰前外侧边缘。同时放置两

组摄像仪位于患者4m距离处，并将其高度调整为2m。每组

摄像仪与患者成 45°夹角，这样布局摄像仪不但可以最大范

围测试站立过程中人体运动学数据，而且可防止站立过程中

由于障碍物或者患者自身部位对标定点阻挡造成无法测量

数据。使用六轴AMTI测力板可测量站立过程中人体足部

的力与力矩值。六轴 JR3力与力矩传感器用来判断人机接

触力和触发开关。

上述所测数据在收集过程中总受到运动伪影的干扰，需

要采取平滑技术消除影响。因此，选择了截止频率为3Hz的

二阶双通道巴特沃斯过滤器进行数据平滑处理。

4 关节力矩模拟与测试结果

以测力板所得踝关节处力矩与人体测量学参数作为牛

顿欧拉逆动力学算法的输入，可计算得出各关节力矩模拟

值，通过传感器可得到测试值。因此，对比力矩模拟值与测

试值，既可分析算法能否准确预测关节力矩，又可验证扩展

卡尔曼滤波算法能否实现数据融合，并分析辅助站立过程中

各关节的力矩分布情况。模拟与测试结果见图5—7所示。

由图 5可知，踝关节处的力矩变化较小，最大力矩值约

惯性传感器 →初始数据 标定点数
据连续

Simulink数据
差值模块

↓ ↓
是

数值算法
和滤波器→θ χ

否

↓
数值算法
和滤波器

→
θ
· α

是否触发
开关

力与力矩
测试设备 →F M

下次
迭代→

扩展卡尔曼
滤波算法→是

否

下次
迭代→θref +

↓－

θsim

估算误差→

人体测量数据

牛顿欧拉逆
运动学算法→

↓ ↓mi li Ii

χsimFM

计算力矩

↓

↓

Mc
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为40Nm。模拟与测试曲线的变化趋势基本一致，但在初始

与接近完全站立阶段重合度相对较低。分析误差产生的原

因是由于初始与完全站立阶段，踝关节处需要较高的力矩值

来保持人体的平衡性，因此波动较大。

由图 6可知，膝关节力矩在初始站立阶段为负值，表示

膝关节发生弯曲，而后变化为正值，表示膝运动开始伸展，因

此膝关节在站立过程中的运动是较为复杂的。与图 5对比

可知，辅助站立过程中踝关节只进行伸展运动。

由图 7 可知，辅助站立过程中髋关节处的力矩变化较

大，因此人体髋关节处的力矩决定了最终的站立效果。康复

机器人需在髋关节处提供足够的辅助力矩，患者才可完成站

立。对比图5与6可知，髋关节处产生的力矩最大，而踝关节

处产生的力矩最小。

5 结论

康复机器人不但符合人体站立运动规律，而且可平稳辅

助患者完成康复站立训练。扩展卡尔曼滤波算法可实现传

感器测试数据与模拟数据的融合，并能实现对辅助站立非线

性问题的处理。关节力矩的模拟值与测试值变化趋势一致，

重合度较好，所建模型可预测辅助站立时各关节力矩值。牛

顿欧拉逆动力学算法所得关节力矩对人体测量学数据较为

敏感。
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图7 髋关节力矩模拟与实测值

图6 膝关节力矩模拟与实测值
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图5 踝关节力矩模拟与实测值
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