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摘要:针对踝关节康复机器人运动过程中的人机交互性问题,本文提出一种基于肌电信号的鲁棒自适应人机交
互控制方法. 针对患者难以保持某一动作、肌电信号微弱等特点,提出一种新的关节角度估计方法. 该方法充分利
用了踝关节运动时胫骨前肌与腓肠肌的拮抗关系,将踝关节的动作类型与单个肌肉群的收缩进行关联,利用归一化
的特征值完成运动意图的辨识和运动角度的估计.为了保证人机交互的安全性,提出一种刚度、阻尼参数在线自适
应调节的阻抗控制算法. 基于交互力矩对机器人末端的运动角度与运动速度实时进行调节,使其对外表现出等效
柔性. 实验研究表明所提出的人机交互控制方法是有效的,并具有一定应用前景.
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Abstract: Aiming at the issues in human-robot interaction of ankle rehabilitation robot’s movement, this paper proposes
a new surface electromyography (sEMG) signals based robust adaptive control strategy. Considering that sEMG signals of
stroke patients are weak and it is difficult for them to maintain some certain actions, a new joint angle estimation method
is proposed. The antagonistic relationship between the tibialis anterior muscle and gastrocnemius muscle during ankle
joint movement is fully used in this method, and the motion type of the ankle joint is correlated with the contraction of a
single muscle group. After the recognition of the motion intention and the estimation of the movement angle are completed
by using the normalized characteristic value, the continuous and smooth angle estimation curve is obtained. To ensure
human’s safety when the interaction torque suddenly increases, this paper designs an adaptive control law, in which the
stiffness parameter and the damping parameter are adaptively tuned. By using the interactive torque, the moving angle and
speed of the robot end are adjusted in real time, so that the external flexibilities have been achieved. The experimental
results demonstrate that the proposed human-robot interaction control method is effective and has potentiol for practical
application.
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1 引引引言言言
踝关节作为人体负重最多的关节之一,在人体正

常行走时起到保持平衡、提供前进力的重要作用[1].

对于罹患踝关节运动障碍的脑卒中患者而言,其踝关
节长期处于足下垂的状态,如果不能及时接受康复治
疗,可能会导致肌肉的僵硬萎缩,进而造成不可逆的
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损伤. 通过系统性的康复训练,可以帮助患者增强肌
肉力、提高关节的灵活性,进而使患者逐渐提高对踝
关节的控制能力、逐渐恢复踝关节的运动能力[2].

踝关节康复机器人系统,可以适用于不同病情患
者的差异需求,为患者提供更加及时有效的康复治疗,
同时减轻康复医师的工作负担[3]. 在康复训练人机交
互控制领域,很多研究工作采用力矩传感器作为感知
元件,从而实现基本的人机交互功能.机器人关节通
常以电机作为动力源,通过减速装置传动、获得较高
的转矩后,直接与关节连杆相连. 这种刚性连接大幅
增加了机器人自身的机械阻抗,从而提高其完成任务
的快速性和精确性. 对于踝关节康复机器人,在工作
过程中要与人发生接触或碰撞.因此,人机交互控制
要确保机器人具有柔顺性. 当人与机器人接触或发生
碰撞与冲击时能有一定的顺应与缓冲时间,从而使得
人机交互时可以更加友好.

美国芝加哥康复中心Ren等[4]针对卧床的患者设

计了一款病床用单自由度踝关节康复机器人. 该康复
机器人体积小巧,重量仅有1.5 kg,连续运动的最大速
度为300 (◦)/s,最大输出扭矩20 NM.患者使用时平躺
于病床上,通过显示屏进行人机交互,可以实时观察
到踝关节的活动角度. Jamwal等[5]利用气动人工肌肉

设计了一款并联踝关节康复机器人. 该康复机器人通
过气动人工肌肉的收缩来实现3个自由度上的运动,
并设计了位置控制、零阻抗控制等4种康复策略,可以
针对患者的具体病情选择合适的治疗方案.张煜[6]设

计了一款电机驱动的3自由度踝关节康复机器人. 通
过机械方面的优化设计,使得其体积足够小巧. 该康
复机器人利用电机和减速器实现水平面上2个自由度
的旋转,利用小电机驱动其进行圆周运动实现垂直方
向的旋转.

但是,采用力矩信息作为感知元件面临的最大问
题,就是力的检测总是要滞后于运动的发生;也即是
说,交互力矩只有当运动发生了之后才会被机器人的
传感器感知到. 这显然不利于康复训练的进行,特别
是对于脑卒中患者来说,无疑会增加康复负担. 现阶
段,大部分工作[7–11]往往都是被动康复训练,患者并
没有主动参与到其中去,难以达到理想的康复效果.
这种纯被动的训练方式比较适合于脑卒中发病初期

病人. 但是众所周知,被动训练无法满足康复中期患
者需求,因为这个时期应该给予患者部分主动康复的
能力,从而提升康复效率.

为此,很多研究者将工作重心放在基于生物电信
号的人机交互控制方法上面[12]. 肌电信号是产生肌肉
力的电信号根源. 在生物机理上它是许多运动单元产
生的动作序列电位的总和.而人体表面肌电(surface
electromyography, sEMG)信号是肌电信号于人体皮
肤表面的外在表现,包含很多肌肉活动的重要信息,

可以反映出人体肌肉的运动意图. 另外, sEMG比人体
的运动动作提前30∼100 ms,可以用于人体运动动作
的提前判断,因此被广泛应用于临床诊断、康复治
疗、假肢控制和人机交互控制等方面[13–17]. 因此,基
于sEMG的主动感知与人机交互是目前最热门的研究
方向之一.

Al-Quraishi等[18]提取了踝关节运动时肌肉的sE-
MG信号,并比较了不同的sEMG信号特征提取方法
和运动分类方法. 在外骨骼踝关节机器人力控制方面,
Ao等[19]把Hill模型与EMG信号进行结合,实现了踝
关节的关节力矩估计.据此, Yao等[20]进一步提出了

自适应阻抗控制,实现了变刚度控制效果.杜等[21]基

于sEMG和足底压力特征,建立基于多传感器信息融
合的人机交互模型,实现康复机器人运动轨迹的在线
规划. Zhou等[22]针对坐式踝关节康复机器人,设计更
符合患者需求的康复策略,利用sEMG对康复治疗时
的具体参数进行标准化设置,并选择多名被试者进行
6周的跟踪实验. 尽管上述研究成果取得了一定的进
展,但是综合上述关于sEMG人机交互方法的报道,发
现仍存在很多的局限性.
第1个问题是个体适应性的扩展应用问题.因为患

者病情与身体状况存在差异、康复医生业务技术手段

也不同,所以先前很多工作所采用的肌电估计模型,
比如Hill模型、神经网络模型等,往往过于复杂,难以
进行方法扩展.在实际应用时,这些模型需要在每次
使用时都采集大量数据,针对不同患者重新训练一套
个性化训练方案.显然,这是不现实的. 因此,主动人
机交互应该尽可能地简化设计使用难度,增强系统的
可扩展性,以便确保非自动化专业人士的友好使用.
第2个问题是主动人机交互控制系统的自适应性

还比较薄弱. 众所周知,踝关节机器人系统存在严重
的不确定性,比如:设备频繁使用会造成机器人系统
动态特性变化;机械设计难免引入迟滞死区等非线性
因素;患者肌肉疲劳度随着训练进行会发生改变;患
者脚踝康复训练运动姿势规范性难以统一.因此,采
用常规的固定参数阻抗控制算法将会影响康复训练

效果.目前亟待解决的一个问题,就是设计合适的阻
抗模型参数在线更新策略,确保患者训练的舒适性.
为了解决上述问题,本文针对一款自行研制开发

的踝关节康复机器人,开展人机交互控制方法研究.
为了增强控制系统可扩展性,设计基于极限值的
sEMG肌电模型,简化设计过程;为了提升患者训练的
舒适性,针对上层任务层,设计自适应阻抗控制策略;
为了应对机器人系统不确定动态特性,设计基于数据
驱动的控制策略.最后,基于多位受试者开展了实验
研究,验证所提人机交互控制策略的有效性.

2 机机机器器器人人人系系系统统统设设设计计计

本章介绍踝关节康复机器人实验平台和工作原理.
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图1展示了踝关节康复机器人系统,由3部分组成:
①肌电信号采集设备(Delsys);②高性能笔记本电脑;
③踝关节康复机器人.

图 1 踝关节康复机器人系统

Fig. 1 The ankle rehabilitation robotic system

图 2展示了踝关节康复设备的机械结构,由脚踏
板、电极、力矩传感器和编码器组成. 所设计的踝关
节康复机器人是单自由度的,可以辅助患者在矢状面
上完成背屈与跖屈动作.以脚掌与小腿相互垂直时为
中立位,足尖上抬,即足背向小腿前面靠拢为踝关节
的伸,习惯上称为背屈;足尖下垂为踝关节的屈,习惯
上称为跖屈. 医学研究发现,与踝关节运动相关的肌
肉群主要为胫骨前肌与腓肠肌,其中: 踝关节做背屈
运动时,胫骨前肌收缩,腓肠肌放松;踝关节做跖屈运
动时,腓肠肌收缩,胫骨前肌放松,二者为拮抗关系.

图 2 踝关节康复设备的机械结构
Fig. 2 The mechanical structure of the ankle rehabilitation

device

在本研究中,肌电信号采集于胫骨前肌和腓肠肌.
所采用的 sEMG采集设备为美国Delsys公司生产的
Trigno无线肌电采集系统.如图3所示,展示了患者踝
关节肌电信号的采集系统,包括1个便携式信号采集
箱和16路无线肌电采集模块. 其中: 图3(a)是肌电信
号采集设备(Delsys);图3(b)是实验者的电极粘贴的位
置.所采用的2个电极分别贴在2块肌肉表面(胫骨前
肌表面的Ch1电极是第1通道,腓肠肌表面的Ch2电极
是第2通道).

(a) 肌电信号采集设备(Delsys)

Ch1

Ch2

(b) 实验者的电极粘贴的位置

图 3 肌电信号采集设备的电极位置

Fig. 3 The locations of Delsys electrodes

3 基基基于于于sEMG的的的运运运动动动意意意图图图估估估计计计
基于sEMG分析的运动意图识别流程如图4所示.
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图 4 基于sEMG的自适应人机交互控制策略

Fig. 4 Adaptive human-robot interaction control scheme based on sEMG signals
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首先,训练离线模型,即采集目标动作的sEMG,
训练出分类模型和关节角度估计模型. 然后,在线测
试时,对提取到的sEMG进行预处理后提取特征值,将
提取到的特征值向量输入到分类模型中进行运动意

图的辨识,得到运动意图的辨识结果后将其与特征值
向量一起输入到关节角度估计模型中进行关节连续

角度的估计.最后,将辨识出的运动意图和估计得到
的关节角度发送给执行机构.

3.1 EMG特特特征征征提提提取取取
在本研究中,肌电采集设备的采样频率为

2000 Hz. 采集到sEMG信号后,首先需要进行信号滤
波等预处理,才能进行特征值提取的相关工作.由于
肌电信号主要能量范围集中于20∼150 Hz,为了把这
个范围涵盖在内,这里进行10∼300 Hz的带通滤波
(选用的滤波器为Butter-Worth滤波器): 一方面滤除掉
低频、高频噪声;另一方面保证主要信号所在区间得
以保存. 之后,进行50 Hz的带通滤波,以滤除工频干
扰.

sEMG属于短时平稳信号.在进行后续的相关分析
之前,需要提取出能够表征sEMG信息的特征值,从而
提高sEMG的使用效率[23]. 为了保证特征值的连续性,
往往采用设置“时间窗”和“增量窗”的方法来提取

特征值.本研究中时间窗为256 ms,增量窗为128 ms.
提取特征值时,采集胫骨前肌与腓肠肌2个通道的肌
电信号,每个通道上提取的3种不同特征值,分别为平
均绝对值 (mean absolute value, MAV)、均方根 (root
mean square, RMS)、Willison幅值(Willison amplitude,
WA):

MAV =
1

Nt

Nt∑
i=1

|xi| , (1)

RMS =

√
1

Nt

Nt∑
i=1

xi
2, (2)

WA =
Nt−1∑
i=1

f(|xi+1 − xi|),

f(ξ) =

{
1, ξ > ε,

0, 其他,

(3)

其中: Nt表示时间窗的长度, xi表示时间窗内采集到

的第i个sEMG信号值.

3.2 运运运动动动意意意图图图分分分类类类

本小节的任务是,基于sEMG的3个特征值,设计
分类算法辨识患者的运动意图.

传统的主动康复方法在进行模型训练时,需要分
别采集到3种状态下的多个关节运动位置的大量数据.
但是,这对于患者患侧的踝关节而言很难实现. 本研
究中,通过设计一种更加简洁的方法,避免了上述问
题.本文的方法关注于特征值的极值,仅仅要求患者
在进行背屈运动与跖屈运动时,尽力达到关节运动的

极限位置.这种方式可以解决个体适应性的扩展应用
问题,避免了不同患者使用时的重新训练问题,极大
地简化了算法设计与使用难度.

针对两个通道,选择特征值为MAV, RMS和WA.
在关节极限位置时,分别计算特征值的最大值与最
小值,记为Amax

i , Amin
i , Bmax

i , Bmin
i ,其中: Amax

i (i =

1, 2, 3)和 Amin
i (i = 1, 2, 3)分别表示通道 1对应的

MAV, RMS, WA特征值的最大值和最小值; Bmax
i 和

Bmin
i 分别表示通道2对应的MAV, RMS, WA特征值的
最大值和最小值.值得指出的是,下文中i = 1, 2, 3都
是对于不同特征值的一个分类情况说明.

此外,再单独采集1组放松状态下的sEMG,分别
计算出通道1和通道2的3组特征值的均值,分别记
作Asnooze

i (i = 1, 2, 3)和Bsnooze
i (i = 1, 2, 3). 这里采

集到的均值用于运动意图辨识的阈值设定.

在某一时刻 k,获取到胫骨前肌 sEMG的特征值
MAV, RMS, WA分别记为ai(k),腓肠肌sEMG的特征
值MAV, RMS, WA分别记为 bi(k),归一化的算法如
下:

āi(k) = |ai(k)−Amin
i

Amax
i −Amin

i

|, (4)

b̄i(k) = | bi(k)−Bmin
i

Bmax
i −Bmin

i

|, (5)

其中: āi(k)(i = 1, 2, 3)和b̄i(k)(i = 1, 2, 3)分别表示

在时刻 k,胫骨前肌和腓肠肌 sEMG的归一化MAV,
RMS, WA特征值.

进一步,设置阈值作为在线分类的判断标准,即令
胫骨前肌和腓肠肌的特征值MAV, RMS, WA对应的
阈值分别为αi(i = 1, 2, 3)和βi(i = 1, 2, 3).

αi = η∗|A
snooze
i −Amin

i

Amax
i −Amin

i

|, (6)

βi = η∗|B
snooze
i −Bmin

i

Bmax
i −Bmim

i

|, (7)

其中η定义为阈值关系系数. 经验表明,针对患病程度
严重的患者, η应该设置得稍微大些. 本文针对身体正
常的受试者开展实验,因此选择η = 2. 这样做,一方
面可以降低阈值,提高算法响应能力;另一方面去除
放松状态下的数据波动干扰,起到滤波效果.

注注注 1 从康复医学角度来讲,背屈状态下胫骨前肌呈
收缩状态,跖屈状态与放松状态下胫骨前肌呈静息状态. 因
此,对于胫骨前肌而言,背屈状态下的sEMG特征值要远大于
跖屈与放松2种状态. 对于正常人,这种区分性非常明显,因
此设置阈值时不用过大,即可轻松辨识出患者的运动意图.
但是对于患者而言,这种区分性明显减小,归一化处理后

0 < |A
snooze
i −Amin

i

Amax
i −Amin

i

| < 0.1,

0 < |B
snooze
i −Bmin

i

Bmax
i −Bmin

i

| < 0.1.
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注注注 2 经验表明,系数0 < η < 10是康复训练的有效

范围,确保阈值满足0 < αi < 1, 0 < βi < 1. 在实际临床康
复中, η的大小由康复医师根据患者的康复情况进行设定. 当
患病较严重时,患者sEMG特征值数据会存在重叠.为了使得
状态可分,需要适当增大η阈值,以激励患者更加积极的施加
背屈运动意图. 显然,这种设计思想与康复医学上的相关训
练方法是完全相符的.

定义如下分类模型辨识患者的运动意图:

class(k) = classify(Z(k), Λ(k)), (8)

其中: class(k)∈{−1, 0, 1}为时刻k的分类结果, −1,
0, 1分别表示跖屈、放松以及背屈状态; classify(·)为
分类函数; Z(k)=[ā1(k) ā2(k) ā3(k) b̄1(k) b̄2(k)

b̄3(k)]; Λ(k) = [α1(k) α2(k) α3(k) β1(k) β2(k)

β3(k)].

值得指出的是,分类函数classify(·)的定义是非常
灵活的. 本文选择单一特征值作为分类判断的标准.
具体实现过程为:若āi(k) > αi(i = 1, 2, 3),将该特
征值的分类判断结果记为背屈,否则记为放松状态;
若b̄i(k) > βi(i = 1, 2, 3),将该特征值的分类判断结
果记为跖屈,否则记为放松状态. 针对所有元素进行
6次对比,计次> 3的分类结果选定为最终运动意图,
否则认为是放松状态以确保安全性.

3.3 连连连续续续运运运动动动估估估计计计

结合上一小节的分类结果,本小节的任务是: 基于
sEMG的3个特征值,估计出患者所期望的踝关节连续
运动角度.

若class = 1,分类结果判断为背屈状态,则利用胫
骨前肌的归一化特征值进行角度估计.下面针对背屈
运动,定义关节角度在线估计方法

angledori (k) = f(āi(k)), i = 1, 2, 3, (9)

其中: f(·)表示胫骨前肌的归一化特征值到关节背屈
运动角度之间的映射关系; angledori (k)表示利用胫骨

前肌MAV, RMS, WA特征值分别估计出的背屈运动
角度值.

对于映射函数f(·),采用离线归纳的方法加以描
述. 在实际控制中发现,越靠近关节的极限运动位置,
运动相同的角度需要人主动施加的力就越大,即关节
运动角度与归一化特征值曲线的斜率越大.不妨设踝
关节背屈运动角度与胫骨前肌某一归一化特征值关

系曲线可以表示为下面的关系式:

āi(k)=f−1(angledori (k))= l1i · emi·angledori (k)+l2i ,

很显然这个函数经过(0, αi)和(θdor, 1)两个点. 在函
数中: αi表示该通道下相应特征值的阈值; θdor表示设
置的背屈极限位置; mi(i = 1, 2, 3)表示设置的胫骨

前肌各特征值与关节背屈运动角度之间的曲度系数;
l1i和l2i为曲线待辨识参数,符合下面的关系式:

l1i =
(1− αi)

emi·θdor − 1
, l2i = α1

i .

综上,针对背屈运动状态,可以得到胫骨前肌的归
一化特征值与关节背屈运动角度的映射关系:

angledori (k) =
1

mi

ln(
āi(k) +

1− αi

emi·θdor − 1
− αi

1− αi

emi·θdor − 1

).

(10)

同理,针对跖屈运动状态,可以得到腓肠肌的归一
化特征值与关节跖屈运动角度的映射关系:

angleplai (k) = g(b̄i(k)) =

− 1

ni

ln(
b̄i(k) +

1− βi

eni·θpla − 1
− βi

1− βi

eni·θpla − 1

), (11)

其中: θpla表示设置的跖屈运动极限角度值; ni(i =

1, 2, 3)表示腓肠肌各特征值与关节跖屈运动角度之

间的曲度系数; anglepla(i)(i = 1, 2, 3)表示利用腓肠

肌各特征值分别估计出的跖屈运动角度值.

最终,获得受试者的期望关节运动角度θd(k)为

anglei(k) =


angledori (k), class(k) = 1,

0, class(k) = 0,

angleplai (k), class(k) = −1,

(12)

θd(k) =
3∑

i=1

anglei(k)

3
, i = 1, 2, 3. (13)

4 基基基于于于sEMG的的的人人人机机机交交交互互互控控控制制制
人机交互控制系统流程如图4所示. 首先,设计任

务层面的控制回路. 基于前一章估计的运动意图,可
以获得患者期望运动的关节角度.结合患者与踝关节
机器人的交互力矩信息,基于阻抗控制思想,在线更
新阻抗模型参数,计算出修正的设定值.之后,进一步
讨论底层位置控制回路设计方法. 由于机械驱动机构
难免存在摩擦力、迟滞、噪声等不确定性因素,常规线
性控制方法存在局限性. 因此,本文基于简化的降阶
模型,设计在线参数估计器,实时修正模型参数;根据
预先选定的鲁棒稳定性区域,设计自适应PI控制方法,
确保底层控制系统的鲁棒稳定性.

4.1 任任任务务务层层层阻阻阻抗抗抗控控控制制制

结合上一章所获得的期望关节运动角度θd(k),本
小节的任务是: 基于阻抗控制思想,设计1个在线自调
整的参考轨迹,确保使用者训练舒适度.

针对踝关节康复机器人,其阻抗控制模型为

Md(θ̈r− θ̈d)+Bd(θ̇r− θ̇d)+Kd(θr−θd) = T, (14)

其中: T表示人体脚掌与脚踏板之间的交互力矩,可
以通过嵌入踝关节康复机器人中的力矩传感器测得;
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θd表示踝关节康复机器人脚踏板处的期望运动角度,
它是由式(12)估计出的患者的期望关节运动角度;
θr表示踝关节康复机器人脚踏板处的修正后的期望运

动角度,它是由本小节提出的阻抗控制算法计算出来
的,将被当做最终的位置参考轨迹发送至底层控制器;
Md, Bd, Kd分别表示系统的惯性参数、阻尼参数、刚

度参数. 值得说明的是, Md反应了机器人末端的加速

度特性,对于有大加速度的高速运动或者会产生较大
冲击力的运动有较大影响.对于踝关节康复机器人交
互控制来说,系数影响非常小,可以近似忽略.本文主
要探讨系数Bd, Kd对于阻抗控制的影响,并提出一种
在线更新律.

注注注 3 对于式(14), Md远小于Bd, Kd. 即便忽略Md,
降阶模型的极点仍然可以很大程度地保留原阻抗模型(14)主
导极点的动态特性. 因此,忽略原模型Md、基于降阶模型设

计控制器的工程处理手段是合理的.

定义∆θ = θr − θd,表示基于阻抗参数自适应律
获得的位置补偿量. 根据上述分析可知,忽略Md加速

度项,经过拉氏变换以后,式 (14)可以记为∆θ =
T

sBd +Kd

. 为了计算机控制系统设计方便,针对上

式,基于后向差分公式,进行离散化处理. 假定采样周

期为τ ,可知s =
1− z−1

τ
. 那么,在时刻k,可以得到

∆θ(k) =
τT (k)

(Bd + τKd)−Bdz−1
.

为了实现阻抗控制,下面试图设计Bd, Kd的在线

更新律.由于刚度系数Kd对于机器人末端运动影响

非常大、远超过Bd,不失一般性,可以选定Bd=λKd,
那么可得

(λ+ τ)∆θ(k)− λ∆θ(k − 1) =
τ

Kd

· T (k). (15)

对于上式,本研究选定采样周期为τ = 0.01,而增
益系数λ = 0.01 ∼ 1. 显然,这样可以确保差分方程
的收敛性,即确保阻抗控制系统的稳定性.

注注注 4 对于式(15),由于采样周期是固定的,因此增益
系数λ的选择是格外重要的,会影响输出响应特性. 以采样周

期τ = 0.01为例,分析闭环特性关系
λ

λ+ 0.001
: 当λ较大时,

差分方程的特征根靠近正实轴z = 1位置,此时响应比较平
缓;而当λ较小时,差分方程的特征根靠近零点z = 0位置,此
时响应较快、振荡较多. 众所周知,康复人机交互过程不同于
常规的控制任务,其响应输出并不追求快速性,而更关注控制
平稳性. 因此,笔者建议在实验中选取增益系数λ = 0.1.

本文选取Kd的自适应更新律如下:

Kd=


T (k)

a1T 2(k)+b1T (k)+c1
, T (k) > ε1,

∞, ε26T (k)6ε1,
T (k)

a2T 2(k)+b2T (k)+c2
, T (k) 6 ε2,

(16)

其中: ε1, ε2分别表示背屈状态、跖屈状态下阻抗控制
的力矩阈值;背屈状态系数a1, b1, c1和跖屈状态系

数 a2, b2, c2通过如下算法整定:

a1=
∆θ1

(T1 − ε1)2
, b1= −2a1ε1, c1 = a1ε

2
1,

a2 =
∆θ2

(T2 − ε2)2
, b2 = −2a2ε2, c2 = a2ε

2
1,

其中: ∆θ1表示背屈状态下当交互力矩为T1时的角度

补偿量; ∆θ2表示跖屈状态下当交互力矩为T2时的角

度补偿量. 不失一般性,选定背屈方向为正,即令ε1 >

0, ∆θ1 > 0以及ε2 < 0, ∆θ2 < 0.

当ε2 6 T (k) 6 ε1时,处于放松状态,机器人与踝
关节之间的交互力矩比较小,不会对踝关节造成

损伤. 此时令Kd = ∞,即∆θ(k) =
T (k)

Kd

= 0.

当T (k) > ε1时,处于背屈状态,为了防止抵抗力
矩过大对踝关节造成损伤,自适应律如式(16). 在这种
情形下,当监测到T (k)恰为阈值ε1,开始角度调整. 同
时,随着 T (k)越来越大,就更容易造成损伤,因此,
∆θ(k)角度调整量也在逐渐增加.

同理,当T (k) 6 ε2时,处于跖屈状态,为了防止踝
关节造成损伤,自适应律如式(15). 这种情况下的工作
特性与背屈状态类似,不再赘述.

综上,基于自适应阻抗控制器设计(14),获得了修
正的参考轨迹θr(k),作为底层位置控制的期望值:

θr(k) = θd(k) + ∆θ(k). (17)

注注注 5 患者踝关节长期处于足下垂的状态,背屈无力,
所以背屈状态的关节抵抗扭矩较跖屈状态更大.本文中,设定
阈值时, |ε1|应该大于|ε2|. 另外,相比于跖屈运动而言,背屈
运动时的极限角度更小,单位角度内的力矩值变化更大,因此
对于角度调节的灵敏性较跖屈应该更加敏感.

注注注 6 根据阻抗模型(14),设计了1种刚度Kd、阻尼系

数Bd可自适应调节的新方法. 由于康复过程的控制响应输出
并不追求快速性,因此,本方法着重关注刚度变化特性. 基于
本文所提算法,可以实现自适应刚度控制器(令Bd = 0)和自
适应阻抗控制器. 从康复医学角度来讲,这些控制方法可以
满足多种康复治疗策略的制定,比如:被动模式康复、主动助
力模式康复、主动拉伸模式康复、抗阻训练模式康复以及跟

腱拉伸模式康复[1, 3].

4.2 底底底层层层位位位置置置控控控制制制

针对机械驱动机构中存在的摩擦力、迟滞、噪声

等不确定性因素,本小节的任务是: 提出简化的降阶
模型,设计在线参数估计器,实时修正模型参数;根据
预先选定的鲁棒稳定性区域,设计自适应PI控制律以
及相应的kP和kI在线更新规律.

假定电机驱动机构表示为如下形式:

θ(k + 1) = ϕ[θ(k) · · · θ(k − na) u(k) · · ·
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u(k + 1− nb)], (18)

其中: θ(k+1)表示机器人末端的实际运动角度; u(k)
表示电机驱动系统的控制输入信号; ϕ[·]表示电机驱
动机构的输入输出非线性动态特性关系, na和nb

表示系统的阶次.

针对电机驱动机构(18),设计PI控制律

u(k) = u(k − 1) + kP [εθ(k)− εθ(k − 1)] +

kIεθ(k), (19)

其中: εθ(k) = θr(k)− θ(k)表示输出跟踪误差; kP和
kI分别是控制器的比例系数和积分系数.

不失一般性,式(18)可以表示为一阶线性动态环
节与未建模动态的相加形式[24]:

A(z−1)y(k) = B(z−1)u(k) + ζ(k), (20)

其中: z−1是离散算子; A(z−1)=1 + a1z
−1, B(z−1)

= b1z
−1表示多项式; ζ(k)是系统的未建模动态.

整理式(20)可得数学模型为

y(k) = φT(k)θ + ζ(k), (21)

其中: 信息矩阵是φ(k)=[−y(k − 1) u(k − 1)]T,模
型参数是θ = [a1 b1]

T, z−1是离散算子; A(z−1) = 1

+a1z
−1与B(z−1) = b1z

−1表示多项式; ζ(k)是系统
的未建模动态,假定|ζ(k)| 6 ∆, ∆是一个预先选定的
噪声上界.

基于式(21)可以设计估计模型为

y(k + 1) = φr(k + 1)θ̂(k), (22)

其中估计的模型参数是θ̂(k) = [a1(k) b1(k)]
T,由如

下随机梯度算法在线更新[24]:

e(k) = y(k)− φT(k)θ̂(k − 1), (23)

r(k) = r(k − 1)− φT(k)φ(k), r(0) = 1, (24)

χ(k) =

1− ∆

|e(k)|
, 如果 |e(k)| > ∆,

0, 其他,
(25)

θ̂(k) = θ̂(k − 1) +
κχ(k)φ(k)e(k)

r(k)
, (26)

其中: κ是预先选定的自适应更新因子,满足关系0 <

κ < 2.

基于 θ̂(k),不难得到多项式 Â(k, z−1) = 1+

â1(k)z
−1和B̂(k, z−1) = b̂1(k)z

−1.

进一步,针对式(21),可以引入多项式Ĥ(k, z−1)

= ĥ(k)(1 − z−1)和Ĝ(k, z−1) = ĝ0(k) + ĝ1(k)z
−1,

不难得到

Ĥ(k, z−1)u(k) = Ĝ(k, z−1)ε(k). (27)

本文选定Ĥ(k, z−1), Ĝ(k, z−1)满足闭环稳定性

条件

Γ (z−1)= Â(k, z−1)Ĥ(k, z−1) +

B̂(k, z−1)Ĝ(k, z−1), (28)

其中: Γ (z−1) = t0 + t1z
−1 + t2z

−2是一个预先选定

的稳定多项式.

针对式(21),不难得到如下的系数更新律:

ĥ(k) = t0,

ĝ0(k) =
t1 + t0 − â1(k)t0

b̂1(k)
,

ĝ1(k) =
t2 + â1(k)t0

b̂1(k)
.

(29)

进一步,结合式(19)(27),可得kP和kI的更新律

kP = − t2 + â1(k)t0

b̂1(k)t0
,

kI =
t1 + t2 + t0

b̂1(k)t0
.

(30)

综上所述,本文采用控制律(19)(23)–(26)(29)–(30)
进行底层的位置控制.

注注注 7 综上,第4章介绍了整体的自适应控制方案.如
图4所示,从2个层次确保了闭环控制系统的稳定性. 对于
第1个层面,在阻抗控制器设计(14)中,本文忽略了Md,选定
了Bd = λKd,从而确保主导极点由式(15)决定. 分析差分

方程的特征根| λ

λ+ τ
|61,发现阻抗控制系统必然稳定. 对

于第2个层面,在底层控制律(19)中,为了消除未建模动态

ζ(k),设计了基于极点配置的PI控制器参数调节规律.在理论
上,只要根据式(28)预先选定1个稳定的多项式Γ (z−1) = t0

+t1z
−1 + t2z

−2,就可以确保非线性迟滞不确定系统的控制
稳定性.

5 实实实验验验结结结果果果

基于第2章介绍的下肢踝关节康复机器人系统,试
图实现基于sEMG的自适应人机交互控制策略,验证
本文方法的有效性.

5.1 算算算法法法实实实现现现

本文所提出的人机交互控制算法,可以有效地增
强康复治疗过程中受试者的舒适性. 康复过程的控制
响应输出并不追求快速性,因此针对文中算法的实现,
进行如下设计:

1) 基于sEMG的运动意图估计中: sEMG采样频
率为 2000 Hz,时间窗与增量窗分别为 256 ms和
128 ms,运动模式的类别为3,阈值关系系数为η = 2,
背屈极限位置设置为θdor = 30o,背屈极限位置设置
为θdor = −40o;

2) 基于 sEMG的人机交互控制中: 控制周期为
10 ms;增益系数为 λ = 0.1;背屈状态下 ε1=3Nm,
T1=8Nm, ∆θ1=10o;跖屈状态下 ε2=−2Nm, T2

=−7Nm, ∆θ2=−10o;稳定多项式系数为 t0 = 1,
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t1 = −1.2, t2 = 0.36;自适应更新因子为κ = 1;鲁
棒估计噪声上界为∆ = 0.3.

5.2 自自自适适适应应应刚刚刚度度度控控控制制制

在进行临床康复时,为了提高模型的分类精度,每
位患者都需要离线完成数据采集与模型训练,之后才
能进行在线的康复治疗. 这个过程比较繁琐,而且不
适合于广泛临床应用.

为提升数学模型的普适性,采集了10名受试者
sEMG数据作为训练样本,提取出ZC, RMS, WL特征
值,归一化处理后进行模型训练. 相应的验证实验结
果表明: 数学模型对于训练样本的动作分类平均精度
达到96.44%. 进一步,基于此模型,选取第11位受试
者sEMG数据作为测试样本. 在验证实验中,数学模型
可以估计出这位受试者的关节运动变化趋势,并且关
节角度连续估计的平均精度为88.32%,可以满足实验
要求.

接下来,进一步针对第11位受试者,开展背屈与跖
屈状况下的人机交互刚度控制实验研究.基于本文所
提算法,首先令Bd = 0,设计自适应刚度控制器. 图
5和图6分别是背屈和跖屈状态下的控制效果,自上而
下分别表示: 图(a)为交互力矩随时间的变化曲线图;
图(b)为踝关节康复机器人设置的期望关节角度值(虚
线)与经过上述自适应刚度控制律校正后的实际角度
值(实线);图(c)为校正角度随时间的变化曲线图.

根据图5可以看出:由于扭矩传感器精度的限制,
在无外力施加时扭矩传感器仍在某范围内波动,力矩
阈值ε1的引入在某种程度上也可以抵消掉一定的误

差. 在图5(a)中,时间为5 s时设置角度为30o,踝关节
康复机器人迅速响应到设定位置,并且在受到的抵抗
力矩小于设定的阈值时,一直稳定在期望位置.在13 s
左右,抵抗力矩增加,当超过设定阈值时,通过上述控
制律获得的角度调整量迅速响应、逐渐增加,并直接
作用于康复机器人的末端角度,使得其实际的输出角
度变小,以防止由于过度拉伸而对患者的踝关节造成
二次损伤. 当患者的抵抗力矩减小后,康复设备带动
患者的踝关节回到设定的位置,继续进行相应的被动
拉伸康复治疗.
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图 5 背屈状态下自适应刚度控制结果
Fig. 5 The adaptive stiffness control results under the

dorsiflexion situation

0

5

-5

-10

 N
m

 / s

100 5 15 20 25 30 35

(a) 交互力矩随时间的变化曲线图

0

-40

-20

 / s

100 5 15 20 25 30 35

 (
°)

(b) 设置角度和实际角度

0

-10

-20

 / s

100 5 15 20 25 30 35

 (
°)

(c) 校正角度随时间的变化曲线图

图 6 跖屈状态下自适应刚度控制结果
Fig. 6 The adaptive stiffness control results under the

plantarflexion situation
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下面针对图6进行分析.在时间为5 s时,设置踝关
节康复机器人的角度为−40o,即跖屈40o. 时间大概
为12 s左右,交互力矩逐渐增加,在角度校正量的作用
下,机器人末端的实际运动角度随之调整. 在12∼
15 s内,对比图6(a)与图6(c)可以发现: 角度调整量与
力矩值并非为一定的比值关系.这是因为随着角度力
矩的增大,对患者的踝关节产生损伤的可能性也就越
大;因此力矩值越大,力矩值单位增加量对应的角度
调整量也应该越大,通过角度值的尽快调整避免对踝
关节的损伤.

5.3 自自自适适适应应应阻阻阻抗抗抗控控控制制制

为了更加清楚直观地看到采用上述自适应阻抗控

制律的实验效果,这里将对机器人末端的运动角度处
于上升阶段、在极限位置附近时分别进行实验并对结

果进行分析.值得说明的是,在本节实验中,令Bd =

0.1Kd,进一步构建自适应阻抗控制器,充分考虑系统
输出响应的速度特性.
首先,在机器人末端向设置的背屈极限位置运动

时,算法设计过程中的其他参数都保持不变,仅仅改
变ε1 = 3Nm, T1 = 6Nm, ∆θ1 = (0.03k)o. 实验数
据如图7所示,其中图7(a)–7(c)分别为背屈运动时交
互力矩、设置速度/实际速度、设置角度/实际角度随
时间的变化曲线图. 时间为0 s时,设置位置指令为背
屈40o,康复机器人即辅助患者的踝关节向设置的背
屈极限角度运动.由图7(a)可知,随着运动角度的增
加,关节抵抗扭矩也逐渐增加. 在0∼4 s内,由于交互
力矩未超过设置的安全阈值,因此,机器人末端的实
际运动速度与设置速度一致、实际输出角度与设置角

度一致.当时间为4 s时,交互力矩超出安全阈值.在上
述阻尼参数自适应控制律的作用下,产生速度调整量,
机器人末端的运动速度随之降低,防止机器人过快地
带动患者的踝关节向极限位置运动.由图7(c)可知,在
速度调整量的间接作用下, 4 s后机器人末端的实际输
出位置落后于设置的输出角度曲线,从而表现出一定
的柔性.
接下来,当康复机器人辅助患者的踝关节运动到

极限位置后,在受到的关节抵抗力矩超过设定的安全
阈值时,刚度参数自适应律应该迅速作用,调整机器
人末端的实际输出角度.相应地,阻尼参数自适应律
应该迅速改变机器人末端的运动速度,间接作用于机
器人末端的输出角度,使得其可以带动患者的踝关节
快速地离开极限位置,达到安全角度范围内.此时,仍
以背屈极限位置为例,实验数据如图8所示. 在5 s左
右,关节抵抗扭矩超过设置的安全阈值,如图8(b)所
示,在阻尼参数作用下,机器人末端的实际运动速度
增大,间接表现为图8(c)中机器人末端的实际运动角
度曲线斜率的变化. 另外,在刚度参数的作用下,机器
人末端的输出角度实时调整,表现为远离背屈极限位

置,以减小交互力矩.在上述控制律的作用下,通过其
对刚度参数、阻尼参数的调节,作用于机器人末端的
运动角度与运动速度,在保证人机交互安全性的同时,
提高了交互时的舒适性.
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图 8 背屈状态下自适应阻抗控制结果(极限位置)
Fig. 8 The adaptive stiffness control results around the limit

position of the dorsiflexion situation

5.4 讨讨讨论论论

值得说明的是,本文方法仅关注踝关节运动过程
两个通道的各个特征值的最大值与最小值.针对在线
的运动意图辨识以及运动角度估计阶段,本文同样基
于以上特征值极值信息,设计关节连续运动意图估计;
因此,不必分别采集踝关节在背屈状态、跖屈状态、放
松状态下的数据,从而避免了模型训练中采集各个状
态下sEMG信号以训练模型的繁杂环节;同时也避免
了由于受试者难以长时间维持某一动作而给采集各

个状态下sEMG信号带来的困难.这种处理方式可以
满足不同康复情况患者的实际需求,有效地解决了个
体适应性的扩展应用问题.先前很多工作所采用的肌
电估计模型,比如Hill模型、神经网络模型[25]等,往往
过于复杂,难以进行方法扩展.在实际应用时,这些模
型需要在每次使用时都采集大量数据,针对不同患者
重新训练一套个性化训练方案.因此,本文方法极大
地简化了主动人机交互的设计难度,增强系统的可扩
展性,确保非自动化专业人士的友好使用. 在本文的
第5章,选取了10名受试者作为训练样本构建了数学
模型,后又选取了第11位受试者作为测试样本,实验
结果表明此数学模型具有普适性、验证了方法的有效

性. 此外,基于上述的简化过程,进一步设计了合适的
阻抗控制策略,确保患者训练的安全性. 本文重点关
注机器人系统中的不确定性,比如:设备频繁使用会
造成机器人系统动态特性变化、机械设计难免引入迟

滞死区等非线性因素、患者肌肉疲劳度随着训练进行

会发生改变、患者脚踝康复训练运动姿势规范性难以

统一.为此,本文提出了参数可自适应调节的变刚度、
阻尼系数的阻抗控制算法,可以有效地提升患者的人
机交互舒适度.在本文的第5章,基于所提控制架构,
对全部11名受试者都进行了主动康复训练(由于篇幅
有限,仅测试样本的控制效果做出展示). 实验结果表
明人机交互控制系统稳定、验证了方法的有效性.

6 结结结论论论

本文针对可穿戴式踝关节康复设备,提出一种基

于sEMG的自适应人机交互控制方法,可以满足不同
康复情况患者的实际需求. 针对受试者难以保持某一
动作、肌电信号微弱等特点,提出一种新的关节角度
估计方法,仅仅关注踝关节运动过程2个通道各个特
征值的最大值与最小值.针对人机交互的安全性问题,
提出一种刚度、阻尼参数在线自适应调节的阻抗控制

算法,确保踝关节机器人对外始终表现出等效柔性.
实验研究表明所提出的人机交互控制方法是有效的,
并具有一定应用前景.
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