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机器人辅助上肢康复训练中训练者主动参与度估计方法研究*
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脑卒中是一种急性发病的脑血管病。近年来随着人们

生活习惯、饮食结构与环境的不断变化，该疾病的发病率显

著增高且趋于年轻化[1—2]。脑卒中会造成患者肢体运动功能

障碍，合理的康复训练可以帮助患者一定程度地重建肢体运

动功能。传统基于人工辅助的康复治疗手段的成本较高，效

率较低，难以满足脑卒中患者日益增长的康复需求。机器人

辅助康复训练技术成为可以帮助康复医师为更多患者提供

康复治疗的新方法[3]，在缓解肢体运动功能障碍方面，该技术

的训练效果已逐渐接近人工康复训练方法[4]。研究表明，患

者的主动参与是关系康复治疗效果的关键因素[5]，而客观定

量化的主动参与度估算是康复工程领域亟需突破的技术之

一。患者训练的主动参与度数据一方面能够通过实时反馈

给患者，促进患者积极主动的参与康复训练；另一方面能够

为医师准确客观评估患者的肢体运动功能提供定量化依

据[5]；同时，该指标也可为康复机器人在线自适应调整辅助控

制策略提供参考信息[6—8]。因此，定量化估计患者在康复训

练中的主动参与度具有重要意义。

量表法是现在康复临床广泛采用的评估患者主动参与

度的方法 [9]，例如普遍使用的脑卒中影响量表（stroke im-

pact scale，SIS），该量表通过问卷调查的方式了解患者在日

常生活的主动参与情况，旨在评估患者的生存质量[10]。然而

该方法只是从宏观的角度评价了患者的恢复情况，且具有一

定的主观性，不能从患者与机器人交互的角度客观量化反映

患者在康复训练时主动参与度的变化。在机器人辅助康复

训练的相关研究中，患者的主动参与度也可以通过表面肌

电、脑电或人机交互信息来进行定量化客观评估。

Zimmerli等[5]在下肢康复机器人训练平台中通过采集关

键肌群的肌电信号来估算患者的主动参与度。Pareek等[11]通

过采集患者前臂的表面肌电信号来评估患者的主动参与水

平，并且预定义了多种不同的训练轨迹任务，然后根据患者
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的参与水平建立两者之间的对应关系，以此来提升患者的主

动参与度。基于肌电信号探测的方法可实时客观地表征患

者训练中的主动参与度，但该方法需要患者额外佩戴肌电传

感器，系统具有一定的复杂性。Wagner等[12]分别采集受试者

在休息、机器人辅助运动和完全主动运动三种不同情况下的

脑电信号，研究发现三种情况下的脑电信号激活水平有着明

显的区别，该研究定性反映了主动参与度的变化。Lunen-

burger等[13]基于Lokomat步态康复机器人平台中的力传感器

测量患者与机器人之间的交互力，进而计算交互力和加权函

数乘积积分与加权函数的积分之比，由此计算得到一个步态

周期中患者的主动参与度。

考虑到力传感器的成本较高以及增加系统复杂性的局

限性，部分康复机器人也采用无力传感器的方法判断患者在

机器人辅助康复训练过程中的主动参与度。比如，目前在临

床上应用最广泛的德国RECK公司的MOTOmed上下肢康

复训练器通过检测驱动两侧踏板/摇杆的伺服电机电流以及

由此推算的电机输出力矩的变化来判断患者双侧肢体主动

参与度的区别[14]，该方法针对单自由度的简单主被动康复训

练器比较有效。美国莱斯大学Pehlivan等[6]基于RiceWrist-S

手腕康复机器人建立了机器人动力学模型，将患者对机器人

的作用力视为系统的干扰力并使用卡尔曼滤波算法估算了

患者在训练过程中的主动输入力矩。但该方法依赖于复杂

的机器人系统建模，并且运动机构的摩擦力以及机械间隙可

能影响输入力矩估计的准确性。瑞士苏黎世理工大学Guid-

ali等[15]基于ARMin上肢外骨骼机器人估算患者在一个动作

周期内实际付出力矩的累加值，并进一步建立上肢康复机器

人和患者上肢的逆动力学模型，通过采用患者上肢关节力矩

累加值计算患者的主动参与度。该方法对于患者的 4种主

动参与度（被动、半主动、主动与抗阻）有较好的表征效果。

但依靠力矩累计的方法会存在正负力矩抵消的现象，并且由

于力矩为矢量参数，在多自由度康复机器人系统中该方法需

要考虑复杂机构学模型。此外，由于患者之间的差异性导致

准确的个性化人体上肢建模有一定复杂性。

针对现有研究方法存在的局限性，本研究基于末端牵引

式上肢康复机器人系统提出依据关节电机做功计算的主动

参与度估计方法。该方法通过采集关节电机的实时位置与

输出力矩信息从而计算动作周期内训练者上肢做功情况，进

一步结合前期相关做功标定信息从而估算机器人辅助康复

训练过程中训练者的主动参与度。该方法相比于基于肌电

探测或脑电探测的方法，无需训练者额外佩戴传感器，具有

较强的临床推广性。相比于前面基于的主动参与度估算方

法，本研究采用人机交互系统的做功总量恒定的原理，通过

检测机器人的做功情况即可推知训练者做功的情况，从物理

概念上更加容易理解。同时，在多自由度复杂的机器人系统

中，该方法可以通过累加不同自由度方向上电机的做功大小

以准确的估算出主动参与度，从而避免了力矩累加方法依赖

复杂机构建模的问题。此外，通过采用简单的做功标定避免

了复杂的机器人与人体上肢动力学建模，更加适应临床应用

时对不同训练者主动参与度的个性化估计，并且避免了机器

人系统摩擦力和机构间隙带来的对主动参与度准确估算的

影响。本研究也可为基于康复机器人的上肢运动功能在线

康复评估研究提供实验基础支撑。

1 方法

1.1 主动参与度估算原理

对于特定康复训练任务，机器人辅助训练的本质是机器

人与训练者手臂共同输出转矩完成康复运动训练，并且两者

完成单位训练任务做功的总和恒定。由于不同人体的手臂

具有特异性，很难通过建立精确的模型来计算手臂独立完成

任务需要的做功大小，但是机器人在一定时间内做功可以通

过采集机器人的关节转矩和位置数据进行计算得到，即：

W =∑
i = 2

N

τjoint[i]( )θ[i] - θ[i - 1] (1)

其中，N 为单个训练任务的数据样本数量，τjoint 为机器

人关节转矩，θ 为机器人关节角度。

文献[15]将主动参与度定义为训练者完成任务的手臂实

际输出与其不借助机器人辅助而单独完成训练任务所需输

出的冲量百分比。为了直观体现主动参与度的物理含义，本

文将主动参与度定义为训练者完成一次训练任务手臂实际

做功与其所需做功百分比，即：

Cuser = Wuser

Warm

× 100 % (2)

其中，Wuser 为训练者手臂实际做功，Warm 为训练者手臂

单独完成训练任务所需做功。

根据能量守恒定律，在人机交互过程中，忽略运动过程

中热能的损失，可以建立等式关系：

Wmotor +Wuser =Wrobot +Warm =Wtotal (3)

其中，公式（3）的左边为实际训练过程中机器人做功

Wmotor 与训练者手臂做功Wuser ，公式（3）的中间为标定检测过

程中机器人单独完成训练任务（空载运行）所做功Wrobot 与训

练者手臂单独完成训练任务所做功Warm ，公式（3）的右边为

完成训练任务时机器人与训练者手臂共同做功之和Wtotal 。

在标定检测过程中，首先让机器人空载运行即可获得其单独

完成训练任务所做功Wrobot ，然后再让训练者手臂放置于机

器人上但不用力，即处于完全被动训练状态，此时可以获得

总功Wtotal 。通过以下公式即可算出患者手臂单独完成训练

任务所做功Warm 。

Warm =Wtotal -Wrobot (4)

由(3)和(4)可以推导出实际训练过程患者手臂做功Wuser ：
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Wuser =Wtotal -Wmotor (5)

由(1)(4)(5)可知，主动参与度的计算公式为：

Cuser = Wtotal -Wmotor

Wtotal -Wrobot

× 100 % (6)

1.2 末端牵引式上肢康复训练系统

本研究的实验平台为团队自行研制的末端牵引式上肢

康复机器人（the end-effect upper limb rehabilitation robot，

EULRR）系统平台，如图 1所示。该平台主要由开发机和下

位机两部分组成。机器人开发机为装有控制软件和Unity3D

软件的台式电脑；下位机由伺服控制系统及传动机构组成，

为整个训练系统提供动力。该机构共有 5自由度，X，Y轴为

两个互相垂直的旋转自由度，Z轴为移动自由度 .摇杆末端

的托盘没有驱动电机，可分别绕Z轴、X轴转动，以适应训练

者训练过程中的姿势变化。

1.3 训练轨迹跟踪控制

本研究的康复训练任务定义为从pA点运动到pB点，然

后再返回pA点，如图1所示。由机器人逆运动学，规划关节

空间的参考位置轨迹为单周期余弦轨迹。为训练任务规划

轨迹跟踪，使用软件编写运动控制程序[16]。为了提高跟踪精

度，首先使用了文献[17]中的方法对机器人的关节进行了摩擦

力与重力补偿，再通过机器人实时采集关节的位置信息与预

期位置进行比较，将其误差经过比例和微分环节计算，调节

参数从而得到控制量使得误差收敛，实现康复机器人的位置

跟踪运动。

1.4 试验方法

为了验证本文所提方法的有效性，共招募 12例健康受

试者进行试验验证，其中男性 9 例，女性 3 例，平均年龄为

（28.2±5.0）岁，均为右利手。在开始试验之前，每位被试者已

经充分了解试验流程，并签署了知情同意书。该试验总共分

为三个阶段，第一个与第二个阶段为标定检测过程，以获取

Wrobot ，Wtotal 与Warm 。第三个阶段是模拟不同状态患者主动参

与度的验证试验。

第一阶段：使机器人空载连续运行14个运动任务；第二

阶段：指示受试者控制其手臂不发力，完全处于被动训练状

态，使机器人连续运行14个运动任务；第三阶段：指示受试者

控制手臂不同的发力程度，模拟四种不同的主动参与度（即被

动、半主动、主动和阻抗），并连续完成14个运动任务。其中，

第1，2，5，6，9，10，13，14个训练任务为被动运动模式，模拟完

全没有运动能力的患者；第3，4个训练任务为半主动运动模

式，模拟有一定运动能力的患者；第7，8个训练任务为主动运

动模式，模拟有自主完成训练任务能力的患者；第11，12个训

练任务为抗阻运动模式，模拟有超越自主完成任务能力的患

者。同时采集受试者肱二头肌的表面肌电信号。

1.5 数据的采集与处理

本文主要是对三个阶段试验中位置数据、电机输出转矩

数据以及受试者上肢肱二头肌的肌电信号数据进行采集。

位置数据和电机转矩数据是利用机器人控制软件进行采集，

采样频率为 1000Hz；肌电数据是利用美国 Delsys 公司 Tri-

gno Wireless System 设备进行采集，采样频率为 2000Hz。

本文使用专业软件对数据进行处理，其步骤分为以下4步：

①计算Wrobot ，Wtotal 和Warm 。根据公式（1），分别计算第

一、二阶段标定过程每个训练任务的机器人做功，并分别求

出其均值，再根据公式（4）计算获得Warm 。

②计算 Cuser 。首先，根据公式（1）计算第三阶段试验每

个训练任务机器人做功，得到每个任务对应的Wmotor ；然后，

根据公式（6）计算每个任务的主动参与度。最后，对所有受

试者相对应运动模式下的主动参与度求平均值和标准偏差。

③表面肌电信号预处理。首先，使用MATLAB软件对

肌电信号进行20—500Hz的带通滤波以及滤除50Hz的工频

信号[18]，然后在对信号进行去均值、整流、取包络线等处理[19]，

最后以包络线的数值作为表征肌电信号的特征值。

④利用表面肌电信号计算主动参与度。计算对应每个

训练任务时间内的肌电积分值，最后以被动运动和主动运动

时的肌电信号积分为基准折算成主动参与百分比，如公式

（7）。并以此验证所提出方法的有效性，然后计算所有受试

者对应运动模式下的主动参与度平均值和标准偏差。

Cvd =
∑
i = 1

N

Eat[i] -∑
i = 1

N

E[i]
∑
i = 1

N

Eat[i] -∑
i = 1

N

Eps[i]
(7)

其中，Cvd 为肌电验证性主动参与度，N 为单个训练任

务的肌电数据样本数，Eat ，Eps 分别为主动模式、被动模式采

集预处理后的肌电信号包络线数值，E 为第三阶段试验在不

同主动参与度情况下对应的预处理后的肌电信号值。

2 结果与讨论

根据 1.5节中数据处理的方法，得到前两个试验阶段每

个训练任务的机器人做功。图2（A）展示了代表性试验中机

图1 末端牵引式上肢康复机器人（EULRR）系统

显示器

运动摇杆

下位机

托盘

开发机工控机

pA

pB
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器人单独执行14个训练任务做功大小的变化情况，其均值和

标准差为（6.37±0.04）J，各周期重复性高，数据的稳定性很高，

其均值可以作为Wrobot 的值。图2（B）展示了在代表性试验中第

二阶段14个训练任务时机器人做功大小的变化情况，其均值

和标准差为（11.42±0.35）J。由于被试者上肢与机器人共同完

成训练任务，第二阶段每个训练任务机器人做功数据的波动性

明显增加，但数据的稳定性还是很高，其均值作为Wtotal 的值。

图 3为代表性受试者在执行不同主动参与度的训练任

务时机器人关节转矩和关节角度的关系图，其中横轴的下半

部分为训练者从 pA点出发到达 pB点的关节转矩—关节角

度曲线，上半部分为训练者从pB点回到pA点的关节转矩—

关节角度曲线。其中黑色实线为机器人单独执行训练任务

过程的关节转矩—关节角度的关系曲线，红色实线为受试者

在被动运动下的关节转矩—关节角度的关系曲线。

图2 第一阶段（A）和第二阶段（B）试验执行点到点任务机器人做功柱状图

图3 代表性受试者在不同主动参与度情况下机器人关节转矩和关节角度的关系图
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图3中的蓝色实线分别为代表性试验中受试者在（A）被

动、（B）半主动、（C）主动以及（D）抗阻模式下完成训练任务

机器人的关节转矩—关节角度的关系曲线。根据做功的定

义，图中横轴上半部分曲线与关节角度坐标轴所围成的面积

为机器人从pA点运动到pB点所做正功，下半部分与关节角

度坐标轴所围成面积为机器人从pB点回到pA点所做正功，

两者之和即为单个训练运动任务机器人做功的大小。因此，

从图 3（A）—3（D）中可以看出，其蓝色实线包围面积之和逐

渐减小，说明机器人做功也逐渐减小，由公式（3）可知，在总

共恒定的条件下，受试者自身做功不断的提高。

图 4为第三阶段试验同步采集的受试者手臂肱二头肌

的（A）原始表面肌电信号和（B）经过预处理之后的肌电包络

线信号。从图中可以看出，在整个试验不同阶段（被动模式、

半主动模式、主动模式和抗阻模式），受试者上肢肌电信号表

现出不同的激活程度。随着受试者训练主动参与度的不断

增加，其肌电信号的幅值也明显增加，肌电信号的变化可以

反映受试者主动参与度大小的变化。为了验证本研究所提

出方法的正确性，肌电信号必须从定量的角度分析才能与提

出的方法所对比。因此，采用1.5节中处理数据第（4）步的方

法，可以得到百分比形式的主动参与度。

图 5为代表性受试者在某一组试验中通过基于做功计

算和表面肌电探测两种方法估算的训练主动参与度结果。

通过基于表面肌电探测方法获取主动参与度数值在被动状

态接近0%，在半主动状态接近50%，在主动状态接近100%，

在抗阻状态接近 150%；而基于本文方法获得的主动参与度

数值在被动状态接近0%，在半主动状态接近50%，在主动状

态接近 120%，在抗阻状态接近 200%。从对比结果来看，两

种方法获得的主动参与度数值趋势相同，具有一定可比性。

图 6为所有受试者在四种状态下主动参与度的计算结

果分析。图6（A）的箱式图；在不同运动模式下，分别估计所

有受试者运动的主动参与度。在被动运动模式下，其估计结

果为0.06%±9.65%；在半主动模式下，其估计结果为42.46%±

20.47%；在主动模式下，其估计结果为90.73%±17.15%；在抗

阻模式下，其估计结果为239.96%±84.23%。同理，利用表面

肌电信号估计主动参与度的结果得到图6（B）的箱式图。在

被动运动模式下，其估计结果为−3.33%±6.32%；在半主动模

式下，其估计结果为40.85%±22.34%；在主动模式下，其估计

结果为 100% ± 16.28% ；在抗阻模式下，其估计结果为

193.65%±73.42%。该结果从统计学的角度进一步说明两种

方法对于主动参与度的估计具有相同趋势，数据结果具有一

定可比性。比较不同模式下两种方法的估计结果发现，在被

动、半主动和主动运动模式下，两种方法的估算结果基本一

致且结果数据的波动性较小。然而，在抗阻运动模式下两种

方法估算的主动参与度结果数据与前面三种情况有所不同，

一方面是数据的波动性增加，这可能是因为该模式下受试者

手臂发力较多，不但可完成自身上肢的训

练任务，而且可以帮助机器人完成部分任

务，而不同受试者在控制力输出的时候很

难做到每次完全一致，从而导致结果数据

的波动性增加；另一方面使用肌电探测的

主动参与度估算值普遍比做功计算的估

算值偏低，这可能是受表面肌电信号本身

属性的影响，即当肌肉用力到一定程度时

表面肌电信号的幅值会缓慢增加[20]，可能

导致其估算的主动参与度偏低。

3 结论

针对机器人辅助上肢康复训练过程

中缺乏定量化评估训练者主动参与度技

术的问题，本文提出一种基于末端牵引式

上肢康复机器人系统的主动参与度估计

方法。该方法从能量变化的角度定义了

主动参与度，并通过设计验证试验，完成

了对 12例健康受试者在机器人辅助康复

训练过程中主动参与度的评估。同时通

过采集受试者上肢肱二头肌的表面肌电信号进行对照验

证。结果表明，所提出的方法根据机器人电机输出转矩和关

节位置信息可以定量化评估出受试者在执行点到点直线康

复训练任务中的主动参与度。该方法使用能量法定义了主

图4 代表性受试者肱二头肌原始表面肌电信号（A）和
预处理后信号（B）
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动参与度，使其具有更为直观的物理意义，解决了基于力矩

累加的方法容易出现正负力矩抵消的问题。其次，该方法避

免了机器人系统与人体上肢复杂的动力学建模过程，通过标

定检测的办法可直接获取受试者个性化的上肢做功数据，同

时也减少了因为机器人系统摩擦力和机械间隙对主动参与

度计算准确性的不利影响。再次，该方法无需训练者佩戴额

外的传感器，操作上非常方便，具有较强的临床推广性。本

研究所获得的主动参与度信息能够有效反映训练者的肢体

运动功能，可以帮助治疗师和训练者尽快了解到患者功能状

态，为进一步优化康复训练策略提供指导。同时，该方法也

为开展基于上肢康复机器人的在线康复评估提供了实验基

础支撑。
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