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摘　 要:设计一种基于人机接触力的人体主动参与程度评估模型ꎬ用于康复机器人应用中的主

动康复训练ꎮ 通过人体的肌电信号得到肌肉活跃度ꎬ确定肌电信号与人体参与度的关系ꎮ 分

析这一过程中人机接触力的变化ꎬ将腿部力信号平均值以及腰部力信号方差作为模型输入ꎬ对
基于肌电信号的参与度模型进行拟合ꎬ得到基于力信号的参与度模型ꎬ使用肌电信号参与度模

型对力信号参与度模型进行验证ꎬ证明了该模型的有效性ꎮ 该方法避免了肌电信号采集时干

扰较大且准备工作繁琐等缺点ꎬ具有良好的实用性ꎮ
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０　 引言

我国人口老龄化程度快速上升ꎬ脑卒中成为全球第二

大、中国第一大致死性疾病[１] ꎮ 偏瘫患者数量逐年递增ꎬ
医学研究表明通过康复训练可逐步恢复或提高患者的步

行能力ꎬ这使得康复训练机器人得到了日益广泛的研究和

发展[２] ꎮ 但在康复训练中ꎬ被动的训练对患者康复效果

有限ꎬ而患者在主动参与康复训练时ꎬ康复效果显著提

高[３] ꎮ 因此ꎬ主动康复训练方法是康复训练机器人研究

中的关键问题ꎮ
美国特拉华大学 ＨＡＭＮＥＲ Ｓ Ｒ 等人对正向动态神

经肌肉骨骼进行了建模[４] ꎬ提出基于肌电信号的肌肉活

跃度算法ꎬ可以从肌电信号预测肌肉力的大小ꎻ燕山大学

史小华等人通过采集下肢肌电信号ꎬ提取肌电信号的时

域特征量ꎬ识别患者的运动意图ꎬ驱动康复机器人完成康

复训练[５] ꎮ 但由于肌电信号会受到空气湿度、电场等外

部干扰以及肌肉疲劳、肌肉表面汗液等内部干扰ꎬ使得采

集到的肌电信号不稳定ꎬ并且采集过程较为繁琐ꎮ 因此ꎬ
ＤＵＳＣＨＡＵ Ｗｉｃｋｅ Ａ等人提出在康复训练中采用阻抗控

制方法ꎬ在康复机器人的预期活动路径周围设置阻力ꎬ使
得患者在预期路径内可以自由活动ꎬ超出范围时则会受

到阻力[６] ꎻ哈工大李晓飞采用基于人机接触力的阻抗控

制进行主动训练ꎬ实现了等助力或者等阻力的康复训

练[７] ꎮ
上述研究可在一定程度上实现主动康复训练ꎬ但现有

的方法无法对患者主动参与程度进行评估和量化ꎬ不利于

实现患者的主动康复训练ꎮ
基于以上问题ꎬ本文提出一种基于人机接触力的人

体主动参与程度评估模型ꎬ通过人与机器人之间的接触

力获取人体的主动参与度ꎬ可为康复机器人应用中的主

动康复训练提供基础ꎮ 首先ꎬ利用人体肌电信息获取人

体的肌肉活跃度ꎬ由于肌肉的活跃度可直接反映人体的

运动状态ꎬ因此可建立肌电信息与人体参与度的关系ꎻ同
时分析这一过程中人机接触力的变化ꎬ即可建立人机接

触力与人体参与度的模型ꎮ 这种方法可避免实际应用中

的肌电信号干扰较大且准备工作复杂、使用不便等缺点ꎬ
直接通过人机连接处的接触力获得人体的参与度ꎬ有很

好的实用性ꎮ
整体建模流程如图 １所示ꎮ
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图 １　 人体参与度建模流程

１　 康复训练实验系统
实验所用的床式下肢康复训练机器人模型如图 ２ 所

示ꎬ其基于人体下肢髋、膝、踝关节的运动对应关系ꎬ进行

了机构的多参数运动学优化ꎬ优化后的结构可模拟人正常

的步态运动[８] ꎮ 下肢康复训练机器人ꎬ安装有 ２个腿部连

接机构与 １个腰部连接机构ꎬ用于与人体连接ꎮ
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图 ２　 下肢康复训练机器人三维图

在腿部连接机构中ꎬ沿腿部轴向方向安装了 ２个一维

力传感器ꎬ可测垂直于人体腿部方向的人机接触力ꎬ如图

３所示ꎮ 腰部连接机构内均匀分布着 ３个力传感器ꎬ可测

垂直于人体腰部方向的人机接触力ꎬ如图 ４所示ꎮ
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图 ３　 腿部柔顺人机连接机构
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图 ４　 腰部柔顺人机连接机构

利用上述康复训练机器人ꎬ共进行了 ３６ 组步态训练

实验ꎬ其中 ９组主动跟随ꎬ１８组半跟随ꎬ９组不跟随ꎮ 主动

跟随为实验者主动发力ꎬ跟随床体进行步态训练ꎬ半跟随

为实验者处于半发力状态ꎬ不跟随为人体不发力ꎬ完全靠

床体带动进行步态训练ꎮ 使用其中 １９组用于参与度的建

模过程ꎬ１７组用于参与度模型的检验ꎮ 实验系统如图 ５
所示ꎬ同时采集了人体下肢相关肌肉的肌电信号以及腿部

和腰部人机连接处的力信号ꎮ 实验分类及实验数据组成

如表 １、表 ２所示ꎮ
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图 ５　 人体参与度建模实验系统

表 １　 实验分类 单位:组　

实验分组
实验分类

主动跟随 半跟随 不跟随
合计

训练集数量 ５ ９ ５ １９

测试集数量 ４ ９ ４ １７

表 ２　 实验信号组成 单位:个　

腿部力信号 腰部力信号 肌电信号

２ ３ ７

２　 基于肌电信号的人体参与度建模

２.１　 肌电信号采集

使用美国某公司 ＭｙｏＳｙｓｔｅｍ－１４００Ａ 型的表面肌电采

集仪和 ＭＲＭＰ １.０６ Ｍａｓｔｅｒ Ｅｄｉｔｉｏｎ软件对人体腰部及下肢

肌肉进行肌电信号采集ꎮ
控制人体膝关节弯曲的主要有股二头肌、股薄肌、腓

肠肌、缝匠肌、半膜肌与半腱肌ꎻ 控制膝关节伸展的主要

有股直肌、股中肌、股外肌与股内肌ꎮ 控制踝关节的主要

为胫骨前肌ꎮ
电极片粘贴位置如图 ６ 所示ꎮ 选择图 ６ 中的腰部肌

肉 ２腰部多裂肌和右腿肌肉 ３ 股直肌ꎬ肌肉 ４ 股外肌ꎬ肌
肉 ５股内肌ꎬ肌肉 ６胫骨前肌ꎬ肌肉 １５ 股二头肌ꎬ肌肉 １６
腓肠肌[９] ꎮ

２.２　 肌电信号处理

原始的肌电信号为电压值ꎬ需要对采集到的肌电信号

进行预处理ꎬ进行带通滤波去除低频噪声ꎬ此处采用四阶

巴特沃斯滤波[１０] ꎬ 对滤波后的肌电信号进行标准化ꎻ对
标准化后的肌电信号进行低通滤波ꎬ由于肌肉中钙离子运

动、肌肉动作电位沿肌肉的传输、肌肉和肌腱的粘弹性等

情况ꎬ和这些相比ꎬ肌肉产生的力具有更低的频率ꎮ 因此ꎬ
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图 ６　 电极片粘贴位置

为了使肌电信号与肌力相关ꎬ需要滤除高频分量ꎮ 最后ꎬ
利用微分方程求活跃度:

Ｘ＝ ｅ
(Ａ×Ｕ) －１
ｅＡ－１

(１)

式中:Ｘ 为肌肉活跃度ꎻＵ 为经过处理后的肌电信号ꎻＡ 为

非线性形状因子ꎬ范围为 ０~ －３ꎬ其中 Ａ ＝ －３是高指数关

系ꎬＡ ＝ ０是线性关系ꎬ此处取－３ꎮ
图 ７为人体主动发力跟随床体运动与不发力时的肌

肉活跃度对比ꎮ 肌肉开始运动的时候会剧烈放电ꎬ因此ꎬ
从第 ２个周期开始对肌电信号开始分析ꎮ
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图 ７　 人体不同状态时肌肉活跃度对比

２.３　 肌电信号权重分析

下肢运动中ꎬ主要有 ７ 块肌肉参与ꎬ因此需要对各肌

肉的活跃度进行权重赋予ꎬ以获得总的下肢的活跃度ꎮ 主

成分分析法是一种客观赋权法ꎬ根据各指标间的相关关系

或各项指标值的变异程度来确定权数ꎬ避免人为因素带来

的偏差[１１] ꎮ 这里采用主成分分析法进行肌电信号的权重

赋值ꎮ 首先对 ｎ 次实验的 ７个肌肉活跃度进行标准化处

理ꎬ可用以下矩阵表示:

Ｘｎ×７ ＝

ｘ１１ ｘ１２  ｘ１７
ｘ２１ ｘ２２  ｘ２７
⋮ ⋮ ⋮
ｘｎ１ ｘｎ２  ｘｎ７

æ

è

ç
ç
çç

ö

ø

÷
÷
÷÷

(２)

对矩阵式(２)进行标准化处理:

ｘ ｉｊ ＝
ｘｉ ｊ －ｘ ｊ

Ｓｊ
( ｉ＝ １ꎬ２ꎬꎬｎꎻｊ＝ １ꎬ２ꎬꎬ７) (３)

求协方差矩阵 Ｚ 并进行特征分解得

Ｚ＝ＵΛＵＴ (４)
得到 Ｚ 的 ７个非负特征值 λ１ꎬλ２ꎬꎬλ７ꎬ这 ７个特征

值即为主成分的方差ꎬ即
ΔＺｔ ＝λｉ (５)

定义 λ１≥λ２≥≥λ７ꎬ其中 Λ 为 Ｚ 的特征值组成的

对角阵ꎻＵ 为 Ｚ 的特征向量按列组成的正交阵ꎬ构成了新

的矢量空间ꎬ作为新变量(主成分)的坐标轴ꎮ
确定主成分个数:

ηｍ ＝
λ１＋λ２＋λｍ

λ１＋λ２＋λ７
(６)

当 ηｍ>８０％时ꎬ可认为主成分数目为 ｍꎮ
在本文中ꎬ经过计算ꎬ前两个主成分 Ｚ１ 与 Ｚ２ 贡献率

相加为 ９６.１３％:
Ｚ１ ＝ ０.４１Ｘ１＋０.０６Ｘ２＋０.４１Ｘ３＋０.４２Ｘ４＋０.３９Ｘ５＋０.４０Ｘ６＋０.４２Ｘ７

(７)
Ｚ２ ＝ ０.２１Ｘ１＋０.８７Ｘ２－０.１４Ｘ３－０.２Ｘ４＋０.２１Ｘ５－０.３０Ｘ６＋０.０９Ｘ７

(８)
将式(７)与式(８)相加ꎬ得到整体肌肉活跃度 Ｍ 为

Ｍ＝ ７８.０１Ｚ１ ＋１８.１２Ｚ２ ＝ ３５.８３Ｘ１ ＋２０.５０Ｘ２ ＋ ２９.６５Ｘ３ ＋
２８.８５Ｘ４＋３４.２４Ｘ５＋２５.８３Ｘ６＋３４.０３Ｘ７ (９)

选择实验中肌肉活跃度最高的一组作为参与度 １００ꎬ
最低的一组作为参与度 ０ꎬ建立基于肌电信号的人体参与

度模型为:
ＹＥＭＧ ＝(Ｍ－ｍｉｎ(Ｍ)) / (ｍａｘ(Ｍ)－ｍｉｎ(Ｍ))×１００(１０)
将 １９组实验数据带入式(１０)ꎬ结果如图 ８所示ꎮ
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图 ８　 基于肌电信号人体参与度建模

图 ８显示了 １９组实验数据的基于肌电信号人体参与

度建模结果ꎮ
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３　 基于人机接触力信号的人体参与
度建模

３.１　 力信号采集与预处理

采集右腿 ２个力传感器以及腰部 ３ 个力传感器作为

力信号原始数据ꎬ由于力传感器与固定支架之间为螺纹连

接ꎬ存在预紧力ꎬ因此ꎬ每次实验前进行空载实验ꎬ记录空

载时各力传感器信号作为初值ꎮ 之后进行载人实验ꎬ人体

受力即为载人实验的力信号减去初值ꎮ
由于减去初值后的力信号依然有各种噪声干扰ꎬ因此

需要对减去初值后的力信号进行预处理ꎮ 本文采用滑动

平均滤波的方法处理力信号[１２] ꎬ滤波效果如图 ９(本刊黑

白印刷ꎬ相关疑问请与作者联系)ꎮ 可以看出滤波后曲线

平滑ꎬ较好地去除了噪声ꎮ
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图 ９　 滑动平均滤波前后对比

３.２　 基于力信号的参与度模型分析与建立

人体在主动跟随机器人做康复训练时ꎬ腿部受力减
小ꎻ在被动跟随机器人做康复训练时ꎬ腿部受力增大ꎮ 由

于不同实验者腿部在每次穿戴人机连接时ꎬ姿态会有不

同ꎬ因此 ２个传感器共同承受腿部质量但比重不同ꎬ故将

２个传感器受力相加取平均值作为参与度模型的 １ 个输

入量ＦＬꎮ
腰部传感器始终支撑着人体腰部及上肢质量ꎬ取平均

值并不能反映人体跟随程度ꎬ而腰部受力的波动情况则能

很好地反映人体的跟随情况ꎬ在人体发力明显时ꎬ腰部受

力会有较大波动ꎻ人体发力不明显时ꎬ腰部受力会有较小

波动ꎮ 因此ꎬ对腰部各传感器的力信号计算方差ꎬ作为参
与度模型的 ３个输入量 Ｓ１、Ｓ２、Ｓ３ꎮ

使用力信号进行参与度建模并没有数值参考ꎬ因此ꎬ
力信号建模原理为使用力信号的 ４ 个输入量对肌电信号
参与度模型进行拟合ꎮ 假设肌电信号计算的参与度 ＹＥＭＧ
与力信号计算的参与度 ＹＦ 线性相关ꎬ将 ＹＥＭＧ的 ０~ １００参
与度映射到 ＹＦ 的 ０~ １００参与度ꎬ以均方根误差作为判定

标准:

σ ＝
∑

ｎ

ｉ ＝ １
(ＹＥＭＧ － ＹＦ) ２

ｎ
(１１)

式中:σ 为模型的均方根误差ꎻＹＥＭＧ为肌电信号计算的参

与度ꎻＹＦ 为力信号计算的参与度ꎻｎ 为建模所用的数据组

数ꎮ
力信号计算的参与度 ＹＦ 由腿部力传感器相加后的平

均值ＦＬ以及腰部各传感器的标准差 Ｓ１、Ｓ２、Ｓ３ 作为输入ꎬ

则力信号参与度建模问题转化为由ＦＬꎬＳ１、Ｓ２、Ｓ３ ４ 个变量

对肌电信号计算的参与度 ＹＥＭＧ做回归[１３] ꎮ
首先进行带有常数项的线性模型 ｌｉｎｅａｒ 回归[１４] ꎬ 回

归结果为均方根误差 ７.９５ꎬ判定系数 ０.７２ꎮ 带有常数项的

线性模型 ｌｉｎｅａｒ回归误差较大ꎬ因此ꎬ尝试使用带有常数

项、线性项和平方项的 ｐｕｒｅｑｕａｄｒａｔｉｃ 模型进行回归ꎬ均方

根误差为 ５.１８ꎬ判定系数为 ０.９２ꎮ 两种回归效果如图 １０
所示ꎮ 可以看出 ｐｕｒｅｑｕａｄｒａｔｉｃ 型建模更为接近基于肌电

信号的参与度模型ꎬ误差更小ꎬ判定系数高ꎮ
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图 １０　 两种回归方法的参与度建模结果

因此ꎬ建模使用 ｐｕｒｅｑｕａｄｒａｔｉｃ 回归所计算出的结果ꎬ
即:

ＹＦ ＝ ０.５６５ ６Ｓ１－０.８６８ １Ｓ２＋２.４８２ ５Ｓ３＋

４.０９６ ４Ｆ
－

Ｌ－０.００８ ７Ｓ２１－０.００９ ５Ｓ２２－

０.０４８ ４Ｓ２３－０.１２２ ２Ｆ
－
２
Ｌ＋５４.４８１ １

(１２)

３.３　 基于力信号的参与度模型检验

将测试集中的 １７ 组数据分别代入肌电信号模型式

(９)－式(１０)与力信号模型式(１１)ꎬ计算人体主动参与程

度ꎬ结果如图 １１所示ꎮ

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18
0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

�P!�

	
�
�

 

 
��6+�
,	�� N#
����
,	�� N#

 

图 １１　 两种模型预测结果

可以看出两种模型计算结果在个别组存在偏差ꎬ但整

体趋势一致ꎬ因此ꎬ可在一定程度上评估人体的参与度ꎬ基
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于力信号的参与度模型具有一定的有效性ꎮ

４　 结语

本文提出一种基于人机接触力的人体主动参与程度

评估模型ꎮ 首先ꎬ通过人体的肌电信号得到人体肌肉活跃

度ꎬ建立人体参与度与肌电信号的关系ꎮ 同时分析这一过

程中人机接触力的变化ꎬ使用力信号对肌电信号得出的参

与度模型进行拟合ꎬ得到基于人机接触力的参与度模型ꎬ
并对此模型进行检验ꎬ检验结果两种模型计算的参与度接

近ꎬ基于力信号的参与度模型具有一定的有效性ꎮ
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２.６　 射流尾迹结构分析

射流尾迹结构的形成机理可以大致解释为ꎬ叶顶泄漏

二次流在运动的过程中受到了来自叶顶通道二次流和叶

片通道内压力梯度的影响而使得周向速度变小ꎬ同时叶顶

泄漏二次流的流动方向也发生了改变ꎬ不再继续向压力面

流动ꎬ而是开始旋转向下游流动ꎬ这些二次流的流动将叶

片壁面附近的低能流体汇集到一起ꎬ从而形成明显的尾迹

区ꎮ

３　 结语

１) 本文使用 ＮＵＭＥＣＡ软件对 ＫＲＡＩＮ 叶轮进行数值

计算ꎬ算得平均流量较试验值偏大ꎬ数值计算的压比也较

试验值偏大ꎬ效率基本相同略低于试验值ꎬ这是由于数值

计算得出的损失不如试验中的大ꎻ
２) 将进出口相对马赫数与试验值进行对比ꎬ结果基

本相同ꎬ进口最高马赫数均为 １.４５左右ꎬ出口相对马赫数

在叶顶较低而叶根较高ꎬ这是由于射流尾迹的影响ꎮ 将叶

轮进口处的相对气流角与试验对比ꎬ结果基本相同ꎬ轮毂

处气流角比机匣处气流角要大一些ꎬ这是由于 ＳＡ 模型在

预测附面层厚度时与实际情况有偏差导致的ꎻ
３) 叶尖间隙的大小会对射流尾迹结构产生影响ꎮ 前

缘大而尾缘小的间隙ꎬ会导致射流尾迹靠近吸力面侧ꎬ减

小前缘间隙ꎬ则会使射流尾迹移向压力面侧ꎮ 形成这种现

象的原因是往相反方向移动的两个涡旋的相互作用ꎻ
４) 离心压气机中主要存在 ３种二次流结构ꎬ分别为:

叶表二次流、叶顶通道二次流和叶顶泄漏二次流ꎮ 压力面

叶表二次流汇集到叶顶后ꎬ一部分通过叶尖间隙泄漏到另

一叶片通道内ꎬ形成叶顶泄漏二次流ꎬ另一部分通过叶片

反射回来ꎬ形成叶顶通道二次流ꎮ 叶顶泄漏二次流由于叶

顶通道二次流和通道内压差的共同作用ꎬ导致其速度不断

降低ꎬ并最终成螺旋状向下游流去ꎬ形成离心压气机中常

见的射流尾迹结构ꎮ
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