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基于远程生理监测与肌电反馈的电刺激系统
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摘 要： 针对居家康复患者电刺激治疗个性化需求，提出一种远程生理监测与肌电反馈自适应控制的电刺激系统。

首先，通过远程监控平台获取患者血氧、心率、血压及微循环等生理参数，医生据此制定含治疗时长、频率（1~20 Hz）、

初始幅值（1~60 mA）、脉宽（0.1~10 ms）、疲劳阈值的医疗处方；其次，在治疗过程中引入基于平均功率频率（MPF）值

的疲劳检测算法，结合肌电信号均方根值（RMS）动态调节刺激脉宽与幅值，当肌肉达到疲劳阈值或治疗时长结束时

自动触发停机机制。实验表明，系统测试的频率、脉宽、幅值最大误差分别为 2%、1%、1.55%，既能实现参数自适应调

节，还能保障治疗安全与有效。
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Electrical Stimulation System Based on Remote Physiological Monitoring 

and EMG Feedback

ZHANG Yanguang1，SHAO Jingwen1， MENG Pengfei2， ZHU Zhaocai2， QU Yi1

（1. Gongli Hospital Medical Technology College， Shanghai University of Technology， Shanghai 200135， China；
2. School of Health Science and Engineering， Shanghai University of Technology， Shanghai 200082， China）

Abstract： To meet the individual needs of home rehabilitation patients in electrical stimulation treatment， an electrical stimulation system 
based on remote physiological monitoring and adaptive control of EMG feedback is proposed. First， the physiological parameters such as blood 
oxygen， heart rate， blood pressure and microcirculation of patients are obtained through the remote monitoring platform， and the doctor formu⁃
lates a medical prescription containing treatment duration， frequency （1~20 Hz）， initial amplitude （1~60 mA）， pulse width （0.1~10 ms）， 
and fatigue threshold accordingly； Secondly， the fatigue detection algorithm based on the average power frequency （MPF） value is introduced 
in the treatment process， and the stimulation pulse width and amplitude are dynamically adjusted in combination with the root mean square val⁃
ue （RMS） of the electromyography signal. When the muscle reaches the fatigue threshold or the treatment duration ends， the shutdown mecha⁃
nism is automatically triggered. The experiment shows that the maximum errors of frequency， pulse width and amplitude measured by the sys⁃
tem are 2%， 1% and 1.55% respectively， which can not only realize the adaptive adjustment of parameters， but also ensure the safety and ef⁃
fectiveness of treatment.
Key Words： home-based rehabilitation； electrical stimulation； remote monitoring； fatigue detection； adaptive adjustment

0 引言

面对医疗模式的转变和居家康复需求的增长，脑卒中

后肌肉痉挛、脊髓损伤康复和慢性疼痛患者的长期管理日

益受到关注，这些患者需要依靠个性化的电刺激治疗来缓

解症状、促进功能恢复［1-4］。然而，传统电刺激设备参数设

置固化，难以满足不同个体间的生理特征和病情差异，无
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法追踪肌肉状态的动态变化，导致治疗效果不佳或过度刺

激，严重制约了康复治疗的精准性和安全性［5］。
为了解决这个问题，许多研究都集中在电刺激参数优

化、个性化治疗方案及肌肉状态监测等方面［6-8］。尽管这

些方法在电刺激治疗智能化方面取得了进展，但缺乏医生

参与，存在一定的局限性。只有结合医生的临床经验与专

业判断，才能更精准地匹配治疗参数与患者个体差异，提

升电刺激治疗的个性化与安全性［9］。
为此，本文旨在构建一种创新的电刺激治疗系统，通

过采集多种生理信号和远程传输技术，创建一个“局部肌

肉状态+全身生命体征”的综合监测网络［10］。首先，通过

采集多模态信号，实现对患者生理状态的全面监测［11］；其
次，医生可远程动态地掌握患者的血氧饱和度、心率、血压

等重要生理指标，为调整治疗方案提供数据支持，使医生

可及时发现、处理潜在的风险，确保治疗的安全性［12，13］；最
后，检测局部肌肉状态以更精确地评估肌肉的反应和疲劳

程度，从而优化刺激参数［14］。
此外，为了规避过度刺激的风险，系统还特别设计了

肌电反馈自适应控制电刺激机制。基于特征平均功率频

率值的疲劳检测算法，根据患者实时平均功率频率值动态

优化刺激脉宽与幅值，形成个性化的闭环控制。其中，闭

环控制能根据患者的实时反馈调整刺激参数，避免过度刺

激导致的肌肉疲劳和损伤［15］；个性化参数配置可最大限度

地提升治疗效果，降低副作用［16-18］。

1 硬件设计

1.1　整体结构

硬件组件的主要功能是产生作用于人体的电刺激信

号，主要由电源模块、主控模块、电刺激输出模块、表面肌

电（sEMG）信号数据采集模块及人机交互界面组成。系统

整体架构图如图 1所示。

1.2　电刺激模块

由于皮肤表面的角质层电阻较高，会对电流传递形成

有效阻碍，因此湿电极通过电解质凝胶或浸湿材料，在电

极与皮肤间构建导电通道，以显著降低界面阻抗［19，20］。研

究表明，皮肤接触电极时需保证电解质凝胶具有良好的电

气接触，皮肤被“浸湿”时人体电阻可降至 500 Ω 以下［21］。
为了使湿电极电刺激的输出达到 60 mA，需要施加 30 V的

电压，因此采用DC-DC升压电路将 5 V输入转换为 30 V输

出。DC-DC电源电路如图 2所示。

系统设计中，刺激波形采用恒流双相对称方波，恒流

刺激输出模块包含极性转换电路与电压控制恒流电路，如

图 3 所示。由此可见，极性转换电路由 H 桥构成，光耦与

MCU 的 I/O 端口相连。MCU 输出低电平时，光耦导通，产

生正、负脉冲，调整 MCU 低电平参数可调控刺激参数。单

片机输出电压作用于电阻R11，调节电压Vdac即可改变电

路电流。其中，电流值（I）的计算公式为 I = Vdac/R11。

1.3　无线通讯模块

为了实现设备端与网络的连接，采用 ESP-12 模块搭

建 Wi-Fi通信电路，以采集人体生理信号向服务器发送的

数据、服务器电刺激处方的接收数据。无线通讯电路图如

图 4所示。

1.4　生理信号采集模块

肌电信号先通过前置差分放大电路增强，由 10~500 
Hz 带通滤波滤除噪声，再模数转换为数字信号后输入单

片机［22］。同时，其他人体生理信号由 JFH141 多光谱生理

数字测量模型进行采集，该模块包含红光/红外光 LED、宽

光谱光传感器和处理器，处理器内置了监测多种生理参数

的算法。其中，通过光电容积脉搏波法（Photoplethysmogra⁃
phy， PPG）检测心率；基于双波长光吸收比率法测算血氧

Fig. 1　Overall system architecture
图1　系统整体架构

 

Fig. 3　Constant current stimulation output circuit
图3　恒流刺激输出电路

Fig. 2　DC-DC power supply circuit 
图2　DC-DC电源电路
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饱和度；利用脉搏波形算法分析估计血压，并同步反映微

循环与血管容积变化情况［23-27］。
本文通过 UART 通讯协议将数据传输至单片机，以满

足家用医疗传感器的精度规格。其中，血氧饱和度在

70%~100% 范围内的精度为±5%；心率在 30~240 bpm 范围

内的精度为±3 bpm 或±3%；参考血压收缩压/舒张压的精

度为±10 mmHg；微循环重复性的误差≤7%。生理信号采

集硬件结构如图 5所示。

2 系统软件设计

设备端与远程监测端采用轻量化的 MQTT 协议实现

通讯。在设备端中，首先，通过 JFH141多光谱生理数字测

量模块采集血氧、心率、血压等多模态生理信号；其次，利

用单片机 UART-1接收并解析数据，并将其打包为 Json数

据包；最后，UART-2 将数据包发送至 ESP12-F 模块，以实

现数据的远程云端上传。医生通过远程监控平台获取患

者生理参数后，可远程配置电刺激治疗时长、初始幅值（1~
60 mA）、初始脉宽（0.1~10 ms）及频率（1~20 Hz）等参数，系

统接收治疗处方后完成对应参数的初始化设置。系统软

件流程图如图 6所示。

在电刺激输出过程中，系统实时采集肌电信号，并基

于平均功率频率（Mean Power Frequency， MPF）的疲劳检

测算法计算肌肉疲劳度。当检测到肌肉疲劳阈值时，自动

触发停机机制以避免过度刺激；若未到达阈值，则根据肌

电信号均方根值（Root Mean Square Value， RMS）动态调节

刺激脉宽与幅值，形成肌电反馈自适应控制机制。此外，

系统将持续监测治疗时间，若达到预设时长则停止电刺激

输出。

3 智能调节机制

电刺激的治疗时长、频率、初始幅值及脉宽由医生制

定的医疗处方确定，治疗中幅值与脉宽通过肌电信号进行

反馈控制。通常情况下，均方根值作为时域特征，可反映

肌肉活动强度［28，29］。

RMS= 1
N∑i = 1

N x2
i （1）

在电刺激治疗中，当检测到肌肉疲劳时自动终止治

疗。研究表明，通常情况下肌肉疲劳表现为 MPF 降低，原

因为疲劳会导致肌肉纤维的收缩速度减慢，从而使 EMG
信号的频率降低［30-33］。因此，本文 MPF 作为评估肌肉疲

劳的关键频域指标。

MPF= ∫0
∞

f ⋅ || X ( )f
2
df

∫0
∞

|| X ( )f
2
df

（2）

式中：f为频率；X ( f )为肌电信号的傅里叶变换。

当肌肉疲劳时，因肌纤维募集模式改变及代谢产物堆

积，MPF 呈现特征性降低。为了消除个体基线差异，对数

据还进行了归一化处理。

MPFnorm( t) = MPF ( )t
MPF ( )t0

（3）
式中：MPF( t0 )为初始无疲劳状态的MPF值。

为了保证康复患者安全，采用疲劳阈值为 MPFFT 来触

发电刺激停止。该数据由医生结合康复患者情况远程设

置，代表了表征肌肉从“高效募集”向“代偿性疲劳”转变的

频域分界特征［34］。
同时，本文结合肌电 RMS 值、MPFnorm( t)值控制电刺

肌电前置差
分放大电路

10~500 Hz带
通滤波

模数转换

近红外灯
JFH141多光
谱生理数字
测量模块

UART通讯协
议接收

单片机

 

Fig. 5　Hardware structure of physiological signal acquisition
图5　生理信号采集硬件结构

Fig. 4　Wi-Fi circuit
图4　Wi-Fi电路
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Fig. 6　System software flow
图6　系统软件流程
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激，得到的刺激周期的幅值A（k+1）、脉宽W（k+1）为：

A ( )k + 1 =

ì

í
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ï

ï
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ï
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ï
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ï

A init + RMS ( )k - RMSrRMSm - RMSr
⋅ ( )Amax - A init ⋅ sign ( )MPFnorm( )k

MPFnorm( )1 -  MPFFT ， RMS ( )k ∈ (RMSr，RMSm ]

Amin ⋅ sign ( )MPFnorm( )t
MPFnorm( )1 - MPFFT ， RMS ( )k ∈ (-∞，RMSr ]

Amax ⋅ sign ( )Q ( )k
Q ( )1 - MPFFT ， RMS ( )k ∈ ( )RMSm，+∞

（4）
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W init + RMS ( )k - RMSrRMSm - RMSr
⋅ ( )Wmax - W init ⋅ sign ( )MPFnorm( )k

MPFnorm( )1 -  MPFFT ， RMS ( )k ∈ (RMSr，RMSm ]

Wmin ⋅ sign ( )MPFnorm( )k
MPFnorm( )1 -  MPFFT ， RMS ( )k ∈ (-∞，RMSr ]

Wmax ⋅ sign ( )MPFnorm( )k
MPFnorm( )1 -  MPFFT ， RMS ( )k ∈ ( )RMSm，+∞

（5）

式中：RMS (k)为第 k个刺激周期内肌电信号的均方根

值；肌电采样率为 1 000 Hz；每 0.5 s时间窗内样本数为 H；

肌电信号采集与刺激过程同步进行，医生预先设定初始参

数A (1)、W (1)、安全范围Amax/min、Wmax/min；MPFnorm(k)为第 k个

周期的特征归一化后的MPF值；MPFnorm(1)为初始特征值；

 MPFFT为疲劳阈值参数。

在调节机制中，当RMS (k)介于RMSr 与RMSm 之间时，

刺激参数随 RMS (k)线性递增并通过正弦函数修正，肌电

信号越强则后续刺激参数越高，可促进肌肉力量增长；若

RMS(k)超过 RMSm，参数固定为最大值以避免过度刺激；

若低于 RMSr，则调至最小值以维持肌肉收缩。通过融合

初始参数与实时肌电反馈，可实现电刺激参数的动态自适

应调节，兼顾了治疗安全性与个性化需求。

4 实验结果与分析

本文基于图 1的系统架构开发的样机如图 7所示（1为

电源输入；2为Wi-Fi模组；3为 JFH141 多光谱生理数字测

量模块；4为肌电采集接口；5为电刺激输出接口）。

在开发的样机中，设备端采用 SAT 模式自动联网，采

集人体实验数据后，便可从远程监测平台端查看数据，如

图 8所示。由此可见，远程监测平台可监控血氧、心率、血

压生理状态，支持设置电刺激治疗时长、幅值等参数，具备

治疗历史记录查询及患者档案管理功能，便于医疗操作与

患者信息跟踪。

为了验证系统远程下发初始治疗参数的功能，借助示

波器采集电刺激的电流幅值、频率及脉宽等参数。采用恒

流电刺激方式，特选不同阻值的电阻模拟人体负载，以观

测电流输出的恒定性，如图 9 所示（采样电阻阻值（kΩ）为

横坐标，采样电阻上的电压值（V）为纵坐标）。由此可见，

数据点紧密拟合于直线 y=1.024x−0.042，R2=0.995，呈现出

高度的线性相关性，表明在恒流电刺激设计下，采样电阻

电压值与阻值间具有稳定的对应关系，证实了系统参数输

出的可靠性。

Fig. 7　Prototype equipment
图7　样机设备

Fig. 8　Remote detection end result
图8　远程检测端结果
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由远程监测平台端可见，设备端所采集到的设备可通

过网络远程发送数据；未验证在远程监测平台上的设备也

可下发电刺激的治疗处方，即下发电刺激的电流、脉宽、频

率控制指令，并通过示波器查看实际数据。

表 1 为采集的数据。由此可知，频率最大误差为 2%，

脉宽最大误差为 1%，幅值最大误差为 1.55%，各参数误差

均处于较低水平，表明系统在频率、脉宽及幅值的输出控

制上具备较好的准确性与稳定性，能满足实际要求。

为了验证设置电刺激初始值后，人体肌电信号的采集

效果，采用氯化银表面电极，选取小臂前臂肌群作为采集

部位。首先，分别采集肌肉放松状态与最大自主收缩状态

下的表面肌电信号，幅值分别为 147.6 μV、302.1 μV；其

次，在采集周期内，受试者小臂前臂肌群以不同程度用力，

以获取相应的肌电 RMS 值；最后，利用示波器读取每一刺

激周期的脉宽与幅值，共采集 10 组数据结果，如图 10 所

示。由此可见，刺激脉宽、幅值与肌电 RMS 值的变化趋势

趋于一致。

为了验证MPF值对肌肉疲劳状态的量化准确性，采用

等长收缩模式开展肌肉疲劳实验。通过固定关节角度使

肌肉维持长度恒定，并处于张力变化的收缩状态，即维持

肘部 90°屈曲的静态绷紧，原因为该角度下肱二头肌等屈

肘肌群的力学性能较好。首先，测量受试者的最大自主收

缩力（Maximum Voluntary Contraction Force， MVC）；其次，

让受试者以 MVC 的 30% 强度进行持续的等长收缩，直至

力竭，并实时记录肌肉 MPF 信号。实验过程中，肌电频率

为 1 000 Hz，以 250 个采样数据作为步长，500 个采样数据

为窗口长度，进行重叠率为 50% 的滑动窗计算，以评估疲

劳程度。所采集的数据如图 11所示。

为了验证基于MPF值的电刺激疲劳监测系统性能，对

9 名 22-35 岁受试者进行实验。首先，按医生设置的疲劳

阈值 MPFFT 将实验者分为 3组，每组 3人，分别为 A 组阈值 
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Fig. 9　Voltage test results on different sampling resistors
图9　不同采样电阻上的电压实验结果
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Fig. 10　Change of pulse width and amplitude with RMS value of 
EMG

图10　脉宽与幅值随肌电RMS值的变化

Table 1　Experimental result
表1　实验结果
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Fig. 11　MPF signal with continuous isometric contraction

图11　持续的等长收缩的MPF信号
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35%、B组 40%、C组 45%；其次，对小臂肌群施加电刺激，采

集刺激前静息 MPFnorm (0)、疲劳状态 MPFnorm (N)；最后，计

算 MPFnorm（N）/MPFnorm（0）的比值，当该比值低于阈值对应

临界值时，系统自动终止刺激。表 2 为受试者的实验数

据，各组 MPFnorm（N）/MPFnorm（0）的比值（A 组 0.33~0.34，B
组 0.39~0.40，C 组 0.44）均低于对应阈值，系统均触发停

机，证明了算法可准确识别肌肉疲劳状态，保障了电刺激

治疗的安全性。

5 结语

本文提出一种融合远程生理监测与肌电反馈自适应

控制的电刺激系统，旨在满足居家康复患者的个性化治疗

需求。系统通过远程监控平台获取多模态生理参数，结合

医生制定的治疗处方，实现基于平均功率频率（MPF）、肌

电均方根值（RMS）的刺激参数动态调节与疲劳触发停机

机制。

实验表明，系统输出的频率、脉宽、幅值最大误差分别

为 2%、1% 和 1.55%，参数控制精度满足临床需求；在疲劳

监测验证中，不同阈值组的MPF归一化比值均能准确触发

停机机制，证实了疲劳检测算法的可靠性。系统通过“全

身生命体征+局部肌肉状态”的综合监测模式，实现了电刺

激参数的自适应调节，为居家康复治疗提供了兼具安全性

与有效性的智能化解决方案，对推动远程康复技术的临床

应用具有重要意义。
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