
第 42 卷 第 12 期 自 动 化 学 报 Vol. 42, No. 12

2016 年 12 月 ACTA AUTOMATICA SINICA December, 2016

功能性电刺激下的关节自适应运动控制研究

吴 强 1 张 琴 1 熊蔡华 1

摘 要 针对功能性电刺激 (Functional electrical stimulation, FES) 下外部干扰和肌肉疲劳对关节运动的影响, 提出了一种

神经网络自适应滑模控制方法以获得更加精确的关节运动. 本文建立了电刺激下的关节运动模型, 在此模型的基础上设计了

滑模控制律, 利用径向基神经网络在线逼近系统不确定特性, 并通过 Lyapunov 方法设计了径向基神经网络的自适应律, 以电

刺激所产生的膝关节运动控制为例, 通过仿真和实验研究验证了该神经网络滑模控制方法相对于传统的滑模控制来说, 不仅

可以准确地控制电刺激而获得期望的关节运动, 而且当关节运动受到外部干扰和肌肉疲劳的影响时, 还可自适应地对此进行

补偿, 有效地调节电刺激强度以获得准确的关节运动.
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Adaptive Control of Joint Movement Induced by Electrical Stimulation

WU Qiang1 ZHANG Qin1 XIONG Cai-Hua1

Abstract This paper presents a neuro sliding mode control method of electrical stimulation for accurate electrically-

induced joint movement by compensating the effects of external disturbances and muscle fatigue during stimulation. The

sliding mode control law is rested on an electrically-induced musculoskeletal model. The adaptive control law of the radial

basis function network which is used to approximate system modeling uncertainties is derived through the Lyapunov

function. This proposed method is evaluated by adaptive control of electrical stimulation to achieve expected knee

movements, especially in the presence of external disturbances and muscle fatigue. Both simulation and experimental

studies indicate that the proposed adaptive control method is effective and feasible to compensate deviations of joint

movement resulting from external disturbances and muscle fatigue.
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功能性电刺激 (Functional electrical stimula-
tion, FES) 是利用微小的电脉冲序列诱发肌肉收缩,
重建肢体运动功能的神经康复技术之一[1−2], 主要
用于因中风和脊髓损伤等神经损伤性疾病导致肢体

运动功能丧失的患者的运动功能重建. 相比其他康
复技术, FES 还有助于促进血液循环, 防止肌肉废
用性萎缩, 促进肌肉再学习, 具有不可估量的研究价
值[3−4]. 然而, 目前商业化的 FES 康复系统仍然存
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在着诸多问题与挑战, 例如人体肌肉骨骼系统是一
个高度非线性的时变系统, 加之肌肉疲劳、痉挛和个
体差异性等内外干扰因素的影响, 导致 FES 控制系
统在多次重复后运动控制精度较低, 甚至无法完成
预期运动, 康复效果大打折扣[5].
肌肉骨骼系统的干扰因素主要有因肌肉痉挛、

震颤、目标肌肉之外被激活肌肉产生的力矩以及环

境对肢体运动的干扰等. 肌肉疲劳会导致肌肉收缩
产生肌力的能力下降, 相对于神经冲动的刺激而言,
外部电刺激下因肌纤维募集顺序相反等原因而更

容易产生疲劳[6]. 因此, 在设计 FES 控制系统时,
为提高重复运动的控制精度, 肌肉骨骼系统的内外
干扰因素和肌肉疲劳是两个必须面对的难题. 国内
外学者对此进行了大量的研究, 取得了很多重要的
成果[7−15]. 为验证干扰和疲劳对 FES 控制系统的
影响, Lynch 等通过仿真研究了 PID (Proportion
integration differentiation)、增益调度控制和滑
模控制三种控制器在不同程度的痉挛、肌肉疲

劳等扰动下的控制效果, 结果显示在高度痉挛和



1924 自 动 化 学 报 42卷

疲劳下 PID 和滑模控制甚至无法完成预期运动[16].
Qiu 等利用遗传算法和神经网络在线调整 PID 控制
器的参数, 控制健康受试者膝关节的屈伸运动, 具有
响应快速和跟踪精度高的优点, 但实验过程中没有
验证控制系统抗干扰和疲劳的能力[17].

滑模控制能够很好地应对系统非线性、模型

不确定和干扰等情况, 在 FES 控制中被广泛应
用[18−20]. 其原理是根据系统当前状态切换控制律,
迫使系统向预定的滑动模态运动, 当系统进入该模
态后将不受控制对象参数变化和外部干扰的影响.
但是, 由于实际系统存在惯性和控制延时的影响, 系
统状态将穿越滑模面, 产生抖振, 降低滑模控制的性
能[21−22]. 设计控制器时常采用边界层法消除或削弱
抖振, 即在边界层外采用滑模控制, 在边界层内采用
线性化反馈控制; 然而, 这种方法在系统模型参数不
准确及存在扰动时会产生稳态误差, 并不能保证系
统状态收敛到滑模面. Ajoudani 等利用神经网络代
替切换控制以消除抖振, 并设计另一神经网络估计
系统未建模部分, 与滑模控制相结合, 能够很好地补
偿外部干扰、参数时变和肌肉疲劳的影响[19]; 但是,
利用梯度下降法设计神经网络参数适应律容易陷入

局部最优, 不能保证闭环系统的全局稳定性[23].
为消除电刺激下外部干扰和肌肉疲劳对膝关节

运动控制的影响, 本文根据电刺激下膝关节的运动
模型提出了一种神经网络自适应滑模控制方法, 利
用径向基 (Radial basis function, RBF) 神经网络
来在线跟踪系统未建模部分和参数辨识误差, 并通
过 Lyapunov 方法设计 RBF 网络的自适应律, 确保
系统的稳定性. 通过仿真和 FES 实验验证, 本文提
出的控制方法不仅可以准确地控制电刺激而获得期

望的关节运动, 而且当关节运动受到外部干扰和肌
肉疲劳的影响时, 还可自适应地对此进行补偿, 有效
地调节电刺激强度以获得准确的关节运动.

1 关节运动模型

膝关节是人体非常重要的关节, 它涉及到行走
站立等日常功能性运动, 常被当作 FES 的研究对象.
本文以膝关节运动控制为例, 讨论了电刺激下关节
运动的自适应控制问题. 如图 1 所示, 假设受试者
坐在高椅上, 身体保持直立, 大腿固定不动, 并将小
腿和脚视为一个整体, 则膝关节的运动可简化为小
腿绕膝关节的摆动. 则该系统的动态平衡方程[24−25]

为

Jθ̈ = −mgl sin θ−λ(θ−θ0)−Bθ̇−τd+τmuscle (1)

其中, J 为小腿及脚的转动惯量, θ、θ̇ 和 θ̈ 代表膝关

节的角度、角速度和角加速度, m 为小腿质量, g 为

重力常数, l 为质心到膝关节中心的距离, λ 为弹性

系数, θ0 为休息状态的参考角度, B 为粘滞系数, τd

为系统扰动, τmuscle 为肌肉收缩产生的力矩. 文中与
角度 θ 有关的变量均随时间变化, 为书写简洁, 均省
略后缀 (t) 的说明.
电刺激下肌肉收缩产生力矩是一个复杂的过程,

包括肌纤维在电刺激下的募集过程, 细胞膜内外钙
离子动态转移和肌肉收缩等过程. 其力矩的大小与
关节角度、角速度、当前肌肉状态和电刺激强度有

关[24], 可描述为

τmuscle = fat(t) · ζ(θ, θ̇) · u(t) (2)

其中, u(t) 代表施加在股四头肌上的电刺激; fat(t)
代表归一化的肌肉疲劳水平; 描述了疲劳情况下肌
力衰减的程度; ζ(θ, θ̇) 代表施加电刺激强度 u(t) 和
该电刺激诱发肌肉收缩产生的力矩之间的映射函数,
包括角度 –力矩特性、角速度 –力矩特性和肌肉收
缩的动态特性, 具体数学形式请参考文献 [25].

图 1 实验示意图

Fig. 1 Experimental set-up

2 神经网络滑模控制器设计

基于上节所建立的膝关节运动模型, 本节首先
设计了等效滑模控制器, 然后针对该控制方法存在
的问题进一步提出了神经网络自适应滑模控制方法.
该方法利用 RBF 网络来在线跟踪系统建模误差和
干扰, 通过自适应律实时调整网络权值, 提高系统的
跟踪精度. 为便于控制器的设计分析, 令:

g(θ, θ̇) =
−mgl sin θ − λ(θ − θ0)−Bθ̇

J
(3)

b(θ, θ̇)u =
τmuscle

J
(4)

设 ĝ(θ, θ̇) 和 b̂ 分别是 g(θ, θ̇) 和 b(θ, θ̇) 的估
计, 其估计误差分别为为 ∆g(θ, θ̇) 和 ∆b(θ, θ̇). 令
∆f = ∆g(θ, θ̇) + ∆b(θ, θ̇)u + τd, 表示系统建模误
差和外界干扰. 则关节运动模型 (1) 可整理为

θ̈ = ĝ(θ, θ̇) + ∆g(θ, θ̇) + b̂u + ∆b(θ, θ̇)u + τd =

ĝ(θ, θ̇) + b̂u + ∆f

(5)
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2.1 滑模控制器设计

在滑模控制器设计中, 我们将 ∆f 当作干扰项

处理, 令其中 F 为 ∆f 的上界, 满足 F ≥ |∆f |.
取切换函数 s = ė + ξ · e, 其中 e = θd − θ 为角

度误差, θd 为期望的关节角度, ξ 为滑模系数. 则

ṡ = ë + ξė = θ̈d − ĝ −∆f − b̂u + ξė (6)

当系统进入滑模运动状态时, 有 ṡ = 0, 根据等
效滑模控制, 设计系统控制律为

u =
1

b̂
[θ̈d − ĝ(θ, θ̇) + ξė + ksgn(s)] (7)

取 Lyapunov 函数

L =
1
2
s2 (8)

对式 (8) 求导, 并将式 (6) 代入可得

L̇ = sṡ = s(θ̈d − ĝ(θ, θ̇)−∆f − b̂u + ξė) =

s[−ksgn(s)−∆f ]
(9)

为保证 L̇ ≤ 0, k 需满足 k ≥ F + η, η 为任意

小的正数.

2.2 神经网络自适应滑模控制器设计

事实上, 我们难以对 F 进行精确的估计, 对其
保守估计将使切换增益 k 增大, 进而导致系统抖振
增大. 故本文考虑采用 RBF 神经网络对∆f 进行估

计. 由于∆f 与辨识误差、肌肉疲劳和外部干扰等因

素相关, 存在时变随机的特性, 这会导致离线训练好
的神经网络随着实验的进行, 逼近效果越来越差. 因
此, 本文用 RBF 网络在线学习的方法实时估计∆f ,
保证系统抗扰动和疲劳的性能. 控制系统结构如图 2
所示, 本文利用 Lyapunov 方法设计 RBF 网络的自
适应律, 根据当前状态实时调整网络权值[26], 以实
现 RBF 网络在线学习的目的.

图 2 神经网络滑模控制控制系统

Fig. 2 Structure of neuro-SMC control system

RBF 神经网络的算法为

hj(xxx) = exp

(
‖xxx− cccj‖2

2σ2
j

)
(10)

∆f = WWW ∗Th(xxx) + ε (11)

其中, xxx为网络的输入, h(xxx) = [h1, · · · , hj]T 为网络
的高斯函数输出, cccj = [cij] 为隐含层第 j 个神经元

高斯基函数中心点的坐标向量, σj 为隐含层第 j 个

神经元高斯基函数的宽度. WWW ∗ 为网络的理想权值,
ε 为网络的逼近误差, 其上界为 εN , 满足 |ε| ≤ εN .
在该控制系统中, 令网络的输入为 xxx = [e, ė]T,

RBF 网络的输出为

∆f̂ = ŴWW
T
h(xxx) (12)

取系统控制律为

u =
1

b̂
[θ̈d − ĝ(θ, θ̇)−∆f̂ + ξė + ksgn(s)] (13)

其中, ŴWW 为网络的实际权值. 令 W̃WW
T

= WWW ∗T − ŴWW
T
,

定义 Lyapunov 函数

V =
1
2
s2 +

1
2
γW̃WW

T
W̃WW (14)

对式 (14) 求导, 并将式 (6)、(11) 和 (13) 代入
得:

V̇ = sṡ + γW̃WW
T ˙̂
WWW =

s(θ̈d − ĝ −∆f − b̂u + ξė) + γW̃WW
T ˙̂
WWW =

s(−ε− ksgn(s)) + W̃WW
T
(γ ˙̂

WWW − sh(xxx)) (15)

取自适应律
˙̂

WWW = − 1
γ
sh(xxx),增益项 k ≥ εN +δ,

则 V̇ ≤ 0, 其中 δ 为任意小的正数.
在此基础上, 本文采用边界层法削弱控制器输

出所产生的高频震动, 即用连续的饱和函数 sat(s)
代替不连续的符号函数 sgn(s), 如式 (18) 所示.

sat(s) =





1, s > φ
s

φ
, |s| ≤ φ

−1, s < −φ

(16)

其中, φ 为边界层厚度.

3 膝关节运动控制仿真验证

上节设计的两种控制方法的主要区别在于对

∆f 的处理. 采用边界层法的滑模控制 (Sliding
mode control, SMC) 将 ∆f 作为干扰项处理, 这导
致了 SMC 控制存在稳态跟踪误差, 其误差大小与
∆f 有关, 即与参数辨识误差、建模误差、外部干扰
和肌肉疲劳有关. 神经滑模控制 (Neuro-SMC) 则
是将∆f 作为已知项处理, 利用 RBF 网络对∆f 进

行在线估计, 因此具有更优秀的抗疲劳和抗扰动的
能力.
为比较验证所提出的两种控制方法对外部干扰

和肌肉疲劳的自适应补偿能力, 本节设计了 3 组仿
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真进行验证, 分别为稳态响应仿真、扰动仿真验证和
疲劳仿真验证. 仿真实验在Matlab/Simulink 平台
下进行, 仿真步长为 40ms. 仿真采用的受控对象模
型采用第 1 节所建立的膝关节数学模型. 受控对象
的部分参数如下所示.

J = 0.38 kg ·m2,m = 4.25 kg, l = 250 mm
B = 0.35Nm · s/rad, λ = 3.58Nm/rad
θ0 = 0.17 rad, b̂ = 0.04Nm/µs

采用均方根误差 (Root mean square error,
RMSE) 和归一化均方根误差 (Normalized root
mean square error, NRMSE) 作为膝关节角度跟
踪精度的评价指标, 若无特别说明, 下文中的关节角
度跟踪误差, 将统一用 RMSE (NRMSE) 的形式进
行表述. 计算方法如下:

RMSE =

√√√√ 1
T

T∑
t=0

(θd (t)− θ (t))2

NRMSE =
1

θd max − θd min

√√√√ 1
T

T∑
t=0

(θd (t)− θ (t))2

常规滑模控制和神经滑模控制的参数值在以下

仿真实验中保持不变, SMC 控制的参数取值如下:

ξ = 2, k = 25, φ = 0.3

Neuro-SMC 控制中, RBF 网络采用 5 个隐含神经
元, 其控制参数取值如下:

ξ = 2, k = 15, φ = 0.3, γ = 0.2,

σj = 5, c =

[
−1,−0.5, 0, 0.5, 1
−1,−0.5, 0, 0.5, 1

]

3.1 稳态响应仿真验证

该仿真旨在验证两种控制策略对参数辨识误

差和建模误差的处理能力, 暂不考虑干扰和疲劳.
仿真以阶跃信号 (45◦) 作为参考轨迹, 来分析两
种控制器的稳态响应性能; 在仿真过程中, 受控对
象的参数 m,J, λ, B 在标称值上下 10% 内随机变
化, 系统也存在一定的未建模项. 图 3 记录了两
种控制器的角度响应、脉宽输出以及角度跟踪误

差. 由图 3 可知, SMC 控制器稳态时关节角度的
跟踪误差为 2.28◦ (5.01%), 存在明显的稳态误差.
Neuro-SMC 控制器稳态时关节角度的跟踪误差为
0.39◦ (0.87%), 稳态误差可忽略不计, 这是因为神
经滑模控制可以通过 RBF 神经网络补偿建模误差.
受控对象参数时变对两种控制器的性能影响也较小,
稳定后实际关节角度在期望值 ±1.5◦ 内波动, 但是

从控制输出来看, Neuro-SMC 控制的脉宽波动幅度
也明显小于 SMC 控制. 以上两点表明, 神经滑模控
制在系统存在建模偏差和参数辨识误差时的稳态响

应性能优于常规滑模控制.

图 3 稳态响应仿真结果

Fig. 3 Simulation result of steady-state response

3.2 FES扰动仿真验证

该仿真旨在验证两种控制策略抗干扰的能力.
在电刺激过程中, 存在着诸多内外干扰因素, 比如
受试者自主收缩、电极及传感器位置变化、实验

环境变化等, 故分析控制器抗扰动能力是非常必
要的. 该仿真实验不考虑参数时变以及肌肉疲劳
的影响, 仅分析系统抗干扰性能. 仿真以正弦信号
(y = 30 + 20 sin(t − 1.57)) 为参考轨迹, 并在 20 s
时施加 3 Nm (相当于肌肉收缩产生的最大力矩的
30%, 此干扰力矩也可使用不确定量) 的干扰力矩,
来比较两种控制器的抗扰动性能. 图 4 记录了扰
动下两种控制器的角度响应、脉宽输出以及角度跟

踪误差. 由膝关节角度跟踪曲线可以看出, 在施加
扰动后神经滑模控制经过 3 s 左右的调整后, 仍可
以准确地跟踪期望轨迹, 电刺激脉宽也自适应地增
大; 而常规滑模控制经调整后在正弦轨迹波峰处角
度跟踪误差最大 (15.6◦), 脉宽增大不明显. 计算
可知, 整个过程中神经滑模控制器的角度均方根误
差为 3.86◦ (9.7%), 常规滑模控制器的跟踪误差为
7.14◦ (17.9%). 因此, 在存在扰动的情况下, 本文提
出的神经滑模控制器能够自适应地调节电刺激强度,
补偿干扰对运动控制精度的影响.

3.3 FES疲劳仿真验证

该仿真旨在验证两种控制策略对参数辨识误
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差和建模误差的处理能力. 肌肉疲劳会导致肌肉
收缩产生肌力的能力减弱, 导致肢体无法完成预
期的运动. 肌肉疲劳对肌肉收缩的动态特性存在
着多方面的影响, 为简化仿真过程, 假定疲劳仅
影响肌肉产生力矩的大小[24−25]. 在仿真实验中,
令肌肉力矩随时间逐渐衰减, 最大衰减至正常肌
力水平 (不考虑肌肉疲劳时肌肉产生的力矩) 的
60% (fat = 0.6 + 0.4e−0.05t), 并通过正弦响应
(y = 30+20 sin(t− 1.57)) 观察疲劳补偿情况. 图 5
记录了肌肉疲劳下两种控制器的角度响应、脉宽输

出以及角度跟踪误差. 由图 5 可知, 随着疲劳程度不
断增大, 常规滑模控制的跟踪误差不断增大, 最大跟
踪误差为 11.9◦, 角度均方根误差为 4.52◦ (11.3%);
而神经滑模控制能够根据疲劳程度自适应调节电

刺激脉宽以保证跟踪精度, 其角度均方根误差为
3.33◦ (8.3%). 因此, 在脉宽容许范围内, 神经滑模
控制能够有效地补偿因疲劳产生的肌力衰减.

图 4 扰动仿真结果

Fig. 4 Simulation result of disturbance test

4 膝关节电刺激实验验证

4.1 实验方案

实验采用功能性电刺激仪 (RehaStim2, HA-
SOMED, Germany) 通过粘贴式表面电极 (5 cm ×
9 cm) 刺激股四头肌, 并利用应变式角度计 (SG150,

Biometrics Ltd, UK) 测量膝关节的角度. 实验过
程如图 6 所示, 受试者坐在实验桌上, 上身保持直
立, 小腿自然下垂并保证在摆动过程中不触碰地面;
正负表面电极粘贴在受试者股直肌上方, 两者相隔
约 8 cm; 角度计按使用说明粘贴在膝关节外侧, 并
进行标定. 为确保受试者的安全, 在实验前需确定
受试者可接受的最大电刺激强度. 实验采用脉宽调
制, 即维持恒定的频率和电流幅值, 通过调节电刺
激脉宽来改变电刺激的强度. 具体电刺激参数为频
率 25Hz; 幅值 20mA; 脉宽 50∼ 450 µs. 实验过程
中, 受试者尽量放松, 避免自主肌肉收缩的情况.

图 5 疲劳仿真结果

Fig. 5 Simulation result of muscle fatigue test

图 6 膝关节电刺激实验图

Fig. 6 Experiment set-up
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FES 实验与仿真类似, 分别从稳态响应实验、
扰动实验和疲劳实验三个方面验证控制器的跟踪性

能. 由于大腿中线与水平面并不平行, 在最大电刺激
强度下受试者膝关节最大伸展角度约为 60◦; 为保证
扰动和疲劳实验顺利进行, 实验选定 (0◦, 50◦) 为小
腿的摆动区间. 并选定阶跃信号 (35◦) 和正弦信号
y = 25 + 15 sin(t− 1.57) 作为期望运动轨迹.
两种控制器的控制输出频率与电刺激频率一致,

均为 25Hz; 其参数值在三组实际实验中保持不变,
SMC 控制器的参数取值如下:

ξ = 2, k = 20, φ = 0.3

Neruo-SMC 控制器中 RBF 网络的隐含层神经
元个数和参数与仿真中的 RBF 网络参数一致, 其他
控制器参数取值如下:

ξ = 2, k = 10, φ = 0.3, γ = 0.5

4.2 实验结果

4.2.1 膝关节模型参数辨识

在进行闭环控制实验之前, 先开展参数辨识实
验, 待辨识的参数有 g(θ, θ̇) 和 b(θ, θ̇). 参数辨识分
为三部分: 1) 测量受试者的身高体重, 通过二元回
归方程估计计算其小腿质量 m、质心位置 l 和转动

惯量 J [27]; 2) 在无电刺激情况下让小腿自由摆动,
利用最小二乘法辨识膝关节运动模型的粘弹性等参

数[28]; 3) 保持电脉冲幅值和频率恒定, 并以 50 µs
的增幅逐步增大脉宽 (50 µs ∼ 450 µs), 每个幅值维
持 3 s, 根据式 (1) 计算各脉宽值下的肌肉力矩, 确
定肌肉静态增益 b 的范围, 并取 b̂ =

√
bminbmax

[19].
表 1 为测量和辨识得到的参数值. 图 7 为自由摆动
实验测量角度与模型预测角度的对比. 由图 7 可知,
摆动的最低点和最高点存在一定的误差, 这可能是
采用线性模型来拟合膝关节阻尼特性导致的; 但是,
膝关节运动模型预测的角度数据能够在大范围内准

确拟合摆动实验得到的角度数据, 角度均方根误差
为 1.69◦. 电刺激过程中坐姿、电极及角度计粘贴位
置的变化, 会造成膝关节模型参数的波动. 但是在第
3.1 节的仿真实验中, 已经验证参数波动 ±10% 对
系统跟踪性能影响可忽略不计. 因此, 可认为参数辨
识结果较为准确.
4.2.2 稳态响应实验结果

该实验通过跟踪阶跃信号 (35◦), 来分析两种
控制器在系统存在建模误差和未建模部分时的稳

态跟踪性能, 此实验不考虑外部力矩和疲劳的影响.
图 8 记录了两种控制器阶跃响应的结果. 由图 8 可
知, 常规滑模控制上升时间为 1.5 s, 存在明显的稳态
误差,5 s∼ 20 s 的角度均方根误差为 9.92◦ (28.3%).

神经滑模控制的上升时间 2.0 s, 响应快速, 5 s∼ 30 s
的均方根误差为 1.05◦ (3.0%), 具有较好的跟踪精
度, 而且角度波动幅度较小. 由于肌肉收缩的动态响
应函数 ζ(θ, θ̇) 实际是一个存在饱和与死区的非线性

图 7 自由摆动测试结构验证

Fig. 7 Identification result through freely swing test

表 1 膝关节模型参数

Table 1 The parameters of knee joint model

参数 受试者

身高 168 cm

体重 54 kg

J 0.256 kg ·m2

m 2.91 kg

l 260.4 mm

B 0.19 Nm · s/rad

λ 2.47 Nm/rad

θ0 0.09 rad

b̂ 0.02 Nm/µs

(a) SMC 控制器稳态响应

(a) Steady-state response of SMC controller
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(b) Neuro-SMC 控制器稳态响应

(b) Steady-state response of neuro-SMC controller

图 8 稳态响应实验对比

Fig. 8 Experimental comparison of steady-state response

时变函数, 常规滑模控制需采用较大的切换增益 k,
才能在实验初始阶段产生超过死区的电刺激强度,
诱发受试者小腿运动; 但是 k 的增大会造成更大的

抖振以及脉宽波动, 使受试者感到不适. 考虑到常规
滑模控制存在稳态误差以及抖振较大, 下述实验不
再考虑常规滑模控制, 以缩短实验时间, 避免受试者
产生厌倦.
4.2.3 FES干扰实验
本实验通过跟踪阶跃信号 (35◦), 以验证本文所

提控制方法对干扰的自适应补偿能力, 该实验暂不
考虑疲劳的影响. 在电刺激进行到 15 s 时, 通过在受
试者脚踝处悬挂 0.5 kg 的重物来施加外部力矩, 作
为外部干扰. 图 9 记录了 Neuro-SMC 控制器在干
扰前后膝关节角度、脉宽以及角度跟踪误差的变化

结果. 由图可知, 悬挂重物前, 系统经过 1.5 s 达到稳
定, 3 s∼ 13 s 的均方根误差为 1.26◦ (3.6%), 脉宽均
值为 366 µs; 悬挂重物后, 系统经过 3 s 左右的调整
重新恢复稳定, 电刺激脉宽也自适应调节至 400 µs,
18 s∼ 28 s 的均方根误差为 1.17◦ (3.3%). 从图 9 中
3 s∼ 15 s 的时间内, 可观察到脉宽有逐渐减小的趋
势, 这应该是受试者无意识地收缩肌肉导致的, 但是
受试者自主肌肉收缩相当于天然的干扰, 这也从侧
面证明了该控制方法的抗干扰能力. 因此, 本文所提
出的控制方法对外部干扰具有良好的自适应补偿能

力, 可以有效地调节电刺激强度以获得准确的关节
运动.
4.2.4 FES疲劳实验
由于健康人在电刺激下不容易疲劳, 故在两

次实验间隔中让受试者做 5 分钟的深蹲, 这时受

试者明显感觉股四头肌处于疲劳状态. 为更全面
地验证控制器的跟踪性能, 疲劳实验分为阶跃响
应实验和正弦响应实验两部分, 阶跃响应实验中
的期望轨迹为 35◦, 正弦响应实验中的期望轨迹为
y = 20 + 15 sin(t − 1.57), 实验过程中不主动施加
外部干扰力矩. 图 10 和图 11 分别记录了 Neuro-
SMC 控制器在疲劳前后阶跃响应和正弦响应的对
比结果. 在阶跃响应实验中, 疲劳前系统经过 2 s 达
到稳定, 稳定时的脉宽均值为 250.7µs, 角度均方根
误差为 1.07◦ (3.1%); 疲劳后系统需经过 2.5 s 达到
稳态, 稳定时的脉宽均值为 316.4µs, 角度均方根误
差为 2.22◦ (6.4%). 在正弦响应实验中, 疲劳前系
统的脉宽变化与角度变化类似, 角度均方根误差为
3.93◦ (13.1%); 疲劳后系统经过 4 s 调整后才达到
稳定跟踪的状态, 各时刻的电刺激强度相对于疲劳
前也自适应地增大,角度均方根误差为 4.50◦ (15%).
在正弦响应时, 虽然系统响应存在一定的滞后, 导致
系统的跟踪精度有所下降, 但是目前的时滞和跟踪
精度仍在可以接受的范围内, 而时滞的原因可能与
肌肉响应延时以及控制算法用时等因素有关. 由上
述分析可知, 该神经滑模控制能够自适应地补偿因
疲劳导致的肌力衰减, 并调节电刺激强度以获得准
确的关节运动.

图 9 神经滑模控制的扰动实验结果

Fig. 9 Control performance of neuro-SMC in

disturbance test

5 结论

本文提出了一种神经网络自适应滑模控制器,
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图 10 疲劳实验前后神经滑模控制阶跃响应结果

Fig. 10 Control performance of neuro-SMC in step response in fatigue test

图 11 疲劳实验中 neuro-SMC 正弦响应结果

Fig. 11 Control performance of neuro-SMC in sinusoidal response in fatigue test

通过 Lyapunov 方法设计径向基网络自适应律, 在
线估计系统参数辨识误差和未建模部分, 获得更加
精确的关节运动. 为验证本文所提控制方法的有效
性, 以电刺激产生的膝关节运动控制为例, 分别从稳
态响应、抗扰动和抗疲劳等三个方面进行了仿真和

实验研究, 验证了本文所提出的神经滑模控制方法

不仅可以准确地控制电刺激而获得期望的关节运动,
而且当关节运动受到外部干扰和肌肉疲劳的影响时,
还可自适应地对此进行补偿, 有效地调节电刺激强
度以获得准确的关节运动. 虽然在电刺激过程中仍
然存在一定程度的抖振, 但是, 如图 8 所示, 本文所
提出的控制方法相对于常规滑模控制在抖振方面有
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很大的改善. 后续工作将从以下两个方面展开: 1)
FES 康复系统的最终使用者为肢体瘫痪的患者, 本
实验目前仍处于健康人实验阶段, 后续将开展患者
实验; 2) 将控制算法推广至多关节参与的功能性更
强的运动康复应用当中.
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