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　 　 【摘要】 　 目的　 探讨一种动力型髋离断假肢控制方法提升佩戴者步态对称性的可行性ꎮ 方法　 通过九

轴姿态传感器采集健康人体下肢步态运动学信息ꎬ使用 ＢＰ 神经网络建立穿戴髋离断假肢截肢者健侧￣假肢

侧运动学映射模型ꎮ 将截肢者健侧腿的运动学信息实时传入该映射模型ꎬ生成髋离断假肢运动的目标轨迹ꎬ
结合下肢假肢动力学模型ꎬ通过 ＰＩＤ 算法控制髋离断假肢电机运动ꎬ实现截肢者的实时步态分析和假肢的实

时控制ꎮ 记录截肢者穿戴动力髋离断假肢行走实验中的步长、步频及最大髋关节角度等数据ꎬ并结合步态对

称性指标 ＳⅠ、ＲⅠ、ＲⅡ对假肢控制效果进行评估ꎮ 结果　 ＢＰ 神经网络建立的截肢者健侧和假肢侧的运动学映

射模型ꎬ综合关联度达到 ９８.７％ꎮ 相对于传统髋离断假肢ꎬ动力髋离断假肢髋关节的最大屈曲角度提升了

１０５.５％ꎬ截肢者的步态对称性指标 ＳⅠ和 ＲⅡ分别提升了 ７４.２％和 ７２.２％ꎮ 结论　 动力型髋离断假肢控制系统

能提高假肢穿戴者的步态对称性ꎮ
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　 　 部分患者因外周动脉疾病、骨肿瘤、交通事故等导致髋部

截肢ꎬ安装髋离断假肢是下肢髋部截肢者恢复行走的有效手

段ꎮ 研究表明ꎬ患者对髋离断假肢的接受度较低ꎬ造成这种情

况的原因是这种假体具有局限性ꎬ长时间佩戴会导致截肢者步

态对称性不佳、活动能力下降[１] ꎮ 针对髋离断假肢的研究较

少ꎬ且主要为被动式髋离断假肢[２] ꎮ
当前的髋离断假肢研究ꎬ大多是 ２０ 世纪 ５０ 年代由麦克劳

林提出的加拿大式髋离断假肢的衍生研究[３] ꎮ 现存的加拿大

式髋离断假肢ꎬ依据关节结构的不同ꎬ主要分为 ３ 大类:单中

心、多中心、球窝关节ꎮ 大多数单中心髋离断假肢通过具有辅

助扩展功能的弹性元件ꎬ保持在站立相的稳定性ꎬ如 Ｏｔｔｏ ７Ｅ７、

Ｏｔｔｏ ７Ｅ５ 等ꎮ 奥托博克公司研发的 Ｈｅｌｉｘ３Ｄ髋关节假体ꎬ由空间

四轴机构产生三维的髋关节运动来补偿骨盆旋转ꎬ液压系统实

现对站立相和摆动相的控制[１] ꎮ 奥索公司研发的 Öｓｓｕｒ ＨＪ 是

一款动力型假肢髋关节ꎬ缺陷是其旋转中心固定在盆腔(接受

腔)侧面ꎬ导致承受体重的能力较弱ꎮ 奥罗斯科设计了一款多

中心髋离断假肢ꎬ该假肢通过气动液压提供阻尼ꎬ瞬时转动中

心可以位于任意弯曲位置的前后连杆中心线的交点上ꎬ使髋关

节产生－１７° ~ ＋３０°的矢状面运动[４] ꎮ
传统的髋离断假肢有两个显著的缺点:①如图 １ 所示ꎬ髋

离断假肢的旋转中心位于接受腔的前下方ꎬ与人体正常的髋关

节旋转中心不重合ꎮ同健康人体相比ꎬ截肢者行走时假肢侧和

图 １　 人体下肢简化图
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健侧腿长不相等ꎬ步长不等长(Ｌ２２ <Ｌ２１ꎬ正常人的步长 Ｌ１２ ≈
Ｌ１１)ꎬ导致行走步态对称性不佳ꎻ②被动髋离断假肢不能提供人

体行走摆动期的主动力矩ꎬ截肢者佩戴髋离断假肢行走时为了

避免运动障碍造成的摆动时脚趾的拖动ꎬ以不对称的代偿步态

行走ꎬ包括环绕(假肢向外呈弧形摆动)、跳跃(在未受影响的健

侧腿上抬起脚后跟)或臀部代偿(在受影响一侧提起骨盆) [５] ꎬ
会导致行走能量消耗的增加ꎮ 有研究者指出ꎬ长时间的步态不

对称可能会导致负面影响ꎬ如肌肉骨骼损伤和下肢关节脱位、
股骨颈骨密度降低、整体活动水平下降[６] ꎮ

为了改善髋离断假肢穿戴者的步态对称性ꎬ降低行走能量

消耗ꎬ本研究在课题组前期已完成结构优化设计的动力型髋离

断假肢基础上ꎬ提出一种动力型髋离断假肢实时步态分析控制

方法ꎮ 通过九轴姿态传感器采集健康人体下肢步态运动学信

息ꎬ生成假肢侧运动的目标轨迹ꎬ结合建立的下肢假肢动力学

模型控制推杆电机运动ꎬ提升髋离断假肢佩戴者假肢侧与健侧

的步态对称性ꎮ

动力型髋离断假肢结构设计

本研究团队提出了一种基于远程中心机构的动力髋离断

假肢[７] ꎬ其结构如图 ２ｂ 所示ꎮ 动力髋离断假肢由 ３ 个部分组

成ꎬ分别为远程中心机构、驱动机构、站立支撑板ꎮ 远程中心机

构是指通过对两组平行四连杆结构进行平面耦合ꎬ可以实现整

体机构围绕 １ 个虚拟中心位置的旋转ꎬ而这个虚拟中心位置就

是截肢者的髋臼位置ꎬ膝关节 Ｋ 围绕髋关节 Ｈ 以恒定的长度

ｆ 旋转ꎬ远程中心机构解决了假肢侧腿和健侧腿运动中心不对

称及腿长不等长的问题ꎮ 驱动机构由推杆电机及驱动连杆组

成ꎬ推杆电机的一端安装有压力传感器并与驱动连杆连接ꎮ 通

过控制推杆电机的行程长度ꎬ控制角 α 的大小及远程中心机构

受到的力ꎬ从而控制髋离断假肢的运动ꎮ 压力传感器选用艾利

逊科技生产的 １０４１ 型ꎬ量程为 ０~ ３ ＫＮꎮ 所选推杆电机为力纳

克公司生产的 Ｌ２０ 型ꎬ最大推力为 ２.５ ＫＮꎬ行程长度为 ２０ ~
３００ ｍｍꎮ 站立支撑板提供行走时站立相的人体重量支撑ꎮ 假

肢髋关节的旋转范围为－２０° ~ ９０°ꎬ包括－２０° ~ ５０°的摆动阶段

和 ９０°的坐姿ꎮ 截肢者佩戴动力髋离断假肢时ꎬ所佩戴的接受

腔与假肢刚性连接ꎬ如图 ２ａ 所示ꎮ 动力髋离断假肢的实验样机

如图 ２ｃ 所示ꎬ远程中心机构上安装了角度传感器和扭矩传感

器ꎬ以测量假肢的动态参数ꎮ

系统功能设计与实现

一、控制系统总体设计

动力髋离断假肢的总体控制框图如图 ３ 所示ꎬ截肢者健侧

腿佩戴的姿态传感器可以实时检测行走时健侧腿的髋关节角

度 θｌ、角速度 θ̇ ｌ、角加速度θ¨ ｌ 等运动学参数ꎮ 通过映射模型得到

动力髋离断假肢的目标运动学参数 θｈ、θ
̇
ｈ、θ

¨
ｈꎮ 膝关节假肢内置

的角度传感器实时检测膝关节角度 θｋꎬ将 θｋ 对时间微分可得到

θ̇ ｋ 和θ¨ ｋꎮ 将髋离断假肢目标运动学参数 θｈ、θ
̇
ｈ、θ

¨
ｈ 及膝关节假

肢实时运动学参数 θｋ、θ
̇
ｋ、θ

¨
ｋ 输入建立的髋离断假肢动力学模

型ꎬ可以求得假肢髋关节的目标力矩 Ｍｄｅｓꎮ 假肢上安装的角度

传感器、扭矩传感器和压力传感器获取假肢的动态参数并提供

给主控制器ꎮ 如图 ２ｂ 所示ꎬ假肢的动态参数包括远程中心机构

与假肢大腿杆 ＨＫ 的夹角 αꎬ髋关节力矩 Ｍꎬ推杆电机的推力 Ｆꎮ
髋关节角度 θ 的计算公式为:

　 　 θ＝
π
２

－ｃｏｓ－１
(Ｐ－Ｔ) ２＋ｇ２－ｅ２

２ｇ(Ｐ－Ｔ)( ) ＋ｕ (１)

　 　 其中 Ｔ 为电机推杆的行程长度ꎬＰ 为 ＪＫ 的长度ꎬｇ 为曲柄

ＪＧ 的长度ꎬｅ 为驱动连杆 ＷＧ 的长度ꎮ
髋关节力矩 Ｍ 与推杆电机推力 Ｆ 之间的关系式为:

　 　 Ｍ＝Ｆｇ(ｓｉｎα＋
λ
２

ｓｉｎ２α) (２)

　 　 其中ꎬ

　 　 λ＝ ｓｉｎγ
ｓｉｎα

(３)

　 　 主控制器根据髋关节的目标角度 θｄꎬ目标力矩Ｍｄｅｓꎬ实时角

度 θꎬ实时力矩 Ｍ 采用比例￣积分￣微分(ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎ￣ｉｎｔｅｇｒａｌ￣ｄｅｒｉｖ￣
ａｔｉｖｅꎬＰＩＤ)闭环控制算法输出推杆电机的控制量ꎬ实现髋离断

假肢髋关节角度、力矩的闭环控制ꎮ 主控制器芯片采用

ＳＴＭ３２Ｆ７６７ＩＧＴ６ 型单片机ꎬ 该 单 片 机 采 用 高 性 能 的 ＡＲＭ
Ｃｏｒｔｅｘ￣Ｍ７ 内核ꎬ工作频率高达 ２１６ ＭＨｚꎬ支持双浮点单元

(ＤＰＦＰＵ)运算精度ꎬ能够满足本系统的控制要求[８] ꎮ

图 ２　 基于远程中心机构的动力髋离断假肢
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图 ３　 控制系统总体框图

　 　 二、健侧￣假肢侧运动学映射模型的建立

人体正常步态的特点之一是运动的对称性ꎮ 截肢后ꎬ破
坏了行走的对称性ꎮ 下肢运动具有较强的线性相关性ꎬ利用

双下肢步态重建一侧步态是可行的[９￣１０] ꎮ 召集 ２５ 位志愿者ꎬ
采用 ＬＰＭＳ￣ＭＥ１ 型九轴姿态传感器采集志愿者在 ３ ｋｍ / ｈ 速

度下稳定行走的左右髋关节运动学参数ꎬ采样频率为１００ Ｈｚꎮ
为了消除行走时人体下肢耦合振动造成的高频信号噪声ꎬ采
用巴特沃斯低通滤波器[１１]对信号进行平滑滤波ꎮ 如下图 ４ 是

较有代表性的一组数据ꎮ 可以看出在几个步态周期中ꎬ左右

腿的髋关节角度、角速度、角加速度均呈现出较好的周期性与

交替性ꎮ
人体行走时的髋关节角度可以反映髋关节的位置信息ꎬ髋

关节的角速度与角加速度可以反映髋关节的力矩信息ꎮ 本研

究选取左、右腿髋关节的角度、角速度、角加速度为特征信息ꎬ
通过反向传播神经网络ꎬ建立穿戴动力髋离断假肢截肢者的健

侧￣假肢侧髋关节运动学映射模型ꎮ
ＢＰ 神经网络是一种多层前馈神经网络ꎬ其主要特点是在

前馈神经网络的结构上增加了误差反向传播ꎬ具有良好的拟合

复杂多维函数的能力[１２] ꎮ ＢＰ 神经网络模型结构分为 ３ 层:输
入层、隐藏层和输出层ꎮ 同层的神经元之间没有连接ꎬ每层的

神经元和前一层的所有神经元全连接ꎬ前一层神经元的输出为

下一层神经元的输入ꎬ每个输出和输入之间都有权值[１３] ꎬ如图

５ 所示ꎮ 将输入信号的不同特征值的元素赋值给输入层对应的

神经元ꎬ然后依次前向计算每一个神经元的值ꎮ

图 ４　 左右髋关节运动学参数曲线
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图 ５　 神经网络结构图

计算方法如公式 ４ 所示ꎬ其中 Ｗ１１为 ｘ１ 与 ｈ１ 连接的权值ꎬ
Ｗ２１为 ｘ２ 与 ｈ１ 连接的权值ꎬＷ３１为 ｘ３ 与 ｈ１ 连接的权值ꎬＷ１ｂ是节

点 １ 的偏置项ꎬｓｉｇｍｏｉｄ 是激活函数ꎬ激活函数可以解决分类中

的线性不可分问题ꎮ 根据公式 ４ 计算出隐藏层和输出层所有

节点的值ꎮ 每个节点的值都等于激活函数的输出ꎬ而激活函数

的输入为上一层所有的节点值与其对应权值的乘积之和及偏

置项ꎮ 输出层每个节点的值即为 ＢＰ 神经网络的实际输出ꎮ 输

出层的实际输出与期望输出间的差值若不符合精度要求ꎬＢＰ
神经网络则通过反向传播算法将误差分配给隐藏层的每一个

节点ꎬ隐藏层根据该层节点的误差ꎬ通过随机梯度下降优化算

法调整每个节点连接的权重和偏执项ꎬ通过多次的迭代和调

整ꎬ最终会使实际输出和期望输出的差值符合精度要求ꎮ 最后

可以通过训练的权值和偏置项ꎬ结合设计的神经网络结构ꎬ构
建人体健侧￣假肢侧运动学映射模型ꎮ
　 　 ｈ１ ＝ｓｉｇｍｏｉｄ ｗ→Ｔ􀅰ｘ→( )

＝ｓｉｇｍｏｉｄ(ｗ１１ｘ１＋ｗ２１ｘ２＋ｗ３１ｘ３＋ｗ１ｂ) (４)
　 　 模型的输入为左腿髋关节角度、角速度、角加速度数据ꎬ输
出为右腿髋关节角度、角速度、角加速度数据ꎮ 若截肢者的左

腿为健侧腿ꎬ将健侧腿运动学参数输入健侧假肢侧运动学映射

模型ꎬ输出即为目标步态中假肢侧腿的运动学参数ꎮ
三、髋离断假肢动力学模型的建立

动力髋离断假肢的摆动相可以看作刚体二连杆模型ꎬ如图

６ 所示ꎬＬ１、Ｌ２ 分别为人体下肢大腿和小腿连杆的长度ꎬ大腿和

小腿刚体连杆质心距离关节中心的距离分别为 Ｌｃ１、Ｌｃ２ꎮ ｍ１、ｍ２

表示大腿和小腿连杆质量ꎬ采用髋关节ꎬ膝关节角度 θ１、θ２ 为广

义坐标变量ꎬ满足右手法则ꎮ
采用欧拉￣拉格朗日方程建立下肢假肢动力学模型ꎬ该方程

采用系统动能 Ｋ 和势能 Ｐ 之差ꎬ构造拉格朗日算子 Ｌꎻ通过拉

格朗日算子对系统的广义坐标变量进行求导ꎬ建立系统外力输

入和广义坐标变换之间的数学关系ꎮ 欧拉￣拉格朗日方法不考

虑内作用力、摩擦损耗ꎬ简单有效[１６] ꎮ
系统动力学模型为

　 　 Ｍｈ ＝ ｄ
ｄｔ

ƏＬ
Ə θ̇ １

－ ƏＬ
Əθ１

＝ (ｍ１Ｌ２
ｃ１ ＋ｍ２Ｌ２

ｃ２ ＋ｍ２Ｌ２
１ ＋２ｍ２Ｌ１Ｌｃ２ ｃｏｓθ２ ) θ

¨
１ ＋(ｍ２

Ｌ２
ｃ２＋ｍ２Ｌ１Ｌｃ２ ｃｏｓθ２ ) θ¨ ２ ＋ ( － ２ｍ２Ｌ１ Ｌｃ２ ｓｉｎθ２ ) θ̇ １ θ̇ ２ ＋ ( －ｍ２Ｌ１ Ｌｃ２

ｓｉｎθ２)θ
̇ ２
２＋(ｍ１Ｌｃ１＋ｍ２Ｌ１)ｇｓｉｎθ１＋ｍ２ Ｌｃ２ｇｓｉｎ(θ１＋θ２) (５)

　 　 公式 ５ 描述了髋关节力矩和关节角度、角速度、角加速度

之间的数学关系ꎬ式中 Ｍｈ 为髋关节主动力矩ꎮ

图 ６　 动力髋离断假肢的刚体二连杆模型

实验与讨论

一、人体健侧￣假肢侧运动学映射模型训练实验

对于 ＢＰ 神经网络建立人体健侧￣假肢侧运动学映射模

型ꎬ本研究采集了 ２５ 位志愿者在 ３ ｋｍ / ｈ 速度下稳定行走的

右侧髋关节角度、角速度、角加速度数据ꎬ作为输入数据

(集)矩阵ꎬ左侧髋关节角度、角速度、角加速度作为输出数

据矩阵ꎮ 其中输入数据矩阵和输出数据矩阵各 ６１２５ 条ꎬ随
机选取其中的 ５６１８ 条样本数据作为训练集ꎬ５０７ 条样本数

据作为测试集ꎮ ＢＰ 神经网络训练模型的输入层和输出层均

有 ３ 个神经元ꎮ 为了易于在主控单元模块中实现 ＢＰ 神经

网络ꎬ并达到令人满意的效果ꎬ最终确定隐藏层为 １ 层ꎬ有
１０ 个神经元ꎮ 训练精度要求为０.００８ꎬ均方差要求为 １０ －７ꎬ
最大迭代次数为 ３０００ 次ꎮ 经过 ３４ ｓ、２４６５ 次迭代后ꎬ达到

训练目标ꎬ训练精度为 ０. ００７９９９９ꎬ输出与目标之间的综合

关联度 Ｒ 为 ０.９８７６４ꎮ 将测试数据输入 ＢＰ 神经网络训练的

人体健侧￣假肢侧运动学映射模型ꎬ得到模型预测数据ꎬ如图

７ 所示ꎮ 其中左侧髋关节运动学参数曲线为测试数据曲线ꎬ
ＢＰＮＮ 预测的动力学参数曲线为目标步态的假肢侧运动学

数据曲线ꎬ右侧髋关节动力学参数曲线与 ＢＰＮＮ 预测的动力

学参数曲线互为对照曲线ꎬ由图 ７ 可得ꎬ两条曲线具有极高

的吻合度ꎮ
二、动力髋离断假肢步态对称性实验

为了验证截肢者穿戴动力髋离断假肢行走的步态对称性ꎬ
本文进行了截肢者佩戴动力髋离断假肢行走实验ꎬ如图 ８ 所

示ꎮ 动力髋离断假肢的髋关节为基于远程中心机构的假肢髋

关节样机ꎮ 实验已告知截肢者实验内容及可能存在的风险ꎬ并
得到截肢者的同意ꎮ

截肢者的步态运动信息数据通过 ＬＰＭＳ￣ＭＥ１ 模块获取ꎬ并
通过蓝牙通讯将数据信息发送到主控模块ꎬ实现步态的同步采

集和分析ꎮ 实验采用德国 Ｚｅｂｒｉｓ 公司生产的 Ｚｅｂｒｉｓ ＦＤＭ 步态

分析系统ꎬ该系统可以捕捉截肢者佩戴髋离断假肢时的步幅、
步频、足底压力等信息ꎮ 步态分析系统跑台的速度设置为

３ ｋｍ / ｈꎮ
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图 ７　 ＢＰ 神经网络预测模型训练集与预测集数据曲线图

图 ８　 动力髋离断假肢行走实验

参照文献[１４]中的步态对称性指标来量化截肢者穿戴下肢

假肢的步态对称性ꎬ表达式如下:

　 　 ＳＩ＝
２(ＸＲ－ＸＬ)
ＸＲ＋ＸＬ

×１００％

ＲⅠ ＝
ＸＲ

ＸＬ

ＲⅡ ＝
ＸＲ－ＸＬ

ｍａｘ(ＸＲꎬＸＬ)
(５)

　 　 式中 ＸＲ 和 ＸＬ 分别代表左右下肢的步态特征参数ꎬ当 ＳⅠ ＝
０ꎬＲⅠ ＝ １ꎬＲⅡ ＝ ０ 时ꎬ提示具有较好的步态对称性ꎬ其中＋ / －分别

表示下肢的主导地位ꎮ 本研究中的步态特征参数分别采用截

肢者健侧腿和假肢侧腿的步长、步频和最大髋关节角度数据ꎮ
三、实验结果与讨论

根据实验结果可知ꎬ基于 ＢＰ 神经网络建立的人体健侧￣假
肢侧运动学映射模型具有较好的训练效果ꎬ预测数据集和训练

数据集误差低至 ０.００７９ꎬ输出与目标之间的综合关联度达到

９８.７％ꎬ代表健侧和假肢侧的输入、输出曲线具有良好的步态对

称性及线性相关性ꎮ
在动力髋离断假肢步态对称性实验中ꎬ输入的截肢者健侧

腿与动力髋离断假肢侧腿的运动学参数曲线如图 ９ 所示ꎬ动力

髋离断假肢的控制具有较好的实时性和连续性ꎮ 图 １０ 分别给

出了截肢者佩戴传统髋离断假肢与动力髋离断假肢测试的髋

关节角度均值方差图ꎬ相比于传统的髋离断假肢ꎬ基于实时步

态分析的动力髋离断假肢佩戴者步态更接近于截肢者的健侧

步态ꎮ

图 ９　 截肢者健侧与动力髋离断假肢侧运动学参数图
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图 １１　 步态特征参数均值方差柱状图

表 １　 步态对称性指标量化表

步态特征参数　 传统髋离断假肢
ＳⅠ ＲⅠ ＲⅡ

动力髋离断假肢
ＳⅠ ＲⅠ ＲⅡ

步长 ３１.８％ １.３８ ２７.４％ ８.２％ １.０８ ７.６％
步频 －６.２％ ０.９４ ６.１％ －８.９％ ０.９２ －８.５％
最大髋关节角度 －７５.６％ ０.４５ －５４.８％ －７.５％ ０.９３ －７.３％

图 １０　 假肢髋关节角度均值方差图

图 １１ 是 Ｚｅｂｒｉｓ ＦＤＭ 系统及传感器 ＬＰＭＳ￣ＭＥ１ 根据生成的

不同步态特征参数所绘制的均值方差柱状图ꎮ 由此可得到步

态对称性指标的量化数据ꎬ如表 １ 所示ꎮ 由表 １ 可知ꎬ针对步长

的对称性量化指标ꎬ动力髋离断假肢相对于传统髋离断假肢ꎬ
ＳⅠ由 ３１.８％下降到 ８.２％ꎬＲⅡ由 ２７.４％下降到 ７.６％ꎬ表明截肢

者穿戴动力髋离断假肢相比于传统髋离断假肢ꎬ双侧步长的差

异明显减小ꎮ 此外ꎬＲⅠ的数值反映了下肢在特征参数中的主导

地位ꎬ步长 ＲⅠ的数值>１ꎬ步频 ＲＩ 的数值<１ꎬ提示假肢侧的步长

要大于健侧ꎬ截肢者为了防止行走时假肢侧腿脚趾的拖动ꎬ需
要健侧腿抬起脚后跟和假肢侧提起盆骨ꎮ 最大髋关节角度 ＲⅠ

的数值<１ꎬ表明健侧的最大髋关节角度>假肢侧ꎬ这与实际情况

相符合ꎮ 针对最大髋关节角度的对称性量化指标ꎬ传统髋离断

假肢的 ＳⅠ和 ＲⅡ偏差达到 ２７.５％ꎬ动力髋离断假肢的 ＳⅠ和 ＲⅡ

偏差仅 ２.５％ꎬ表明截肢者穿戴传统髋离断假肢行走时ꎬ双侧最

大髋关节角度数值的差异较大ꎮ 与传统髋离断假肢相比ꎬ动力

髋离断假肢的 ＲⅠ 由 ０. ４５ 提升到 ０. ９３ꎬ更接近于 １ꎻＲⅠ Ⅱ由

－５４.８％提升到－７.３１％ꎬ趋近于 ０ꎮ

总结与展望

本研究提出了一种基于实时步态分析的动力髋离断假肢

控制方法ꎬ通过采集健康人体下肢步态运动学信息ꎬ建立髋离

断假肢侧动力学模型ꎮ 实时采集截肢者健侧腿的髋关节角度、
角速度、角加速度信息ꎬ通过健侧￣假肢侧的运动学映射关系ꎬ生
成假肢侧运动的参考轨迹ꎬ结合所建立的下肢假肢动力学模型

控制髋关节电机运动ꎬ使髋离断假肢侧与截肢者的健侧实现运

动同步ꎮ 与传统髋离断假肢相比ꎬ截肢者佩戴基于实时步态分

析的动力髋离断假肢的步态对称性更好ꎮ 本研究仅探讨了在

平地行走时动力髋离断假肢的控制策略ꎬ在上下楼梯及坡道等

较为复杂情况下的具体参数ꎬ尚需在后续的工作中陆续开展ꎬ
以实现各类情况下的自适应控制ꎮ
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[１０] Ｗａｎｇ Ｆꎬ Ｋｉｍ Ｋꎬ Ｗｅｎ Ｓꎬｅｔ ａｌ. Ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｇａｉｔ ｓｙｍｍｅｔｒｙ ｑｕａｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎ
ａｎｄ ｉｔｓ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｔｏ ｉｎｔｅｌｌｉｇｅｎｔ ｐｒｏｓｔｈｅｔｉｃ ｌｅｇ ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ[Ｊ] . Ｒｏｂｏｔ￣
ｉｃｓ Ｂｉｏｍｉｍꎬ ２０１７ꎬ４(１):１３６１￣１３６６.

[１１] 张廷尉ꎬ陈红ꎬ王磊.基于 Ｍａｔｌａｂ 的巴特沃斯数字低通滤波器的设

计[Ｊ] . 鞍山师范学院学报ꎬ ２０１２ꎬ １４(２):１３￣１５.ＤＯＩ: １０.３９６９ / ｊ.
ｉｓｓｎ.１００８￣２４４１.２０１２.０２.００４.

[１２] Ｓｏｎｇ ＹＪꎬ Ｓｏｎｇ ＢＹꎬ Ｚｈａｎｇ ＺＳꎬ ｅｔ ａｌ. Ｔｈｅ ｓａｔｅｌｌｉｔｅ ｄｏｗｎｌｉｎｋ ｒｅｐｌａｎｎｉｎｇ
ｐｒｏｂｌｅｍ: ａ ＢＰ ｎｅｕｒａｌ ｎｅｔｗｏｒｋ ａｎｄ ｈｙｂｒｉｄ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ａｐｐｒｏａｃｈ ｆｏｒ ＩｏＴ
ｉｎｔｅｒｎｅｔ ｃｏｎｎｅｃｔｉｏｎ [ Ｊ] . ＩＥＥＥ Ａｃｃｅｓｓꎬ ２０１８ꎬ ６ ( １):３９７９７￣３９８０６.
ＤＯＩ: １０.１１０９ / ＡＣＣＥＳＳ.２０１８.２８５５８００.

[１３] 瞿晓娜ꎬ张腾宇ꎬ王喜太.三维步态分析检测基于 ＢＰ 神经网络的

膝踝运动[Ｊ] .中国组织工程研究ꎬ２０１２ꎬ１６(３０):５５２０￣５５２３.ＤＯＩ:
２０９５￣４３４４ (２０１２) ３０￣０５５２０￣０４.

[１４] Ｔａｙｌｏｒ Ｓꎬ Ｂｅｇｇ ＲＫꎬＣａｉ Ｒꎬｅｔ ａｌ. Ｇａｉｔ ｓｙｍｍｅｔｒｙ ｑｕａｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｄｕｒｉｎｇ
ｔｒｅａｄｍｉｌｌ ｗａｌｋｉｎｇꎬ ｉｎｔｅｌｌｉｇｅｎｔ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍｓ ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ [ Ｊ] . Ｊ
Ｃｈｉｒｏｐｒ Ｍｅｄꎬ ２００１ꎬ １ ( １ ): ２０３￣２０６. ＤＯＩ: １０. １１０９ / ａｎｚｉｉｓ. ２００１.
９７４０７６.

(修回日期:２０２１￣０３￣２０)
(本文编辑:凌　 琛)

􀅰消息􀅰
«中华物理医学与康复杂志»第三届 / “瑞科苏杯”吞咽康复优秀论文评奖

经专家组的层层筛选与认真审核ꎬ评选出«中华物理医学与康复杂志»第三届 / “瑞科苏杯”优秀论文获奖名单ꎬ在此公告如下ꎬ
谨向各位获奖者表示热烈的祝贺ꎬ并对广州瑞科苏医疗智能科技有限公司的鼎力赞助与专家组的辛勤工作致以衷心的感谢!

优秀论文获奖名单

一等奖(１ 名)
改良容积粘度测试在吞咽障碍评估中的灵敏性及特异性研究(万桂芳ꎬ张耀文ꎬ史静ꎬ等)２０１９ꎬ４１(１２):９００￣９０４.

二等奖(３ 名)
超声波检查在脑性瘫痪儿童口咽期吞咽障碍评估中的应用(熊华春ꎬ黄姣姣ꎬ肖宁ꎬ等)２０１７ꎬ３９(６):４３３￣４３７.
急性脑梗死患者吞咽相关中枢功能重组及其偏侧性分析(周立富ꎬ王淑娟ꎬ元小冬ꎬ等)２０１７ꎬ３９(１２):９０８￣９１１.
高流量气道湿化结合进食训练对气管切开合并吞咽障碍患者误吸与残留的影响(安德连ꎬ温红梅ꎬ许自阳ꎬ等)２０２０ꎬ４２(１０):
８８２￣８８５.

三等奖(５ 名)
高分辨率测压评价脑干卒中患者食管期吞咽动力学特征的研究(戴萌ꎬ王杰ꎬ卫小梅ꎬ等)２０２０ꎬ４２(１):１３￣１７.
鼻咽癌放疗后吞咽困难患者肌肉纤维化与舌骨位移的相关性研究(陈兆聪ꎬ曹君妍ꎬ喻勇ꎬ等)２０１７ꎬ３９(１２):９０３￣９０７.
高频重复经颅磁刺激对单侧大脑半球卒中后患者吞咽障碍的影响(欧阳瑶ꎬ朱其秀ꎬ阎文静ꎬ等)２０１９ꎬ４１(４):２６１￣２６５.
改良球囊扩张治疗对脑干卒中后吞咽障碍患者皮质脑干束兴奋性的影响(卫小梅ꎬ戴萌ꎬ王玉珏ꎬ等) ２０１７ꎬ３９(１２):８９３￣８９８.
间歇经口至食管管饲法对脑小血管病吞咽障碍患者的影响(杨俊锋ꎬ陈亚男ꎬ高伟琪ꎬ等)２０２０ꎬ４２(８):６９４￣６９７.

优秀奖(１０ 名):
李　 超　 　 王　 杰　 　 唐志明　 　 王凌燕　 　 赵殿兰　 　 秦灵芝　 　 王玉珏　 　 刘　 华　 　 陈　 晶　 　 吴亚岑

«中华物理医学与康复杂志»编辑部

２０２１ 年 ５ 月
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