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一、摘要 

    隨著醫學、生物科技、電機資訊等領域的

快速發展，我們對人體因此有了更深層的了

解，雖然直到今日，人體的奧妙仍像是一巨大

謎團，但由已知人腦的組織與架構，以及人體

中可量測到的訊號與反應，已經足以讓研究人

員思考以腦波、肌電波等生理訊號為基礎，建

立新的人機介面的可能性。腦機介面藉由腦波

訊號的分析、特徵擷取與命令轉譯來進行機構

控制已成為新一代的人機互動介面。然而腦機

介面的系統效能是否能有效提升成為其未來

實用化與生活化的關鍵課題。此研究與傳統控

制問題最大的差別在於使用者本身即位於控

制迴路中，因此腦機面效能的提升除了對改善

機構的控制法則外，生理特徵的強化與擷取則

扮演更重要與關鍵的角色。  

    本計畫的目標為結合適用於開放環境之

腦電訊號感測系統與多面向的生物反饋機制

以開發新世代之腦機介面系統，並應用於移動

載具之控制。目前大多數的生理感測器多僅適

用於封閉與控制環境中，因此本計畫將開發開

放式生理訊號擷取感測器（Bio-Sensors）以

在日常環境中擷取高感度的腦電生理訊號，並

設計即時訊號處理晶片與嵌入式整合系統作

為腦機介面載台。此外有別於傳統之二元式腦

機介面，我們將開發多重命令之運動想像腦機

介面，以產生控制命令進行移動載具作控制。

為了提升腦機介面之控制效能，我們將開發多

面向生物反饋技術，利用反饋式學習與訓練，

增進使用者本身之空間巡行能力、精神專注力

以提升其腦電訊號特徵之強度與淨度，以大幅

提升腦機介面之系統效能。此腦機介面有別於

傳統的神經與肌肉系統之通訊與控制管道，除

了讓神經或肢體受創的人有另一種與外界溝

通的選擇，而它也會是一種人類操控機器的新

模式，透過移動式載具的操控，驗證其在日 

常生活與工業應用的可行性。 

    本計畫今年度已完成建構多項可適性輔

助科技與實驗，以下是總計畫與各子計畫整合

後的兩大研究主題與其本年度之進度。主題

一—開發腦機介面並實現移動載具之控制：開

發適用於開放環境之抗雜訊腦電生理訊號感

測器，在取得可靠的訊號之後，透過智慧型生

理訊號處理晶片，將訊號經過分析，透過嵌入

式腦機介面擷取意念腦波特徵，再根據所欲控

制的機構，將其轉換成適當控制指令。我們將

透過移動載具(Moving Vehicle)的控制，結合

以機器視覺為基礎之移動載具獲知與追蹤，以

驗證此系統之可行性與效能。主題二—透過多

面向生物反饋技術，大幅提升腦機介面之系統

效能與穩定性：探討使用者本身空間巡行

(spatial navigation) 功能之行為與生理關

連性，透過生物反饋訓練以調整使用者之空間

巡行策略及反覆練習，減低迷向/迷路

(disorientation)的機會，以控制載具到達目

的地。當使用者明確清楚該行進的路徑與方位

後，接下來的問題就是使用者是否能專注於特

定事件以產生特定的腦電波特徵訊號，讓腦機

介面能清楚擷取其所欲下達的命令來控制載

具。當人類進行雙重或多重工作時，腦波活化

區域與特性可能會與進行單一工作不同，此分

心效應(distraction)會影響驅動腦機介面的

特定腦電特徵訊號之強度與純度，混淆控制命

令的判斷，降低系統效能。因此我們將分析與

估測分心效應產生的腦電波訊號變化，並藉由

生物反饋補償提升使用者的專注力及其腦電

波特徵訊號之強度與純度。而最後腦波特徵之

活動強度提示與視覺化控制結果提示亦將回

饋給使用者，讓使用者自我訓練強化腦電波特

徵的技巧，進一步提升腦機介面之系統效能。 

 

關鍵字：腦電波、腦機介面、生物反饋、移動

載具控制、開放環境腦電波感測 



 

圖1、計畫總體架構與各子計畫間關聯圖 

 

二、研究目標與架構 

    本計畫之主要目標分為三大項目：(1) 開

發開放式生理訊號擷取感測器；(2) 開發多重

命令之運動想像腦機介面，以產生控制命令進

行移動載具作控制；(3) 開發多面向生物反饋

技術，利用反饋式學習與訓練，增進使用者本

身之空間巡行能力、精神專注力以提升其腦電

訊號特徵之強度與淨度。為了達到這三項主要

目標，本計畫分成四項子計畫進行，第一年的

研究目標為規劃計畫整合性主題、建構基本設

備與環境、規劃實驗設計、進行初步實驗以及

實驗資料初步分析。各子計畫所構成之整體架

構如圖 1所示。 

 

子計畫二：智慧型感測系統單晶片設計與嵌入

式無線生醫平台開發 

主持人：范倫達助理教授 

本子計畫主要目的在負責進行包括腦電波訊

號等多生理訊號感測系統單晶片的設計與製

作，及其相對應的嵌入式無線生醫平台整合。

本計畫分三年執行，主要基於超大型積體電路

系統單晶片整合設計技術(VLSI-SoC)，除分別

製作生醫應用之多感測器整合通用型類比數

位轉換器、獨立成份分析設計、應用於生醫感

測網路之低功耗控制等主要核心電路以外，並

結合上述核心電路研究成果，將各項元件縮

小、精化，進一步的整合成為智慧型感測系統

單晶片設計；且應用自行設計的晶片，搭配其

他商用元件，開發結合可攜式、低功耗、無線

通訊傳輸等特色的嵌入式無線生醫平台。 

 

子計畫三：運動想像腦電波之腦機介面系統 

主持人：陳永昇助理教授 

    本子計畫的目的，是在於設計不同的想像

運 動 實 驗 ， 並 使 用 小 波 轉 換 (wavelet 

transform)、時間頻率分析(time-frequency 

analysis)、事件相關同步/非同步分析等許多

離線訊號分析的方法，觀察受試者在各種不同

的想像運動中量測到的腦電波訊號，藉以針對

變化最顯著的運動發展有效的空間濾波器技

術。根據腦電波訊號源逆向估算的技術，再搭

配不同的限制式設計空間濾波器(spatial 

filter)，對量測到的腦電波訊號作整體的濾

波，得到最具有代表意義的訊號，以提升後續

研究工作的效能。後續再搭配總計畫與其他子

計畫之推展與需求，設計由簡單到進階的腦機

介 面 (brain-computer interface) 訓 練 系

統，藉由生物反饋(bio-feedback)的機制，讓

受試者能根據訓練系統的指示做自我訓練，此

時就可以配合已發展的空間濾波器技術來最

佳化量測的訊號，使生物反饋的根據有更高的

準確度。由於使用者在不同的心智情況下腦電

波生理訊號量測的結果會略有不同，因此藉由

多次的訓練實驗，我們也擬發展自動化調整空



間濾波器的技術，在線上的實驗中根據使用者

當下的心智情況，對濾波器做即時的最佳化調

整，使長時間訓練中濾波器仍保有效果。而運

動想像腦電波分析與模型建構將結合子計畫

二作為載具控制的整合性系統，為整體計畫提

供了一個可即時運作的作業平台。 

 

子計畫四：以機器視覺為基礎之人意向移動載

具獲知與追蹤 

主持人：張志永教授 

    本子計畫在於利用視覺狀態回饋給使用

者，探討其對的人腦波訊號之影響。利用本計

畫結果，子計畫三可據此鑑別岀重要視覺腦波

生理訊號的位置，即頻道，及訊號強弱變化，

一起與子計畫五方向感腦波訊號、注意力腦波

訊號，整體訓練學習後，能提昇在移動載具的

控制效率。子計畫四執行所需之移動載具，擬

以電動代步車為實驗平台。本計畫將探索在不

同環境(包括影子干擾，高低照度情況，車顏

色、人衣服、背景相近)等情況下，移動載具

車之視訊獲知方法，並研究移動載具車之視訊

空間定位與移動辨識方法，提供受試驗者自然

地交互作用，本計畫之輸出，可以語意式描

述，如右前方快速前進、慢速左轉、慢速右轉

後退等文字型式表達，或以運動向量(向量方

向代表載具車方向 向量長度代表載具車速度)

於面板顯示。最後則將推廣至任何視角均可適

用之移動載具車的視訊空間定位與移動辨識

方法。 

 

子計畫五：增進人類空間巡行能力之生物反饋

訓練系統 

主持人：林進燈教授 

    本計劃利用虛擬實境技術探討不同方向

感的人策略之差異，探討被動式導引與主動式

導引條件下之使用者行為與腦電波生理反應

之關連性，並利用調控腦電波活動區域與特徵

的生物反饋技術，訓練缺乏方向感的人改變想

法與策略，提升空間巡行之能力。可預期使用

者在經過空間航行能力訓練後，提升控制移動

載具到達目標的正確率。 

 

    由圖1可知，每個子計畫皆有本身的主要

研究目標，為了達到完成一結合適用於開放環

境之腦電訊號感測系統與多面向生物反饋機

制之新世代腦機介面系統，並應用於移動載具

之控制，各子計畫間有相互連結之計畫整合性

研究主題。這些整合性研究主題皆有其功能性

(monitoring、helping與training)與目的，

透過各子計畫間的連結，以實際之合作建構輔

助與訓練方案。此系統除了讓神經或肢體受創

的人有另一種與外界溝通的選擇外，也是一種

使用者位於控制迴路並進行訓練之操控機器

新模式。 

 

主題一—開發腦機介面並實現移動載具之控

制： 

    本項主題主要是以控制為主軸，首先我們

開發適用於開放環境之抗雜訊腦電生理訊號 

感測器（總計畫） ，在取得可靠的訊號之後，

透過智慧型生理訊號處理晶片(子計畫二)，將

訊號經過分析，透過嵌入式腦機介面(子計畫

二、三)擷取意念腦波特徵，再根據所欲控制

的機構，將其轉換成適當控制指令。我們將透

過移動載具(Moving Vehicle)的控制，結合以

機器視覺為基礎之移動載具獲知與追蹤(子計

畫四)，以驗證此系統之可行性與效能。 

 

主題二—透過多面向生物反饋技術，大幅提升

腦機介面之系統效能與穩定性： 

    本項主題是透過多面向生物反饋技術(總

計畫和子計畫三、五)，提升使用者意念之正

確性及其腦電特徵訊號之強度與純度，以大幅

提升腦機介面之系統效能與穩定性。我們將探

討使用者本身空間巡行(spatial navigation) 

功能之行為與生理關連性，透過生物反饋訓練

以調整使用者之空間巡行策略及反覆練習，減

低迷向/迷路(disorientation)的機會，以控

制載具到達目的地(子計畫五)。當使用者明確

清楚該行進的路徑與方位後，接下來的問題就

是使用者是否能專注於特定事件以產生特定

的腦電波特徵訊號，讓腦機介面能清楚擷取其

所欲下達的命令來控制載具。當人類進行雙重

或多重工作時，其腦波活化區域與特性可能會

與 進 行 單 一 工 作 不 同 ， 此 分 心 效 應

(distraction)會影響驅動腦機介面的特定腦

電特徵訊號之強度與純度，混淆控制命令的判

斷，降低系統效能。因此我們將分析與估測分



心效應產生的腦電波訊號變化，並藉由生物反

饋補償提升使用者的專注力及其腦電波特徵

訊號之強度與純度(總計畫)。而最後腦波特徵

之活動強度提示(子計畫三)與視覺化控制結

果提示(子計畫四)亦將回饋給使用者，讓使用

者自我訓練強化腦電波特徵的技巧，進一步提

升腦機介面之系統效能。 

 

三、本年度子計畫研究目的與成果 

子計畫二：智慧型感測系統單晶片設計與嵌入

式無線生醫平台開發 

本年度子計畫二之執行目標在於各項感

測器雛型開發，先確立有效之多感測訊號擷取

路徑，進而經由電路設計方式降低功耗。此子

計畫目標、具體研究方法和結果如下所述： 

A. 可調變式Sigma-Delta類比數位轉換器設

計 

本研究設計一個可依選擇的模式而改變

解析度的三角積分類比數位轉換器，總共分為

二種模式可供選擇，此二種模式依不同的輸入

訊號而有不同需求的解析度，一為生理電訊

號，一為生理影像訊號。則在生理電訊號和生

理影像訊號的擷取系統中，透過後端的控制來

轉換不同解析度的模式，達到不同通道共用一

顆ADC的設計以結省整體系統面積和功耗。ADC

的架構選用Sigma-Delta的架構，主要分為二

個部分：三角積分模組和後端的降頻數位濾波

器，如下圖2。 

 
圖 2、可調式 Sigma-Delta ADC 方塊圖 

 

 本年度重點研究結果： 

本設計亦已完成設計及下線流程，其晶片

佈局如圖 3，由於此晶片是類比和數位混合訊

號的電路，因此佈局時將有以下重點需注意： 

 數位與類比電路之間要以電容隔開，避

免數位高頻訊號耦合至類比電路產生雜

訊。 

 數位與類比的電源要分開供應，且儘可

能的遠離，並用不同的 pad 接至外部，

以提高類比電路的 PSRR (power supply 

rejection ratio) 

 在敏感電路中，外加一層或多層 guard 

ring，來保護電路，並能將雜訊從 guard 

ring 排除。 

 若電容或電阻的精確度要求高，在佈局

時，電容要使用共質心佈局，而電阻要

用交叉(intersection)佈局。 

 在佈局差動輸入元件時(如：運算放大器

的差動輸入對)要儘可能的對稱。 

 為了降低 latch up 效應，必須做 ESD 

(electro-static discharge)防護，在

PAD 製作時可以使用有靜電保護電路的

PAD。 

 在元件兩旁做 dummy cell 以避免元件蝕

刻不完全。 

根據上述雙模式設計概念與佈局規則，其晶片

規格如表 1，並完成下列佈局後，生理電訊號

之模擬如圖 4，生理影像訊號之模擬如圖 5： 

 
圖 3、可調式生醫應用 Sigma-Delta ADC(含 

ESD PAD) 

表 1 可調式 Sigma-Delta ADC 規格表 

Process TSMC 0.18um CMOS 

Supply Voltage 1.5V 

Temperature range 0°C ~ 90°C 



Input Clock 1.28MHz 

Mode Bio-electric Bio-image

Signal Bandwidth 1.25kHz 10kHz 

Sampling Frequency 640kHz 

SNR 60 dB 50 dB 

Resolution 10 bit 8 bit 

Power Dissipation 14.2 mW (analog:977.53uW; 

digital:13.235mW) 

 

圖 4、輸入生理頻帶測試訊號之頻譜分析模 

擬圖 

 

圖 5、輸入生醫影像頻帶測試訊號之頻譜分析 

模擬圖 

 

B. 獨立成份分析(ICA)加速運算器IP設計: 

 研究方法 

在真實世界的多感應器應用中，如何從混

合訊號中分析出獨立訊號的瞎訊號分離是一

個常見的問題，例如:音訊和生醫訊號處理。

本論文提出一個基於資訊最大化之獨立事件

分析方法應用於四通道 EEG 訊號分離。並用定

點數實現於FPGA,再藉由藍芽傳輸分離後的訊

號。經由實驗的結果，本論文所提出的硬體方

式比軟體運算快 56 倍，且絕對相關係數和離

線訊號處理比較至少有 80% 。 最後，實際示

範將用 Altera DE2 發展板展示，此設計使用

16605 邏輯單元。  

而本研究所提出的四通道即時獨立事件

分析系統也加入彈性的介面用於實際 EEG 訊

號分離的應用。用資訊最大化演算法的即時生

醫訊號分離其取樣頻率設定在 64Hz，並藉由

整合性的算術運算架構可讓整體操作速度在

68MHz。下圖 6為即時 ICA 與非即時 ICA 之差

異比較，而下圖 7為本研究之硬體架構圖。 

 

圖 6、On-line ICA(右)與 OFF-line ICA(左)

之差異 

 

 

圖 7、On-line ICA 加速器之硬體架構圖 

 

 本年度重點研究結果： 

本設計已完成設計，matlab 層級模擬，如

下圖 8所示，HDL 模擬，以及將其硬體描述語

言佈植於 ALTERA DE2 FPGA 系統開發板上，

如下圖 9所示： 

 

圖 8、On-Line ICA 與 OFF-Line ICA 之比較圖

(MATLAB) 



 
圖9、On-Line ICA在FPGA上之實現 

 

C. 嵌入式無線生醫平台開發 

 研究方法 

為求能確實量測至真實 EEG 信號，本計畫

從晶片設計以及系統設計層面雙管齊下，預防

因為硬體架構的延遲開發造成總計畫之核心

演算法進度延遲。 

1.前端無線感測電路 

本電路之設計方針亦同前述前級放大濾

波器之動機，且訊號處理流程如圖 10 所示。

原始腦波訊號先經放大器做 99 倍的放大，然

後訊號會經由一個帶通濾波器保留1到100赫

茲。經過帶通濾波之後，訊號會再放大 50 倍，

總結腦電波訊號的總放大倍率是 4950 倍。最

後，倍放大後腦電波訊號會轉換成 8位元的數

位訊號，以每秒 256 點進行取樣。 

 

圖 10、前端無線感測電路架構圖 

 

2.數位信號處理平台 

本計畫採用 Analog Device Instrument

公司所設計之晶片 ADSP-BF533 (Blackfin533)

為數位信號處理平台，其架構圖為圖 11。本

平台支援 BLUETOOTH 藍芽無線傳輸通信模組， 

內建 16MB SDRAM，4MB Flash RAM，電源管理

模組以及解析度 240×320 之 TFT LCD。預計在

未來將會建構一有效演算法，並使用本平台進

行諸如 FFT 等信號處理時專用指令。 

 

圖 11、數位信號處理平台架構圖 

 

 本年度重點研究結果： 

1. 前端無線感測電路 

   腦電波前端放大濾波電路實體圖如圖 12

所示。我們實現前述之四通道架構電路於65mm

×45mm 雙面雙層電路板，包含下列離散元件如

儀表放大器、放大濾波器、類比轉數位器、信

號編碼電路以及藍芽無線傳輸模組。實驗後證

明本電路能有效擷取運算所需之腦電波頻

帶，並減少了系統體積，讓電路更適合於可攜

式裝置來使用。 

 
圖 12、腦電波前端放大濾波電路 

 
2.數位信號處理平台 

本計畫之數位信號處理平台實體圖如圖

13 所示。依照前述之系統架構圖，本年度完

成了以 ADSP-BF533 為計算核心的嵌入式生理

訊號分析系統，並建構於 65mm×45mm 雙面單層

電路板上，內建藍牙無線傳輸模組以及

TFT-LCD 小型面板。目前本系統已完成硬體設

計，正進入軟體操作系統平台 OS(Operation 

System)之建構，希冀將其他子計畫之演算法

實現在本系統上。 

 
圖 13、腦電波數位信號處理平台 



子計畫三：運動想像腦電波之腦機介面系統     

本年度子計畫-是對運動想像時腦電波的變化

做完整的分析與探討。為了後續研究時的方

便，並且能更有效達成腦機介面應用的目標，

我們希望可以運用能使腦電波產生最顯著變

化的運動想像，經過設計搭配之後作為系統命

令的基本來源此目標、具體研究方法和結果如

下所述： 

實驗流程的設計主要分為兩大類，分別是

以提示為基礎的運動（cue-based movement）

以及自發性的自我節律運動（self-paced 

movement），將在以下分述。而運動的設計有

幾種區分方式，例如以部位區分：手部、腳部、

舌頭，以複雜度區分：抓取動作、抬起動作等

等，以及一些重要的其他比較研究例如慣用手

與分慣用手的研究、運動次數不同的研究等

等，將在以下條列式分述一些設計方法以及相

關研究。而由於研究腦電波時量測到的訊號訊

雜比（Signal-to-Noise Ratio, SNR）非常低，

很難從原始資料去觀察分析出有用資訊，因此

良好的資料前處理步驟能更有助於提高對處

理完的訊號做後期分析的效能，而資料前處理

又可分為訊號重新參考 (Re-reference)、人

為雜訊去除（Artifact removal）等二個重要

步驟。而訊號經由腦電波或腦磁波量得且前處

理後，仍屬於高維度的資料，因此我們必須進

行特徵擷取以降低資料維度且突顯有意義的

腦波特徵，特徵的好壞對於後續的分辨處理有

著極大的影響，因此如何找到好的特徵實為整

個腦機介面系統中重要的一環。 

A.不同形式的運動想像實驗設計： 

 研究方法 

 以提示為基礎的運動以及自我節律運動 

的實驗流程（experiment paradigm）以提示

為基礎的運動（cue-based movement）的實驗

設計中必須有提示（cue），來提示受試者現在

應做何種運動，自我節律運動（self-paced 

movement）中則不需任何提示，受試者在一定

間隔時間範圍做自發性的運動。這便帶出一個

問題，在以提示為基礎的運動中應以何種形式

來呈現提示，我們實做兩種作法，一是以視覺

刺激為提示，二是以聽覺刺激為提示。無可避

免的是無論用何種方式來呈現提示（cue）都

會對受試者的腦電波造成一定的影響

[Pfurtscheller 04]，這種事件刺激造成的腦

電波改變可以稱為事件相關電位

（Event-related potential），因此我們實驗

圖 15、不同的身體部位運動對應到運動區中負責的區域示意圖 

圖 14、實驗流程 



設計應盡量減少這種刺激的影響。 

我們設計以提示為基礎的實驗中，受試者

在沒有干擾的實驗地點接受實驗，坐在有椅背

的舒適椅子上，雙手自然平放在桌上，再根據

前方螢幕的指示做運動想像或實際運動，而實

驗的流程如圖 14，在每個 trial 的一開始螢

幕中間會出現一個十字持續兩秒，此時受試者

便專心盯著十字的中心並且放輕鬆，兩秒過後

會有一個警告聲音（warning tone）提醒受試

者提示要出現了，聲音持續一秒後畫面上的十

字將根據運動的設計改為不同的圖示，以左右

手指抬動時為例，提示便是一個向左或向右的

箭頭。受試者根據提示做相對應的運動，接著

持續五秒的時間為完整地收集運動前後的腦

電波訊號。Trial 之間有一到三秒不等的隨機

間隔，這種設計是為了不讓受試者對實驗的時

間間隔趨於習慣使得收到的訊號強度變弱。每

次實驗預計做三段，每段持續 15-20 分鐘後稍

作休息。 

自我節律運動的實驗和上述以提示為基

礎的實驗除了有無提示的差別之外，還有一個

特點就是只能做實際運動的實驗，並且須設計

能偵測運動的儀器，否則我們將無從得知受試

者在什麼時間間隔後做了下一次的運動。而沒

有運動的提示也是這類實驗的一項優點，因為

將不會有提示造成的刺激干擾腦電波的量測

結果。在自我節律運動的實驗中，我們擬使用

紅外線接收器、紅外線發送器能偵測紅外線遮

斷的特性，設計可以偵測手腳抬動的儀器。在

實驗的過程中，受試者專心注視著固定的物體

盡量避免眼動干擾，並將雙手雙腳放在設計偵

測動作的儀器上，實驗開始後受試者以自我節

律的方式，每過 8-15 秒不等做一次運動，例

如左手食指抬動或右腳的抬動，每次實驗預計 

做三段，每段時間在接偵測器接收到 40 次運

動後結束，之後稍作休息再繼續。 

 不同部位的運動比較 

研究指出人腦有負責運動相關的區域，稱

為運動區（motor area），而不同的身體部位

運動又對應到運動區中不同的區域，如圖 15

所示，負責腳部運動的區域在比較靠近頭頂的

部份，負責舌頭運動的區域在靠近兩側的部

份，而負責手部運動的區域則大致在前面兩者

中間。研究不同部位的運動主要就是基於這項

已知的知識，若是在做不同部位運動時能在各

部位在運動區相對應的位置量測到顯著的腦

電波變化，那我們就能利用這項資訊來做區分

的依據之ㄧ。 

目前已有的一些腦機介面研究中，有呈現

對腳掌抬動運動和右手指抬動運動做腦電波

分析的結果，結果指出手部與腳部運動的腦電

波訊號在 beta 頻帶（16-32 赫茲）有較顯著

的變化，而其中手部運動的腦電波變化又集中

在較低頻的 beta（lower beta），而腳部運動

則表現在相對高頻的 beta 頻帶（upper 

beta）。不過這些實驗內容都在研究的最初設

定好了，缺乏針對各種不同部位運動結果的整

體分析整理，因此我們希望藉由多樣化的實驗

設計，對不同身體部位及不同複雜度的運動的

腦電波做全面的探討。 

 不同複雜度的運動比較 

針對不同複雜度的運動實驗設計，我們分

別針對手部、腳部與舌頭設計幾種不同複雜度

的運動：手部分別為食指抬動與手腕抬動的比

較、抓取動作與抬起動作的比較、快速抬起與

緩慢抬起的比較。腳部分別為腳趾抬起運動與

腳掌抬起的比較、單腳運動與雙腳同時運動的

比較。而舌頭為水平、垂直移動、舌頭捲曲運

動的比較。以上實驗根據研究文獻指出，人在

做較為複雜的運動時，腦電波所呈現的變化將

會比簡單的運動來得顯著，以手腕和手指為

例，當受試者在進行手腕運動時，所表現出的

事件相關同步（event-related synchronous, 

ERS）現象比手指運動時來得強烈，因為手腕

運動需用到較多的肌肉，相對於手指顯得更為

複雜。 

 其他比較 

另外我們也比較運動想像與實際運動時

的大腦活化反應，動作的想像可以被視為是一

種動作執行的狀態演練，研究指出動作想像應

會與真正執行動作時的準備、計畫狀態具有相

似的大腦活化現象：在真正執行運動時，在運



動區中相對的位置量測到的腦電波會有特定

的事件相關同步及非同步現象，這些現象在運

動想像時也能被觀察出來，只是相較之下較為

微弱，而這些事件相關非同步現象在 alpha

（8-12 赫茲）和 beta（18-32 赫茲）頻帶又

會有些許的差異性在，因此我們根據上述這些

基本的生理現象，對我們的實驗設計反覆地做

驗證，以設計出更完善的實驗工作以及實驗流

程。 

慣用/非慣用手、腳的比較，研究指出非

慣用的四肢運動時，運動區相對位置會有特別

明顯的訊號強度變化，並且這種情形在對側腦

又更為顯著，因此若是我們的實驗驗證達到一

樣的結果，就可以增加後續研究實驗設計的變

化性，例如以左手腕抬動以及右腳趾抬動作為

兩種工作的實驗等。 

B. 主 要 資 料 前 處 理 步 驟 (Data 

pre-processing)： 

 訊號重新參考(Re-reference) 

我們選擇使用之主要方法為 Laplacian 

reference;而 Laplacian 的計算方式為，各

個電極訊號在每個時間點涼測到的訊號減去

周圍四個電極訊號的平均，藉此得到受周圍干

擾較小的新訊號。 

 人為雜訊去除(Artifact removal) 

此步驟依訊號強度以及頻率而使用兩種雜訊

瀘除方法 

i.去除眼動(EOG rejection) 

由眼動（Electrooculogram，EOG）形成的

電位差主要影響分布於前大腦區域，在量測腦

電波的過程中，眼動干擾會很明顯地在時間域

的訊號上觀察到，若是在分析時保留眼動的干

擾，則會降低分析的準確度。因此我們使用以

下方法去除眼動干擾。簡單的作法是我們在眼

睛周圍擺放四個電極，根據實驗觀察結果得

知 ， 當 這 四 個 電 極 的 訊 號 強 度 大 於

-100~100μV 時，表示有眨眼等眼動發生，因

此我們便以此為偵測的標準，在離線分析之前

把包含眼動干擾的實驗 trial 捨棄。 

ii.帶通濾波器（Band-pass filter） 

我們使用 5 – 30 Hz 之帶通瀘波器對訊號進

行瀘波，一方面可避免較低頻之心跳干擾，另

一方面可去除 60Hz 市電干擾。 

C.特徵擷取(Feature extraction)： 

 時間-頻率分析(Time-Frequency 

analysis) 

經過小波轉換後的分析的方法為時間-頻率分

析，我們可以藉由觀察時頻圖得到在某一頻

率，某段時間區段之內的能量大小變化，可以

在頻率之間以及時間區段間交叉觀察比較。而

在我們這裡使用 Morlet wavelet 來進行時頻

分析，再依此項資訊對訊號做濾波處理，且更

有利於對運動想像極為重要的 alpha 頻帶和

beta 頻做進一步觀察比較。 

 事件相關同步/非同步(Event-related  

 synchronous/desynchronous,ERS/ERD) 

在這些實驗資料的觀察中，我們將主要觀

察事件相關同步/非同步現象，這種現象大量

地被用在運動相關的實驗資料分析上，以訊號

的呈現來解釋的話，事件相關同步現象便是指

訊號強度的提高，而事件相關非同步則是訊號

強度的降低，因此在觀察這兩種現象時須決定

兩件事，一是用來當做基準強度的時間區段

（baseline），一般取休息狀態（resting 

state）的腦電波來當基準，二是將時序訊號

換算為強度的計算方式，一般簡單地將時序訊

號平方後便能代表強度，而我們所使用的是

Pfurtscheller 於 1999 所提出之 ERD/ERS 訊

號分析流程，來算出訊號強度的變化。 

 

 本年度重點研究結果： 

目前我們已經完成手部運動的相關實驗

分析，針對手部運動的方式做比較分析，包括

慣用手與非慣用手的比較、手指與手腕運動的

比較、持續運動和單一次運動的比較。也進行

了手部與腳部的運動比較，也更進一步的完成

了真實運動和運動想像之間的比較。我們主要

使用與大腦運動區接近的三個頻道 C3、Cz、

C4 訊號，接著使用時間-頻率圖的訊號分析技

術來對不同的實驗作觀察。 

我們目前測試了一位 24 歲的男性受試

者，依照上述的實驗流程進行了多種運動的實



驗，以下是實驗成果: 

 手指 vs. 手腕 

 
圖 16、手腕運動及手腕運動想像在時間-頻率

分析圖的表現，由上而下分別是 C3、Cz、C4

三個頻道，圖中左圖為左手手腕運動，右圖為

左手腕運動想像，縱軸為頻率，橫軸為時間。

本圖頻率為 6-32Hz 

 

如圖 16 所示，我們觀察到雙腳的運動在 Cz 和

C4 頻道有較劇烈的強度變化，另外 C4 右為最

劇烈。理論上來說應該是 Cz 位置是最能代表

腳部運動的頻道，結果並不如預期，但是其中

若只觀察 beta band 的變化，可以看到 Cz 位

置的確非常顯著，比起手部的運動，腳部的運

動更能在 beta band 上呈現強度的改變，因此

後續的實驗將在腳部運動的分析上著重於

beta band。而手腕運動的在 C4 有明顯且集中

的強度變化，相對於腳部運動，手腕運動對應

的腦部活動有較突出的表現，所以之後會著重

於手部的實驗分析。 

 真實運動 vs. 運動想像 

 

圖 17、手腕運動及手腕運動想像在時間-頻率

分析圖的表現，由上而下分別是 C3、Cz、C4

三個頻道。圖中左圖為左手手腕運動，右圖為

左手腕運動想像，縱軸為頻率，橫軸為時間。

本圖頻率為 6-32Hz 

 

從圖17中觀察出，真實手腕運動在C4的alpha 

band 上有明顯的強度變化，而在想像運動雖

不如預期般在 C4 有相對明顯變化，但仍能看

出 C4 較 C3 的有一定的差異，強度仍是 C4 有

較大的能量，在之後的目標是希望透過這樣的

差距，來達到分辨的效果。 

 

圖 18、此為運動相關之 ERD 和 ERS，cue 點為

提醒受試者做運動 

 

   圖 18 為手部運動所量測到之 ERD 和 ERS，

可以看到在受試者接受到指令做運動準備

時，訊號強度相對變小即為 ERD，而在運動結

束後，訊號強度相對提升稱為 ERS，這和我們

預期相穩合，而在之後空間濾波器的設計，也

希望能針對這點，來拉大 ERD 和 ERS 的差距，

讓分辨技術的開發能更簡單分出受試者是否

有做運動想像。 

 

子計畫四：以機器視覺為基礎之人意向移動載

具獲知與追蹤 

    子計畫四本年度之目標為結合二維影像輪

廓比對與臉部方位偵測來完成三維人體方位偵

測。各分項研究與整體計畫之關係、本年度研

究重點以及與其他子計畫之聯結如下所述： 

A.物體方向檢測  

 研究方法 

本計畫提出一個方法，結合以傅利葉級數

分析為基礎上的傅利葉描述元（ Fourier 
Descriptor ） 與 線 性 判 別 分 析 (Linear 
Discriminate Analysis)。該方法可用於擷取物



體功能和優化級可分不同的主題其輪廓。首

先，我們利用傅立葉描述歧視不同的方向目標

問題。其次，我們使用的線性判別分析之間最

大限度地級和在同一時間內最大限度地減少

級的變化，以改善分類性能。最後，我們計算

的歐氏距離之間的問題輸入圖像和我們的模

式，建立從傅立葉描述，估計物體的方向角。 

B.臉部方向檢測 

 研究方法 

本計畫提出一個方法來估計，利用圖像處

理，面對角度估計會從幾何關係的臉。首先，

我們利用的皮膚檢測公式中的色彩空間和邊

緣檢測發現頭部區域。其次，我們利用常設仲

裁法院找到眼睛的位置，然後計算出瞳孔中心

的估計，臉部的方向發展。因此，我們可以結

合對象的方向和線性判別分析的方向，以更好

地偵查物體方向的的利益。 

 
圖 19、臉部與頭部模型估計臉部方向角度(a)

前方(b)上方 

 

 本年度重點研究結果 

任一張影像的前景人物利用一個基於前

後影像比值而建立之統計背景模型抽取

出來，並將抽取出來影像轉換成二值化

的影像格式，進而獲得前景人物的輪

廓。透過人體輪廓樣板比對及線性內插

法，可以初步得到前景人物所朝的方

向。當人臉朝向前方 30°以內時，也可

透過雙眼與臉的三角幾何關係來估算人

體所朝的方向。經實驗證明，我們提出

的方法對於人體方位偵測的準確度相當

高，角度誤差低於 4°。 
 

子計畫五：增進人類空間巡行能力之生物反饋

訓練系統 

    子計畫五本年度之執行目標建立可以成

功區分人類空間巡行策略的虛擬端鹿場景，並

探討人類空間巡行決策模式及其生理訊號關

連，用以建立空間運行能力相關之生理訊號資

料庫，探討不同決策對空間航行能力之差異。

另外將建構一模擬駕車於雙重工作任務(開 

車與視覺刺激)下分心效應之實驗，接下來進

一步探討分析其雙重工作任務模擬駕駛反應 

之分心效應，將從行為上與頭皮的腦電波分

析，來探討駕車於雙重工作任務下分心效應之 

行為上操控反應及分心效應之 EEG 訊號觀

察，及關連性分析。此子計畫目標、具體研究

方法和結果如下所述： 

A. 行為反應的探討 

 研究方法 

    就行為反應而言，我們將利用虛擬場景中

的行為選項，探討空間巡行中的策略模式分

類，並且研究其空間航行能力差異。在行為分

析方面著重於找出受測者是哪一種空間策略

allocentric、egocentric 的人，並且利用角

度資訊測量哪一種策略對於空間巡行的能力

有較好的表現。 

• 區分空間策略模式 

    實驗階段一是判斷受測者是屬於那一種

空間策略的使用者，大致是分為兩種：

allocentric 與 egocentric。allocentric 的

人會一直以起始參考點的座標軸為自己的座

標，所以當右轉時後，起點的位置會在他的左

後方，如圖一所示。若是 egocentric 的人，

會以自身現在的座標軸為空間的參考座標，當

右轉後，起點的位置會在他的右後方，如圖

20 所示。 

• 空間航行能力的量測 

    隧道彎路的實驗是為了測量認知狀況及

行為表現，並且量測生理訊號與紀錄誤差值。

當受測者迷失方向時，他的行為表現會出現很

大的錯誤，而認知上會出現迷失方向的狀況。

我們會擷取受測者回答正確的資料及迷失方

向的狀況，用來分析兩種不同策略的人行為表

現的結果為空間航行之能力，及兩者空間巡行

時的腦動態反應及迷失方向時的生理訊號差

異。 

• 方向判斷錯誤 

    判斷受測者是否在彎路測試中回答正確

或是迷失方向，其中的一種簡單方法為判斷指

出出發點的方向是否為受測者的左邊或右

邊。若是指到錯誤的方向則代表著在左轉、右

轉或是連續彎路中迷失了方向，所以方向的判

斷可以用來分析以辨識是否正確記得方向。 

• 角度誤差 

    在分辨受測者沒有迷失方向後，接著可以



利用角度的資訊，計算方向感的準確性。在虛

擬場景中，受測者指出起始點的方向的誤差

值，可以代表一種空間巡行的能力。在角度誤

差的計算，根據受測者策略的不同，參考的正

確角度值也不一樣。例如：allocentric 的人，

和他相對應的角度值是用 allocentric 的參

考座標得到的，即是以起始參考點為座標軸原

點，目前位置為此座標軸的一點，與原點的角

度為正確的轉向角，如圖五所示。而

egocentric 的 人 ， 則 是 用 其 本 身

body-centered 的參考座標，以終點的面向為

座標軸，與起點的角度為轉向角，如圖 20 所

示。若沒有轉彎則角度為零。我們將用變異數

分析 ANOVA 探討這些誤差值之顯著性。 

圖

20、allocentric 與 egocentric 在空間巡行

時的參考座標變化及其對應起點之角度。

Allocentric 的參考座標會維持固定方向，而

egocentric 的參考座標會隨自身方向而變 

 

B. EEG訊號量測與分析 

 研究方法 

    在現階段研究中，我們利用虛擬實境(VR)

模擬技術，偵測受測者對於不同的場景及事件

的相對應腦波訊號變化，並利用單一試驗

(single trial)的方式，進行短暫性腦動態特

性研究，瞭解受測者對於不同的場景及事件，

是否(1)正確反應，(2)不正確反應，(3)沒有

反應以及(4)辨識不正確反應的原因。本研究

團隊利用先前 EEG 訊號分析技術的延伸，應用

於研究空間航行時的腦動態特性，我們利用單

一試驗的方式得到腦波與事件刺激之間的相

對關係，並利用 Independent Component 

Analysis (ICA)演算法過濾眼動、肌肉動作所

引起的腦波雜訊，找出真正與事件相關的腦波

特徵，利用 ICA 分析所得到的單一試驗腦波

EEG 訊 號 比 傳 統 使 用 時 域 疊 加 方 式

（time-domain overlap-added）所得到的平

均 EEG 腦波訊號具有更高的訊雜比，並且比較

不受人工加工（artifical）雜訊的干擾，而

利用 ICA 分析單一試驗的方法可以近似即時

（near real-time）處理 EEG 訊號，有助於未

來 on-line 的應用。 

    本研究以腦訊號量測與分析的經驗為基

礎，進行受測者在虛擬隧道彎路中移動的腦波

訊號量測與分析，並利用 ICA 分析得到相關腦

波 EEG 特徵值，並以此值為參考基準，訓練容

易迷路的人更能夠掌握方向，以利於其他子計

畫作為腦波控制的命令之用。以下為本團隊研

究腦波實驗分析方法。圖 21、圖 22 為人體

10-20 system 頭殼上 36 個偵測器 channels

的 EEG 量測相對位置圖，腦部視覺區約為以

Pz 為中心點的附近區域。 

圖 21、國際標準 10-20 系統在頭上的相關位

置 

 

圖 22、36 channels 電極的相對位置圖。 

 

實驗資料分析處理流程如圖 23 所示，腦

波的分析為將取得的 EEG 先濾掉低頻及高頻

雜訊再經過降低取樣頻率，接著依照送給

neuroscan 的 event 訊號擷取 epoch，去除 EEG

雜訊太大的 epoch 如圖 24 所示，再由 ICA 的

component 資料中去除雜訊太大的 epoch，之

後再進行ICA使分出的component去除雜訊包

含更多可用訊息。使用 ERSP (event-related 

spectral perturbation) 分析時間與頻譜變

化的關係，各 epoch 的 EEG 電位訊號或 ICA 

component訊號先經由短時間快速傅立葉(FFT)

轉換成時間頻譜能量，取事件發生前各頻譜的

能量分別平均為基礎水準能量，在將各 epoch

的各時間頻譜能量減去基礎水準能量後平均

即為 ERSP，經由 bootstrap 的方法找出能量



中有顯著差異的時間與頻段。經由 ICA 

component 在頭殼上的比重分布，把每個受測

者之間相似的腦區訊號源分群再一起，如圖十

二所示，以比較兩種不同策略的腦動態反應差

異。 

圖 23、實驗資料處理流程圖 

 

 

圖 24、EEG 雜訊示意圖 

 

 本年度重點研究結果 

• 依據實驗的結果可以成功分出 10 位

allocentric 及 7 位 egocentric 受測

者，兩種策略混用或迷路的人在此尚不

討論。行為分析在決定策略的時間上都

十分相近，反應時間介於 550~650 毫秒

之間，如圖 25 所示，經由 2 維 ANOVA

檢定，反應時間在 allocentric 與

egocentric 不 同 策 略 無 差 異

[F(1,2256) = 0.2324; p = 0.79265 > 

0.05]，不同角度的彎道無差異[F(2, 

2256) = 0.8768; p = 0.34918 > 

0.05]，兩變因也無交互作用[F(2, 

2256) = 0.56369; p = 0.56918 > 

0.05]。在角度誤差的比較上，如圖 26

所示，不管是策略或彎度都有顯著的差

異，但是行為表現的好壞各有優劣還無

法評斷，不過在角度誤差的趨勢上都很

一致，均在小角度彎路時有高估角度的

現象，大角度時則會低估。 

 
 圖 25、決定策略時間，不管是何種策略的

受測者及哪種角度的彎路所花的時間都沒有

差異 

 

圖 26、起點角度誤差值與絕對誤差值，兩種

策略的受測者均在小角度彎路時有高估的現 

象，大角度時則會低估 

經由 ICA 分離出來的 components，在大多數

受測者中可以發現不管是 allocentric 或

egocentric 在 parietal 及 occipital 都會有

腦部活動發生，推測在空間巡行的過程中，不

論不同策略的人想法思考會有什麼不同，但是

會使用到的腦區會很相近。圖 27、28 為分群

與估測腦內發生原位置的結果。 

 



圖 27、兩種策略受測者在 parietal 腦區分群

的結果與腦內訊號源的位置，都使用到相似腦

區，且位置接近。 

 

圖 28、兩種策略受測者在 occipital 腦區分

群的結果與腦內訊號源的位置，都使用到相似

腦區，且位置接近 

圖 29~32 為 ERSP 結果，由上至下分別是轉彎

角度為 30 度、60 度、90 度，ERSP 中實線為

轉彎起始點，虛線由左至右為轉彎結束、終

點、選擇完起點為左或右、決定起點角度。

Allocentric 與 egocentric 在 parietal 區轉

彎時均會有 alpha 及其倍頻會有能量降低的

現象，而決定角度期間與之後則會有 alpha 頻

帶能量上升的現象，不過轉彎角度越大

egocentric 的能量下降會有越多的現象發

生。Allocentric 與 egocentric 在 occipital

區決定角度期間會有 alpha 頻帶能量下降的

狀況，快到終點前與決定完角度後則會有

alpha 頻帶能量上升的現象。

 

圖 29、 allocentric 受測者在 parietal 平均

ERSP 結果，由上而下為 30、60、90 度的轉彎，

實線為轉彎起始點，虛線由左至右為轉彎結

束、終點、選擇完起點為左或右、決定起點角

度。轉彎時 alpha 及其倍頻會有能量降低的現

象，而決定角度期間與之後則會有 alpha 頻帶

能量上升的現象 

 

圖 30、allocentric 受測者在 occipital 平均

ERSP 結果。決定角度期間會有 alpha 頻帶能

量下降的狀況，快到終點前與決定完角度後則

會有 alpha 頻帶能量上升的現象 

 

圖 31、allocentric 受測者在 parietal 平均

ERSP 結果。轉彎時 alpha 及其倍頻會有能量

降低的現象，而決定角度期間與之後則會有

alpha 貧待能量上升的現象。角度越大的彎

alpha 下降的能量越大。 

 



圖 32、allocentric 受測者在 occipital 平均

ERSP 結果。決定角度期間會有 alpha 頻帶能

量下降的狀況，快到終點前 alpha 頻帶及其倍

頻會有能量上升的現象 

 

雖然在 ERSP 的結果上無法明顯顯示兩種

策略在腦動態反應的差異，不過在基礎水準的

能量表現上就有顯著的不同如圖 33~34 所

示，不管在 parietal 區或是 occipital 區，

egocentric 的受測者在基礎水準的 alpha 能

量就顯著較低，尤其在 occipital 區差異更

大，然而在空間巡行的過程中兩種策略在

alpha 頻帶最大能量值還會趨於近似，推測當

兩種策略的人在執行空間巡行的任務中

occipital區的腦部活動alpha頻帶能量都會

達到一定的值以上，只是發生的時間會有所不

同，而 allocentric 為了要達到全域性的空間

感知，一開始便會以較大精神建構腦內地圖，

egocentric 的人則會一點點依據自身座標來

評判空間相對位置，當需要回答相對於原點位

置時，才把所有資訊統合，造成 alpha 能量的

差異。 

圖 33、allocentric 與 egocentric 受測者在

parietal 基礎水準的能量(實線)大小及巡行

過程的能量變化(色塊)，底下線段為有顯著差

異的區段。egocentric 在基礎水準時 alpha

頻帶的能量會有顯著較低的現象 

 

圖 34、allocentric 與 egocentric 受測者在

occipital基礎水準的能量大小及巡行過程的

能量變化。egocentric 在基礎水準時 alpha

頻帶的能量會有顯著較低的現象，不過在巡行

過程中 alpha 頻帶能量的最大變化會與

allocentric 相近。 

四、計畫整合性研究主題與成果 

    在第一年度裡，總計畫除了整合各子計畫

以外的首要之務為研發新一代的主動式感測

元件(active sensor)。由於嵌入式與無線技

術的快速發展，許多腦機介面感測器的研發也

逐步成為無線可攜式，讓使用者可以攜帶輕便

的感測元件，即可傳送生理訊號至系統。然

而，對於無線傳輸的訊號而言，大部分的舊式

生理訊號感測器(Bio-sensors)即形同天線，

會造成莫大干擾。此外，因為舊式感測元件對

於雜訊的抵抗能力並不好，因此適用的環境也

有很嚴格的限制。藉由設計開發的前端晶片介

面將雜訊濾除，前端晶片(front-end chip)

包 含 高 共 接 模 式 抑 制 比 ( Common mode 

rejection ratio，CMRR)，低雜訊儀器放大器

(Instrumentation Amplifier，INA)以及類比

濾波器(analog filter)。所以總計畫將研發

出新一代的主動式感測元件，提高元件的抗雜

訊能力，並使其可任意應用於各式情況與環

境，為後面的各子計畫提供絕佳的整合平台。  

本年度計畫整合性研究主題與成果。 

 

主題一—開發腦機介面並實現移動載具之控

制 

    在第一年之中，總計畫與子計畫ㄧ集中在

各項感測器雛型開發，先確立有效之多感測訊

號擷取路徑，進而經由電路設計方式降低功

耗，並開發各項感測器無線平台，並結合子計

畫三開發腦機介面，透過子計畫四利用影像處

理及移動載具設備，實現腦機介面於移動在鋸

之控制。 

 
主題二—透過多面向生物反饋技術，大幅提升

腦機介面之系統效能與穩定性 

    本項主題第一年度結合總計畫、子計畫三



與子計畫五，透過運動想像時腦電波變化的分

析與探討，做為搭配日後設計系統命令的基本

來源，並與人類空間巡行能力之生物反饋系統

的訓練，並藉由生物反饋補償提升使用者的專

注力及其腦電波特徵訊號之強度與純度。而最

後運用(子計畫三)腦波特徵之活動強度提示

與視覺化控制結果提示(子計畫四)亦將回饋

給使用者，讓使用者自我訓練強化腦電波特徵

的技巧，提升使用者意念之正確性及其腦電特

徵訊號之強度與純度，以大幅提升腦機介面之

系統效能與穩定性。 

 

五、計畫成果自評 

   本計畫之各項研究之目的與內容，皆根據

原計畫書之目標與方向：建構針一結合適用於

開放環境之腦電訊號感測系統與多面向生物

反饋機制之新世代腦機介面系統，並應用於移

動載具之控制。除了原本各子計畫主要之研究

目標外，本計畫特別針對此兩大研究主題，藉

由各子計畫間實際之合作，進行計畫整合性主

題研究。 

    根據原計畫書所提出之建立新的人機介

面的可能性。腦機介面藉由腦波訊號的分析、

特徵擷取與命令轉譯來進行機構控制已成為

新一代的人機互動介面。然而腦機介面的系統

效能是否能有效提升成為其未來實用化與生

活化的關鍵課題。此研究與傳統控制問題最大

的差別在於使用者本身即位於控制迴路中，因

此腦機面效能的提升除了對改善機構的控制

法則外，生理特徵的強化與擷取則扮演更重要

與關鍵的角色。本計畫的目標為結合適用於開

放環境之腦電訊號感測系統與多面向的生物

反饋機制以開發新世代之腦機介面系統，並應

用於移動載具之控制。目前大多數的生理感測

器多僅適用於封閉與控制環境中，因此本計畫

將 開 發 開 放 式 生 理 訊 號 擷 取 感 測 器

（Bio-Sensors）以在日常環境中擷取高感度

的腦電生理訊號，並設計即時訊號處理晶片與

嵌入式整合系統作為腦機介面載台。此外有別

於傳統之二元式腦機介面，我們將開發多重命

令之運動想像腦機介面，以產生控制命令進行

移動載具作控制。為了提升腦機介面之控制效

能，我們將開發多面向生物反饋技術，利用反

饋式學習與訓練，增進使用者本身之空間巡行

能力、精神專注力以提升其腦電訊號特徵之強

度與淨度，以大幅提升腦機介面之系統效能。

此腦機介面有別於傳統的神經與肌肉系統之

通訊與控制管道，除了讓神經或肢體受創的人

有另一種與外界溝通的選擇，而它也會是一種

人類操控機器的新模式，透過移動式載具的操

控，驗證其在日常生活與工業應用的可行

性。，這些研究皆符合原計畫之目標與方向，

達到真正生物反饋的新世代腦機介面及其在

移動載具控制之目的，並已完成預期之研究成

果。 

    此研究成果，涵蓋微電子、電機資訊，醫

學資訊與工程之跨領域的成功整合。對控制科

技領域具有觀念與應用突破的貢獻，提升我 

國生醫儀器產業水準，未來將可廣泛應用於教

育學習、腦功能病變治療、老人認知功能強

化，高度專注力工作的警示回饋等，讓科技更

貼近人類的生活必須，增進生活之幸福與安全

感。科學等基礎研究，具有學術價值並且將發

表於國際學術期刊；而這些基礎研究與電子資

訊、電機控制整合所發展之應用性研究，則具

有實際應用價值，並且適合在學術期刊發表與

申請專利。 

 

六、未來研究 

    本年度的研究成果，已完成大部分的個別

實驗基礎之軟硬體設備建構、實驗設計以及初

步的實驗與分析。第二年度將基於第一年研究

成果，除了原本實驗持續進行實驗與相關之分

析，累積研究成果外，結合開放環境之腦電訊

號感測系統與多面向的生物反饋機制以開發

新世代之腦機介面系統，預期一個以意念控制

移動式載具的系統可以被建立完成，以進行本

計畫之各項實驗，並且繼續深化與其它研究/

實驗的整合性主題合作。 
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