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表面肌电在脑卒中后步行功能障碍分析中的应用进展*

洪 姿1 朱玉连1,2,3

我国是脑卒中高发国家，步行障碍是脑卒中后常见的并

发症。卒中后步行功能障碍会增加患者跌倒的风险，并直接

影响患者的日常生活能力和社会参与度[1—2]，重新获得和提

高步行能力是卒中康复中的一个重要目标。

表面肌电（surface electromyography,sEMG）是一种客观

反映神经肌肉系统生物电活动的检测手段和方法，具有非损

伤性、多靶点检测，以及肌电信号特征变化与内在生理病理

改变一致性的特点[3]，被越来越多地应用于卒中后步行功能

障碍的评估中。本文就 sEMG在卒中后步行功能障碍评估

中的应用展开了综述，并对今后的研究做出了一定的展望，

以期为临床使用 sEMG进行评估及进行相关的研究提供一

定的参考。

1 脑卒中后步行功能障碍的常用表面肌电分析方法

1.1 定性分析

定性分析，即通过观察描述表面肌电信号的特征，从中

我们可以直观地得到关于肌肉收缩模式的信息，例如某块肌

肉是否缺失了在某个时刻应有的收缩高峰或出现了异常的

收缩高峰，也可以大致了解不同个体和活动间肌肉收缩幅

度、时长、起止时间上的差异。但定性分析的结果不够精确，

且受主观因素的影响，在应用时结合定量分析能够提供更全

面的信息。在卒中后步行功能障碍的研究中，最常用步态某

分期的集合平均曲线（ensemble average curve）进行定性分

析[4—5]。对肌电信号进行时间的标准化，再将所得曲线进行

平均，即得到集合平均曲线，平均后的EMG减小了曲线的变

异度，有利于不同个体和不同活动之间的比较，是描述一个

运动或者活动所具有的神经支配的最好的方式，且不需要最

大等长收缩的标准化[6]。此外，也有学者通过对原始肌电的

观察进行定性分析[7]。

1.2 定量分析

1.2.1 振幅参数：卒中后由于肌肉的无力、痉挛、异常激活或

神经肌肉代偿，双下肢肌电信号都可能出现振幅上的变化。

振幅参数反映的是肌肉电位变化的幅度和梯度，排除干扰因

素的前提下，其大小取决于运动单位活化的数量和运动单位

的激活频率[8]。卒中后步态分析常用的振幅参数是平均振幅

（average electromyography,AEMG）[9—11]、积分肌电值（inte-

grated electromyography,IEMG）[12—13]和均方根值（root mean

square,RMS）[14—16]。如需要在不同个体间进行幅值的比较，

还需考虑使用何种方法进行振幅的标准化。由于卒中患者

患侧下肢没有办法做出真正意义上的最大等长收缩，常以步

态集合平均曲线的平均值[9—10]和步态周期中所测得的最大

值[11,14]（基于平滑整流曲线）进行标准化。

1.2.2 频域参数：由于卒中后肌肉的无力、痉挛等改变，肌电

信号也会出现频率上的变化。频域参数，是将时域的表面肌

电信号进行快速傅里叶转换（fast Fourier transformation,

FFT），进而对肌电信号的频率内容进行分析和估计，从功率

谱（频谱）上可以得到肌肉收缩过程中各种频率成分的分布

情况。平均功率频率（mean power frequency,MPF）[17—18]和

中位频率（median frequency,MF）是 sEMG 常用的两个频域

指标，二者大小也主要与运动单位的活化数量和运动单位的

激活频率有关。对肌电信号频率特征的分析需要满足平稳

假设，就是保证在信号被分析的时间段内肌电的频率内容不

会发生改变，在等长收缩中很容易满足，但在动态收缩中会

变得困难，解决方法是在短时间内对信号进行分析或者使用

小波分析等运算公式[6]。

1.2.3 时间参数：对于正常步态来说，步态相关的时域特征

是有相对固定的模式的。但是在卒中后，步行过程中肌肉活

动的时间顺序会被打破，可能是由于中枢对于肌肉活动时序

性的控制下降，也可能是由于神经肌肉代偿策略的形成[19]。

卒中后步态常用的时间参数包括肌肉的起止收缩时刻（on

time and off time）[4—5]、肌 肉 收 缩 时 长（burst dura-

tion）[4,9,12,19—21]。在使用时间参数时，使用何种方式决定肌肉

的起止收缩时刻也是我们需要考虑的问题，在卒中后步态中

常用的方式主要包括设置阈值 [9,22]、K 聚类运算公式（k-

means clustering algorithm）[12,19—20]、广义似然比（generalized

likelihood ratio）[4—5]。由于卒中后某些肌肉的收缩幅度会显

著下降，后两种方法被认为更能准确地发现肌肉微小的收

缩[19]。
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1.2.4 共同收缩参数：中枢神经系统可以自动调整主动肌和

拮抗肌收缩的时机与强弱以适应外周环境变化所需的动作

需求，即根据具体要求由中枢神经系统来调节主动肌和拮抗

肌协调性。共同收缩参数就是反映这种拮抗肌与主动肌间

协调性的指标[23]。对卒中患者肌肉共同收缩的研究显得尤

其重要，因为那可能代表了该人群关键的肌肉控制特征或是

应对初始的肌肉力量输出不足所产生的重要协调策略 [19]。

在卒中后步态中常用的共同收缩参数包括共同收缩时间比

（coactivation time）[19,22]和共同收缩指数（coactivation index,

COI）[24—25]。共同收缩时间比，它定义为主动肌与拮抗肌活动

时间之重叠对总活动时间的相对百分比[23]，主要对共同收缩

的时长进行分析，属时间参数；共同收缩指数，算法是以步态

过程中肌肉 sEMG信号的平均整流振幅减去该肌肉在休息

时的平均整流振幅，差值用肌肉在整个步态周期的平均振幅

做标准化得到一条曲线。用两块肌肉标准化后的曲线求重

叠面积，除以两块肌肉的共同收缩时长，主要对共同收缩的

大小进行分析，属振幅参数。

2 表面肌电在脑卒中后步行功能障碍评估中的应用

2.1 分析脑卒中后步行功能障碍的原因

2.1.1 肌肉活动大小的改变：常用振幅参数对肌肉活动的大

小进行量化。Sekiguchi等[10]计算支撑相早期和支撑相中期

胫骨前肌、比目鱼肌和腓肠肌内侧头的AEMG，并以该肌肉

在整个步态周期中的AEMG进行标准化，发现支撑相早期

卒中患者健患侧下肢腓肠肌内侧头的AEMG都明显高于对

照组（健康个体），患侧下肢比目鱼肌的AEMG明显高于对

照组和健侧下肢；支撑相中期健患侧下肢腓肠肌内侧头的

AEMG都明显低于对照组，患侧下肢比目鱼肌的AEMG明

显低于对照组。Raja等[12]根据最适行走速度将患者分成慢、

中、快三组，并将他们健侧下肢的 IEMG 与对照组（健康个

体）进行比较，发现慢中快三组的卒中患者健侧下肢的内外

侧腘绳肌都在初始双支撑相表现出 IEMG的增加，慢速组的

跖屈肌在初始双支撑相表现出 IEMG的增加，慢中两组的股

内侧肌和股直肌在前50%的单支撑相表现出 IEMG的增加，

慢中两组的跖屈肌在终末双支撑相表现出 IEMG的增加。

2.1.2 肌肉收缩频率成分的改变：常用频域参数对肌肉收缩

频率成分进行分析。Wang W等[17]用短时傅里叶转换计算

得到 sEMG的时频谱（time-frequency spectrum），并基于时频

谱计算得MNF，利用回归分析发现患侧股直肌的RMS、股直

肌和腓肠肌外侧头的MPF作为预测变量，与因变量患侧下

肢从支撑相末期到摆动相的膝关节活动范围所建立的回归

方程的决定系数为0.821，即82.1%的卒中后该时相患侧膝关

节活动范围的变化可以被以上预测变量所解释，远高于上述

所有肌肉的RMS和MNF对健侧下肢和健康个体下肢的解

释程度。

2.1.3 肌肉活动时序的改变：常用时间参数对肌肉活动的时

序性进行分析。Den Otter等[19]的研究用K聚类运算公式定

义肌肉的起止收缩时刻，并计算卒中患者健患侧和对照组

（健康个体）的股二头肌、股直肌、胫骨前肌和腓肠肌内侧头

的收缩时长各占初始双支撑相（the first double support,

DS1）、单支撑相（the single support phase, SS）、终末双支撑

相（the second double support phase, DS2）和摆动相（the

swing phase, SW）时长的百分比。结果表明，在SS阶段，与

对照组相比，健患侧股直肌和股二头肌收缩时长增加，患侧

胫骨前肌收缩时长下降。在DS1阶段，与对照组相比，患侧

腓肠肌内侧头收缩时长明显增加，同时健侧胫骨前肌收缩时

长明显高于患侧。SW阶段，患侧胫骨前肌的收缩时长显著

高于对照组。Reynard等[9]计算了卒中患者在SW阶段胫骨

前肌和趾长伸肌的收缩时长占SW总时长的百分比，以双脚

着地放松坐位下的肌电幅值作为基础活动水平，记录50ms，

以基础活动水平下该肌肉的平均振幅加两个标准差作为肌

肉活动的阈值，当肌肉活动超过阈值 20ms或更多时认为肌

肉活化。发现踝内翻的卒中患者相比对照组（健康个体）在

SW阶段表现出趾长伸肌收缩时长的缩短，同时作者还计算

了一个收缩时长不对称指数AI=（胫骨前肌收缩时长-趾长伸

肌收缩时长）/[（胫骨前肌收缩时长+趾长伸肌收缩时长）/2]×

100，并将踝内翻组的该值与对照组进行对比，发现了显著差

异，且差异主要由于踝内翻组趾长伸肌收缩时长的缩短。

2.1.4 肌肉间协调性的改变：常用共同收缩参数对肌肉间的

协调性进行分析。Lamontagne等[22]的研究通过20Hz低通滤

波得到肌电信号的包络线，设置了20μV作为阈值，认为肌电

包络线的幅值超过这个阈值，肌肉即处于活化的状态，分别

计算胫骨前肌和腓肠肌内侧头在支撑相和摆动相，及在

DS1、SS、DS2阶段内分别的共同收缩时间比，与以慢速行走

的对照组（健康个体）进行比较，发现在整个支撑相，健侧下

肢该值明显高于患侧和对照组。在DS1和DS2阶段健侧下

肢该值明显高于患侧下肢和对照组，在SS阶段患侧下肢该

值明显低于健侧和对照组。Chow等[26]的研究计算了卒中患

者步行中胫骨前肌—内侧腓肠肌的COI，研究结果发现在整

个支撑相和DS1阶段，健患侧COI都显著高于对照组（健康

个体），在DS2阶段患侧COI显著高于对照组。Kitatani等[24]

的研究利用回归分析来探究哪种物理损伤（运动功能、感觉

功能、痉挛、踝关节肌力量和平衡）是步态各时相胫骨前肌—

腓肠肌内侧头 COI 的最主要的预测变量，研究结果表明在

SS阶段平衡能力和患侧踝关节跖屈肌的力量是COI的最显

著的决定因素，在DS2阶段只有平衡能力是显著的COI的决

定因素，并且提出卒中后胫骨前肌—腓肠肌COI的增加是为

了代偿患者平衡能力和跖屈肌力量的缺失。
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2.1.5 肌肉协同数量和成分的改变：对健康个体而言，其步

行过程中至少需要四个肌肉协同（一组被中枢神经系统共同

驱动来完成步行任务的肌肉），即支撑相早期髋膝关节伸肌

的协同（协同1）、支撑相末期跖屈肌的协同（协同2）、摆动相

胫骨前肌和股直肌的协同（协同3）以及摆动相末期和支撑相

早期腘绳肌的协同（协同 4）[27]。Routson等[27]用非负矩阵模

型从患者患侧下肢的 sEMG信号中识别患者所具有的肌肉

协同的数量、肌肉协同的成分（每块肌肉对每个协同的贡献

度），与对照组（健康个体）的平均值进行比较得到的相关系

数。同时计算肌肉协同的时相性，即患侧下肢每一个肌肉协

同出现峰值的时间占一个步态周期总时长的百分比与对照

组平均值的差值，结果表明在所测试的22例卒中患者中有9

例患者步行 sEMG中同时包含 4种协同，11例有 3种协同，2

例有 2种协同。对于有 4种协同的患者来说，协同 1、协同 2

和协同 3的时相与对照组相比有显著差异，协同 1和协同 2

的成分也与对照组有显著差异。对于有 3种协同的患者来

说，协同 2的时相性与具有 4种协同的患者和对照组相比都

有显著差异，此外协同2的成分、协同4的时相和成分与对照

组相比都有显著差异。Bowden等[28]的研究发现卒中患者所

具有的肌肉协同的数量和行走速度、Berg量表评分、动态步

行指数（dynamic gait index,DGI）、患侧推进力（propulsive

impulse）、患侧步长比和患侧在摆动相前处于双支撑相的时

间这几个代表步行表现的参数具有显著相关性。Coscia

等[29]发现卒中患者健侧下肢肌肉协同的数量与成分相比患

侧下肢更接近健康个体，并提出肌肉协同可以用于评价卒中

后双下肢的不对称性。

2.2 分析卒中患者在各种步行条件下肌肉活动的差异

Buurke等[4]的研究发现，患者在使用四脚杖或手杖行走

时，患侧臀大肌、臀中肌、股外侧肌的AEMG明显低于无杖

行走时，使用四脚杖的患者相比无杖的患者和使用手杖的患

者患侧竖脊肌和胫骨前肌的AEMG都明显低；该研究用广

义似然比定义肌肉的起止收缩时刻，研究结果表明对比使用

手杖和无杖，使用四脚杖时患侧股外侧肌的起始收缩时刻明

显延后；对比使用手杖，使用四脚杖时患侧胫骨前肌的起始

收缩时刻明显延后；对比无杖时，使用手杖时患侧竖脊肌的

收缩时长明显缩短，使用手杖或四脚杖时患侧胫骨前肌的收

缩时长明显缩短。Stephenson等[11]比较了在无手臂运动（扶

固定位置的扶手）、有支持的手臂运动（扶可在水平面滑动的

扶手）和无支持的手臂运动（不扶扶手，使手臂在身体侧面自

由摆动）三种情况下，股直肌、半腱肌、胫骨前肌和比目鱼肌

的AEMG，用最适行走速度在无手臂运动情况下测得的每块

肌肉各自的最大振幅做标准化，发现当扶扶手行走时有一小

部分的体重会被上肢所承受，对于卒中患者而言，当所扶的

扶手可以自由滑动时这种通过上肢承担的重量会减少；支撑

相（步态周期的0%—60%）下肢近端肌肉活动的大小会受上

肢承重多少的影响，当上肢在步行中进行活动时增加；在无

支持手臂运动的情况下，比目鱼肌在支撑相的活动最大；对

卒中患者而言，支撑相早期（步态周期的 0%—30%）患侧下

肢胫骨前肌的活动在无手臂运动时最大，摆动相早期（步态

周期的60%—80%）健患侧下肢胫骨前肌的活动都在无支持

的手臂运动时最大；许多肌肉激活程度的改变与行走时手臂

活动带来的姿势稳定性的改变有关。

此外，IJmker等[16]的研究采集了脑卒中患者在跑步机上

行走时，在轻触扶手、握住扶手和无扶手的情况下健患侧下

肢肌肉的 sEMG信号，结果表明在握住扶手而不是轻触扶手

的情况下，下肢肌肉的RMS会有一个整体的下降，肌肉活动

时相的一致性会增加，并伴有共同收缩的减少。Betschart

等 [14]比较了卒中患者健患侧下肢在分带跑步机（split-belt

treadmill）和普通跑步机上行走时，下肢远近端肌肉RMS的

变化。先以患者的最适行走速度在双下肢速度一致的情况

下进行基线测试，然后健患侧下肢以2∶1的速度行走进行适

应测试（adaptation period），经过一个洗脱期以消除上一个

测试的影响后，进行下一个适应测试，患健侧下肢以 2∶1的

速度进行行走，再经过一个洗脱期，在双下肢速度一致的情

况下进行适应后（post-adaptation period）测试。结果表明在

适应测试中主要是近端的肌肉活动会增加，在适应后测试中

主要是远端肌肉的活动增加，健患侧下肢的跖屈肌都会在慢

速带上行走后出现肌肉活动的增加，背屈肌在快速带上行走

后出现肌肉活动的增加，作者同时提出分带跑步机可以用于

矫正患侧下肢步长变短、背屈肌无力，或健侧下肢步长变短、

跖屈肌无力患者的步态。

2.3 分析各项干预对卒中后步行相关肌肉的影响

Pilkar等[18]采集了 6周足下垂刺激器干预前后卒中患者

步行中健患侧胫骨前肌、腓肠肌和比目鱼肌的肌电信号，利

用连续小波变换获得 20—300Hz 的带通范围内多次测试

sEMG 的平均时频分布（averaged time- frequency distribu-

tion），会对各患者的各步行周期进行时间标准化，并分别计

算支撑相期和摆动相的瞬时平均功率频率（instantaneous

mean frequency,IMNF），再对一个步行周期内的 IMNF取平

均值。该实验同时计算了干预前后在 25—300Hz的频率范

围内，每25Hz的频带内能量的变化百分比，实验结果表明患

侧下肢胫骨前肌、腓肠肌和比目鱼肌的平均时频分布在干预

后发生了改变，干预前和干预后6周的测试都表明患侧支撑

相的平均 IMNF显著低于非患侧，干预后摆动相患侧腓肠肌

的平均 IMNF显著增加，所有肌肉在250—275Hz的能量变化

百分比都在干预后显著增加，该实验支持了足下垂刺激器除

了可以用于足下垂的治疗外，也可以促进运动的恢复。

Tesio 等 [13]的研究发现当卒中患者从屈膝步态（crouch
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gait）转换到直立步态（erect gait）行走时，下肢伸肌处于输出

功率时阶段（power output）时，患侧下肢臀大肌的 IEMG与

健侧下肢伸肌的 IEMG的比值显著上升，说明屈膝步态可能

更能够诱发患侧下肢肌肉的力量和做功。Kitatani等[25]发现

在以重心前移为主的平衡训练以后会出现即刻的患侧下肢

单支撑相和初始双支撑相踝关节肌COI的下降。Boudarham

等[15]的研究发现通过反复向心收缩引导出膝关节伸肌的疲

劳后，相比疲劳干预前，患侧股直肌在摆动前期（pre-swing

phase）和后 2/3 的摆动初期（initial swing phase）有明显的

RMS的下降，并提出肌肉疲劳的诱发可能与抗痉挛的治疗

方式发挥相同的功能。

3 问题与展望

3.1 卒中后步行功能障碍的 sEMG表现尚存不一致的结果

已有不少研究将卒中患者行走时的 sEMG信号与健康

个体进行了对比，此类的研究还存在一些不一致的结果，如

卒中患者对比健康个体摆动期胫骨前肌是否有明显的收缩

时长的增加[9,19]，健患侧下肢是否存在胫骨前肌—腓肠肌共

同收缩时长的异常[19,22]。其可能的原因包括这些文献探测肌

肉起止收缩时刻的方式不同、对于步态分期的方式不同、对

照组（健康个体）行走速度的不同、测试地面（跑步机和平地）

的不同及是否允许使用矫形器、人工辅助和辅具上的不同。

未来的研究可以考虑控制这些变量进行研究间的比较。

3.2 异常肌肉收缩与卒中后步行能力的关系尚不明确

卒中后患者步行中肌肉的异常收缩来源于初始的脑部

损伤[30]，也来自于机体为了应对初始损伤的代偿[5,10,12,20,22,24,26]。

在单支撑相的股直肌和股二头肌的共同收缩时长的增加可

以增加膝关节的硬度，来代偿跖屈肌的无力，防止身体的前

倾，并为摆动储存能量[20]，脑损伤后牵张反射的亢进可以被

拮抗肌的活动增强所改善[26]，与此同时异常的肌肉收缩也会

带来诸如摆动相屈膝不足[17]、踝关节内翻[9]等一系列的问题，

但是就目前的研究结果来看，我们无法明确异常的肌肉收缩

是否一定是患者步行能力恢复的阻碍，这可能需要未来的研

究去探索卒中患者步行中异常的肌电指标与步行能力的相

关性。

3.3 卒中患者步行中肌肉活动时相性能否被改善尚不明确

卒中患者步行中肌肉活动的时相性（时间参数和共同收

缩时间比）能否被改善这一点还是不明确的，Buurke等[5]在6

个月基于神经发育疗法的步态训练前后从 sEMG上仅仅观

察到健侧下肢胫骨前肌起始收缩时刻的提前，Den otter等[20]

的研究发现接受传统物理治疗的患者，伴随步行表现的提

升，在10周内的四次评估中没有发现健患侧股直肌、股二头

肌、胫骨前肌和腓肠肌任何一块肌肉收缩时长及共同收缩时

长的变化，两位学者由此提出卒中后步行能力的恢复与步行

中肌肉活动时相的改变无关；而Paoloni等[21]的研究发现4周

的节段性肌肉振动治疗配合传统疗法可以显著增加卒中患

者患侧下肢摆动相胫骨前肌收缩时长。Luppariello等[31]发现

穿戴一种可以对患者主动运动进行动态矫正并提供本体感

觉输入的辅助装置（regent suit）进行8周的传统康复治疗可

以有效地改善患者健患侧下肢肌肉在步行中活动的时相性

（峰值活动出现的时间占步态周期总时长的百分比），使其更

接近正常的激活模式；改善双下肢的对称性（左右侧下肢集

合平均曲线形状的互相关系数）；同时降低双下肢异常的肌

肉共同收缩（主动肌和拮抗肌的共同收缩时长/站立期总时

长）。如果卒中后患者步行中肌电信号的时相性改变非常细

微，且和步行表现不具有相关性，需进一步探讨导致患者步

行能力改善的因素；如果卒中患者步行中肌电信号的时相可

以改变，这些时相的改变是否足以引起步行表现的改变（是

否具有相关性），这种改变可以持续多久，卒中后患者从什么

时候开始独立步行最为合适，这些都是我们需要通过长期的

重复测量实验来进行观察的。

3.4 临床治疗方法的选择尚需根据后续的研究结果调整

如前所述，关于卒中患者步行中肌电表现的研究尚有许

多不明确之处，临床常用的治疗方法可能会和科研结果相矛

盾，如临床常将治疗重点放于促进患者选择性的分离运动，

但有研究却发现肌肉的协同运动可能是促进患者步行表现

进步的因素[20]。故临床治疗不可模式化，需关注科研动态并

与其紧密联系。

4 小结

sEMG与肌肉的活动状态和功能状态之间存在着不同

程度的关联性，因而能在一定程度上反映神经肌肉活动，有

助于研究者分析卒中后步行功能障碍的原因，以及帮助探究

各种干预措施或步行条件对卒中患者步行中肌肉活动的影

响。目前有关卒中后步行功能障碍的肌电研究，无论是横断

面还是前瞻性纵向研究都存在一些不一致的结果，未来的研

究可以探究异常的肌电表现与步行能力的相关性，以及通过

长期的重复测量探究步行能力的改善与肌电改变的相关性，

以为临床治疗方法的选择提供参考。
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