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摘　要: 帕金森病 (Parkinson’s disease, PD)影响着全球近千万的患者, 尚无根治方法, 但循证医学表明基于感官信

息提示的训练可以延缓疾病进展. 然而, 目前的研究大多基于单一模态, 且缺乏对于用户的感知与反馈. 为此, 提出

了视听协同的多模态步态训练方法, 基于用户步态数据生成并动态调节多模态提示, 进而探究其辅助早期 PD康复

的可行性. 该方法首先构建了多模态提示生成框架, 通过用户步态数据计算周期和步高参数, 生成视觉与听觉协同

的提示; 然后搭建了交互式干预训练系统, 基于用户步态变化动态调整视听提示, 实现了用户感知与多模态提示生

成的交互式迭代. 最后, 在临床招募了 40名早期 PD患者 (H&Y分期≤2)进行实验, 与对照组相比视听协同组改善

效果最优, 与基线状态相比视听协同组在训练中和训练后步态对称性平均提高 20.776% (p=0.0001) 和 21.157%
(p=0.0001), 病患侧步速平均提高 33.924% (p=0.0001)和 36.433% (p<0.0001). 结果同时表明, 视听协同提示能够更

快速、更持久地帮助患者改善步态表现. 所提出的基于步态数据生成多模态提示的训练方法, 为建立量化驱动的

精准康复模式提供了新思路, 促进了多模态交互技术在医疗领域的应用与发展.
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Abstract:  Parkinson’s  disease  (PD)  affects  nearly  10  million  people  worldwide,  and  there  is  no  cure,  but  evidence-based  medicine  suggests
that  training  based  on  sensory  cues  can  slow  disease  progression.  However,  most  current  studies  are  based  on  a  single  modality  and  lack
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user  perception  and  feedback.  This  study  proposes  an  audiovisual  collaborative  multimodal  gait  training  method,  which  generates  and
dynamically  adjusts  multimodal  cues  based  on  users’  gait  data  to  investigate  the  feasibility  of  assisting  early-stage  PD  rehabilitation.  The
method  constructs  a  multimodal  cue  generation  framework  to  generate  visual  and  auditory  cues  by  calculating  cycle  and  step  height
parameters  from  gait  data.  Then,  an  interactive  intervention  training  system  is  built  to  dynamically  adjust  the  audiovisual  cues  based  on
gait  changes,  which  realizes  the  interactive  iteration  between  user  perception  and  multimodal  cue  generation.  Finally,  40  patients  with  early-
stage  PD  (H&Y  stage≤2)  are  recruited  for  a  clinical  experiment.  Compared  with  the  control  group,  the  audiovisual  synergy  group  shows
the  best  improvement  effect.  Compared  with  baseline,  the  gait  symmetry  in  the  audiovisual  synergy  group  increases  by  an  average  of
20.776%  (p=0.0001)  during  the  training  and  21.157%  (p=0.0001)  after  the  training,  and  the  velocity  on  the  affected  side  increases  by  an
average  of  33.924%  (p=0.0001)  during  the  training  and  36.433%  (p<0.0001)  after  the  training.  The  results  indicate  that  audiovisual
synergistic  cues  can  help  patients  improve  gait  performance  more  quickly  and  sustainably.  The  proposed  multimodal  cueing  training
method  based  on  gait  data  provides  a  new  approach  for  the  establishment  of  a  quantitatively  driven  precision  rehabilitation  model,  and
promotes the application and development of multimodal interaction technology in the medical field.
Key words:  multimodal human-computer interaction; gait perception; multimodal cue generation; adaptive interactive intervention

帕金森病 (Parkinson’s disease, PD) 已经成为严重影响人类生命健康的重大疾病之一 [1,2], 预计我国 PD 患者

2030年数量占全球 PD患者数量的 50%[3,4], 因此探索 PD康复治疗方法具有重要意义 [5,6]. 目前临床主要以症状缓

解对疾病进行治疗 [7,8], 疾病的早期阶段是疾病治疗的关键窗口期 [3,6]. 早期 PD患者通常单侧发病 [9], 运动不对称

性显著 [10], 容易跌倒受伤, 甚至死亡 [11]. 典型症状之一的步态障碍主要是由于大脑中负责运动的网络发生结构性

病变, 导致功能连接中断, 在早期阶段主要表现为拖曳步态 [12]. 研究发现多模态刺激对运动障碍会产生积极的影

响 [13,14]. 听觉、视觉等多种感官信息能够激活替代脑部路径, 使信息绕过受损的基底神经节, 通过其他功能区域抵

达小脑, 进而改善步态表现 [15,16]. 因此, 在训练过程中, 基于视觉、听觉等感官设计多模态提示来提供时间与空间

信息, 可以达到治疗的效果.
基于多模态提示的干预训练为 PD治疗提供了新的解决方案. Anguera等人 [17]发现增加多模态认知任务的训

练能够改善认知神经缺陷, 并且能够延伸到未经训练的控制能力, 尤其是持续注意力和工作注意力. Kaminsky等
人 [18]发现以等距的平行线作为视觉提示来传达空间信息, 可以提升患者步行速度. Janssen等人 [19]发现 3D楼梯作

为视觉提示能够降低患者的反应时间, 减少异常步态的发生. Thaut等人 [20]发现大脑对节拍和音乐两种听觉提示

具有灵活的反应能力. Braunlich等人 [15]发现规律性听觉提示可以改善步态速度、步频和步幅. 然而 PD具有异质

性 [21], 患者症状差异明显, 因此固定的外部提示 (如预置节拍或标准化视觉标记)无法满足异质性带来的个性化需

求. 进一步地, Buated等人 [22]发现当检测到异常步态时, 以患者平均步长的距离投射绿色激光线, 能够有效改善患

者步行速度. Ahn等人 [23]发现以患者身高的 85.5%为间距设置平行线, 能够有效增大患者的平均步幅. Awad等人 [24]

发现基于患者步态表现生成听觉提示, 能够大幅提高患者步行速度, 并且这种提高可以在训练后得到保留. 虽然基

于单一模态外部提示的训练方法取得了一定的效果, 但是这些方法关注于双侧步态参数的提高, 主要针对中晚期

阶段的患者, 对于早期阶段的 PD患者而言, 最主要的问题是单侧发病带来的步态对称性下降 [3]. 此外, 有研究指出

通过混合听觉和视觉等多模态信息能够降低认知负荷 [25], 提升视觉空间和工作记忆 [26]. 来自多个感官的多模态信

息汇聚到相同的神经元上, 使得这些神经元能够协同工作, 能够有效提高处理能力, 并比平时更快地引发反应 [27].
然而当前的干预方法大多基于单一的视觉或听觉提示, 缺乏对于多模态信息协同的探索, 并且缺乏对用户状态的

感知与反馈, 导致交互性不足.
本文主要有以下 3个方面的贡献: 首先, 构建了以步态对称性为核心的多模态提示生成框架. 该框架通过惯性

传感器 (inertial measurement unit, IMU)感知 PD患者的实时步态数据, 进而计算患者左右肢步态周期与步高等参

数, 生成符合患者个性化特征的视听协同提示, 将用户步态数据转化为可解释、可调控的多媒体提示信息. 其次,
提出了针对早期 PD 患者步态障碍的视听协同训练方法, 并搭建了一套交互式干预训练系统. 该方法通过感知用

户行走过程中步态表现与视听协同提示的匹配情况, 动态调整提示参数, 实现了用户感知与多模态提示生成的交

互式迭代, 提升了康复训练的交互性. 最后, 开展了包含 40例早期 PD患者 (H&Y分期≤2)的临床实验, 量化视听

协同提示对患者步态表现的影响效果. 对比分析了不同模态提示下患者在步态对称性及步态参数方面的差异, 并

李信金 等: 视听协同的交互式步态干预训练 2007



探究了多模态提示的持续性. 与基线情况相比, 在训练阶段, 视听协同提示组对称性平均提高 20.776% (p=0.0001),
病患侧步速平均提高 33.924% (p=0.0001); 训练后, 视听协同提示组对称性平均提高 21.157% (p=0.0001), 病患侧

步速平均提高 36.433% (p<0.0001); 改善效果优于对照组 (无提示、视觉提示、听觉提示). 实验结果表明, 多模态

提示, 特别是视听协同提示, 能够有效地帮助患者改善步态表现.
本文第 1节回顾相关工作, 包含不同模态的提示方法. 第 2节介绍本文所提出的视听协同训练方法, 包含多模

态提示影响机制、视听协同提示生成框架以及提示的交互式迭代. 第 3节详细描述干预训练过程, 包括被试信息

和训练过程. 第 4 节主要介绍本文所提方法的有效性. 第 5 节就本文干预方法的效果、意义以及不足展开讨论.
第 6节总结全文.

 1   相关工作

基于多种感官提示的训练方法已被成功应用于多种运动障碍的康复训练, 尤其是 PD运动症状的延缓与疾病

控制. 但是目前的方法大多聚焦于视觉提示和听觉提示, 分别通过规律性视觉标记以及特定的节律性音律向患者

传递时空信息, 帮助其改善运动控制.

 1.1   视觉提示方法

视觉提示在 PD的干预训练中的应用相对成熟, 早期研究聚焦标准化静态标记的基础效应验证. Bryant等人 [28]

探索了红色与绿色激光射线等形式的视觉提示对患者异常步态的影响, 结果表明在未服药的情况下, 使用绿色射

线的患者的步幅明显增加; 在服药情况下绿色射线比红色射线更能提高步速和步幅. 这揭示色彩认知与运动响应

的关联性. Donovan等人 [29]发现静态激光提示使跌倒频率降低 39.5%±9.3%, 证明视觉提示在空间定位辅助的基础

价值. 进而, Buated 等人 [22]发现通过患侧投射激光线, 可以帮助患者缩短冻结反应时间, 减少冻结步态发作 (频率

下降 42%), 推动了视觉提示的临床应用. 这些方法大多是标准化静态视觉标记, 缺乏对患者状态的个性化考虑, 也
缺乏对视觉提示传递时间信息的探索. 为克服静态限制, 研究者探索了运动耦合型提示对于运动障碍的改善效果.
Zhao等人 [30]基于谷歌眼镜开发光流提示系统, 通过投射流动的光束向患者传递视觉信息, 但固定速率 (50–150行/
min)会导致提示-运动脱节. Tang 等人 [31]通过佩戴在胸部的激光器, 将有节奏的水平激光线连续投射到用户脚前

一步长的地面上, 进而产生了与用户运动相匹配的视觉刺激, 向患者传递运动的空间提示, 但是该方法受到患者速

度的影响. 进而, Ahn 等人 [23]实现头部方向自适应的智能眼镜系统, 通过速度反馈调节提示, 实现运动同步视觉生

成. Barthel 等人 [32]的激光鞋设计在健侧着地时触发患侧提示, 通过跨肢体事件驱动提升提示时效性, 但依然缺乏

对于用户状态的感知导致交互性差. 尽管视觉提示技术对改善患者步态具有积极影响, 但是对当前视觉提示的生

成大多是采用群体均值参数, 未考虑患者异质性. 此外, 现有方法多为“感知-提示”开环架构, 缺少基于实时运动表

现的反馈调节.

 1.2   听觉提示方法

听觉系统通过丘脑-皮质通路直接激活运动皮层的辅助运动区, 触发节律信号与步态周期的神经夹带效应, 从
而实现运动节律的相位同步 [33]. 同时, 听觉提示通过基底神经节-小脑环路增强步态时空一致性, 降低步幅变异系

数与支撑相不对称度 [34], 这一机制在 PD、中风等多种运动障碍疾病中具有普适性. Cancela 等人 [35]的研究显示,
基于特定节拍的步行训练能够改善 PD 患者的步态表现, 通过节拍提示的重复锻炼可以显著提升步速, 但是节拍

器的节拍需要康复师对患者进行观察得出. Gondo等人 [36]的研究显示, PD患者在伴随音乐行走时, 加速度、步态

速度、节奏和步长均逐渐增加, 但是改善的效果存在个体差异, 且受限于音乐的选择. Harrison等人 [37]发现在跟随

演唱的过程中, 患者的步态变异性降低. Lee等人 [38]研究发现, 固定旋律的乐器演奏能够提高患者运动速度, 增强

认知能力. 但是, 这两种方法受到患者能力的限制, 需要患者具备演唱与乐器演奏能力. Shahraki等人 [39]的研究表

明, 使用节拍器进行训练能够明显改善 PD患者的步幅、步幅时间、双支撑时间、步频、步态速度. Mainka等人 [40]

的研究证实, 基于节拍器的步行训练能够显著提高中风患者的步速和步幅. Suh等人 [41]发现, 音乐提示是改善偏瘫

脑卒中患者步态速度、步幅、步频和站立平衡的有效治疗方法. 此外, Thaut等人 [42]的研究表明, 节拍提示在中风、
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PD、创伤性脑损伤和其他疾病的运动治疗中, 尤其是步态改善方面, 能够发挥显著的治疗效果. 听觉和运动系统

在不同的皮质、皮质下和脊髓水平上具有丰富的连接性, 听觉系统能够将信号投射到大脑的运动结构中, 在节律

信号和运动反应之间产生夹带, 因此听觉提示能够有效改善步态表现. 虽然听觉刺激在步态干预方面展现了极大

的发展潜力, 但静态节律生成、单一目标导向及缺乏多模态协同等问题限制了听觉提示的应用. 并且目前的听觉

刺激大多关注于速度的提升, 缺乏对对称性等维度的思考.

 2   面向早期 PD 步态障碍的视听协同训练方法

针对现有干预方法缺乏对多模态提示协同及训练中患者状态感知的考虑, 本文提出一种基于用户步态数据生

成多模态提示的视听协同训练方法, 如图 1 所示, 旨在通过视听等多模态提示的协同作用诱导早期 PD 患者改善

运动模式, 从而提高行走的对称性, 延缓早期 PD患者运动功能退行. 基于所提出的方法, 本文进一步搭建了交互

式干预训练系统, 如图 2所示, 该系统包含 3个部分: 感知端、系统端、呈现端. 其中, 感知端包含 2个 IMU, 用于

感知用户步态数据; 系统端用于搭载多模态提示生成框架, 计算步态参数 (本文步态参数具体定义见后文表 1)与
多模态提示参数, 并通过分析多模态提示与步态的匹配度, 更新多模态提示参数; 呈现端选用增强现实眼镜呈现多

模态提示, 目前本系统呈现端选用 HoloLens眼镜, 因为它支持增强现实和开放式耳机集成到单一设备中, 保留了

环境信息和声音, 提高了安全性.
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图 1　针对早期 PD患者步态障碍的视听协同训练方法
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图 2　交互式干预训练系统组成
 

 2.1   神经可塑性驱动的多模态提示调节

神经影像学研究揭示了人的感知系统与运动系统之间存在密切神经关联, 当个体感知外部信息时, 基底神经

节表现出显著的激活增强 [43]. 这种激活贯穿脑干、脊髓、小脑、基底神经节和皮层环路, 能够整合感知与运动执

行 [44]. 感知系统与运动系统之间的广泛神经连接为多模态提示与步行运动的同步提供了基础, 通过感知多模态刺

激的时间结构和层次特征, 诱发大脑产生相应频率的神经振荡, 从而使肢体运动自发地与外部提示保持同步 [45].
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表 1　步态参数表
 

参数编号 步态参数 描述

1 步态周期左 左脚脚尖离地到右脚脚尖离地的时间

2 步态周期右 右脚脚尖离地到左脚脚尖离地的时间

3 步高左 左脚摆动过程中离地最高的距离

4 步高右 右脚摆动过程中离地最高的距离

5 步速左 左脚步态周期内加速度积分

6 步速右 右脚步态周期内加速度积分

7 步幅左 左脚两次落地之间的距离 (开始结束不完整步不纳入统计)

8 步幅右 右脚两次落地之间的距离 (开始结束不完整步不纳入统计)
9 摆动相左 每个左周期时间内的左脚脚尖离地到左脚脚跟落地的时间占比

10 摆动相右 每个右周期时间内的右脚脚尖离地到右脚脚跟落地的时间占比

11 支撑相左 每个左周期时间内的左脚脚跟落地到左脚脚尖离地的时间占比

12 支撑相右 每个右周期时间内的右脚脚跟落地到右脚脚尖离地的时间占比

13 双支撑相左 每个左周期时间内的左脚脚跟落地到右脚脚尖离地的时间占比

14 双支撑相右 每个右周期时间内的右脚脚跟落地到左脚脚尖离地的时间占比
 

PD患者的运动功能障碍主要源于基底神经节损伤导致的多巴胺能信号丢失, 进而引发姿势控制失调和步

态异常 [46]. 虽然 PD患者的听觉皮层、顶下叶和额叶等负责运动节律感知的脑区并不受到 PD的影响, 但由于基

底节功能受损, 其内部时间感知和节律处理能力显著下降. 在这种情况下, 外部提示能够有效替代受损的内部时

间系统. 多模态外部提示通过同步运动能够激活小脑, 重新校准运动感觉反馈信号, 从而补偿基底节-辅助运动

区-前运动皮层环路的时间编码紊乱 [47]. 在多模态外部提示下的训练过程中, PD患者能够有效激活与节奏感知

相关的运动网络, 通过感知外部提示改善运动功能, 特别是步态控制 [48]. 神经影像学证据进一步表明, 多模态提

示能够增强感知皮层与执行控制网络之间, 以及执行控制网络与小脑之间的功能连接 [49]. 这种神经可塑性改变

为多模态提示改善步态提供了机制解释: 通过增强感觉区和运动区之间的功能连接, 促进步行运动节律与多模

态提示的精确同步, 从而持续改善运动能力 [50]. 这些发现为多模态提示在 PD患者步态康复中的应用提供了神

经科学依据.

 2.2   视听协同提示生成框架

针对现有方法缺乏对多模态信息协同提示考虑的问题, 本文提出步态数据驱动的视听协同提示生成框架

(如图 3 所示), 通过步态参数与视觉、听觉提示的双向映射, 实现个性化康复提示训练. 该框架将患者步态参数

(周期、步高)转化为可调控的视听协同提示, 实现视听协同提示与患者步态表现的动态适配和增强.
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图 3　视听协同提示生成框架
 

 2.2.1    个性化听觉提示生成

现有听觉提示大多采用固定节律, 缺乏对患者异质性的考虑. 本文通过计算患者健康侧与病患侧步态周期

(表 1 参数 1、2) 获取节律参数. 具体而言, 本文对采集到的步态数据首先进行端点检测, 去除静止时期的周期影

响, 进而分析频率与周期关系, 引入滑动窗口对周期进行预判断, 进而定位关键步态事件点. 然后通过周期检测基

本判定 PD患者的步态周期, 以此作为间隔阈值. 根据脚踝运动突变情况, 结合加速度与角度判定步态时序数据的

步态事件. 进而周期计算如下: 
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m = argmax
i∈[SP,SP+D]

anglei
z (1)

 

D =
fs

argmax
f

t∑
k=t−W

wt−k ·Pxx (k, f )

(2)

 

T = argmax
i∈[m,m+ D

2 ]
acci

z− argmax
j∈[m− D

2 ,m]
acc j

z (3)

SP w wτ = e−τ/λ

anglez accz

其中,   是采样起始点;   是滑动窗口长度, k为在频域中对应的点的索引,   为指数衰减权重, fk 为频率;
 为角度 z轴数据;   为加速度 z轴数据.

在左右脚步态周期两个步态参数的基础上, 计算听觉提示参数, 进而生成与患者状态相匹配的个性化听觉提

示. 本文使用音乐作为听觉提示, 音乐是一系列音符的顺序排列, 这些音符按照特定的音高、时长和节奏组织起

来, 形成具有辨识度和记忆度的音乐线条. 具体而言, 基于获取到的患者左、右脚的步态周期, 计算患者每分钟的

步态周期数作为每分钟的目标节拍数 (beat per minute, BPM). 在音乐数据库中寻找 BPM最为接近目标 BPM的音

乐, 并将其 BPM调整至目标 BPM, 使其与患者的步态周期同步, 进而生成个性化音乐提示. 基于文献调研以及与

临床医生的交流, 本文音乐库的音乐选择节奏在 60–160 BPM之间的双拍演奏乐, 能为患者提供明确、稳定的步

点提示. 基于动态时间规整算法对齐音乐节奏骨架与步态周期, 采用相位声码器在 [–5%, +5%]范围内调整 BPM,
保持音高不变.
 2.2.2    个性化视觉提示生成

ω = [ωx,ωy,ωz]T a = [ax,ay,az]T

现有视觉提示大多采用静态标准化视觉标记, 提供空间信息, 缺乏动态的时间信息提示. 本文在混合现实环境

中重建患者运动过程, 为了尽可能诱导患者改善步态不对称性, 重建视觉提示的动作需在现有步态的基础上进行

微调. 在患者左右脚步态周期的基础上, 本文进一步计算了患者的左右脚步高 (表 1参数 3、4). 具体而言, 根据划

定的步态周期获取该步态周期的预处理数据, 并基于Madgwick算法转换为欧拉角 (Pitch, Roll, Yaw). 将角速度记

为:  , 加速度记为:  . 基于角速度进行预测更新, 角速度可用于构建四元数的微分方程: 

dq
dt
=

1
2

q⊗ωq (4)

⊗ ωq = [0,ωx,ωy,ωz]T其中,   表示四元数乘法,   是角速度向量的四元数扩展形式. 然后通过数值积分估计单位时间内

的姿态变换: 

q (t+∆t) = q (t)+
1
2

q (t)⊗ωq ·∆t (5)

为了减小陀螺仪存在的偏置误差, 通过加速度进行校正, 更新四元数导数为: 

dq
dt
=

1
2

q⊗ωq−β∇ f (q,a) (6)

β ∇ f (q,a)其中,   是融合系数, 调控陀螺预测与加速度校正的权重,   是构造的误差函数关于四元数的梯度, 其解析形

式可通过方向余弦矩阵与加速度方向间的偏差推导获得. 该梯度项可引导四元数估计值向满足加速度观测约束的

方向调整, 从而实现对姿态漂移的抑制.
在获得稳定的四元数姿态估计后, 姿态可进一步转换为欧拉角表示, 转换关系如下, 分别对应绕 x、y、z轴的

旋转:  
Roll = arctan2

(
2(q0q1+q2q3) ,1−2

(
q2

1+q2
2

))
Pitch = arcsin(2(q0q2−q3q1))

Yaw = arctan2
(
2(q0q3+q1q2) ,1−2

(
q2

2+q2
3

)) (7)

将 Pitch作为反映抬脚高度的主要角度分量, 表示身体部位相对于垂直方向的前后摆动.
为了自定义生成的视觉提示的步行高度与步态周期, 分别将重建患者的 LeftFoot和 RightFoot骨骼点与步高

参数和步高平滑曲线联合, 可以实现步行过程中根据步态参数自然地调整步态表现. 重建患者的动作基于用户的
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步态参数而设定, 首先获取脚的当前位置和地面检测, 将地面位置作为起始高度. 其次获取当前步态的动作曲线

值, 并基于目标周期计算当前阶段, 计算脚部应当抬起的高度. 最后将动作曲线控制的抬升效果叠加到 y轴上, 返
回脚的目标位置.
 2.2.3    视觉提示与听觉提示协同

为了使视觉提示与听觉提示能够时空同步地为患者提供多感官引导, 降低多模态冲突的影响, 本文采用视听

同步控制实现视觉与听觉的协同提示. 基于 Onset Detection 算法检测音乐的鼓点, 提取符合 BPM 的音乐鼓点时

间 P={p1, p2,…, pn}, 其中, n为鼓点个数, 通过将视觉提示与音乐鼓点对齐实现视觉提示与听觉的协同提示. 具体

而言, 计算音乐 x每一帧的频谱表示 X(m, k), 其中, m为时间帧序列, k为频率索引. 然后计算其谱通量: 

SF (m) =
∑

k

max(0, |X (m,k)| − |X (m−1,k)|) (8)

X (m,k)其中,   是音乐 x第 m帧的第 k个的频谱表示.
通过对所有帧的谱通量序列 SF(m)进行归一化和平滑操作, 可得到音起强度包络 O(m). 然后通过峰值检测算

法提取局部最大值作为鼓点候选. 进而可计算鼓点时刻: 

pn =
m×H

fs
(9)

fs其中, H是短时傅里叶变换的帧移,   是原始音乐的采样率, m是鼓点帧索引.

 2.3   提示参数迭代策略

η

η

传统干预方法普遍存在刺激滞后性的局限, 主要表现为缺乏对患者训练过程中的实时表现的关注, 导致方法

的交互性差. 并且这些方法的节律参数的设定往往仅基于初始评估结果, 导致难以适应患者在训练过程中的动态

变化, 从而影响了干预效果. 针对这一问题, 本文提出了个性化适应的提示参数迭代策略, 通过实时监测和动态调

整, 确保视听协同刺激始终与患者的实际需求保持同步. 首先, 基于患者在训练过程中步态表现与提示在时序与相

位两个维度上的匹配度, 定义了参数匹配度  . 传统的匹配度大多关注于时序上的匹配情况, 缺乏对于运动过程中

相位的关注,   通过计算时序与相位两个维度上的匹配度, 能够更好地分析患者与提示的匹配情况, 同时将参数的

迭代与匹配度相关联, 能够增强训练的个性化与可解释性. 

η = α ·
 1

N

N∑
i=1

exp
(
− (Ti− tstim)2

2σ2
T

)+β ·  1
2π

∣∣∣∣∣∣∣
M∑

k=1

e j(ϕstep
k −ϕ

stim
k )

∣∣∣∣∣∣∣
 (10)

Ti tstim σ2
T ϕstep

k

ϕstim
k α+β = 1

其中,   为第 i个步态周期的实际时长,   为提示周期,   为高斯核带宽参数,   为第 k次步态动作的相位角,

 为第 k次提示的相位角,  .

η

η ⩾

在实验过程中, 通过与临床医生沟通, 本文以 40 s作为一个监测周期, 持续计算周期内参数匹配度  , 如果该

周期内   60%, 则下一周期内提示参数在实际参数的基础上增加 5%, 例如当前周期内患者抬腿高度匹配度大于

60%, 则下一周期内视觉提示的步高在用户实际步高的基础上提升 5%. 通过这种动态调节, 能够提供与患者步态

改善同步的节律干预, 更好地适应患者的能力变化, 从而提高训练效率和效果. 同时这种动态调节能够使每次训练

中病患侧周期向正常侧改善, 加速病患侧向正常步态的过渡, 缩短康复周期, 帮助患者更快地回归正常生活, 提升

干预的实时性和有效性.

 3   临床实验设置

 3.1   被试信息

本文从首都医科大学附属北京友谊医院神经内科招募了 40 名早期 PD 患者参与用户实验. 这些患者均有长

期就诊记录和MDS-UPDRS的量表评分 (MDS-UPDRS量表能够系统评估 PD患者运动、运动并发症、生活能力

等要素, 是监测疾病进展和临床分型的重要依据), 同时, 经脑部核磁成像检查和交感神经成像检查确认, 这 40名
参与者均为原发性 PD且均处于早期, 患有步态障碍. 表 2呈现了参与者的人口统计学信息和临床信息.
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本研究的受试者招募及实验程序经首都医科大学北京友谊医院伦理委员会批准 (2024-P2-509-01). 所有参与

者在参与前提供书面知情同意, 并保留随时退出研究而无需提供理由的权利. 他们的个人信息仅用于研究目的.
  

表 2　被试信息表
 

训练条件 患者数量 性别 (男/女) 年龄 UPDRS H&Y分期 MMSE
无提示 10 5/5 69.6±8.46 36.4±17.89 1.85±0.63 26.7±2.9
视觉提示 10 5/5 70.7±3.29 37.5±14.74 1.7±0.46 26.2±2.79
听觉提示 10 3/7 71.2±4.96 35.4±8.87 1.75±0.403 25.8±1.47

视听协同提示 10 6/4 69.8±3.31 37±9.41 1.7±0.46 26.1±1.4
 

 3.2   用户实验

为探究多模态提示对患者干预效果的影响, 本研究将用户实验划分为 3个阶段: 基线测试阶段、训练阶段及

效果评估阶段. 实验开始前, 主试将向患者详细说明行走路线 (如图 4所示)及训练流程, 并协助其佩戴实验设备.
A线为起点位置, 即出发点. B线为终点位置, 即转身点. C/D点为步态干预训练转身区域, E为临床医生所在区域.
  

A B

C D E0.5 m1 m

10 m

图 4　步态干预训练示例图
 

基线测试阶段要求患者佩戴设备在无提示情况下, 进行 5 min的 10 m往返自由行走, 以采集其未经干预的步

态基线数据. 行走结束后安排 5 min休息.
训练阶段包含 4种条件: 无提示、视觉提示、听觉提示以及视听协同提示. 训练开始前会为患者随机分配一

种训练条件, 并向患者讲解基本原理以及训练要求. 患者了解后将在分配的训练条件下进行 20 min的 10 m往返

行走训练, 完成训练后休息 5 min.
效果评估阶段要求患者在无提示条件下模拟训练阶段的行走任务, 进行 5 min 的 10 m往返, 以观察多模态提

示的持续效果.
用户完成全部 3阶段实验或主动终止实验均视为实验结束. 在实验过程中, 为保证患者的安全, 临床医生参与

全过程实验, 并会持续评估用户状态. 训练中, 运动传感器全程记录用户行为数据.

 4   结果分析

本文基于视听协同的多模态提示与“用户感知-多模态提示生成”的交互式迭代, 提出了面向早期 PD步态障碍

的个性化视听协同训练方法. 为了探索不同模态的信息对于早期 PD患者的提示作用, 本文招募了 40位早期 PD
患者进行了临床实验. 首先, 与对照组相比较, 通过步态对称性变化对比分析了视听协同提示对于患者步态模式的

影响, 这种影响包括训练中的提示效果以及训练后无提示情况下的残余效果. 然后, 从病患侧步态时空参数 (表 1
参数 5–14)的改善情况, 对比分析了不同模态的提示对于步态模式的影响. 由于步速与步幅、支撑相和摆动相的

变化趋势密切相关, 且步速和摆动相更能直接反映患者的步态表现特征, 双支撑相作为步行周期中维持身体稳定

性的关键阶段, 其变化能够直接体现个体的运动控制能力和病理状态. 因此, 本文主要针对以步速, 摆动相和双支

撑相为代表的时空参数展开具体分析, 以期能够分析不同模态的提示对于不同的步态参数的影响.

 4.1   视听协同提示下步态对称性改善效果

早期 PD患者通常单侧发病, 导致肢体不对称性增加, 这种不对称性极大地影响了患者的日常生活, 甚至可能

导致跌倒和受伤. 为了分析视听协同提示对步态模式的影响, 本文首先通过分析患者左右脚在步速、摆动相以及

支撑相等时空参数上的差异, 分析了不同模态的信息对步态参数的影响; 然后基于步速、步幅、摆动相、支撑相
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和双支撑相等主要的步态参数计算了行走过程中左右脚的对称性, 与对照组对比分析了视听协同提示下不同阶段

患者对称性的变化情况, 验证了多模态提示的效果.

 4.1.1    视听协同提示对步态参数差异的影响

为了探索多模态信息对患者的提示作用, 本文就患者左右脚步态参数的差异进行了分析, 计算了以步速, 摆动

相和双支撑相为代表的时空参数在患者左右脚的相对差异指数, 如表 3所示. 其相对差异指数 (relative difference
index, RDI)计算如下: 

RDI =
∣∣∣∣∣2(L−R)

L+R

∣∣∣∣∣×100% (11)

其中, L代表左脚的变量值, R代表右脚的变量值.
 

表 3　步态参数左右脚相对差异指数 RDI (%)
 

训练条件 患者 阶段 步速 摆动相 双支撑相 训练条件 患者 阶段 步速 摆动相 双支撑相

无提示

P1
训练前 78.06 33.89 111.53

视觉提示

P21
训练前 45.98 33.65 12.41

训练中 89.49 20.07 77.67 训练中 32.46 7.41 6.21
训练后 81.38 61.80 41.75 训练后 6.17 2.28 6.37

P2
训练前 59.30 20.80 27.04

P22
训练前 60.03 18.64 1.76

训练中 44.31 11.73 17.13 训练中 45.97 17.57 0.92
训练后 60.52 3.53 26.26 训练后 24.19 7.48 13.03

P3
训练前 55.45 19.07 32.66

P23
训练前 23.91 13.49 15.24

训练中 53.38 18.83 30.76 训练中 27.30 12.69 7.07
训练后 64.51 34.59 0.09 训练后 1.01 5.15 11.42

P4
训练前 94.52 39.30 40.73

P24
训练前 58.96 18.30 23.38

训练中 122.67 18.73 47.20 训练中 44.78 14.20 14.77
训练后 95.40 41.35 56.08 训练后 23.14 4.99 24.80

P5
训练前 66.03 11.43 10.08

P25
训练前 105.02 18.30 62.27

训练中 83.54 30.79 17.00 训练中 99.17 7.59 36.55
训练后 78.69 21.21 21.72 训练后 82.85 1.24 44.91

P6
训练前 35.96 14.96 25.43

P26
训练前 18.76 67.32 129.84

训练中 38.55 16.43 33.98 训练中 13.05 8.12 80.75
训练后 37.55 6.84 13.80 训练后 16.80 16.79 49.05

P7
训练前 81.35 9.30 36.73

P27
训练前 41.52 16.98 24.08

训练中 85.30 12.29 32.61 训练中 27.34 4.16 41.43
训练后 77.57 10.09 25.62 训练后 29.31 6.48 41.66

P8
训练前 62.25 14.90 38.62

P28
训练前 29.35 23.38 21.35

训练中 98.23 17.69 30.61 训练中 12.06 2.52 100.80
训练后 64.88 15.37 34.50 训练后 6.27 3.84 18.16

P9
训练前 78.34 0.91 67.47

P29
训练前 59.45 25.29 91.55

训练中 81.46 11.35 77.87 训练中 71.29 7.74 113.43
训练后 72.48 2.83 79.96 训练后 47.40 8.61 6.97

P10
训练前 76.88 13.54 27.60

P30
训练前 107.69 45.33 69.97

训练中 80.89 12.48 43.54 训练中 115.63 29.44 82.35
训练后 82.93 18.32 17.35 训练后 114.46 26.51 70.09

听觉提示

P11
训练前 53.10 13.50 43.96

视听协同提示

P31
训练前 33.94 45.41 48.69

训练中 42.17 1.84 1.65 训练中 17.66 26.91 35.15
训练后 19.51 10.17 65.91 训练后 14.83 26.13 15.59

P12
训练前 51.55 6.96 41.19

P32
训练前 73.48 42.11 120.00

训练中 37.02 2.62 4.39 训练中 44.48 9.30 19.25
训练后 40.24 6.34 1.64 训练后 46.65 25.85 5.28
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在步速方面, 视听协同与听觉提示能够显著降低左右脚步速的相对差异, 但听觉提示带来的改善效果会随听

觉提示的消失而快速下降. 基线情况下 4组患者左右脚步速平均差异分别为 68.81%、55.07%、48.44%、67.34%,

说明患者存在行走不对称. 在训练阶段无提示、视觉提示、听觉提示以及视听协同提示下患者的步速平均相对差

异指数分别为 77.78% (t=1.904, p=0.0893)、48.90% (t=−1.864, p=0.0952)、29.34% (t=−6.319, p=0.0001)、45.50%

(t=−6.410, p=0.0001), 与无提示相比多模态提示能够降低患者步速差异; 在训练后阶段与基线数据相比, 无提示、

视觉提示、听觉提示以及视听协同提示下患者的步速平均相对差异指数分别为 71.59% (t=1.593, p=0.1456)、

35.16% (t=−4.139, p=0.0025)、33.89% (t=−3.935, p=0.0034)、42.66% (t=−6.704, p=0.0001). 综合两阶段来看, 视听

协同的多模态提示能够有效降低步速差异.

在摆动相方面, 视听协同与视觉提示能够显著改善左右脚摆动相差异, 但是视觉提示需要较长时间的学习. 训

练阶段与基线数据相比, 无提示、视觉提示、听觉提示以及视听协同提示下患者的左右脚摆动相平均相对差异指

数分别降低 0.77% (t=−0.212, p=0.8371)、16.92% (t=−3.136, p=0.0120)、17.95% (t=−8.44, p<0.0001)、16.83%

(t=−4.725, p=0.0011); 训练后阶段无提示、视觉提示、听觉提示以及视听协同提示下患者的左右脚摆动相平均相

对差异指数分别降低−3.78% (t=0.971, p=0.3571)、19.73% (t=−4.948, p=0.0008)、13.47% (t=−5.993, p=0.0002)、

15.56% (t=−5.213, p=0.0006). 训练阶段, 听觉提示对摆动相对称性的改善效果最为显著, 其次是视觉提示和视听协

同提示; 训练后阶段, 视觉提示和视听协同提示的改善效果持续性更好, 甚至有所增强, 而听觉提示的改善效果

下降.

在双支撑相方面, 视听协同提示显著改善患者左右脚的双支撑相差异, 且表现出更长的改善持续时间. 训练阶

段无提示、视觉提示、听觉提示以及视听协同提示下患者的双支撑相平均相对差异指数分别为 40.84% (t=−0.201,

表 3    步态参数左右脚相对差异指数 RDI (%)(续) 
训练条件 患者 阶段 步速 摆动相 双支撑相 训练条件 患者 阶段 步速 摆动相 双支撑相

听觉提示

P13
训练前 31.37 22.43 42.03

视听协同提示

P33
训练前 104.21 34.19 24.86

训练中 22.79 3.85 50.54 训练中 78.17 5.08 3.24
训练后 24.64 2.59 34.02 训练后 92.92 23.03 5.32

P14
训练前 67.25 37.66 64.38

P34
训练前 78.67 7.22 42.08

训练中 38.05 11.10 6.32 训练中 40.72 10.93 21.33
训练后 51.82 20.11 6.09 训练后 46.53 9.41 14.22

P15
训练前 28.43 22.05 90.37

P35
训练前 44.35 25.86 34.73

训练中 5.15 8.30 4.40 训练中 44.92 1.67 3.52
训练后 17.70 8.92 0.56 训练后 37.43 6.14 15.91

P16
训练前 62.53 16.55 45.44

P36
训练前 49.25 17.19 18.97

训练中 24.72 0.76 4.39 训练中 32.38 10.28 0.37
训练后 28.57 1.17 64.58 训练后 31.17 9.12 1.62

P17
训练前 90.48 45.81 92.94

P37
训练前 59.36 26.80 32.50

训练中 70.83 22.81 130.82 训练中 25.71 20.19 20.46
训练后 71.09 25.02 141.41 训练后 17.53 16.99 19.31

P18
训练前 37.97 31.85 20.56

P38
训练前 74.43 34.98 99.44

训练中 15.86 12.39 10.46 训练中 53.94 11.25 36.70
训练后 25.22 22.37 7.04 训练后 51.60 2.11 43.92

P19
训练前 35.26 36.81 134.80

P39
训练前 50.37 23.67 56.65

训练中 17.48 12.43 9.26 训练中 32.67 8.89 14.57
训练后 34.60 15.84 34.87 训练后 24.34 2.38 13.77

P20
训练前 26.45 45.89 64.12

P40
训练前 105.36 32.36 80.90

训练中 19.32 23.86 33.44 训练中 84.32 17.04 52.49
训练后 25.48 32.26 45.03 训练后 63.61 13.04 39.57

李信金 等: 视听协同的交互式步态干预训练 2015



p=0.838)、48.43% (t=0.302, p=0.7696)、25.57% (t=−2.633, p=0.0272)、20.71% (t=−4.035, p=0.0029), 视听协同提示

对双支撑相对称性的改善效果最为显著, 其次是听觉提示; 在训练后阶段, 无提示、视觉提示、听觉提示以及视听

协同提示下患者的双支撑相平均相对差异指数分别为 31.71% (t=−1.253, p=0.2419)、28.64% (t=−1.448, p=0.1816)、
40.11% (t=−1.557, p=0.1538)、17.45% (t=−4.05, p=0.0029), 视听协同提示的改善效果得到了更好的保持, 并再次显

示出统计学显著性, 听觉提示组的改善效果则有所下降.
总体而言, 视听协同的多模态提示在改善步态参数差异, 且这种效果在训练后阶段得以保持. 这可能与多模态

信息能够提供更丰富、更全面的步态提示有关. 视觉信息提供了空间参考, 帮助患者纠正步态的空间参数; 听觉信

息则提供了节奏和时间上的指导, 有助于调节步态的时间参数. 两者通过互补和协同作用, 增强了患者对步态控制

的感知和认知, 促进了步态模式的改善, 从而实现更持久、更显著的改善效果.
 4.1.2    视听协同提示对步态对称性的影响

在对步态参数差异影响的基础上, 本文进一步分析了多模态提示对步态总体对称性的影响作用, 分别计算了

视听协同提示组与对照组在不同阶段的步态对称性 (gait symmetry, GS), 结果如图 5所示. 步态对称性计算如下: 

GS = 100%−

n∑
i=1

∣∣∣∣∣2(Li−Ri)
Li+Ri

∣∣∣∣∣
n

×100% (12)

其中, n为时空参数的数量, Li 和 Ri 分别为第 i个变量左右脚的值.
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图 5　不同模态提示下步态对称性变化情况
 

综合而言, 在有提示的情况下, 患者的步态对称性呈现显著的上升趋势, 视听协同提示在训练阶段和训练后阶

段都表现出显著的改善. 与基线数据相比, 在训练阶段, 无提示组患者的步态对称性平均改善−1.768% (t=−0.993,
p=0.3466), 未显示出统计学上的显著改善; 视觉提示组步态对称性平均改善 8.017% (t=2.284, p=0.048), 达到了统

计学显著性; 听觉提示组和视听协同提示组步态对称性平均改善 20.656% (t=6.526, p=0.0001) 和 20.776%
(t=6.703, p=0.0001), 显示出显著的改善; 这些结果表明, 与无提示相比, 多模态提示 (视觉、听觉、视听协同)能够

显著改善患者的步态对称性, 其中视听协同的多模态提示改善效果更加显著.
在训练后阶段, 无提示组患者的步态对称性平均改善−0.495% (t=−0.778, p=0.4566), 仍未显示出统计学上的显

著改善; 视觉提示组、听觉提示组以及视听协同提示组患者的步态对称性平均改善 17.379% (t=5.403, p=0.0004)、
14.862% (t=5.610, p=0.0003)、21.157% (t=6.943, p=0.0001), 显示出显著的改善. 与训练阶段相比, 视觉提示和视听

协同提示在训练后阶段维持了甚至增强了其改善效果, 而听觉提示的改善效果则有所下降. 视听协同提示具有更

迅速、更持久的改善效果, 而视觉提示需要更长的训练时间, 听觉提示的效果可能随提示的消失减弱. 综合来看,
多模态提示, 特别是视听协同提示, 是改善患者步态对称性的有效干预手段.

从个体角度来看, 不同提示组患者的步态对称性变化呈现出不同的模式, 但视听协同提示能够更好地帮助患

者改善步态模式, 并且从训练后 5 min的表现来看, 视听协同的模式下步态改善效果更持久. 无提示组患者的步态
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对称性基本保持不变, 甚至由于疲劳等因素的影响, 大部分患者在训练过程中表现出轻微的下降趋势. 尽管有两位

患者在训练过程中出现了轻微的改善, 但这种改善在训练结束后迅速消失, 恢复到初始状态. 这表明在没有外部提

示的情况下, 患者难以自主改善步态对称性.
视觉提示组患者的步态对称性总体上呈现出持续改善的趋势. 这表明视觉提示能够有效地引导患者调整步

态. 然而, 患者通常需要花费更多的时间去学习和跟随视觉提示, 这可能与视觉信息的处理速度和个体差异有关.
值得注意的是, 即使训练结束后, 视觉提示带来的改善效果仍然得到了一定程度的保留, 说明视觉提示有助于患者

学习和记忆步态调整策略.
听觉提示组在训练过程中, 该组患者的步态对称性表现出较快的改善速度, 这表明患者能够快速响应听觉提

示. 然而, 当听觉提示消失后, 改善效果明显降低. 这说明听觉提示虽然能够快速引导患者调整步态, 但其效果的持

久性相对较弱, 患者可能过度依赖外部听觉提示, 而自身控制和记忆步态调整的能力有限.
视听协同组大部分患者的步态对称性呈现出持续上升的趋势. 这得益于视听多模态信息的协同作用, 这种协

同作用能够更全面地引导患者, 帮助他们快速理解提示并做出相应的步态调整. 更重要的是, 即使在无提示的情况

下, 这种改善效果仍然得到了最好的保留. 这表明视听协同提示不仅能够有效引导患者, 还能促进患者对步态调整

策略的学习和记忆, 从而实现更持久的效果.
综合而言, 个体层面的分析进一步证实了组间比较的结果: 无提示难以引起患者步态对称性的改变; 视觉提示

和视听协同提示能够引导患者学习和记忆步态调整策略, 并产生相对持久的改善效果; 听觉提示虽然起效快, 但持

久性较差; 视听协同提示通过多模态信息的协同作用, 在改善效果和持久性方面均表现出优势.

 4.2   不同模态提示对病患侧步态参数的影响

为了进一步分析多模态提示给患者带来的影响, 尤其是对运动缓慢、单侧肢体拖曳等典型症状的改善作用,
本文以步速 (反映运动缓慢程度)、摆动相和双支撑相 (共同反映肢体拖曳程度)等指标为代表, 探讨了在不同模态

提示下, 病患侧步态参数在各阶段的变化情况.
 4.2.1    不同模态提示对病患侧步速影响效果

在运动缓慢改善方面, 本文首先计算了视听协同提示组与对照组在不同阶段病患侧的步速, 结果如后文图 6
所示. 不同模态提示对病患侧步速的改善效果存在差异. 视听协同提示的改善效果最为显著且持续性最好, 其次是

听觉提示, 视觉提示的效果在训练后阶段才显现且相对较弱. 与基线情况相比, 训练阶段无提示、视觉提示、听觉

提示以及视听协同提示这 4 组患者病患侧步速平均提升−14.441% (t=−3.342, p=0.0086), 8.839% (t=2.043,
p=0.0714), 27.834% (t=9.451, p=0.0001), 33.924% (t=6.696, p=0.0001). 训练后阶段无提示、视觉提示、听觉提示以

及视听协同提示这 4 组患者病患侧步速平均提升−9.763% (t=−3.993, p=0.0086), 21.341% (t=3.107, p=0.0126),
18.026% (t=4.761, p=0.0010), 36.433% (t=7.453, p<0.0001).

在无提示情况下, 患者病患侧步速在训练阶段出现了下降趋势, 但在训练后阶段有所回升, 但仍略低于基线水

平. 这可能与疲劳带来的患者自身状态波动有关, 也能说明单纯依靠患者自身进行步态改善的效果有限且不稳定.
在视觉提示下, 病患侧步速在训练阶段和训练后阶段均有所提升, 但提升幅度相对较小. 训练后阶段的提升幅度略

大于训练阶段, 且 p值更小, 说明视觉提示对步速的改善效果具有持续性, 但需要较长时间的适应. 在听觉提示下,
病患侧步速在训练阶段显著提升, 且提升幅度较大. 训练后阶段的提升幅度有所下降, 说明听觉提示对步速的改善

效果显著, 但持续性略差. 在视听协同提示下, 病患侧步速在训练阶段和训练后阶段均显著提升, 且提升幅度最大.
训练后阶段的提升幅度进一步增大, 且 p 值进一步减小, 说明视听协同提示对步速的改善效果最为显著且持续性

最好. 综合来看, 在 PD患者步态康复训练中, 提供适当的提示, 尤其是多模态提示, 可以有效提高患者的步行速度,
改善其步态表现.
 4.2.2    不同模态提示对病患侧摆动相与双支撑相影响

在异常步态改善方面, 本文以摆动相和双支撑相的变化为代表进行分析, 因为这两个参数在步态周期中具有

重要的生理意义, 分别反映了下肢摆动和支撑阶段的时间分配, 是评估步态异常的重要指标. 视听协同提示组与对
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照组在不同阶段病患侧的摆动相与双支撑相变化如图 7和图 8所示. 由于个体化差异较大, 本文采用相对比例进

行分析, 通过对比摆动相与双支撑相在步态周期中的比例, 对步态模式进行探讨.
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图 6　不同模态提示下病患侧步速变化情况
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图 7　不同模态提示下病患侧摆动相变化情况
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图 8　不同模态提示下病患侧双支撑相变化情况
 

总体而言, 视听协同提示优于单一模态, 视听协同提示能够增强步态稳定性, 并且从训练后的数据来看视听协

同提示模式下改善的持续效果更优. 在无提示情况下, 患者病患侧摆动相和双支撑相变化幅度较小, 说明自行训练

很难带来步态模式的改变. 在视觉提示下, 患者拖曳步态带来的摆动相和双支撑相异常得到改善, 特别是在训练后

阶段, 患者病患侧的摆动相 (平均 36.118%)和双支撑相 (平均 14.074%)处于一个相对均衡的水平, 步行模式趋于

正常化. 在听觉提示下, 患者病患侧的摆动相 (平均 37.319%)和双支撑相 (平均 14.842%)在训练阶段得到较为明

显的改善, 但是训练后阶段呈现向基线状态回落的趋势. 这表明听觉提示对步态模式的改善效果在失去提示后有

所减弱, 其长期效果可能不如视觉提示. 在视听协同提示下, 患者在训练阶段的摆动相和双支撑相平均为 35.950%
和 12.652%, 其中双支撑相的降低说明步态稳定性增强, 患者能更快地做出反应, 适应步行环境的变化; 在训练后

阶段摆动相和双支撑相平均为 35.803%和 12.077%, 说明多模态提示使得改善效果得到更好的保留, 且效果优于

单一模态提示.

 5   讨　论

对于 PD患者而言, 由于基底节功能受损, 其内部时间感知和节律处理能力显著下降, 而视听协同提示能够补

偿受损的内部时间系统, 重新校准运动感觉反馈信号, 从而改善步态控制. 本文面向感官的协同作用, 构建了视听

协同提示生成框架, 将用户步态数据转化为多模态提示; 搭建了交互式干预训练系统, 实现了用户感知与多模态提

示生成的交互式迭代. 本文在首都医科大学附属北京友谊医院神经内科门诊进行了为期 2个月的临床招募, 共招

募到 40名早期 PD患者. 实验结果表明与基线相比, 训练阶段及结束后, 视听协同提示组在步态对称性 (训练后提

高 21.157%, p<0.0001)和病患侧步速 (训练后提高 36.433%, p<0.0001)方面均表现出最大且显著的改善, 且效果在

训练后得到保持, 验证了多模态提示在康复训练中的积极作用, 促进了多模态人机交互技术在医疗领域的应用.
本文结果表明, 基于外部提示的训练可以有效改善 PD患者的步态表现, 这与既往研究结果一致. 本文进一步

对比分析了视听两种模态提示的差异及其协同作用, 发现多模态提示在改善 PD患者步态方面优于单一模态提示.

李信金 等: 视听协同的交互式步态干预训练 2019



这为 PD患者的步态康复训练提供了新的思路, 即通过结合不同模态的提示, 可以更有效地促进患者的步态改善.
同样也表明在设计步态康复训练方案时, 需要考虑不同模态提示的特点及其相互作用. 通过与患者进行沟通交流,
我们发现听觉提示能够快速诱导患者做出行动, 这可能与其直接作用于患者的节奏感和运动控制中枢有关. 然而,
患者也反映听觉提示的旋律与节奏难以记忆. 相比之下, 视觉提示虽然需要较长时间的学习和跟随, 但一旦掌握

后, 患者能够很好地记忆并应用. 有趣的是, 视听协同提示在初始阶段能够通过音乐帮助患者理解视觉提示, 并通

过理解视觉提示帮助记忆音乐旋律, 从而起到协同作用. 这种协同作用可能是因为视听信息的同时输入, 可以更好

地激活大脑的多个区域, 从而促进学习和记忆. 此外, 视听协同提示也可能通过提供更丰富的感官信息, 增强患者

的感知能力, 从而提高训练效果.
值得注意的是, 在干预训练实验结束后, 多位参与者表达了对本研究所采用干预系统的强烈期待和积极反馈.

帕金森病患者在得知病情后, 可能会产生负面的自我暗示, 这种现象在帕金森病患者中普遍存在, 许多患者在确诊

后由于过度的心理暗示而出现非病理性的运动症状加重. 此外, 一些患者报告称在疾病早期阶段医生不建议服药,
但他们迫切希望能够采取措施延缓疾病进展. 本研究所搭建的干预训练系统通过提供即时的步态反馈和指导, 能
够帮助他们改善运动模式, 这是他们在自行锻炼过程中难以意识到的. 这些积极的反馈表明, 该干预系统不仅具有

改善步态的潜力, 还可能对患者的心理状态产生积极影响, 从而提高他们的生活质量.
虽然本文验证了多模态提示在短期内能够改善 PD患者的步态表现, 但尚缺乏对长时间、多次提示训练效果

的探索. 此外, 由于时间限制, 本研究仅分析了训练结束后 5 min患者的步态变化, 而缺乏对更长时间间隔后步态

变化的追踪分析. 为了更全面地评估多模态提示的长期疗效, 未来的研究将进一步增加多模态提示下的训练次数,
并延长观察时间, 分析患者在多次训练后以及不同时间间隔下的步态变化情况, 从而深入探讨多模态提示带来的

长期改善效果及其残留效应.

 6   总　结

本文探索了基于用户步态数据生成视听协同提示用于早期 PD患者步态训练的可行性, 构建了视听协同提示

生成框架, 提出了针对早期 PD患者步态障碍的个性化训练方法. 该方法通过感知用户步态信息, 生成多模态提示

信息, 并通过用户步态表现与多模态提示的匹配情况, 动态更新多模态提示信息, 进而引导患者调整步态模式, 从
而达到改善步态的效果. 实验结果表明, 基于用户步态数据生成多模态提示, 通过提供多感官信息, 能够有效改善

患者步态表现. 本文所提出的基于视听协同的交互式步态干预方法为 PD 患者的治疗提供了新的思路, 有望在未

来的临床治疗以及居家康复中发挥重要作用. 该方法的核心技术组件可以迁移至多种运动障碍疾病, 在运动障碍

疾病群中具有普适性价值.
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