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面向人机融合的智能动力下肢假肢研究现状与挑战

王启宁 1, 2 郑恩昊 1 陈保君 1 麦金耿 1

摘 要 智能动力下肢假肢在残疾人生活中起着越来越重要的作用. 解决人−智能假肢−环境融合中的关键科学问题是实现
假肢穿戴者安全、流畅运动的必要条件. 本文针对此问题, 综述了面向人机融合的智能动力下肢假肢研究, 包括智能动力下肢

假肢的仿生结构和控制方法、人体运动意图识别、复杂环境下的人−智能假肢融合、以及用于下肢假肢的感知替代和反馈, 深

入探讨了智能动力下肢假肢人机融合研究中所面临的挑战和问题, 最后, 本文对该领域的未来发展方向进行了展望和总结.
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Abstract Robotic lower-limb prosthesis plays an increasingly important role in amputees′ daily activities. One of

the key programs in this research area is the human-prosthesis-environment interaction, and its solution is a crucial

step towards reliable and smooth motions of the amputee wearing a robotic prosthesis in practical applications. In this

paper, we overview the state-of-the-art of the robotic lower-limb prosthesis in the context of human-prosthesis-environment

interaction. The overview includes bio-inspired mechanical structure design, control strategy, human intenting recognition,

human-prosthesis interaction in complex environments, and sensory substitution for human-in-loop control. At last,

existing challenges and future directions are discussed.
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全国残疾人抽样调查结果显示, 我国现有各类
残疾人总数逾 8 000 万, 其中肢体残疾者超过 2 400
万[1]. 肢体的残缺严重影响了残疾人士的正常生活
和工作. 因此, 残疾人士的康复工程已成为我国社会
和谐发展的重要因素. 国务院 2015 年 7 号文《关于
加快推进残疾人小康进程的意见》, 明确指出保障和
改善残疾人民生是全面建设小康社会、实现共同富

裕、促进社会公平正义的必然要求. 对残疾人康复
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设备的研究将促进社会和谐发展, 带来巨大的社会
效益和经济效益.

假肢是肢体残疾人解决行动障碍的重要手段之

一. 区别于上肢假肢, 下肢假肢控制涉及人体运动平
衡问题, 对残疾人日常生活的影响十分关键. 目前虽
然已经有一些商业化的下肢假肢, 但其中绝大多数
假肢的关节是无动力的. 残疾人穿戴这类假肢行走,
要比健康人多耗费 20%∼ 30%的能量, 且健侧和患
侧的运动表现出明显的不对称性[2]. 对于更加复杂
的行走环境, 比如楼梯和凹凸不平的路面, 残疾人走
起来会非常吃力, 且无法维持运动稳定性. 因此, 如
何实现引入机器人技术的智能下肢已成为国际研究

热点. 目前的研究重点主要包括两个方面: 智能肢
体的设计与控制[3−7] 以及基于多传感器融合的人体

运动意图识别研究[8−15]. 前者主要关注如何利用智
能仿生技术设计假肢的机械结构和控制方法, 使假
肢关节在行走过程中具有更接近于人体关节的力学

特性; 而后者则关注如何根据采集的人体生物信号
和假肢传感器信号识别出人的运动意图, 并根据识
别结果调整假肢的控制参数, 以实现自然、流畅、稳
定的行走.
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1 智能动力下肢假肢的结构仿生和控制

1.1 智能动力下肢假肢的仿生结构研究

所谓智能动力下肢假肢, 即假肢可以随着患者
步行速度、关节角度变化自动调整对膝关节、踝关

节的力矩控制, 使假肢步态在功能上尽可能地接近
健康腿, 具有较高的仿生性能. 世界上一些假肢公
司也推出了相应的智能假肢产品. 比较有代表性的
智能假肢产品包括德国奥托博克公司的 Genium 智
能仿生假肢、冰岛奥索公司的锐欧仿生磁控膝关节

(REHO KNEE)、英国英中耐公司的艾伦 (Elan) 仿
生电子踝脚等. 这类假肢虽然可以使患者实现基本
行走的恢复, 但由于各关节没有动力, 使得该类假
肢还不能使患者方便地实现上/下楼梯、上/下斜坡、
快速行走等功能. 因此不属于智能动力下肢假肢, 故
本文不做过多的阐述.
智能动力下肢假肢利用其仿生机械结构和驱动

系统来补偿残疾人缺失部分肢体的功能, 重现其缺
失关节的生物力学特性, 实现稳定流畅地行走. 为了
满足实际应用的需求, 智能动力下肢假肢的机械结
构需要在如下几个方面提高性能: 1) 机械结构所占
的空间尽量少, 假肢的运动不能干涉健康肢体部分
的正常运动,在外形上尽量与原有肢体相似; 2)机械
结构质量尽量小, 减轻残疾人的额外负担; 3) 驱动
系统能够为关节提供足够的关节力矩. 这 3 个条件
是此消彼长的关系, 限于目前驱动技术的发展水平,
只能在性能上有所折中. 近 20 年来, 一些科研机
构持续开展智能动力下肢假肢研究, 比如 Klute 等
研制了一款由气动人工肌肉 (McKibben actuator)
驱动的动力踝关节假肢[16]. Versluys 等设计了另一
款使用气动人工肌肉 (Pleated pneumatic artificial
muscle) 驱动的动力踝关节假肢[17]. 通过控制高压
空气的注入来驱动人工肌肉收缩, 在行走支撑相后
期为踝关节跖屈运动提供助力. 气动人工肌肉虽然
具有很多优点, 比如可以提供足够大的动力并具有
一定的柔性, 但由于空气具有易压缩性, 气动人工肌
肉的输出很难得到精确的控制. 此外, 气压驱动的能
量效率较低、耗能多、噪音大, 且高压气压泵的体积
和重量较大, 不便于携带, 限制了假肢在日常生活中
的使用. 相比气动人工肌肉, 电机具有更高的能量效
率, 更易于实现精确控制, 且体积相对较小, 便于集
成到假肢上. 因此, 一些研究团队选择电机作为智能
下肢的驱动单元. 美国麻省理工学院的 Herr 研究
团队设计了一款具有动力踝关节的小腿假肢 (原理
样机如图 1 (a) 所示), 该假肢由直流电机与弹簧机
构串联的柔性驱动器 (Series elastic actuation) 进
行驱动[2, 18−20]. 与传统假肢相比, 残疾人穿戴该假
肢进行平地行走时可以减少 7%∼ 20% 的能量消
耗. 美国亚利桑那州立大学的 Sugar 等研发了另一
款动力踝关节假肢 SPARKY[4, 21−23] (最新一代样

机 Odyssey 如图 1 (b) 所示). 踝关节由直流电机驱
动, 同时借助弹簧机构进行储能, 提高能量效率. 比
利时布鲁塞尔自由大学的 Cherelle 等研制了一款
动力小腿假肢 AMP-foot 2.0[5] (如图 1 (c)). 其踝
关节驱动机构含有一个串联弹簧机构、一个储能弹

簧机构和一个锁死机构. 在行走支撑相, 锁死机构
关闭, 电机不断拉伸弹簧并将能量储存在储能弹簧
机构里; 在支撑阶段后期的蹬地时刻, 通过控制锁
死机构打开将之前储存的能量全部释放出来, 为蹬
地提供动力. 虽然这款假肢具有较好的能量利用效
率, 但是踝关节的角度却不能进行精确地控制. 美
国范德比尔特大学的 Goldfarb 等研制了一款具有
膝关节和踝关节的大腿假肢[24−25] (如图 1 (d)). 该
假肢的两个关节均由电机丝杠机构进行驱动. 虽然
该膝关节假肢可以输出较大的关节力矩, 使穿戴者
可以完成更为复杂的运动. 但该假肢整体重量太大,
仅适用于身体状况良好且运动控制能力强的穿戴者

使用, 而且穿戴者很容易感到疲劳. 在假肢的临床
应用和商业化过程中, 智能假肢在满足运动性能的
前提下, 还应具有较高的集成化和轻便化. 北京大
学研究团队近年来针对智能踝关节展开研究工作,
先后研制了具有柔性可控关节和分段平脚的智能动

力假肢 PANTOE[6] (如图 1 (e)) 和关节阻尼可控

图 1 智能动力下肢假肢 ((a) MIT 智能动力小腿假肢[2];

(b) 智能动力小腿假肢 Odyssey[21]; (c) 储能小腿假肢

AMP-foot 2.0[5]; (d) 含膝、踝关节的智能动力大腿假肢[24];

(e) 含踝、趾关节的智能动力假肢 PANTOE[6]; (f) 智能动力

小腿假肢 PKU-RoboTPro[7])

Fig. 1 Robotic lower-limb prostheses ((a) MIT powered

ankle-foot prosthesis[2]; (b) Odyssey[21]; (c) AMP-foot

2.0[5]; (d) Vanderbilt powered lower-limb prosthesis[24]; (e)

PANTOE[6]; (f) PKU-RoboTPro[7])
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的地形自适应假肢 PKU-RoboTPro[7] (如图 1 (f)).
PKU-RoboTPro 主要关注重量轻和对不同地形的
适应, 该假肢目前已经实现了产品化.

1.2 智能动力下肢假肢的控制

下肢智能假肢的作用是替代穿戴者缺失部分肢

体的功能, 一方面需要假肢重现肢体的动力学和运
动学特性, 一方面需要假肢根据穿戴者的运动意图
实现相应的运动. 在下肢智能假肢控制研究中, 比较
常用的控制策略为分层控制策略, 如图 2 所示. 高层
控制器识别人的运动意图, 中层控制器识别步态相
位或者步态阶段, 底层控制器根据识别出的运动模
式和步态相位实现闭环控制、驱动假肢运动. 在控制
方法中, 有限状态控制 (Finite state machine) 是最
常用的控制方法, 即把下肢行走的步态周期划分为
几个离散的阶段, 在每个阶段分别设置控制方程或
控制参数.
在美国范德比尔特大学的大腿动力假肢研究

中[26], 假肢控制器采用了有限状态控制. 一个步
态周期分为了 4 个阶段 (状态): 落地期−腿弯曲
(Stance flexion),摆动前期 (Pre-swing),摆动期−腿
伸展 (Swing extension), 摆动期−腿弯曲 (Swing
flexion). 每个阶段均采用了阻抗控制 (Impedance
control), 每个阶段分别设置了对应的阻抗系数. 该
控制算法经过实际穿戴实验的验证, 证明了其可以
产生于健康人关节相似的力矩和角度曲线. 在该研
究中[26],按照分层控制策略分类,基于有限状态的阻
抗控制算法属于中层控制器, 其底层控制器采用力
矩控制. 在基于同样大腿动力假肢平台的另一个研
究[27] 中, 研究者引入了高层控制器, 利用模式分类
的方法识别了坐、站、平地行走 3 种运动模态. 除大

腿动力假肢外, 小腿智能假肢也采用有限状态的控
制方法, 比如在基于MIT 踝关节动力假肢的研究[2]

中, 落地期分为了 3 个阶段: 可控跖屈 (Controlled
plantar flexion, CP)、可控背屈 (Controlled dorsi-
flexion, CD) 和蹬地跖屈 (Powered plantar flexion,
PP). 在每个阶段采用了基于模型的阻抗控制. 一名
残疾人穿戴实验表明, 该假肢和其控制方法能够降
低被试穿戴普通被动假肢 14% 的能耗. 同样地, 该
研究设计了中层和底层控制器. 在同样基于 MIT
踝关节动力假肢的研究[28] 中, 中层控制器依然采用
了有限状态控制, 底层控制器采用了基于希尔肌肉
模型 (Hill-type muscle) 的控制算法. 该控制算法
可以让动力假肢自适应斜坡的角度, 而不依靠过多
检测地形的传感信息. 在北京大学的智能小腿假肢
PKU-RoboTPro 研究中[7], 底层控制器采用了阻尼
控制方法 (Damping control), 即通过控制每个步态
周期中 CP 和 CD 阶段的阻尼系数, 让假肢踝关节
力矩和角度曲线与健侧腿更相似, 达到更高的步态
对称性和行走稳定性, 3 名残疾人被试的穿戴实验
也表明, 依靠该控制方法, PKU-RoboTPro 在平地
行走、上/下楼梯和上/下斜坡等地形行走中增强了
步态对称性和行走稳定性.

2 人体运动意图识别

2.1 基本的定义和分类

人体运动意图识别在穿戴智能动力下肢假肢控

制系统中起着至关重要的作用. 人体运动意图识别
的最终目的是准确、及时地解码人神经中枢中运动

意图的信息, 智能动力下肢假肢的底层控制器根据
此运动意图信息来选择相应的控制策略. 因此, 运动

图 2 智能动力下肢假肢的分层控制策略

Fig. 2 Hierarchical control strategy of robotic lower-limb prostheses
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意图识别的性能 (如识别精度、实时性、抗干扰性
等) 直接影响着智能动力假肢的运动效果, 进而影响
残疾人运动的安全性与流畅性. 用于智能动力下肢
假肢控制的人体运动意图识别主要包括如下几部分

内容: 对神经中枢运动意图信息的直接解码, 比如关
节角度、关节力矩、关节角速度等; 人体运动模态识
别以及模态切换的识别, 比如平地行走、上/下楼梯
等; 下肢行走步态阶段/相位的检测和估计; 人−智
能假肢交互状态的识别, 比如交互力等. 识别人体运
动意图有两个必要手段: 一是需要设计传感方法和
系统来准确提取、测量人的运动信息, 二是需要设计
后续的处理算法把原始的信号转换为具体的运动意

图信息. 其中, 传感方法是实现运动意图识别的第一
个环节, 其效果直接影响着后续的处理算法和最终
的识别性能. 在智能动力下肢假肢的应用中, 为了保
证应用效果, 传感方法需要尽可能地满足两个条件:
1) 传感系统的硬件或者测量前端尽可能少地对穿戴
者 (下肢截肢残疾人) 造成运动干涉或者干扰, 并且
易于穿戴. 2) 传感方法准确地测量到尽可能多的人
体运动相关的信号. 这两个条件也是该领域中的研
究目标, 基于现有的技术, 可以测量 (满足上述两个
条件) 的人体运动信号主要包括如下几大类: 1) 生
物信号或者神经信号, 其包含神经中枢信息或者包
含神经中枢信息的次级反映, 该类信号主要包括脑
电信号、肌肉电信号和其他外周神经类电信号等. 2)
机械信号, 其反映人体运动学和动力学信息, 如关节
角度、运动加速度、地面交互力等. 3) 生物力学信
号, 一般情况下, 该类信号由专门为测量人体运动信
息而设计的传感系统测得. 该信号既包括反映生物
力学特性的物理信息, 如足底压力分布、人机交互力
分布等, 也包括反映人体运动的生物信息, 如运动过
程中伴随的肌肉收缩信息等. 研究者为了得到精度
更高、实时性更强的人体运动意图识别, 也会将这几
类信号进行融合, 来相互补偿各自的优缺点. 除这几
类信号外, 还有一些研究者尝试使用其他的技术来
识别人体运动意图, 如超声信号, 虽然获得了一定的
识别效果, 但是还没有用于智能下肢假肢的可行性
的系统研究, 本文对基于这些传感技术的研究不做
过多讨论. 后续的处理算法的目的是将传感系统测
得的信号转换为对应的运动意图, 在现有的研究中,
后续处理算法根据运动意图识别的任务类型和传感

方法来设计, 主要包括如下几类: 基于机器学习和模
式识别的算法, 主要用于运动模态和步态阶段的识
别; 基于模型的估计算法, 主要用于基于神经信号的
运动意图控制 (Volitional control); 以及基于其他
类型的估计算法等.

2.2 基于神经信号的运动意图识别研究

神经信号反映了中枢神经系统的活动, 按照现
有传感技术的测量方式, 可以分为侵入/植入式 (In-

vasive) 和非侵入/植入式 (Non-invasive) 两种. 侵
入式的神经信号包括, 主要包括皮质脑电图 (Elec-
trocorticography, ECoG)、皮质神经元记录 (Neu-
ral recordings)、植入式外周神经测量 (Peripheral
nerve recordings)、植入式肌肉电信号等, 非侵入式
的测量手段主要包括表面肌电信号 (Surface elec-
tromyography, sEMG)、表面脑电图 (Electroen-
cephalograph, EEG) 等. 侵入式测量将测量电极
直接植入到神经信号的信息源头 (如皮质神经元记
录)、或者神经信号通路 (如植入式外周神经信号),
因此测得的信号更加准确和真实, 基于植入式神经
信号已有个别的临床研究应用于上肢相关的运动意

图识别, 得到了很有意义的初步结果, 但是目前的植
入式测量技术对生物体存在直接的物理伤害和更多

未知的风险, 与大规模、系统性的临床研究还有一定
的距离, 本文不做过多的讨论. 非侵入式的神经信号
中, 表面脑电信号虽然包含了大脑活动的信息, 但是
大脑皮层的神经元脉冲信号经过颅骨和头皮后存在

天然的失真, 并且在实际测量中需要穿戴脑电帽, 特
别是在行走过程中极易受到干扰, 在智能动力下肢
假肢中应用非常少. 用于智能动力下肢假肢控制的
人体运动意图识别研究中, 目前最常用的神经信号
是表面肌电信号 (sEMG).

表面肌电信号 (sEMG) 是肌肉收缩过程中伴
随产生的电信号, 并反映到皮肤表面的微弱电势差.
表面肌电信号的优点是: 其是肌肉收缩信息的直
接反映, 信号的延时小、信息保真度高. 相比于侵
入式神经信号和非侵入式脑电信号, 表面肌电信号
测量系统仅需要表面电极贴合在对应肌肉的皮肤

表面, 测量相对方便. 因此在目前用于智能动力下
肢假肢控制的人体运动意图识别研究中, 表面肌电
信号是研究者最常用的神经信号. 在基于表面肌电
信号的运动意图识别研究中, 一些研究者设计基于
机器学习和模式识别模型的后续处理算法, 对下肢
运动模态以及模态之间的切换进行识别[8−9, 29−32].
比如, 美国北卡罗来纳州立大学 Huang 研究团队
提出了基于表面肌电信号的人体运动模态识别方

法[8−9, 29−30]. 在文献 [8] 中, 作者测量了 8 名健康
被试和 2 名大腿截肢的残疾人在 7 种日常生活中
常见的运动模态下的表面肌电信号, 提取了单侧下
肢 16 个通道的信号. 为了根据肌电信号识别出运
动模态, 作者设计了基于步态相位的分类器 (Phase-
dependent classifier), 即选取了两个步态事件 (脚
后跟落地 Foot-contact 和脚尖离地 Foot-off) 附近
一段时间的 sEMG 信号, 计算了该时间窗内的一些
特征值 (平均值、标准差等), 最后根据模式分类算
法 (线性判别分析分类器) 将 sEGM 转换为最终的

运动模态. 最终, 7 种运动模态的平均识别错误率为
7.4%. 在文献 [9] 中, 作者将该方法应用到大腿截
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肢残疾人的连续运动模态识别. 其中, 大腿残肢的表
面肌电信号 (7∼ 9 个通道信号) 和假肢的机械信号
(测力传感器 Loadcell) 都用于识别运动意图的信号
源. 相比之前的工作, 文献 [9] 中用滑动窗来分割传
感数据, 并且每一个步态阶段分别训练分类器模型.
在该方法识别的 5 名残疾人进行的 6 种生活常见的
运动模态和 5 种运动模态切换的任务中, 实现了平
均 97% 的识别准确率 (基于支持向量机), 并且能够
实现平均提前 420ms 识别出下一步的运动模态. 除
此之外, 美国俄勒冈大学 Hahn 团队的 Miller 等研
究了基于 sEMG 信号的小腿截肢残疾人运动意图
识别[31], 研究人员测量了 5 名单侧小腿截肢残疾人
残肢上的 4 个通道的肌肉信号, 设计了基于步态时
间 (Gait event) 的分析窗来提取时域特征值进行模
态分类. 在 7 种常见的运动模态的识别中, 获得了
97.9% 平均识别准确率. 同时在该文章中, 作者还研
究了肌电电极位置发生变化对识别性能的影响, 为
基于表面肌电信号的运动意图识别研究提供了参考.
清华大学 Jin 等曾研究了基于 sEMG 的运动模态识
别方法[32], 13 名健康被试和 1 名大腿截肢残疾人参
加了实验并且记录了 13 个通道的臀部肌肉, 为了识
别 6 种运动模态, 作者在每个步态周期的 sEMG 信
号提取时域特征, 通过比较特征的分布特点来区分
运动模态, 最终达到了平均 87.5% 的识别准确率.

表面肌电信号是神经中枢运动信息的直接反映,
一些研究者提取被试主动收缩肌肉时的 sEMG 信
号, 实现主动的运动意图控制[10, 22, 33−36]. 比如, 美
国麻省理工大学 Herr 研究团队在文献 [22] 中, 通过
采集残端上的 sEMG 信号, 通过残疾人的主动收缩
来控制动力小腿假肢实现平底行走和下楼梯之间的

模态切换. 在该研究中, 残余腓肠肌和胫骨前肌的收
缩信号作为控制动力假肢进行步态切换的触发信号,
通过了 1 名残疾人被试的实际控制, 证实了 sEMG
主动控制的可行性. 后续, 该团队在基于动力小腿假
肢 BiOM 的研究[33] 中, 采集了小腿残肢的肌电信
号, 计算其移动平均值, 并且建立了从 sEMG 到踝
关节力矩的方程, 被试在行走过程中可以通过主动
收缩残端肌肉来控制踝关节在蹬地阶段的力矩. 在
实验中, 双侧小腿截肢的残疾人穿戴 BiOM 在平地
行走和上/下楼梯的运动中都实现了对假肢的主动
控制. 北京大学王启宁团队在文献 [34] 中, 测量了
小腿截肢残疾人残余的胫骨前肌和腓肠肌的肌电信

号, 并建立了从肌电信号到踝关节跖屈角度和背屈
角度的映射方程. 通过对残疾人一段时间的训练后,
残疾人可以在上/下斜坡时通过肌肉收缩控制智能
假肢关节角度的大小, 以适应不同的斜坡角度 (如图
3 (a) 所示). 美国芝加哥康复中心的 Hargrove 等在
文献 [10] 中, 采集了 6 名单侧大腿截肢残疾人残端
上 9 个通道的 sEMG 信号, 实验中残疾人被试坐在

椅子上 (非负重条件下) 通过屏幕提示的动作, 包括
膝关节屈、伸, 踝关节背屈、跖屈, 膝关节内收、外
展和踝关节内旋、外旋, 残疾人进行运动想象并收缩
肌肉, 产生了相应的 “模式”, 通过对肌肉提取时域
特征值并结合模式分类算法, 得到了 90% 左右的平
均识别率. 该类型的研究利用了表面肌电信号意图
控制的优势, 但是该方法受到残疾人肌肉收缩情况
的制约, 目前应用的被试数目较少.

图 3 基于 sEMG 运动意图识别研究 ((a) 残疾人穿戴智能

动力小腿假肢, 通过 sEMG 主动控制在不同角度的斜坡上行

走[34]; (b) 大腿肌肉重定向手术示意图 (上), 重定向手术后

通过收缩大腿肌肉来反映踝关节的跖屈和背屈[37])

Fig. 3 Human intent recognition based on sEMG signals

((a) sEMG-based volitional control of robotic transtibial

prosthesis, and the amputee walks on ramps with different

angles[34]; (b) Target muscle reinnervation (TMR)(upper

half), sEMG signals of ankle dorsiflexion and ankle

plantarflexion through TMR muscles (bottom half)[37])

在基于 sEMG 信号的运动意图识别研究中, 残
疾人残肢肌肉的活性或者残余肌肉的多少直接影响

着识别效果. 一些研究者依靠有限的信号源设计识
别算法来提高识别精度 (如前所述), 还有一些研究
者从截肢患者本身出发, 通过手术的方式重构残疾
人残端的神经通路, 提高肌肉的活性. 美国芝加哥
康复中心 Kuiken 团队提出了利用神经重定向手术
将截断的运动神经末梢转移至其他健全的下肢肌肉

来提高残疾人肌肉的自主收缩能力, 进而提升识别
效果[37]. 在文献 [37] 中, 作者对一名大腿截肢患者
在手术的过程中实施了神经重定向手术 (Targeted
muscle reinnervation). 该手术首先切断了控制大
腿半腱肌和股二头肌的神经, 然后将坐骨神经 (Sci-
atic nerve) 的胫骨神经 (Tibial nerve) 分支连接到
半腱肌,将坐骨神经的腓总神经 (Common peroneal
nerve) 分支连接到股二头肌. 经过几个月的康复后,
重定向的神经通路实现了功能上的重定向, 当患者
意图做出踝关节背屈动作时, 半腱肌会产生收缩; 当
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患者意图做出踝关节跖屈动作时, 股二头肌会产生
收缩. 研究人员对该名患者的运动模态进行了识别,
在该患者穿戴大腿动力下肢假肢 (美国范德比尔特
大学研发的大腿动力假肢) 行走时测量了其残肢上
的 sEMG 信号 (包括原生的肌肉和重定向后的肌
肉), 最终实现了 98.2% 的识别准确率. 神经重定向
手术为下肢运动意图识别提供了一个全新的研究角

度, 由于该方法需要在截肢手术过程中进行, 目前应
用的被试较少.

2.3 基于机械信号的运动意图识别

机械信号主要记录人在运动过程中的运动学信

息与动力学信息, 主要包括关节角度、关节角速度、
线性加速度、角加速度、倾角、地面交互力等. 其中,
测量运动学信息的传感系统主要包括集成的惯性传

感器 (也可成为惯性导航模块)、电位计、编码器等.
其中, 集成惯性传感器集成了线性加速度传感器和
陀螺仪芯片, 输出的原始信号为三轴线性加速度和
三轴角速度, 通过四元数法、卡尔曼滤波器算法或者
方向余弦矩阵算法等解算出欧拉角, 电位计和编码
器则可以通过与假肢机械结构的匹配和集成测量得

到关节角度和关节角速度. 测量动力学信息的传感
系统主要为各种测力传感器, 比如应变式测力传感
器、压敏薄膜电阻等, 主要测量拉力、压力以及扭矩.
相对于表面肌电信号这种神经生物信号, 机械信号
传感技术更加成熟稳定, 并且体积小、集成性强, 所
以机械信号在智能动力下肢假肢的控制和运动意图

识别中应用较为广泛[38−39].
有一些研究者专门基于机器学习和模式分类的

方法处理集成到智能假肢上的机械传感信号. 比如,
美国范德比尔特大学的 Goldfarb 团队在文献 [28]
中, 作者设计了基于下肢运动模态的下肢假肢控制
方法, 控制器首先识别出穿戴者 (大腿截肢残疾人)
的运动意图, 然后基于有限状态和阻抗控制的方法
控制假肢关节的驱动器. 用于控制的下肢运动意图
包括坐、站、不同速度下的行走, 以及不同的人机
交互状态, 为识别出运动意图, 机械信号 (由集成到
假肢的机械传感器测量) 包括关节角度、关节角速
度、假肢与假肢接受腔之间的交互力和地面交互力,
识别的模型为高斯混合模型, 1 名被试参与了穿戴
实验, 通过识别算法实现了 100% 的识别准确率,
但是存在 500ms 的延时. 美国芝加哥康复中心的
Hargrove 团队在文献 [11] 中, 依靠范德比尔特大学
的大腿动力假肢和集成在假肢上的机械传感器 (惯
导模块、力传感器等) 进行运动模态的识别, 该研究
也是领域中首次研究残疾人穿戴智能动力下肢假肢

时的运动模态识别, 依靠机械传感器和模式分类算
法实现了 93.9% 的平均识别率 (6 名大腿截肢被试,
5 种运动模态和 8 种运动模态之间的切换). 在其后
续研究中, 该团队又相应改进了其识别策略, 比如引

入了动态贝叶斯网络 (Dynamic Bayesian network)
和一段时间的历史数据作为先验概率[40], 相比之前
的研究最终的识别错误率降低了 50%. 该团队还利
用机械信号和神经信号融合的手段获得更高的识别

精度[41], 该研究采集了 BiOM 上的惯导信息和小腿
残肢上 4 个通道的肌电信号, 通过模式分类的方法,
在 10 种运动模态切换的识别中得到了 95% 左右的
平均识别精度.

2.4 神经生物信号和机械信号的局限

基于神经生物信号 (表面肌电信号) 和机械信
号的运动意图识别已经取得了一系列的成果, 有
一些研究已经在智能动力下肢假肢上开始临床实

验[11, 34, 41], 但是目前的研究仍然存在着一些局限和
不足. 实现稳定、可靠的智能动力下肢假肢控制仍
然存在着一些挑战和问题.
神经生物信号主要为表面肌电信号, 其在采集

的过程中存在着诸多局限: 1) 表面肌电信号是肌肉
收缩过程中生物电信号在皮肤表面产生的电位差,
信号幅值非常微弱 (µV 级别), 实际采集过程中需
要金属电极紧贴在被测肌肉位置处的皮肤表面, 信
号的波形、质量和进一步的识别效果都很大程度上

受到测量位置的影响[42], 每次测量时都需要重新对
准测量位置, 这个因素制约了表面肌电信号在智能
动力假肢控制中的应用. 2) 表面肌电信号的质量受
到皮肤表面的阻抗系数的影响, 皮肤表面的阻抗系
数则由一系列不可避免的因素改变, 比如长时间运
动后的汗液, 这也影响表面肌电信号的采集效果[43].
3) 表面肌电信号虽然能准确反映肌肉收缩的信息,
但是用于下肢智能假肢控制时, 残疾人由于截肢存
在着肌肉的缺失, 长时间截肢后还会存在着残余肌
肉萎缩等问题. 针对残余肌肉数目少或者肌肉萎缩
的穿戴者来说, 表面肌电信号无法获得有效的运动
信息[43], 制约了该信号的应用. 4) 残疾人在穿戴下
肢假肢时, 需要将残肢套入内衬套中, 通过连杆与假
肢本体连接, 因此在行走中残端几乎承担了身体全
部的重量, 与接受腔之间存在很强的交互力. 表面肌
电信号测量需要将金属电极贴在残端表面, 长时间
使用后, 金属电极会对残肢测量点处的表面皮肤造
成压迫, 严重时会带来皮肤溃疡和损伤[42], 影响残
疾人正常运动. 机械类信号稳定性好、重复度高, 但
是在实际使用过程中也存在着一些局限和不足: 1)
机械信号反映了人在运动过程中或者人在与外部环

境发生交互时的运动学与力学信息, 存在着一定的
滞后性[9], 而在实际假肢使用中, 机械间隙、穿戴不
对心等问题都会加剧机械信号的滞后性, 降低识别
效果. 2) 集成在假肢上的机械信号反映了假肢的运
动信息, 不是穿戴者本身的运动意图, 因此在意图识
别中存在着局限性[11].
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2.5 基于生物力学信号的运动意图识别

在用于智能下肢假肢的运动意图识别中, 识别
系统的可靠性、稳定性决定着结果的准确性和实时

性等性能指标, 这些指标又进一步决定了残疾人在
穿戴智能假肢运动中的安全性. 为了克服现有神经
生物信号和机械信号传感方法的不足, 一些研究人
员通过多传感融合的方式, 如将多种机械信号和表
面肌电信号进行融合, 共同作为识别算法分类器的
输入信号来提高信息维度[9, 41]. 还有一些研究人员
通过改进后续处理算法, 如识别算法来提高识别精
度[40], 但是受到信号源的影响, 效果仍然有限. 除在
现有基础上的研究, 还有一些研究人员通过设计新
的传感方法来从更多维度, 或者更有效地提取人的
运动信息.

一般情况下, 生物力学信号传感系统是专门测
量人体运动信息而设计的传感系统, 比较典型的生
物力学传感方法为足底压力分布测量系统[44]. 足底
压力分布本质上为机械信号, 即人运动过程中的地
面反作用力, 由于足部的生物结构特点, 造成了足底
压力的分布有很强的运动相关性, 并且包含了很多
有生物力学意义的信息. 用于智能动力假肢的足底
压力分布测量系统一般为方便穿戴的足底压力鞋垫,
压力鞋垫上会集成薄膜式压敏电阻或者研究人员自

主研发的测力传感器 (如光电式). 理想情况下, 压力
测量点分布越多信息越丰富, 但是数据量和计算负
担会增加, 为了折中, 研究人员会选取几个关键的测
量点反映足底压力分布信息, 比如大脚趾尖、第一趾
骨、第四第五趾骨和脚后跟[45]. 足底压力分布可以
直接反映步态信息, 很多研究人员利用足底压力分
布进行步态阶段的检测和估计[44], 用于智能动力下
肢假肢控制. 还有一些研究人员利用足底压力分布
进行运动模态的识别[46].
在该方向的研究中, 除脚底压力鞋垫以外, 还有

一部分研究者研究传感方法, 从新的信号源中提取

有效的人体运动信息. 比如北京大学王启宁团队研
发了基于电容传感的人体运动意图识别方法, 通过
测量人运动过程中的电容信号来进行运动意图的识

别. 该团队 Zheng 等在文献 [47] 中, 提出了用电容
信号识别运动模态的方法. 该文章中, 作者设计的电
容传感系统包括两个电容环, 分别穿戴在大腿和小
腿处, 电容环内测贴合了多个金属电极, 每两个金属
电极与人体形成了耦合电容 (两个金属电极为平板
电容两个电极, 中间的人体以及空隙形成了电容电
介质). 行走过程中, 腿部肌肉收缩带来的形变改变
耦合电容的电介质, 进而使电容信号发生改变. 为了
验证电容传感方法的可行性, 作者采集了 10 名被试
在 11 种运动模态下的电容信号, 通过线性的模式分
类算法得到了 95% 平均识别精度. Chen 等在文献
[48] 中, 将电容传感的方法应用到小腿截肢残疾人
上, 并设计了基于电容信号的运动模态识别方法, 研
究了电容传感在残疾人运动模态识别中的性能, 最
终在 5 名残疾人 6 种运动模态的识别中得到了 94%
左右的平均识别率. 该团队在后续的研究中, 对基于
电容传感的运动意图识别做了更深入的研究. 在文
献 [12] 中, 设计了非接触式电容传感方法, 将金属电
极集成到假肢接受腔内, 以非接触皮肤的方式与人
体耦合形成电容 (金属电机与人体为等效电容的两
个电极, 残疾人穿戴的内衬套为电介质), 在运动过
程中, 残端肌肉收缩以及残端与接受腔的交互力都
会带来电容信号的变化 (原理示意如图 4 (a) 所示).
作者基于非接触式电容信号实现了在 6 名残疾人穿
戴被动假肢进行 6 种运动模态下 95% 的平均识别
率. 在后续的研究中[13], 作者将电容信号与智能动
力假肢上的机械传感信号进行融合, 设计了基于电
容−机械信号融合的识别方法, 在 6 名残疾人穿戴
智能动力小腿假肢的实验中 (穿戴如图 4 (b) 所示),
实现了对 6 种运动模态以及运动模态之间切换的识
别, 最终平均识别准确率为 95%. 基于电容传感的
运动意图识别, 相比基于肌电信号的研究, 不仅可以

图 4 基于非接触式电容传感的运动意图识别 ((a) 非接触式电容传感在小腿假肢上测量原理示意图; (b) 基于非接触式电容

传感的运动意图识别研究，与小腿智能动力假肢穿戴示意图)

Fig. 4 Lower-limb motion intent recognition based on noncontact capacitive sensing ((a) The sensing principle of

noncontact capacitive sensing on transtibial prosthesis; (b) A study on noncontact capacitive sensing based locomotion

transition recognition with robotic prosthesis, and its placement on human body)
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达到同样的识别精度, 而且克服了表面肌电信号测
量必须接触皮肤的缺点, 为该领域的研究提供了一
个新的方法.

3 面向环境适应的人−−−假肢融合

从人机交互的方式来说, 智能动力假肢属于穿
戴式机器人[49], 假肢机械结构的本体与穿戴者以及
外部环境存在着很强的物理交互. 为了实现人穿戴
智能假肢在实际的随机环境中流畅的运动, 并保持
稳定可靠的性能, 需要假肢的控制系统能够适应外
部环境的变化, 在复杂的环境中实现人与智能假肢
的融合. 理想情况下, 智能动力假肢需要适应的环境
的变化主要包括如下两点: 1) 地形的变化, 比如从
平地变为上楼梯、行走的斜坡角度发生变化等. 由
于不同地形下的行走下肢关节有相应的动力学参数,
因此假肢在不同地形下的运动需要不同的控制参数.
地形识别同运动意图识别中运动模态的识别有相似

的研究方法, 即穿戴者 (残疾人) 在行走时需要调节
身体, 产生相应的运动模态来应对地形的变化. 2)
外部环境参数的变化, 相比地形变化, 环境参数变化
情况多样、随机, 并且很难对环境参数的变化进行准
确的建模或者结构化处理. 比较典型的环境参数变
化的情况就是对假肢的重新穿戴, 截肢残疾人穿戴
智能假肢时, 需要将残肢套入接受腔内, 通过接受腔
与假肢其他部分连接. 下肢残肢的形状不规则, 不同
次穿戴假肢时相对位置会发生变化, 进而对传感系
统测量造成影响, 比如表面肌电信号电极测量位置
变化、惯性传感器测量得到的倾角变化、电容传感

系统电极与人体之间相对位置变化等. 另一种环境
参数的变化就是在长期穿戴假肢后, 残疾人的运动
控制机制会发生适应性的改变. 这种机制使神经系
统适应性改变后, 原先适合的智能肢体变得难以控
制, 从而导致人的运动协调恶化, 形成新的、不符合
预期的运动控制方式. 如果利用开始阶段的数据作
为识别算法模型进行训练, 后续的识别效果会随着
时间的推移变差, 加上隔天假肢重新穿戴这一干扰
因素, 识别效果会受到更严重的影响. 研究环境变化
对假肢控制与意图识别的影响, 解决这些科学问题,
并设计具有环境适应能力的人−假肢融合控制系统
是保证智能动力假肢满足实际应用需求的必要条件.
该领域的研究可以分为如下几类: 1) 与运动意图识
别研究类似, 直接进行地形识别的研究. 2) 研究环
境条件变化对运动意图识别的影响. 3) 针对某种环
境变化带来的干扰因素, 研究运动意图识别方法或
者假肢控制器, 使其具有环境适应能力.
在地形识别的研究中, 一些研究者基于如前所

述的 3 种信号 (神经信号、机械信号和生物力学信
号) 用于地形识别, 与运动意图识别研究类似. 比
如北京大学研究团队利用足底压力鞋垫和智能小腿

假肢上集成的惯性传感器, 并根据传感信号提取有
生物力学意义的特征, 然后设计了基于模糊逻辑的
地形识别方法, 在 6 名健康被试和 3 名残疾被试进
行 5 种地形识别以及 8 种地形识别的切换中达到
了 98.7% 的平均识别准确率, 在地形切换中的平均
滞后为 9.1% 个步态周期[14]. 还有一些研究者在已
有运动意图识别的传感系统基础上增加新的传感手

段, 实现地形识别[50−51]. 美国北卡罗来纳州立大学
Huang团队在文献 [50]中设计了一个传感系统用于
检测前方的地形环境信息, 该传感系统集成了惯导
模块和激光测距传感器, 放置在被试的腰部, 根据惯
导的倾角数据和激光传感器的距离信号解算出前方

的地形, 该信息作为研究中运动意图识别的先验知
识以提高识别性能, 最终该方法分别在健康被试和 1
名残疾人被试上做了实验, 平均识别准确率为 98%,
并且能够在地形切换的平均前 500ms 识别出地形
变化. 美国芝加哥康复中心的 Krausz 等在文献 [51]
中使用微软公司的 Kinect 传感器采集前方的图像,
并利用其深度信息来判别前方的台阶地形. 作者在
该研究中基于图像分割原理识别出台阶的高度、深

度、坡度和台阶数目等信息, 并在实时的台阶行走实
验中基于 Kinect 传感实现了 98.8% 的识别准确率.

外部环境参数变化的情况较多, 并且很难建立
数学模型, 领域中针对此问题的研究也比较多样, 比
如美国俄勒冈大学 Hahn 团队在基于表面肌电的运
动模态识别的研究中, 评估了表面肌电信号测量电
极位置变化对识别效果的影响[31], 实际应用中肌电
信号电极在不同次的测量时测量位置 (人为经验确
定) 会发生变化. 文献 [31] 中, sEMG 电极在前后
两组实验中分别针对每块待测肌肉移动 3 cm, 最终
实验结果表明, 每个通道的 sEMG 电极移动都会显
著降低识别准确度, 其中腓肠肌受到电极测量位置
影响最大, 识别率下降了 60% 左右. 国内, 北京大
学王启宁团队在基于非接触式电容传感的运动意图

识别研究中[12], 研究了重新穿戴假肢和残疾人负重
变化对识别精度的影响, 对假肢 (接受腔) 的重新穿
戴和负重变化都属于外部环境条件的变化, 都会对
测量系统造成间接的影响. 该研究中结果表明, 负
重变化不会对电容传感系统造成影响, 即识别率没
有降低; 对假肢接受腔的重新穿戴会对识别准确率
造成最多 5% 的识别率降低. 美国芝加哥康复中心
Hargrove 团队在文献 [52] 中, 针对被试对运动意图
识别的影响做了研究, 该研究使用了范德比尔特大
学研发的大腿动力假肢, 信号源为假肢上集成的机
械传感信号. 作者在模式分类算法中引入了时程信
息, 设计了不依赖于被试的模式分类算法. 实验中,
把训练好的算法模型应用到新的被试上, 运动模态
的平均识别率在 90% 左右, 模态切换的平均识别率
在 85% 左右. 一些研究人员在假肢机械结构设计和
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假肢底层控制器中引入了自适应机制, 比如机械结
构中的串联柔性驱动器和可控柔性驱动器等[38], 以
及基于踝关节肌肉模型的假肢控制算法[28] 等, 虽然
这些控制器具有一定的地形、行走速度自适应能力,
但是需要针对不同的穿戴者手动设置控制参数, 重
新穿戴也会对控制参数造成影响. 美国北卡罗来纳
州立大学的Wen 和亚利桑那州立大学的 Si 等在文
献 [53] 中设计了基于自适应动态规划的下肢假肢控
制算法, 能够自动调节阻抗控制器的参数, 该研究对
算法进行了初步的仿真验证. 综上所述, 针对外部环
境参数变化的人−假肢融合研究较为初步, 还存在很
多不足和挑战.

4 感知反馈与替代

人体的运动控制是一个双向的回路, 不仅需要
肌肉骨骼等组织进行驱动, 还需要视觉、触觉和听觉
等感知器官提供运动反馈信息, 以实现精细、有效的
运动控制. 对于截肢患者来说, 肢体的缺失不仅削弱
了运动能力, 也丧失了一些重要的感知反馈, 比如触
觉和本体感知等. 目前大部分下肢动力假肢研究主
要关注假肢本身的结构设计与控制, 以改善假肢的
运动控制功能, 而对假肢的运动反馈研究则相对不
足, 这就造成了截肢患者对假肢的控制是单向的, 不
完整的. 因此, 为了重构截肢患者与动力假肢的双向
交互回路, 让截肢患者像控制自己的健康肢体一样
控制假肢运动, 需要赋予假肢一定的感知反馈能力.
目前常采用的感知反馈方法是将假肢的运动信

息按照一定的方式进行编码, 然后利用感觉刺激装
置产生相应的刺激序列, 并作用于截肢患者身体的
特定部位. 经过一段时间的训练, 截肢患者可以掌握
不同刺激序列与假肢运动反馈之间的映射关系. 这
样一来, 截肢患者便可以通过感知不同的刺激方式
来了解假肢的运动状态.
感知反馈的实现手段可以分为侵入式和非侵入

式两大类. 其中, 侵入式刺激手段通常将电极植入
到病患的中枢神经或外周神经系统, 采用微电流刺
激特定感觉神经, 使病患产生相应的感觉. 这种刺
激方式的优点在于可以对刺激序列进行更加精细的

控制, 如果刺激位置和刺激参数选取得当, 可以让病
患获得更加 “自然” 和 “真实” 的感觉. 但这种方式
也存在一定的不足. 首先, 为了植入刺激电极, 需要
进行相应的手术; 此外, 电极的生物相容性和在人体
内的长期工作稳定性还无法满足假肢日常使用的要

求. 因此, 这种刺激手段还不成熟, 尚处于实验室研
究阶段. 目前, 针对中枢神经系统的感觉刺激研究
主要在啮齿类[54−55] 和灵长类动物[56−61] 身上进行

实验, 距离应用到人体身上还有一定的距离. 而针
对外周神经系统的相关研究目前已经在上肢截肢患

者身上进行了初步测试[62−64]. Yoo 等将两个含有 8

触点的平界面神经电极 (Flat interface nerve elec-
trodes, FINE)[65−66] 和一个含有 4 触点的螺旋电极
(Spiral electrode)[67−68] 分别植入到上肢截肢患者

残肢的正中神经、尺神经和桡神经, 同时采用一个
24 通道的电刺激仪产生不同的刺激序列[64]. 不同电
极触点的电刺激参数主要包括电脉冲幅值、脉冲宽

度、脉冲间隔时间和刺激频率等, 通过调整这些电刺
激参数的数值, 可以让被试产生手部不同区域被以
不同大小的力触碰的感觉. 将该感知反馈系统与上
肢机器假肢手的控制相结合, 得到了令人满意的控
制效果: 一位上肢截肢被试控制假肢手成功抓取樱
桃并使其完好无损. 除了前面提到的微电流刺激的
方式, Kuiken 等还提出了一种称为目标感觉神经移
植术 (Targeted sensory reinnervation, TSR) 的方
法[69−71]. 研究者首先将上肢截肢患者残肢中受损的
感觉神经移植到胸部, 经过一段时间的恢复, 使被移
植神经与胸部肌肉成功融合. 研究者发现, 当移植了
神经的胸部区域被触碰时, 患者会产生已截肢肢体
的某些部位被触碰的感觉. 基于这一发现, Kuiken
等使用表面电刺激仪和温度探针等装置刺激移植了

残存感觉神经的胸部区域, 使患者重新获得已截肢
肢体对触觉和温度的感觉[70]. 通过将假肢手传感器
测得的压力和温度信号传递给位于胸部的刺激装置

并产生相应的刺激, 可以让截肢患者接收到假肢手
的感知反馈. 值得说明的是, 目前还没有研究将侵入
式感知反馈方法应用下肢动力假肢的控制中.

非侵入式的感知反馈通常采用感知替代 (Sen-
sory substitution) 手段实现, 即利用感知功能完善
的感觉器官替代受损的感知功能. 其工作原理是, 利
用传感装置测量受损感官无法感知的信息, 然后根
据测得的传感信息按照特定的方式生成刺激序列,
并通过一定的刺激手段作用于感知功能完善的感受

器. 通过这种方式, 可以建立原受损感知与新的替
代感知之间的映射关系. 经过一段时间的训练与适
应, 便可以利用这种新的方式 “恢复” 受损的感知功
能. 感知替代的优点在于简单易行, 既不需要在体
内植入电极, 也不需要进行手术, 因而病患的接受
度较高. 但缺点是这种替代方式不够自然, 患者可
能需要经过长时间的训练才能掌握. 常见的感知替
代方式包括视觉反馈[72]、听觉反馈[73−75] 和触觉反

馈[15, 76−88] 等. 其中, 视觉反馈装置由于便携性较差
的缘故, 很难在假肢的日常控制中得到应用. 而听觉
反馈装置的工作表现常常受到嘈杂环境的干扰, 且
配戴听觉反馈装置可能会影响日常的语言交流, 同
样无法满足日常使用的要求. 相比之下, 触觉反馈装
置的便携性更好, 对使用环境的要求也较低, 因此应
用的前景更好. 根据刺激原理的不同, 触觉反馈系统
可以分为两类: 基于电触觉刺激[77−78] 和基于振动

触觉刺激[15, 79−88] 的感知反馈系统. 其中, 振动触觉
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刺激因为舒适度较好的缘故, 得到了更多使用者的
青睐[89]. 振动触觉刺激系统的主要刺激参数包括刺
激频率、振动幅值、持续时间、刺激位置和刺激模式

等. 通过改变刺激参数可以生成不同的振动刺激序
列, 并让使用者产生不同的感觉. 在不同的刺激序
列与反馈信息之间建立一一对应的关系, 让使用者
可以通过感知刺激序列来理解其所传达的反馈信息.
振动触觉反馈系统目前主要应用在上肢假肢的控制

中, 这主要是因为假肢手在抓取物体时对抓握力的
控制有很高的要求. 如果抓握力较小, 物体很容易滑
落, 而抓握力过大又可能会损坏物体, 因此需要通过
某种方式将抓握力信息反馈给假肢使用者. 针对这
一问题, Cipriani 等设计了一款基于振动触觉的感
知反馈系统[79]. 该系统将 5 个绳索拉力传感器集成
在假肢手上, 当利用假肢手抓取物体时, 这些传感器
会记录抓握力的大小. 然后系统会根据力的大小调
整振动刺激的频率, 从而达到传递力反馈的目的. 在
下肢假肢的控制中, 振动触觉反馈也有一些应用, 其
主要通过将行走过程中的一些关键运动信息反馈给

使用者, 来帮助使用者有效地调整身体位姿, 提高行
走的稳定性[85−87]. Fan 等设计了一款含有 4 个压
力传感器的鞋垫用于记录足底 4 个关键位置的接触
力大小, 同时在大腿中部的前、后、内和外侧各放置
一个由气动控制的囊状驱动器. 在行走过程中, 系
统根据不同压力传感器的测量值控制相应的驱动器

振动, 从而将足底的压力信息 “传递” 到大腿上[85].
Rusaw 等开发了一套类似的振动反馈系统, 不过刺
激的施加是通过振动器实现的, 振动器的振动幅值
与对应压力传感器的测量值成正比[86]. 该系统在 24
位小腿截肢被试身上进行了测试, 实验结果表明, 使
用该感知反馈系统明显提高了截肢被试的身体位姿

控制能力. 与以上的两项研究不同, Crea 等提出的
振动反馈系统传递的信息不是足底压力, 而是行走
过程中步态相位的切换时刻[87]. 该反馈系统含有 3
个振动器, 分别放置在大腿的前、后和外侧. 当步态
相位切换通过压力传感鞋垫检测出来后, 会触发相
应的振动器振动. 使用者可以利用该反馈信息改善
自己的行走步态. 前面提到的几款感知反馈系统的
主要目的是, 通过将有用的运动信息反馈给假肢穿
戴者帮助其调控健康肢体的运动, 以提高行走的稳
定性, 研究中被试穿戴的假肢多为被动假肢. 而另外
一些研究则关注于如何将反馈信息直接应用到下肢

动力假肢关节的运动控制中[15, 88]. Chew 等设计了
一款针对假肢踝关节位置控制的振动反馈系统[88].
该系统将 9 个振动器集成到假肢接受腔的内衬套上.
当屏幕上显示的一个虚拟踝关节处于不同的关节角

度时, 系统会产生相应的振动刺激模式并作用于被
试. 利用该触觉反馈, 被试可以通过一个手持遥控器
控制虚拟踝关节运动到期望的关节角度. 这项研究

初步验证了该方法的可行性, 但不足之处在于没有
与假肢的控制器结合起来. Chen 等也提出了一款用
于假肢踝关节位置控制的振动反馈系统, 并将该系
统与假肢的自主肌电控制器相结合, 实现了被试对
假肢关节角度的闭环控制[15]. 该系统将 6 个振动器
放置在大腿上, 前、后两侧各三个并沿直线上下等间
距分布, 相邻振动器之间的距离约为 7 cm. 研究者
将踝关节角度的运动范围划分为 7 个阶段 (−17.5◦

∼−12.5◦、−12.5◦∼−7.5◦、−7.5◦∼−2.5◦、−2.5◦

∼+2.5◦、+2.5◦∼+7.5◦、+7.5◦∼+12.5◦和+12.5◦

∼+17.5◦, 其中正值表示背屈运动, 负值表示趾屈运
动), 当踝关节角度处于不同的阶段时, 相应的振动
模式就会被触发. 此外, 研究者为了验证将该感知反
馈系统与自主肌电控制结合起来的可行性, 将动力
小腿假肢的自主肌电控制器移植到虚拟踝关节的控

制中, 并通过虚拟踝关节控制实验进行测试. 在实验
中, 两位小腿截肢被试可以通过收缩残肢的背屈和
趾屈肌肉自主控制虚拟踝关节运动. 与此同时, 他们
还实时接收到关于踝关节角度的振动触觉反馈, 帮
助自己调整残肢肌肉的收缩强度. 实验结果表明, 利
用该感知反馈系统, 关节角度的绝对控制误差减少
了约 50%.

5 问题与挑战

首先, 国内外针对智能下肢仿生结构的研究已
经取得了一些进展, 但总体来说还比较初步. 无论是
假肢的机电设计和功能实现, 还是与假肢控制相关
的人机交互和感知融合, 都还有很多基础科学问题
和工艺技术需要研究: 1) 现有智能动力下肢假肢的
关节驱动器普遍存在重量大、输出力矩小、关节柔

性不可调、能量效率相对较低等不足, 导致假肢关节
很难表现出与人体关节类似的运动特性, 成为实现
残疾人稳定、舒适、自然、对称行走的障碍. 2) 具有
多关节的智能动力下肢假肢, 各关节之间的关联控
制将直接影响残疾人在不同行走步态中的稳定性、

安全性和穿戴舒适性. 平地行走、上/下楼梯、上/下
台阶等不同行走步态中各关节间的关联控制规律将

对多关节假肢的智能控制策略和步态切换策略提供

重要的指导. 目前针对假肢多关节关联控制的相关
研究还是空白.
其次, 在人体运动意图识别的研究中, 虽然目前

运动模态和运动模态切换的识别准确率达到了 95%
以上, 但是下肢运动涉及了安全性的问题, 5 % 左右
的错误率仍然可能会导致摔倒的风险. 该方向的挑
战主要来自于传感方法的局限, 如前所述, 现有研究
中使用最多的机械信号和表面肌电信号存在着明显

的局限和不足, 虽然有一些研究人员提出了新的传
感方法, 比如电容传感、深度传感等, 在一定程度上
克服了现有研究的不足. 但是整体研究仍然很初步,
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从有限的残端侧提取运动信息、并对未来时刻的运

动状态进行预测仍然有很大的挑战.
第三, 之前针对下肢智能假肢的运动意图识别

研究中, 绝大多数集中在实验室环境下几种特定的
运动模态, 鲜有研究涉及复杂动态环境下运动意图
识别的研究. 当环境发生变化时, 如重新穿戴假肢、
复杂环境下的随机步态等, 对识别模型都会造成严
重的影响, 识别效果也会显著降低. 此外, 当残疾人
长期穿戴假肢后, 由于其对某种行走姿势的适应, 运
动习惯会发生变化, 这对运动意图识别的模型也会
带来未知的影响. 目前这些对实际应用非常关键的
科学问题还鲜有涉及, 很多还是空白.
第四, 针对残疾人穿戴智能假肢的感知与替代,

目前虽然已经有一些非侵入式感知反馈系统在下肢

动力假肢的控制中进行了测试, 但总体而言还非常
初步, 尚有很大的空间可以挖掘. 一方面, 目前大多
数研究所采用的刺激装置都非常简单, 可控的刺激
参数相对较少, 造成可以准确区分的刺激模式种类
较少. 所以, 可以反馈的运动信息种类以及分辨率都
受到一定的限制. 另一方面, 大多数感知替代方法都
不够自然, 需要经过长时间的训练才能掌握并得到
应用. 因此, 如何优化感知替代方式、帮助使用者更
容易地适应新的感知方式也是需要解决的问题.
最后, 目前针对智能下肢的神经可塑性研究还

是空白, 长期使用基于人机融合的智能下肢会对残
疾人的中枢神经系统产成哪些影响？是否会重新激

活大脑皮层中与残疾人缺失肢体相关的运动感知区

域？亦或者形成新的与智能下肢相关的运动感知区

域？中枢神经系统的适应性改变反过来又如何影响

智能下肢的演化？这些具有重要科学意义的问题都

还没有得到解答, 未来有必要针对这些问题开展系
统的研究.

6 总结与展望

综上, 虽然智能动力下肢假肢领域的研究取得
了长足的进步和发展, 但仍然有很多基础科学问题
和技术难点值得深入研究. 未来, 智能动力假肢的仿
生结构设计、以及面向复杂环境的人机融合将会成

为研究重点, 以临床实验驱动的控制算法、传感方法
和感知反馈将会成为该领域中新的研究亮点.
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