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利用非对称高频载波脉冲簇电刺激的
肌疲劳缓解技术研究
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摘要:为了缓解神经肌肉电刺激导致的肌肉疲劳,并减轻高频载波脉冲簇电刺激带来的不适感,提出

了非对称高频载波脉冲簇电刺激的肌疲劳缓解技术,利用健康受试者,比较了所提技术和传统对称双

相矩形脉冲电刺激的抗疲劳性能。在正中神经、尺神经束近端,分别施加载波频率为10kHz的窄脉

冲簇(高频模式)和传统的对称双相矩形脉冲(低频模式)并引起相同的收缩水平,持续刺激5min以诱

发肌疲劳并记录手指收缩力和指屈肌高密度肌电信号。研究结果显示,与低频刺激相比,高频刺激下

肌肉疲劳速率显著降低,具体表现为力衰减变慢,绝对力衰减较小(3.8688±1.1368)N,平台力更大

(7.296±1.3424)N,最终获得更大的力输出为(2282.8±341.48)N·s,同时高频刺激下更高的力-肌

电幅值比说明诱发了更高的肌肉激活效率,这可能是高频模式缓解肌疲劳的潜在机制。与传统对

称低频刺激相比,非对称高频载波脉冲簇电刺激可能通过诱发更高效率的肌肉激活,从而显著缓解

电刺激下肌疲劳问题,这对电刺激技术在脑卒中等患者运动功能康复中的推广应用具有重要意义。
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Abstract:Toalleviatemusclefatiguecausedbyneuromuscularelectricalstimulation(NMES)and
reducethediscomfortassociatedwithhigh-frequencycarrierpulseclusterelectricalstimulation,this
papercomparestheanti-fatiguepropertiesoftheproposedasymmetrichigh-frequencycarrier
pulseclusterelectricalstimulationwiththeconventionalsymmetricbiphasicrectangularpulse
electricalstimulationtechniqueinhealthysubjects.Specifically,theclusterednarrowpulseswith
acarrierfrequencyof10kHz(high-frequencymode,HF)andtheconventionalsymmetrical
biphasicrectangularpulses(low-frequencymode,LF)aredeliveredtotheproximalsegmentof
themedian/ulnarnervebundles,elicitingthesamelevelofcontraction.Stimulationiscontinuedfor
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5minutestoinducemusclefatigue,andfingerflexionforcesandhigh-densityelectromyography
(EMG)signalsofthefingerflexorsarerecorded.Theresultsshowthattherateofmusclefatigueis
significantlyreducedundertheHFstimulationcomparedwiththeLFstimulation.Thisismanifestedby
aslowerforcedecayrate,smallerabsoluteforcedecay(3.8688±1.1368)N,andalargerforceplateau
(7.296±1.3424)N,resultingingreaterforceoutput(2282.8±341.48)N·s.Thehigher
force-to-EMGamplituderatioundertheHFstimulationindicatedahigherefficiencyofmuscle
activation,whichmaybeapotentialmechanismforalleviatingmusclefatiguebytheHFmodes.
Thepresentstudysuggeststhattheasymmetricpulseclustersatakilohertzcarrierfrequencymay
significantlyalleviatemusclefatiguebyinducingahigherefficiencyofmuscleactivationcompared
totheconventionalsymmetricLFstimulation,whichcanpotentiallypromotetheapplicationofthe
NMES-basedmotorneurorehabilitationtechniqueinstrokepatients.
Keywords:neuromuscularelectricalstimulation;high-frequencystimulation;electromyographic

signal;musclefatigue

  运动功能障碍是脑卒中后最常见的后遗症之

一,严重影响患者生活质量[1]。神经肌肉电刺激可

通过激活运动神经元轴突或肌内轴突分支引起功能

性的肌肉收缩[2],增强肌肉力量[3],减轻痉挛,扩大

肢体运动范围[4],促进脑卒中后运动恢复[5-6],因此

被广泛应用于卒中后个体的运动功能康复[7]。在传

统神经肌肉电刺激技术中,刺激电极通常被放置在

肌腹运动点附近以激活运动神经元轴突的远端分

支[8],但由于运动单元的激活高度同步[9]、肌肉纤维

的非生理性募集等问题[10-11],受刺激的肌肉易发生疲

劳,导致诱发的力量快速下降。近年来,外周神经束

近端经皮电刺激被证明能通过激活不同肌纤维来减

少肌肉疲劳[12],但不同运动单元激活依旧高度同步

化,与生理状态下不同运动单元交替异步放电不同,
从而导致肌疲劳问题依然严重,诱发肌力随刺激时间

下降明显。虽然可通过增加刺激电流强度来保持诱发

肌力,但会给使用者带来不适[13],从而限制临床应用。
传统电刺激波形通常为对称双相矩形脉冲波

形[14],双相脉冲可保证阳极或阴极注入的正负电荷

相抵消,总和为0,避免局部皮肤灼伤[15]。脉宽通常

可达数百μs,大量运动神经元轴突可在这几百μs
内相继达到去极化阈值从而触发动作电位[16],这是

目前常用电刺激方式导致肌纤维激活高度同步化的

主要原因。为此,Zheng等[13]提出了一种高频(千
赫兹)载波脉冲簇电刺激波形,即用脉宽小于100μs
的窄脉冲簇替代传统电刺激中的矩形脉冲。其基本

原理是,每个窄脉冲仅能为轴突提供阈下刺激[17],
轴突需要连续多个窄脉冲才能逐步达到阈值[15],而
不同轴突由于直径、位置不同,导致所需窄脉冲个数

不同,从而增加不同轴突到达阈值的时延,即降低不

同轴突激活的同步性。进一步的研究表明,这种高

频载波脉冲簇电刺激可显著降低肌疲劳[18]。
对称双相脉冲波形中,正负两个波形强度相同、

脉宽相同。依据电极阴阳极配置,阴极脉冲可诱发

有效肌肉收缩(有效脉冲)[19],阳极脉冲(无效脉冲)
则用于平衡电荷[20],虽无实际作用,但会因电流强

度较高而激活皮肤内疼痛感受器,给使用者带来不

适。为此,有研究者提出了非对称电刺激波形[21],
即在保持有效脉冲正常诱发肌力的同时,降低无效

脉冲电流强度,增加无效脉冲脉宽,从而保证正负电

荷依然平衡。研究表明,这种非对称脉冲电刺激可

显著减小刺激不适感。为了降低电刺激带来的不适

感,可采用非对称高频载波脉冲簇电刺激技术。但

由于无效脉冲期间存在电荷的持续注入,其对肌肉

抗疲劳性的影响还未可知。
本文以健康受试者为实验对象,比较了非对称

高频载波脉冲簇持续电刺激(高频模式 HF)和传统

对称双相矩形脉冲持续电刺激(低频模式LF)下的

肌力诱发情况和肌肉活动差异。结果显示,与对称

双相矩形脉冲电刺激相比,非对称高频载波脉冲簇

电刺激诱发的肌力持续时间长、衰减慢,肌肉活动效

率高,有助于推动电刺激技术在脑卒中患者临床康

复的广泛应用。

1 实验方法

1.1 受试者

本研究共募集9名受试者(8名男性和1名女性,
均为右利手,年龄均为20~30岁之间),无任何已知的

神经系统疾病。所有受试者均签署了知情同意书。
1.2 实验设备

实验过程中,受试者坐在椅子上,前臂支撑在泡
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沫垫上,将两个硬树脂板分别固定于手腕背侧和掌

侧,以避免手腕活动。使用4个微型压力传感器

(DJSX-50,上海狄佳公司)独立测量食指、中指、无名

指和 小 指 的 手 指 屈 曲 力,采 样 频 率 为 1kHz。
4根手指舒适伸展,并使用魔术贴将手指固定在相

应的压力传感器上,使手指和传感器之间紧密接触

以保证精确的力测量,见图1(a)。
将8个凝胶电极(直径约1cm)排列成2×4阵

列,并沿正中神经和尺神经走向放置在上臂内侧肱

二头肌短头下方,见图1(a)。使用可编程多通道刺

激器(STG4008,MultichannelSystems,德国)生成

电刺激脉冲,并使用自编 Matlab用户界面进行刺激

参数设置与电刺激器控制。

(a)实验装置示意图

(b)高频模式下使用的非对称高频载波脉冲簇

(c)低频模式下使用的对称双相矩形脉冲

图1 实验装置、高频模式脉冲和低频模式脉冲

 Fig.1Experimentalapparatus,HFmodepulsesandLF
modepulses

使用两片电极间距为10mm、单个电极直径为

3mm的 8×8 通 道 高 密 度 肌 电 电 极 阵 列 (OT
Bioelectronica,意大利都灵),采集指屈肌的表面肌

电活动信号,见图1(a)。为提高肌电信号质量,在
放置电极之前,用医用磨砂膏和酒精棉片清洁皮肤,
以降低接触阻抗。放大器采用EMG-USB2+系统

(OTBioelectronica,意大利都灵),采样率为2048Hz,
增益为150,带宽设置为10~500Hz。参考电极放置

在肘部,公共接地电极放置在腕部,以减少刺激伪迹。
1.3 刺激范式

高频和低频模式的刺激序列分别如图1(b)和

1(c)所示。高频模式采用非对称高频载波脉冲簇,

每个脉冲簇中包含n个宽度为80μs、间隔为20μs
的正相窄脉冲(载波频率为10kHz[18]),不同的窄脉

冲簇以40Hz的频率发出。为保证正负电荷平衡,
负相电流幅值由正相脉冲的总电荷量与负相脉冲持

续时间的比值决定,见图1(b)。低频模式采用对称

双相矩形脉冲,脉冲持续时间为500μs
[3],频率为

40Hz,见图1(c)。
为公平比较两种刺激模式下诱发肌力的衰减情

况,需要保证两种刺激模式的初始诱发肌力相同。
为此,在进行实验之前,首先测量各手指的最大自主

收缩力(MVC),然后使用低频模式在不同的电极对

之间进行搜索,以确定能够引起肌肉稳定收缩且无

强烈不适感的电极对。调节刺激电流强度,直到至

少有一根手指屈曲力能达到约30% MVC。为使高

频模式激活肌纤维与低频模式基本相同,在保持相

同电流强度的前提下,调节高频模式窄脉冲个数n,
直至达到肌力匹配。这种方法已被证明能激活两种

刺激模式下相似的肌肉或肌肉部分[13]。
每个受试者需要完成4次实验,两种刺激模式各

2次,顺序随机,以消除实验顺序对结果的影响。每

次实验包括300s的持续刺激,并对刺激电流强度进

行梯形调制,即在前10s内,电流从1mA匀速增加

至目标电流强度后保持恒定,在后10s内,电流强度

从目标电流强度匀速减小至1mA。相邻两次实验之

间提供了10min的休息时间,以使肌疲劳充分缓解。

图2 一名受试者手指收缩力随时间的变化情况

Fig.2Changesinfingercontractionforceovertime
inonesubject

在高频和低频模式下,一位受试者4根手指平均

收缩力随刺激时间的变化情况见图2。由图可见,前

10s收缩力的快速增加和后10s快速下降,分别是由

于刺激电流的增大和减小引起的。当刺激电流达到

目标强度后,两种模式下收缩力都呈指数衰减,且高

频模式下的力衰减速率小于低频模式。
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1.4 数据处理

将相同刺激模式下的两次收缩力信号进行平

均,然后将力信号分割成30个窗长为10s的时间

窗。在每个窗口内,首先计算单根手指的平均力,再
计算4根手指的平均力,以表示各时间窗内的肌力

强度。计算所得4根手指平均力曲线的力-时间积

分,以反映整体力量输出情况。为了量化和比较两

种模式下收缩力的衰减情况,在剔除第1个和最后

1个时间窗(刺激电流处于上升或下降状态)对应的

平均收缩力数据后,用指数函数对平均力数据进行

拟合,即y=Fp+Fdeτt。其中,Fp 代表力达到稳定

状态时的平台力,Fd 是绝对力衰减(初始力与平台

力之间的差值),Fp+Fd代表初始力,指数函数系数

τ<0反映了力衰减的速度。由于两种模式下的平台

力不同,直接比较τ值无法准确反映力衰减的快慢。
因此,计算了力下降到初始收缩力峰值65%的时间

(称为65%-峰值时间)以反映衰减快慢。之所以使用

65%,而不是常用的50%衰减时间,即半衰期,是因为

有些受试者收缩力始终保持在初始力的50%以上。
使用10Hz高通滤波器和50Hz陷波器对肌电

信号进行预处理。为了研究肌电活动随时间的变

化,使用了与力信号处理相同的时间窗。在每个

10s窗内,提取刺激开始(即低频模式下正相矩形

脉冲的上升沿,高频模式下正相脉冲簇的第1个上

升沿)前5ms到刺激开始后30ms、长度为35ms的

肌电片段并求取平均值,从而得到各个通道的平均

肌电信号,如图3所示。人工识别刺激伪迹后,提取

两个刺激伪迹之间的平均肌电信号计算肌电峰-峰
值,即最大值和最小值之间的差值。然后,对所有

128个通道的肌电峰-峰值进行平均,以表示肌电活

动的总体水平。为了评估肌力产生的效率,计算了

肌力-肌电峰峰值比,即4根手指的收缩力总和与所

有通道的平均肌电峰-峰值之比。

(a)高频模式下的肌电片段及平均肌电信号

(b)低频模式下的肌电片段及平均肌电信号

 图3 一名受试者在某通道第2个10s时间窗内的肌电

片段及平均肌电信号

Fig.3EMGsegmentsandtheaverageEMGofonesubject

duringthe2nd10stimewindowofonechannel

  使用双尾配对t检验方法,比较两种刺激模式

下的初始峰值力、绝对力衰减、平台力、力-时间积分

和65%-峰值时间。采用 Kolmogorov-Smirnov检

验法来验证正态性假设。所有检验的显著水平均设

定为α=0.05。

2 结果与讨论

不同受试者在高频模式下施加的电荷量与低

频模式施加的电荷比如表1所示,具体计算为高

频模式下使用的窄脉冲数n×窄脉冲宽度与低频

模式下脉冲持续时间比。除第4位女性受试者

外,其余男性受试者的平均电荷比为1.42±0.2627。

女性受试者的电荷比较大,可能是因为,女性受试

者的肌肉组织中脂肪比例较高,皮下脂肪厚度会

限制电极和传出轴突之间的传导性从而导致电流

电阻增加,因此达到运动神经阈值需要更高的强

度 或 电 荷 量[22-23],表 现 为 男 性 比 女 性 更 容 易 电

兴奋[24]。

2.1 收缩力

图4展示了两种刺激模式下各手指的初始峰值

力,用达到各手指最大自主收缩力百分比表示。统

计结果显示,两种刺激模式下各手指的初始力无显

著差异(食指t=0.1259,p =0.9029;中指t=
1.175,p=0.2740;无名指t=0.0929,p=0.9283;

小指t=1.76,p=0.1164),t为检验的统计量值,p
为显著性水平。
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表1 各受试者高频与低频下施加的电荷比

Table1Ratiooftheappliedchargeacrossallsubjects

受试者 电荷比

1 1.28
2 1.12
3 1.44

4(女) 9.60
5 1.28
6 1.12
7 1.60
8 1.76
9 1.76

图4 所有受试者各手指平均初始峰值力

Fig.4 Meaninitialpeakfingerforcesacrossallsubjects

鉴于两种刺激模式下单根手指初始力匹配,因
此为了便于分析,将4根手指的收缩力进行了平均

以代表肌力水平。图5展示了刺激电流达到目标强

度后,所有受试者在两种刺激模式下平均肌力随时间

的变化情况。两种刺激模式下肌力均呈指数下降,初
始阶段衰减快,随后趋于平稳。比较两种模式差异可

知,高频模式下力衰减速度较低频模式更缓慢,导致

最终平台力水平高于低频模式。

图5 所有受试者的平均肌力随时间的变化

Fig.5 Changeoftheaverageelicitedforceovertime
acrossallsubjects

对所有受试者肌力的指数拟合结果进行统计分

析见图6(a)~6(c),结果表明,所有受试者在两种

刺激模式下4指平均初始力 (Fp+Fd)无显著差异

(t=0.0028,p=0.9978),如图6(a)所示。高频刺

激下的平台力(Fp)显著大于低频模式(t=3.151,

p=0.0136),如图6(b)所示,而高频刺激下的绝

对力衰 减(Fd)显 著 低 于 低 频 刺 激(t =2.909,

p=0.0196),如图6(c)所示,这表明持续高频刺

激后肌力的绝对下降幅度较小。高频模式下的肌

力-时间积分(见图6(d))显著高于低频模式下的肌

力-时间积分(t=3.035,p=0.0162),说明在初始

力量相匹配的情况下,高频刺激可产生更大的力输

出。同时,高频模式下的65%-峰值时间(见图6(e))
显著大于低频模式(t=2.847,p=0.0216)。这表

明,与低频模式刺激相比,高频模式下诱发的收缩力

更持久,力量随时间的衰减更缓慢。

(a)初始力

 
(b)平台力

 
(c)绝对力衰减

(d)肌力-时间积分

 
(e)65%-峰值时间

图6 两种模式下所有受试者肌力的统计结果

Fig.6Statisticalresultsofelicitedforceacrossallsubjectsin
thetwomodes

2.2 肌电活动

在高频和低频模式下,各受试者5min内肌电

平均幅值的热力图见图7。结果表明,两种模式下

热力图分布基本相同,表明两种模式激活了相似的

肌肉或肌肉部分。图8(a)展示了所有受试者的平

均肌电活动(肌电峰-峰值)随时间的变化。随着电

刺激持续进行,两种刺激模式下的肌电幅值都有所

下降,说明肌肉产生了疲劳,可能的原因是神经递质

的不断消耗导致动作电位的传播受到阻滞,因此诱

发的肌肉活动减弱[25-26]。高频模式下的肌电活动

水平在刺激前期普遍小于低频模式,这可能是因为,
高频刺激能够降低运动单元放电同步性,异步肌电

活动之间的相互抵消,从而产生较小的肌电平均幅
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值[13]。在刺激进程后期,高频模式肌电幅值高于低

频模式,说明高频持续刺激下肌肉的可激活性高于

低频持续刺激。所有受试者平均肌力与肌电幅值

之比随时间的变化情况如图8(b)所示,该比值定

义为每单位肌电活动所激发的力量,可用于反映

肌肉发力的效率[27]。结果显示,高频刺激模式下

的肌力与肌电比值普遍大于低频模式,这说明高

频刺激模式下的肌肉激活效率更高、运动单元的

激活在时间上更加分散,因为kHz频率可在神经

组织中积累比传统刺激方式更强的能量[28],这可

能是与低频模式相比,高频刺激减少肌肉疲劳的

潜在机制。

(a)受试者1

   
(b)受试者2

(c)受试者3

  
(d)受试者4

(e)受试者5

  
(f)受试者6

(g)受试者7

  
(h)受试者8

(i)受试者9

图7 两种模式下各受试者5min内肌电平均幅值热力图

Fig.7 HeatmapoftheaverageEMGamplitudeover5minforeachsubjectinthetwomodes
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(a)平均肌电峰-峰值

(b)平均肌力-肌电比

 图8 所有受试者的平均肌电峰-峰幅值和肌力-肌电比随

时间的变化

Fig.8Changeoftheaveragepeak-to-peakEMGmagnitudeand
force-EMGratioovertimeacrossallsubjects

本文比较了非对称高频脉冲簇刺激与传统低频

对称双相矩形脉冲刺激下,诱发肌肉收缩活动的抗

疲劳性能。研究结果表明,与传统低频刺激相比,非
对称高频刺激能延长诱发肌力,显著延缓肌肉疲劳。
正负相对称的高频电刺激脉冲[13,18,29-30]虽然已经被

证明可以通过分散激活不同的运动单元来缓解肌肉

疲劳,但是会增加刺激过程中受试者的疼痛感。有

报道称感觉阈值与刺激频率成反比[31],因此高频电

流刺激下的感觉阈值相较于传统低频电流刺激大幅

降低,从而引发强烈的不适感。由于双相脉冲簇中

仅有一相脉冲簇即可诱发有效的肌肉收缩,本文在

高频脉冲簇电流的基础上,采用了电荷平衡但不对

称的高频载波脉冲簇电刺激,既保证阴极和阳极注

入正负电荷均相同,又避免长时间刺激对局部皮肤

产生电化学损伤;同时,延长负相脉冲宽度以降低其

幅度,实验中使用的负相脉冲幅值约为0.1mA,尚
未达到引起感觉的阈值。因此,可以减轻受试者在

使用过程中的不适感,这在实验过程中通过对受试

者的口头询问得到了证实。
本研究结果进一步证明,非对称高频载波脉冲

簇电刺激可有效缓解电刺激下的肌疲劳问题,表明

这一技术能够在减少电刺激引起不适感的同时,增加

肌力输出,说明这一技术适用于高强度持续运动训

练。与正常人相比,患有神经肌肉疾病的人容易出现

疲劳,从而导致肌肉无力[32]。本文提出的非对称高

频脉冲簇刺激技术具有延缓疲劳的作用,有可能对脑

卒中等神经损伤患者运动功能康复具有重要意义。

3 结束语

本研究表明,与传统对称低频电流刺激相比,非
对称高频电刺激能显著延长持续刺激后的收缩力,延
缓肌力衰减速率,减轻肌肉疲劳,可能的原因是高频

电刺激提高了肌肉激活的效率。研究结果显示,相较

于传统电刺激脉冲,非对称高频载波脉冲簇电刺激技

术更能满足脑卒中等患者运动功能康复高强度训练

的需求,从而推动电刺激技术在临床康复的广泛应用。
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