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摘#要!肌肉痉挛是常见的运动功能障碍疾病%通过肌电与肌动双模信息同步解析进行肌肉痉挛定量评估具有重要意义’ 本文
针对同步获取高信噪比肌电与肌动信号的难点%提出一种抗工频干扰$轻量加速度计信号校正的肌电与肌动双模信息同步解析
方法%设计了无线多通道肌电和肌动信号同步采集系统’ 与常见科学仪器@,3-T-系统对比%所提系统肌电信噪性能与@,3-T-相
似"均 %" K\左右#%肌动信号有效频带""c%" NW#能量显著高于@,3-T-&对所提系统进行临床测试%健康志愿者主动屈肘时屈肌
肌电信噪比约 %" K\&H 名改良 =-)Q/17) 评分 "]=5#分别为 & 级%&a级与 % 级患者归一化肌电指标分别为 ";C!l";"C%
";C’l";"!和 ";B%l";"&%屈肌肌动信号均方根值分别为 %;B’l&;"! 9/-b%%H;&’l&;&H 9/-b%%!;$’l&;&’ 9/-b%%肌电与肌动信息
均可有效区分患者痉挛等级’ 因此所提方法可用于肌肉痉挛评测及肢体运动功能监测’
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78引88言

人体肌肉痉挛是脑皮层或脊髓上运动神经元损伤的
表现之一%主要特征为速度依赖性的肌张力反射增高*&+ %
约 &DH的脑中风幸存者会遗留肌肉痉挛*%+ ’ 定量评测人
体肌肉痉挛状况对于肌肉痉挛的临床诊疗和居家康复训
练均很重要’ 肌肉痉挛的常用临床评估方法是半定量的
改良的=-)Q/17)评分"9/K*4*,K 2-)Q/17) -623,% ]=5#%将
痉挛等级划分为 B个等级""c!%共 B 级#%完全依赖医师
的主观判断*H+ ’ 表面肌电信号"-01426,,3,671/9T/>12R)T%
-̂]Y#和肌动信号"9,6)2+/9T/>12R)T% ]]Y#在痉挛肌
肉活动时会发生异常*%%!+ ’ 研究上常通过解析痉挛患者
单一模态信息进行肌肉痉挛定量评测%目前缺乏能同步
解析肌电和肌动信号的方法%难以同时了解肌肉痉挛的
电特性和力学特性两方面互补的信息*C+ ’

获取高信噪比的肌电和肌动信号是肌肉痉挛定量评
测的一个关键问题’ 表面肌电信号易被检测%但是其信
噪比不高%易受工频干扰和人体位移影响’ 常见的提高
肌电信噪比的方法如滤波器优化设计$工频陷波器设计
等*BGO+ %但存在电路复杂%成本高昂等缺陷’ 肌动信号反
映了肌肉活动的力学特性*$+ %通常利用惯性测量单位采
集加速度"266,3,1/9,7,1%=((#信号来表征 ]]Y较为方
便%但要求测量传感器必须很轻*’+ %否则较高频率%较小
幅度的]]Y信号会被掩盖’

同步解析肌肉痉挛患者的肌电和肌动信号是开展肌
肉痉挛定量评测的另一个关键问题’ 大多数肌肉痉挛定
量评测均基于肌电信号或生物力学信号的单独或联合解
析%较少利用肌动信息’ 作者使用一对结抗肌归一化肌
电指标*&"+ %采用表面肌电积分值和均分根值评估上肢肱
二头肌痉挛后的治疗效果*&&+ %其意义在于定量解析痉挛
肌肉或肌群的肌电信息’ 利用表面肌电%关节角度和力
矩信息联合进行痉挛定量评估*&%+ %以及利用可穿戴的两
通道肌电和角度传感器进行肌肉痉挛监测*C+ %其意义在
于同步解析肌电和关节运动信息’ Z2+>等*&H+曾提出利
用 ]̂Y和 ]]Y双模信号%通过模式识别方法进行痉挛
定量评估%初步开展了同步解析肌电和肌动双模信息%但
缺乏肌电与肌动信号同步采集方法的研究’

为此%本文提出一种基于肌电与肌动双模信息同步
解析的肌肉痉挛定量评测方法’ 该方法通过两阶模数混
合抗混叠滤波%优化设计前端采集电路%肌电电极优化等
提高肌电信号质量%通过信号主动屏蔽驱动%数据无线
Z*V*传输等方式降低工频干扰%提高肌电信噪比&通过
对惯性传感单元进行轻量化设计%加速度计信号校正获
取可靠肌动信号&采用统一时钟控制各采集模块和无线
Z*V*传输的方式保证多通道信号的同步性&利用协同肌

肌电归一化指标作为肌电信号特征%肌动信号均方根值
作为肌动信号特征%实现痉挛肌肉肌电和肌动信息的同
步解析’ 本文方法具有成本低$使用方便%便携$可准确
可靠检测肌电与肌动信号等优点’

98肌电肌动信号噪声特性分析与双模信号
解析方法

##针对肌电噪声特性采取多种对应措施%提高肌电信
号的信噪比&通过分析惯性测量单元加速度计信号噪声
模型%采取基于椭球拟合的加速度计信号校准算法%提高
肌动信号的质量*&!+ &通过肌电和肌动信号特征分析%进
行双模信息同步解析’

9:98肌电信号噪声模型与信噪比提升方法

表面肌电检测的主要干扰包括电极阻抗变化%运动
干扰%工频干扰等%本文采用了抗混叠滤波%主动屏蔽%特
制柔性金属干电极等一系列提高肌电信噪比的方法’ 具
体措施如表 &所示’

表 98表面肌电检测的主要干扰与本研究的应对措施
>"1$,98B"_.’)(%,’0,’,(3,2)(2MBA/,%,3%).("(/%-,

3.#(%,’+,"2#’,2.0%-)22%#/6

干扰类型 干扰来源 本研究应对措施

电极阻抗 皮肤油脂$汗液 抗混叠滤波%前端放大电路优化

运动干扰
接触阻抗变化%电
极位移等

设计柔性电极%改进贴附方式

电磁干扰
C" NW工频%周围电
磁环境干扰

采用主动屏蔽驱动%右腿驱动%

电池供电%电路板布线隔离等

##&#抗混叠滤波器
二阶模数混合抗抗混叠滤波器采用第一阶模拟滤

波%第二阶数字滤波的方式工作’ 模拟滤波器的截止频
率为C(;h%%数字滤波去负责消除 (;h% 到 C(;h% 间的噪
声’ 肌电信号的采样频率为 & FNW%过抽样比 Cm&%$’
因此%抗混叠模拟低通滤波器截止频率满足!

C(;
%
I&%$

j& FNW
%

IB! FNW "&#

%#右腿驱动电路和主动屏蔽驱动电路
工频干扰一般是指来自 C" NW交流市电供电系统的

电磁噪声’ 由于肌电信号微弱%其有效频带涵盖了 C" NW
的工频干扰频率%而工频干扰幅度较大%通常其幅度大于
肌电本身的幅度%因此工频干扰会严重影响肌电采集系
统的信噪比’ 主动屏蔽驱动将所有输入信号平均后的电
压经过驱动以后又施加到输入电极及其导线的屏蔽层
上%反馈到人体如图 &所示’
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图 &#右腿驱动和主动屏蔽电路设计*H+

V*>?&#(*160*7K,-*>+ 4/11*>)73,>K1*J*+>2+K
267*J,-)*,3K*+>*H+

9:@8肌动信号噪声模型与校准算法

通过惯性测量单位 8]e加速度计信号来采集肌动
信号]]Y%其误差主要有 H种!噪声"白噪声和随机游走
噪声#%尺度因子误差和轴偏差’ 加速度计的噪声模型如
下式表示!

-R I2pgp"25 aS a+# "%#
式中!上标R表示正交的参考坐标系&# 表示非正交的坐
标系&2表示轴偏差的变换矩阵&C表示尺度因子&-;表
示真实值&E表示偏差&* 表示白噪声’ * 为高斯白噪声%
主要由=@转换引起的外部噪声&E为随机游走噪声%由
传感器内部构造%温度等综合影响’ 尺度误差来源于数
字量转换为加速度物理量时的误差’ 轴偏差来源于将测
量量从非正交坐标系"加速度计的实际坐标系#转化为
正交坐标系"世界坐标系# %如图 %所示’

图 %#加速度计轴偏差
V*>?%#M),266,3,127/12X*-S*2-

肌肉发生形变%产生机械振动时%贴服肌肉上的加速
度计的信号会发生变化%表现为肌动信号%其解算直接受
加速度计本身的误差和校准精度影响’ 由于静止姿态下
加速度计信号的向量和顶点会落在一个近似的椭球面
上%因此加速度计校正一般基于最小二乘拟合"Y20--G
<,Q7/+ 算法#拟合球面数据进行椭球拟合*&!+ %基本思路
可表示为已知椭球球面%如何求取椭球球心和轴长’

\M)3 \M) MI& O)3)M "H#

式中!\I*J<d+ 表示加速度计坐标点&)I*$J$<$d+ 表示
椭球球心坐标&3表示变换矩阵%如下!

3 I
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M ’& " "
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%
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%
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%
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其中%1表示椭球轴长’

9:C8肌电与肌动信息双模同步解析方法

分别计算静息状态和活动状态下的肌电峰峰值!
02-Pr,2;+% 02-Pr-$+5:2%定义肌电信号峰值信噪比为!

#6GI%" jP/>
02-Pr-$+5:2
02-Pr,2;+( ) "C#

肌肉痉挛直观表现为被动运动时结抗肌的阻尼增
大%主动肌异常激活’ 根据前期研究结果*H%&"+ %本文采用
两种肌电评价指标!&#归一化肌电指标%被动屈肘过程中
拮抗肌"肱三头肌% +,5$20;E,-$%55% N>#和主动肌"肱二头
肌%E5$20;E,-$%55% >>#的均方根值比值作为肌肉痉挛程
度的评价指标%记为 T*.2Jr&&%# 肌肉共激活系数%拮抗
肌的积分肌电值除以拮抗肌和主动肌积分肌电值的均
值%记为T*.2Jr%’

T*.2Jr& I
F*+bGL#

FSbGL# OF*+bGL#
"B#

T*.2Jr% I%!
T3LS=+7

T3LS=+7OT3LS=Y
"O#

式中! F*+bGL#%FSbGL# 分别表示拮抗肌和主动肌的肌
电均方根值&T3LS=+7%T3LS=Y分别表示拮抗肌和主动肌
的积分肌电值’

类似地%肌动信号采用结抗肌均方根值作为其特
征指标%分别计算肱二头肌和肱三头肌肌动信号均方
根值’

@8实验与测试

@:98系统设计与实现

本系统包括肌电信号采集和肌动信号采集两个硬件
模块%下位机 5M]$ 控制程序和上位机 ]=MP=\程序两
个软件模块%系统设计与实现方法详见文献*H+’ 本系
统所使用的控制芯片为 5M]$P&C&VH%肌电采集芯片为
=@5&%’%I% 肌动采集芯片为高集成度惯性测量单元
]‘e’%C"芯片’ 同时为确保系统的轻量化%肌电采集使
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用特制柔性金属干电极%肌动信号采集模块采用柔性
‘(\组装和柔性‘(\引线方式%肌动采集模块总质量不
到 & >’ 肌电前端采集电路具体结构如图 H所示’

图 H#肌电采集模拟前端结构设计
V*>?H#=+23/>41/+7G,+K -7106701,K,-*>+ 4/1

]̂Y26U0*-*7*/+

本系统采用统一高精度时钟和各模块组网通过
Z*V*无线传输的方式保证多通道肌电和肌动信号的同
步%通过 5‘8总线控制 ! 个 =@5&%’%I芯片实现肌电信
号的同步采集’ 由于本系统肌动信号的采样频率为肌电
信号的采样频率的一半%同时Z*V*传输方式本身具有较
高的信号传输速率%从而保证了多通道肌电和肌动信号
的同步性’

@:@8实验环境

试验对象包括一例年轻健康男性志愿者%H 例脑梗
后偏瘫的上肢肌肉痉挛患者"肌肉痉挛等级分别为 ]=5
&级%&a级和 % 级%均为右利手%右侧脑梗%左侧肢体偏
瘫#’ 本试验方案经中国科学院深圳先进技术研究院伦
理委员会批准’ 目前临床上用的只有常见科研仪器
@,3-T-"型号M1*>+/Z*1,3,--5T-7,9%德国#具备同步采集
肌电和肌动信号的能力%所以比较测试本系统"N55=@#
和@,3-T-设备的性能’ 本系统 ]̂Y和 =((信号的采样
频率分别是 & """ NW和 C"" NW’ @,3-T-系统每个传感器
可同步采集表面肌电和加速度信号%重约 %" >%其 ]̂Y
和=((信号的采样频率分别是 & ’%B和 &!$;% NW’

@:C8实验方案

第一部分系统信噪比测试实验%利用自研系统和
@,3-T-系统同时采集健康志愿者肌电信号%比较两个系
统的肌电信噪比’ 将本系统特制 !通道肌电电极和 ! 个
@,3-T-传感器相邻贴到健康志愿者肱二头肌$肱三头肌%
肱桡肌%尺侧屈肌的肌腹%手握哑铃执行屈肘b伸肘主动
运动%重复 H次%每个动作任务间隔 H" -确保不发生肌肉
疲劳’ 间隔 H天%再重复测试一次’

第二部分临床测试实验%医师匀速被动牵拉肌肉痉
挛患者肘部诱发其牵张反射异常"约 $"�D-%重复 H次%间
隔 & 9*+#%产生肌肉痉挛%对肌电和肌动信号进行同步解
析’ 肌电电极和肌动信号传感器固定在患者肱二头肌和
肱三头肌肌腹%测试场景如图 !$C所示’

图 !#自研N55=@系统实物图与测试场景
V*>?!#M),R)/7/2+K 7,-7-6,+21*/-/47),-,34GK,J,3/R,K

N55=@-T-7,9

图 C#肌肉痉挛患者测试场景
V*>?C#M,-7-6,+21*//4-R2-7*6*7TR27*,+7

C8结果与讨论

C:98信号同步性测试

将 !通道肌电模块接入同一个输入信号%分析每个
模块采集到的波形的相位偏移量’ 通过统计 C’! 组数据
的波形偏移量%得到系统的时间偏差如图 B 可见%只有 B
个数据点波形的时间偏差大于 ";C 9-%系统的同步性满
足设计要求’

C:@8肌电信号信噪比测试

如表 % 所示%提取志愿者肱二头肌$肱三头肌$肱桡
肌$尺侧腕屈肌 ! 块肌肉的肌电信号进行系统信噪比
测试%计算 H 次重复屈肘任务的肌电峰值信噪比的平
均值’
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图 B#肌电模块同步性测试结果
V*>?B#M),-T+6)1/+*W27*/+ 7,-71,-037-/4̂]Y9/K03,26U0*-*7*/+

表 @8本系统T;;4=与常用科研仪器=,$262肌电
峰值?A(比较"单位! /S#

>"1$,@8MBAG,"I?A(3.+G"’)2.(1,%&,,(T;;4="(/
=,$262/,?)3,2"c()%! /S#

@2T& @2T!

N55=@ @,3-T- N55=@ @,3-T-

肱二头肌 %";& %H;! %&;C %!;"

肱三头肌 %";% %H;H %&;! %!;C

肱桡肌 &$;& %&;% &$;C %";’

尺侧腕屈肌 &$;O %";! &$;& %";H

平均值! &’;H %%;& &’;’ %%;!

##如表 %和图 O 所示%本系统的肌电基线噪声与信噪
比均可以与@,3-T-系统比较%第一次测试系统信噪比分
别为!&’;Hl&;" K\% %%;&l&;C K\&间隔 H 天第二次测试
系统信噪比分别为 &’;’l&;$ K\%%%;!l%;& K\%本系统
N55=@与@,3-T-系统的肌电信噪比相差约 % K\’ 分析
志愿者第一次测试的肱二头肌肌电发现%自研系统
N55=@和@,3-T-的峰值信噪比分别为!%";&%%H;! K\&基
线噪声峰峰值分别约为!*b&C ’:%&C ’:+% *b&% ’:%&%
’:+’ 隔 H天两次重复测量%!通道肌电峰值信噪比结果
差异不大%具备一致性’

C:C8肌动信号测试

通过让惯性测量单元在 \%V%mH 轴方向上转动%静
止在不同的姿态%采集相应的加速度数据点来进行加速
度计校正’ 对加速度误差校正结果进行直观验证%可见
经最小二乘椭球拟合校正后 H轴加速度计的数据分布接
近椭球%符合预期%如图 $所示’

已知肌动信号有效频带一般在 %" NW以内%最高频
率一般不超过 %" NW*&C+ ’ 比较志愿者屈肘活动状态通过
自研系统和@,3-T-系统同步采集的肱二头肌肌动信号的
时域波形和频谱%结果如图 ’所示"其他 H个通道结果类
似#’ 相比@,3-T-系统%自研系统能采集到较高频率的肌
动信息%且有效频带""c%" NW#范围内的能量显著较大’

图 O#N55=@与@,3-T-设备肌电时域波形对比
V*>?O# ]̂Y7*9,K/92*+ Q2J,4/196/9R21*-/+ S,7Q,,+

N55=@2+K @,3-T-K,J*6,-

图 $#肌动信号误差校正测试结果
V*>?$# 1̂1/16/11,67*/+ 7,-71,-037/4]]Y-*>+23

由此可见本系统能可靠采集肌动信号’

图 ’#自研系统与@,3-T-设备肱二头肌肌动信号波形
与频谱比较

V*>?’#]]YQ2J,4/192+K -R,671096/9R21*-/+ S,7Q,,+
N55=@2+K @,3-T-K,J*6,-4/17),S*6,R-S126)**/42

-R2-7*6*7TR27*,+7

C:D8同步解析肌电和肌动信号定量评测肌肉痉挛

上肢肌肉痉挛患者 -0S"&%-0S"%%-0S"H 屈肌痉挛等
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级分别为 %级$&a级和 & 级%记为 ]=5 %% ]=5 &a%]=5
&’ 患者每次被动屈肘任务时长约为 &;C -%取 ";C -为一
个分析窗长%数据点重复 C"!%则每次屈肘任务得到 C 段
分析数据%分析 H 次被动屈肘任务时肌电特征的平均值
和标准差随时间段的变化’ 以 -0S"H 患者为例%可以发
现%被动屈肘过程中拮抗肌后半段肌电幅度变大%主动肌
肌电基本保持不变&同时肌肉共激活系数也随时间段变
大%符合肌肉痉挛的生物力学特征%如图 &"所示’

图 &"#肌肉痉挛患者肌电特征随时间段的变化规律
"以患者-0S"H 为例#

V*>?&"#M),6)2+>*+>/4̂]Y6)21267,1*-7*6-J-?7*9,
R,1*/K 4/17),R27*,+7Q*7) 90-63,-R2-7*6*7T"72F*+>R27*,+7

-0S"H 2-2+ ,X29R3,#

如图 &&所示%可以明显发现肌电指标和肌动指标在
不同等级的痉挛患者间存在明显差异’ ]=5 & 级$]=5
&a级$]=5 % 级患者归一化肌电指标分别为 ";C!l";"C$
";C’l";"!和 ";B%l";"&%肌肉共激活系数分别为 ";$%l
";"!$";$Cl";"!和 ";$’l";"C&屈肌肱二头肌肌动信号
均方根值分别为 %;B’l&;"!$H;&’l&;&H$!;$’l&;&’ 9/
-b%%肱三头肌肌动信号均方根值分别为 H;H!l&;!$%!;!&
l&;H%$C;%Cl&;CH 9/-b%’ 可见%解析肌电与肌动信息
均可有效区分患者痉挛等级’

D8结88论

本文提出了一种基于抗工频干扰$轻量加速度计信
号校正的肌电与肌动双模信息同步解析方法’ 通过两阶
模数混合滤波模型构建%主动屏蔽驱动%前端肌电信号放
大电路优化%电池供电%信号无线传输等方法降低工频干

图 &&#H名不同等级的痉挛患者的肌电指标和肌动指标比较
V*>?&&#(/9R21*-/+ /47),̂ ]Y2+K ]]Y6)21267,1*-7*6-
29/+>7)1,,R27*,+7-Q*7) K*44,1,+7-R2-7*6*7T>12K,-

扰%提高肌电信噪比&通过对惯性测量单位进行轻量化设
计%对加速度计信号进行基于最小二乘椭球拟合的校正%
获取可靠的肌动信号’ 测试结果表明本系统的肌电信号
质量与@,3-T-类似%信噪比可相比较%且本系统肌动信号
包含更多有效细节信息% 有效频段更宽&临床验证表明%
本系统可准确可靠采集人体肌肉肌电信号与肌动信号%
可区分患者肌肉痉挛的等级*H+ ’ 本研究将面向肢体运动
功能评测临床需求*&B+ %提高系统的可靠性*&O+ %下一步工
作包括!将惯性测量单元与肌电电极集成为一个传感单
位&开展惯性测量单元传感器姿态解算和肢体关节角度
估计等*&$G&’+ ’
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