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　 　 脑卒中及脊髓损伤造成的偏瘫和截瘫患者逐年增加ꎬ患者

长期卧床会导致基础心率增加ꎬ心脏对定量负荷反应变差ꎬ触
发血栓形成[１] ꎮ 下肢外骨骼康复机器人ꎬ因其具有辅助行走、
实现运动康复治疗、缩短康复训练周期以及填补治疗师人数空

缺的优势ꎬ使得其成为行走康复发展的主流趋势[２￣３] ꎮ
国外学者对下肢外骨骼机器人的研究起步较早ꎬ日本

Ｃｙｂｅｒｄｙｎｅ公司研发的四电机主动驱动髋、膝关节的下肢外骨骼

机器人 ＨＡＬ[４] ꎬ通过采集患者下肢表面肌电信号判断患者运动

意图ꎬ电机根据患者的运动意图带动下肢外骨骼关节ꎬ帮助患

者运动行走ꎬ整套设备总质量达 １３ ｋｇꎻ新西兰公司研发的下肢

外骨骼机器人 ＲＥＸ[５] ꎬ外骨骼作为一种移动辅助设备采用 １０
个定制的线性驱动器以帮助患者进行站立行走ꎬ总重 ４８ ｋｇꎻ美
国 Ｅｋｓｏ Ｂｉｏｎｉｃｓ 公司研发的下肢外骨骼机器人 ＥＫＳＯ[６￣７] ꎬ通过

髋、膝关节的主动驱动和踝关节的被动驱动配合ꎬ实现患者运

动行走ꎬ总重 ２３ ｋｇꎻ荷兰恩斯赫德温特大学研发的下肢外骨骼

机器人 ＭｉｎｄＷａｌｋｅｒ[８] ꎬ可以提供步行速度 ０.８ ｍ / ｓ 的无拐杖行

走ꎻ以色列产的外骨骼机器人 ＲｅＷａｌｋ[９] ꎬ采用髋、膝关节电机

驱动ꎬ通过穿戴者的重心变化控制机器人运动ꎬ整个设备重

２３ ｋｇꎮ 国内哈尔滨工业大学于 ２０１６ 年研发了可穿戴下肢外骨

骼机器人 ＨＩＴ￣ＬＥＸ[１０] ꎬ其下肢外骨骼质量为 ４３ ｋｇꎬ整机具有 １４
个自由度ꎬ采用模块化设计ꎬ髋关节采用“准拟人化”结构设计ꎻ
北京大艾机器人科技有限公司研发的下肢外骨骼机器人

Ａｉｌｅｇｓ[１１] ꎬ采用髋、膝关节电机主动驱动ꎬ搭配各种数据采集系

统ꎬ辅助患者行走ꎬ设备总重 ２０ ｋｇꎮ 总之ꎬ国内外的下肢外骨骼

机器人的结构设计大多采用髋膝关节四电机主动驱动ꎬ增加下

肢外骨骼的整体质量和体积ꎬ成本提高ꎬ过重的外骨骼外出携

带不便ꎬ穿戴行差ꎬ对于穿戴式下肢外骨骼机器人的应用和推

广有一定的限制[１２] ꎬ对此本文提出一款轻量化双髋驱动的下肢

外骨骼康复机器人ꎬ总重 １０ ｋｇꎮ

结构分析与设计

一、结构系统分析

本研究设计的穿戴式下肢外骨骼康复机器人(如图 １ 所

示)根据正常人体下肢结构和各个关节活动度ꎬ提出适合的外

骨骼设计方案和合适的关节角度范围ꎬ穿戴式下肢外骨骼康复

机器人单腿的自由度分别是髋关节矢状面的屈曲伸展(主动)、
额状面的内收外展(被动)、水平面的内旋外旋(被动)ꎬ以及膝

关节矢状面的屈曲伸展(主动)和踝关节的背屈跖屈(被动)ꎬ详
见表 １[１３] ꎮ

二、髋关节设计

髋关节设计简图和模型图如图 ２ 所示ꎬ电机所提供的动力

作为髋关节屈曲伸展的动力来源ꎮ 根据临床步态分析(ｃｌｉｎｉｃａｌ
ｇａｉｔ ａｎａｌｙｓｉｓ ＣＧＡ)数据库提供的数据ꎬ正常人行走髋关节屈曲

伸展最大力矩为 ４０ Ｎ􀅰ｍ[１４] ꎬ据此选择穿戴式下肢外骨骼机器

人髋关节电机 ｍａｘｏｎ ＥＣ９０ｆｌａｔ２４Ｖ、减速器 ＬＨＳＧ￣２０￣１６０￣Ｃ￣Ｉ 盘

式谐波ꎬ输出轴正常输出扭矩为 ５６ Ｎ􀅰ｍꎮ

图 １　 穿戴式下肢外骨骼康复机器人结构模型和平台
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表 １　 下肢关节运动角度

关节运动 正常人运动角度 设计安全极限角度

髋关节屈曲 １２０° ~１６０° １２０°
髋关节伸展 ２０° ２０°
髋关节内收 ２５° １５°
髋关节外展 ４０° １５°
髋关节内旋 ３５° ３０°
髋关节外旋 ４５° ３０°
膝关节屈曲 １２０° ~１６０° １２０°
膝关节伸展 ５° ~１０° ０°
踝关节背屈 １５° ~２５° １５°
踝关节跖屈 ４０° ~５５° ３０°

图 ２　 髋关节设计简图和模型图

三、膝关节设计

正常人在行走过程中ꎬ膝关节屈曲伸展自由度运动实际上

是一条 Ｊ 型曲线[１５] ꎬ且瞬时转动中心为曲线的优点是站立相稳

定ꎬ摆动相灵活ꎬ本设计采用模拟膝关节瞬心变化的四连杆变

化结构ꎮ 四连杆的机构简图如图 ３ 所示ꎬ其中杆件 Ｌ２ 和小腿杆

件固连ꎬ杆件 Ｌ４ 和大腿杆件固连ꎮ 根据三心定理可知杆件 ２ 和

杆件 ４ 的瞬心必在杆件 １ 和杆件 ３ 延长线的交点处ꎬ因此 Ｐ４２点

即为杆件 ２ 和杆件 ４ 的瞬心ꎮ 将 Ｐ４２点和理想的膝关节瞬时转

动中心点之间的距离差之和作为距离函数ꎬ距离函数值最小ꎬ
得出的杆长和角度将是最优解ꎮ

图 ３　 膝关节四杆简图

由三心定理可以确定四杆机构瞬心 Ｐ４２点位置ꎮ 四连杆的

杆长 Ｌ１、Ｌ２、Ｌ３、Ｌ４ 和结构角 α 作为设计变量ꎬθ４ 作为设计常量ꎬ
通过搜索最优杆长和结构角使得距离函数最小ꎮ 根据上文定

义的距离函数ꎬ其数学表达式为:

　 　 Ｆ(ｘ)＝ ∑
ｎ

ｉ＝ １
Ｗｉ ＝ ｘｉ４２－ｘｉｐ( ) ２＋Ｗ′

ｉ ｙｉ４２－ｙｉｐ( ) ２[ ] １ / ２

　 　 其中ꎬＷｉꎬＷ′
ｉ 为加权系数ꎬｎ 为设计的点数ꎬ在这里 ｎ 取 １４ꎬ

也既在膝关节每转动 １０°采集一个点ꎬ(ｘｐꎬｙｐ)为理想的膝关节

瞬时转动中心坐标ꎮ

四连杆机构的膝关节运动过程是一个双摇杆机构ꎬ根据距

离函数和双摇杆机构的判别条件ꎬ利用 ＭａｔＬａｂ 进行最优化计

算ꎬ结果显示ꎬＬ１ ＝ ５８.１ ｍｍꎬＬ２ ＝ ４９. ５ ｍｍꎬＬ３ ＝ ５０. ２ ｍｍꎬＬ４ ＝
３２.６ ｍｍꎬα＝ ２５.５２°ꎬ设计常量为 ２６°ꎬ距离函数为 ４.２１ꎮ

四、助力机构设计

日常生活中ꎬ站立￣坐下姿态变换时膝关节承担较大的力

拒ꎬ本设计中的膝关节采用无动力机构ꎬ因此设计一个气弹簧

助力机构ꎬ只用于站立￣坐下姿态变换助力ꎮ 气弹簧一端固定在

大腿杆件上ꎬ另一端固定在小腿滑动导轨的滑块上ꎮ 在站立￣坐
下姿态变换时ꎬ只需手动将滑块固定ꎬ使得气弹簧另一端不能

再滑动导轨上移动ꎮ 由于坐下膝关节屈曲ꎬ气弹簧受压从而为

坐下提供一定的阻力使得使用者可以缓慢坐下ꎬ当使用者站立

时ꎬ气弹簧将压缩储存的能量释放ꎬ以此来为站立助力ꎮ 气弹

簧助力站立￣坐下姿态变换如图 ４ 所示ꎮ

图 ４　 气弹簧助力站立￣坐下姿态变换示意图

根据 ＣＧＡ 数据可知ꎬ正常人行走过程中膝关节屈曲角度

可达 ６０° [１４] ꎬ根据这个角度值进行导轨长度的设计ꎮ 通过三

维软件 ＳｏｌｉｄＷｏｒｋｓ 进行运动仿真计算ꎬ得出合理的导轨长度

为１０５ ｍｍꎮ
五、膝踝联动机构设计

在行走过程中ꎬ踝关节的跖屈 /背屈自由度占比较大ꎬ考虑

到机器人结构的复杂度ꎬ踝关节设计采用单轴被动机构ꎻ为使

外骨骼在行走过程中膝关节自然屈曲ꎬ采用膝踝联动机构(如
图 ５ 所示)ꎮ

注:１.钢丝绳　 ２.四连杆机构　 ３.挡块　 ４.弹簧

图 ５　 踝膝联动机构三维设计图
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六、下肢运动分析

下肢在进入摆动相时ꎬ踝关节处于背屈状态ꎬ钢丝绳长度

从站立相 ２４９.８１ ｍｍ 变化到进入摆动相时的 ２６０.１ ｍｍꎬ钢丝绳

变化 １０ ｍｍ 左右ꎬ通过钢丝绳拉动挡块向下运动ꎬ使得挡块离

开四连杆机构凹槽ꎬ设计的挡块向下移动 ５ ｍｍ 即可解锁ꎬ因
此ꎬ解锁膝关节之后进入摆动相ꎬ由于穿戴者小腿和小腿杆件

的自重ꎬ膝关节屈曲ꎬ穿戴者在髋关节电机的强大瞬时驱动力

作用下ꎬ摆动大腿ꎬ带动膝关节向前伸展ꎬ挡块在弹簧力的作用

下紧贴四连杆机构的表面进行运动ꎬ助力弹簧下端固定连接在

小腿滑动导轨的滑块此时处于自由滑动的状态ꎬ滑块在 １０５ ｍｍ
导轨自由滑动ꎬ可以实现摆动相屈膝角度 ６０°ꎻ助力弹簧期间在

摆动期不提供任何助力ꎮ 在摆动相末期ꎬ髋关节屈曲到最大角

度时停止ꎬ小腿杆件以更大的惯性力绕膝关节继续向前摆动ꎬ
使得膝关节的伸展角度达到最大ꎬ此时挡块在弹簧的作用下插

入四连杆机构的凹槽ꎬ锁定膝关节ꎬ之后进入站立相ꎮ 通过以

上方法和拐杖辅助支撑ꎬ可以实现膝关节站立相可靠支撑ꎬ摆
动相解锁ꎮ

功能设计与实现

一、控制系统整体设计

整体的控制系统采用模块化的控制思路ꎬ包括主控制器、
电源模块、人机交互模块、姿态采集系统模块和动力驱动模块ꎮ
控制系统各个模块之间的分工合作如图 ６ 所示ꎮ 各个模块之

间通信采用 ＣＡＮｏｐｅｎ 协议ꎬ通过拐杖按键发送康复训练模式信

号ꎬ外骨骼进行康复训练ꎮ 此外ꎬ控制系统还设计急停开关ꎬ保
障穿戴者在穿戴外骨骼康复训练时的安全性ꎮ

二、评定指标

行走过程中的下肢关节屈伸角度是人体正常行走的重要

参考指标ꎮ 本研究采用绝对误差和相对误差来判断外骨骼机

器人助行的可行性ꎬ绝对误差小于 ５°ꎬ相对误差小于 ５％ꎬ可以

说明外骨骼机器人助行的可行性ꎮ
三、实验验证

由于没有现有的康复外骨骼机器人作参照ꎬ通过正常人进

行穿戴ꎬ模拟截瘫患者实验(如图 ７ 所示)ꎮ

图 ６　 控制系统各个模块间的分工与合作

图 ７　 正常人穿戴下肢外骨骼康复机器人进行平地行走和姿态变换实验
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图 ８　 髋关节屈曲￣伸展运动轨迹　 　 　 　 　 　 　 　 图 ９　 髋关节内旋￣外旋运动轨迹　 　 　 　 　 　 　 　 图 １０　 髋关节内收￣外展运动轨迹

　 　 图 １１　 膝关节屈曲￣伸展运动轨迹　 　 　 　 　 　 　 图 １２　 踝关节背屈￣跖屈运动轨迹　 　 　 　 　 　 图 １３　 外骨骼站立￣坐下姿态转换运动轨迹

　 　 考虑到下肢功能障碍患者肢康复训练速度不能过快ꎬ本研

究下肢外骨骼康复机器人系统设置的步态周期设置为 ５ ｓꎮ 在

平地行走康复训练过程中ꎬ大腿小腿处的姿态传感器采集髋、
膝、踝关节角度ꎬ通过与正常人髋、膝、踝关节角度进行对比(图
８~１２)ꎬ其中虚线代表的是穿戴外骨骼行走时外骨骼关节角度

的实际变化曲线ꎬ实线代表的是未穿戴外骨骼在行走时的角度

变化曲线ꎮ 图 １３ 曲线图显示外骨骼站立￣坐下姿态变换轨迹ꎮ
从图中可以看出ꎬ穿戴下肢外骨骼康复机器人行走时ꎬ髋、

膝、踝关节的实际运动轨迹和目标轨迹的变化趋势基本一致ꎻ
行走过程中ꎬ髋、膝、踝关节的最主要自由度的峰值角度与数据

库数据的绝对值误差分别是 ０. ８°、２. ５°、４°ꎬ相对误差分别是

１.５％、３.０％、４.０％ꎮ 在摆动期ꎬ３ 个关节角度数据库数据曲线和

实验数据曲线数值ꎬ存在一定的滞后ꎬ因为是髋关节电机转动

存在一定的滞后性ꎬ而膝关节是靠瞬时的髋关节摆动来屈曲伸

展的ꎬ需要一定的时间响应ꎬ从而造成整个摆动期的滞后ꎬ但 ３
个关节主要自由度的峰值角度绝对误差均小于 ５°ꎬ相对误差均

小于 ５％ꎬ因此ꎬ采用髋关节双电机驱动ꎬ膝关节无动力驱动设

计的下肢外骨骼机器人是可以达到良好步态效果的ꎬ可以实现

助行功能ꎮ
从图 １３ 中可以看出ꎬ髋关节在姿态变换的过程中的角度

在－９０° ~２０°以内ꎬ膝关节在姿态变换过程中的角度变化一直在

－６０° ~１０°以内ꎮ 参考表 １ 中的设计可知ꎬ髋关节或膝关节运动

均在外骨骼的机械限位之内ꎬ所设计的外骨骼可以实现站立￣坐
下姿态转换的功能ꎮ

总结与展望

本研究主要是介绍一种轻量化双髋驱动的下肢外骨骼康

复机器人ꎬ探讨采用髋关节两电机、膝关节被动四连杆机构以

及膝踝联动机构组成的主被动驱动轻量化双髋驱动的下肢外

骨骼康复机器人在辅助行走和姿态变换康复的可行性ꎮ 整个

系统基于 ＣＡＮｏｐｅｎ 通信协议ꎬ通过各个模块之间的通信传输ꎬ
拐杖模块触发运动指令ꎬ实现穿戴式下肢外骨骼康复机器人

的运动ꎮ
通过穿戴者实验验证ꎬ髋关节双电机提供的力矩可以实现

膝关节康复行走过程中的自然弯曲ꎬ且 ３ 个关节主要自由度的

峰值角度与参考数据峰值绝对值误差均小于 ５°ꎬ相对误差均小

于 ５％ꎮ 外骨骼可以站立￣坐下姿态变化ꎬ验证了该设计的可行

性ꎮ 在后续的设计中ꎬ控制加入使用者的意图识别ꎬ通过意图

识别来感知使用者想做的动作ꎬ从而触发电机转动来带动使用

者进行想要的动作ꎻ后期也需要加入临床实验ꎬ根据患者的体

验以及相关数据ꎬ改进外骨骼系统ꎬ使其更加精确化和合理化ꎮ
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􀅰短篇论著􀅰

心理及运动干预对高龄冠心病伴抑郁患者的影响
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　 　 随着生活水平的提高及人口老龄化趋势的到来ꎬ冠心病发

病率逐渐升高ꎬ其高危因素包括糖尿病、高血脂、肥胖、高血压

等[１] ꎮ 高龄患者由于身体机能退化ꎬ生活自理能力下降ꎬ丧偶、
空巢等ꎬ导致抑郁症发病率上升ꎮ 研究表明ꎬ抑郁在高龄冠心

病患者中的发生率高达 ６９.４％~７０.４％ꎬ是冠心病发病率和病死

率升高的独立危险因素[２￣４] ꎮ 高龄冠心病伴抑郁患者的生活质

量较同龄人低ꎬ平均病死率上升 ４ 倍[５] ꎮ 研究表明ꎬ有氧运动

训练有助于防治冠心病ꎬ能显著改善冠心病患者的心功能及生

活质量[６] ꎮ ２０１５ 年ꎬ欧洲心脏病学会提出可以通过干预患者的

生活方式来辅助提高心脏药物康复的疗效[７] ꎮ 本研究采用心

理及运动干预治疗高龄冠心病伴抑郁患者ꎬ取得了较好的疗

效ꎬ报道如下ꎮ
一、对象与方法

纳入标准:①首诊为冠心病ꎬ符合 １９７９ 年国际心脏病学会

及世界卫生组织发布的«缺血性心脏病的命名及诊断标准» [５] ꎬ
病程≥３ 年ꎻ②年龄>８０ 岁ꎻ③稳定型冠心病患者ꎬ按冠心病患

者危险分层标准确定为低、中危者ꎬ根据美国心脏病学会心功

能分级标准确定为Ⅰ~Ⅱ级ꎻ④意识清楚ꎬ能正确表达或独立完

成问卷ꎬ依从性好ꎬ均签署知情同意书ꎻ⑤Ｚｕｎｇ 抑郁自评量表

(Ｚｕｎｇ ｓｅｌｆ￣ｒａｔｉｎｇ ｄｅｐｒｅｓｓｉｏｎ ｓｃａｌｅꎬＳＤＳ) [８] 测评诊断为轻度抑郁

症患者ꎮ 排除标准:①合并其他严重的脏器功能改变ꎬ如慢性

阻塞性肺气肿、肝功能衰竭、心功能Ⅲ~Ⅳ级ꎻ②阿尔茨海默病ꎻ
③应用抗抑郁焦虑药物治疗者ꎮ 本研究获浙江省人民医院医

学伦理委员会审核批准(２０１６ＫＹ１４２)ꎮ
选取 ２０１８ 年 ４ 月至 ２０１８ 年 ９ 月在我院老年医学科长期住

院的 ８０ 例高龄冠心病伴抑郁患者作为研究对象ꎮ ２ 组患者病

情稳定ꎬ依从性好ꎬ观察期间无脱落、无死亡等情况ꎮ 采用随机

数字表法将上述患者分为观察组和对照组ꎬ每组 ４０ 例ꎮ ２ 组患

者一般资料比较ꎬ差异无统计学意义(Ｐ>０.０５)ꎬ具有可比性ꎮ
详见表 １ꎮ

２ 组患者均予以冠心病药物治疗(抗血小板、抗心肌缺血药

物等)ꎬ同时辅以健康宣教(告知患者疾病相关知识及注意事

项ꎬ发放健康宣教手册等)、心理疏导(缓解其焦虑、紧张和抑郁

情绪等)等ꎮ 观察组在上述基础上辅以心理及运动干预ꎬ其治

疗由具有二级心理咨询师资质的心内科康复医师和护士负责

实施ꎮ 心理干预:采用集体座谈和一对一面谈的方式进行ꎮ 结

合患者 ＳＤＳ 量表评分ꎬ对患者进行心理状态的评估ꎬ再根据患

者的婚姻状况、性别、年龄、文化程度、疾病程度、生活习惯及社

会背景ꎬ进行个性化的心理干预ꎬ安慰鼓励患者ꎬ并请亲属陪

伴 ꎻ集体座谈由患者们分享经验、交流心得ꎻ一对一面谈时鼓励
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