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摘要    采用运动图像采集系统、测力系统, 获得人体行走过程中关节标记点坐标值及脚底力

的变化信息, 结合人体动力学模型, 研究了不同负重(0, 10, 20, 30 kg)及不同行走速度(0.8, 1.3, 
1.7 m/s)对人体下肢运动学及动力学的影响. 在人体行走矢状面内有下述研究结果. 1) 负重对人

体行走运动学的影响为: 踝关节在脚尖离地阶段的关节伸展角度随着负重增加而增加; 膝关节

的运动范围随着负重增加而减小; 髋关节前屈角度随着负重的增加而增加, 相反的髋关节的伸

展角度随着负重的增加而减小. 2) 速度对人体行走运动学的影响为: 踝关节运动范围随着速度

增加而增加; 膝关节最大伸展角度随着速度增加而增加; 髋关节弯曲角及伸展角均随速度的增

加而增加, 且髋关节运动范围也随速度的增加而增加. 3) 负重及速度对人体行走动力学的影响

为: 踝关节、膝关节、髋关节力矩及功率均随负重、速度的增加而增加. 研究结果可为人体下肢

助力行走外骨骼机器人的设计与研究提供参考依据. 
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人体的行走运动是由多块肌肉有节律收缩, 驱

动骨骼绕关节协同运动的结果, 过程复杂, 但随着

现代测量技术的发展, 使得我们有可能对人类行走

时下肢的运动学及动力学变化情况进行更为精确的

动态数量化分析, 这项工作逐渐发展为生物力学的

一个特殊分支 , 并被命名为步态分析 [1]. 国外对人

体行走研究起步较早, 分析出人体行走运动的特征

并用于指导体育训练、人体下肢康复运动评定、行

走辅助装置的设计等[2~6]. 国内研究起步较晚, 且主

要针对下肢正常者或病变者在零负重下的行走步态

分析 , 多用于康复评定 [7~10]. 本文则是对行走正常

者进行不同负重及行走速度条件下的下肢行走步态

分析, 旨在指导人体下肢助力行走外骨骼机器人设

计: 例如, 助力外骨骼机器人并联与人体下肢外部, 

应和人体下肢关节自由度相匹配, 如果对所有关节

进行驱动, 不仅会消耗大量的能源, 也必将加大控

制系统的复杂性, 而已有研究表明 [11], 人体下肢在

行走过程的不同阶段, 关节有做正功、负功之别, 若

助力外骨骼机器人采用储能元件实现在负功阶段进

行能量储存, 在正功阶段释放, 则达到节能的目的, 

所以对人体行走步态进行研究, 可得出关节做功情

况; 同时 , 对人体行走进行生物力学研究 , 可得出

行走过程中关节力矩及关节功率, 通过这些数据适

当的比例缩放用于行走助力、助残机器人设计, 可

为行走助力机器人驱动器的选型及能源的选择提供

重要的依据.  
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1  人体行走运动研究 

1.1  研究方法 

我们使用江苏省人民医院康复科的 Motion 
Analysis 公司开发的步态分析系统获取人体行走运动

学的原始数据. 此系统由运动图像采集系统和测力

系统组成, 运动图像分析子系统由分布在四周的高

速摄像机及粘贴在待测部位的发光标记点组成. 通

过对标记点的捕捉、识别可获得人体步态的各个运动

学参数、时间参数以及步幅等. 测力系统由布置在行

走轨道上的两块测力板组成. 实验现场图如图 1 所

示.  

尽管 Motion Analysis 开发的步态分析系统能输

出人体行走过程中的某些运动学及动力学信息, 但

是并不能满足我们研究的一些特殊需要, 如输出人

体行走过程中零力矩点变化信息、整个系统(实验者+

背部负重)的质心轨迹等. 为此, 我们仅使用该系统

获得了测试者身体关键部位的标记点坐标及测力系

统的原始数据, 自行采用 C#与 MATLAB 混合编程开

发人体行走步态分析软件, 结合建立的人体运动模

型, 计算出行走过程中下肢行走过程中的一些运动

学及动力学信息. 

1.2  人体动力学模型 

由发光标记点的位置坐标, 可计算出人体行走

运动过程中的运动学结果, 如下肢各关节角度的变

化θ、下肢大腿、小腿及足的加速度 a, 详见文献[12]. 

同时根据文献[13]提出的人体测量学方法及人体运动 
 

 

图 1  实验现场图 

分析方法, 可获得用于步态分析的人体下肢大腿、小

腿及足部的质量 m、转动惯量 I 等参数. 结合步态实验

时测力板实验结果及人体动力学模型(如图 2 所示), 

使用牛顿第二定律可以计算出在各个步态时刻的关

节力、力矩及功率. 

利用牛顿定理对右足进行分析, 可得 

Rankle Rfoot plate1 Rfoot Rfoot

Rankle Rankle Zplate1 FRankle Fplate1

,

.

F m g F m a

L M T M M

+ + =

= + + +
 

进而求出右足踝关节力 FRankle及关节力矩 MRankle 如(1)

和(2)式所示: 

 Rankle Rfoot Rfoot Rfoot plate1,F m a m g F= − −  (1) 

 Rankle Rankle Zplate1 FRankle Fplate1 .M L T M M= − − −  (2) 

(1), (2)式中, mRfoot 为右足质量, aRfoot 为右足行走过程

中的加速度, g 为重力加速度, Fplate1 为力板输出的地

面对脚底的支反力, RankleL 为右脚角动量随时间的变

化率, TZplate1 为力板输出的地面对脚底的支反力矩, 

MFRankle, MFplate1 分别为由 FRankle, Fplate1 引起的力矩值.  

右足关节功率如下所示: 

 Rankle Rankle Rankle ,P M θ= ⋅  (3) 

其中, Rankleθ 为踝关节角速度.  

同上, 右膝关节力、关节力矩及功率如下所示: 

 Rknee Rcalf Rcalf Rcalf Rankle ,F m a m g F= − −  (4) 
 
 

 

图 2  人体下肢模型 
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 Rknee FRknee FRankle Rcalf ,M M M L= − −  (5) 

 Rknee Rknee Rknee ,P M θ= ⋅  (6) 

右髋关节力、关节力矩及功率如下所示: 

 Rhip Rthigh Rthigh Rthigh Rknee ,F m a m g F= − −  (7) 

 Rhip FRhip FRknee Rthigh ,M M M L= − −  (8) 

 Rhip Rhip Rhip .P M θ= ⋅  (9) 

重复上述过程, 可计算出右腿各关节力矩及功率. 实
验室自行开发的步态分析系统程序主界面图如图 3

所示, 程序再现行走过程的同时, 能实时输出相应的

运动学及动力学变化曲线. 一个完整步态周期内的

行走棍棒图序列如图 4 所示. 

2  人体行走运动的实验结果与分析 

对五名健康的大学生进行行走试验, 测试对象

年龄为 25(±2),平均体重为(56±6.8) kg, 平均身高为

(1.7±0.03) m. 实验分两种情况进行: 一、对测试者在

零负重状态下以不同的行走速度(快速行走 1.7 m/s, 

正常行走 1.3 m/s, 慢速行走 0.8 m/s)进行实验. 二、对

测试者在同一速度下(约 1.28 m/s, 此速度是通过对实

验者在行走场地中反复实验, 得出的相对最易保持不

变的速度)不同负重状态(0, 10, 20, 30 kg)进行实验. 对

同一行走条件下的所有测试对象的实验结果进行平均

计算, 并使用开发的步态分析系统软件对不同负重及

不同行走速度下的矢状面内的关节角度、关节力矩及 

 

 

图 3  程序界面图 

 

图 4  步态周期内的行序列棍棒图 
从图中可看出在一个步态周期内, 支撑期约占 61%(其间经历过程为: 脚跟着地(Heel strike)—脚放平(Foot flat)—支撑中期(Mid-stance)—脚跟离

地(Heel-off)—脚尖离地(Toe-off)), 摆动期约占 39%(其间经历过程为: 脚尖离地(Toe-off)—摆动中期(Mid-swing)—再次的脚跟着地(Heel strike)) 
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关节功率结果进行计算, 并对输出结果进行比较分析. 

实验仅对人体矢状面内的运动进行了研究.  

2.1  不同速度下人体下肢关节运动 

对实验者进行不同行走速度下的行走实验, 得

出下肢各关节角度、力矩及功率变化分别如图 5~7 

 

 

图 5  不同行走速度下的关节角度曲线图 
(a) 踝关节角度; (b) 膝关节角度; (c) 髋关节角度 

 

图 6  不同行走速度下的关节力矩图(图中纵轴为关节力矩

相对测试者身体质量进行标准化的结果) 
(a) 踝关节力矩; (b) 膝关节力矩; (c) 髋关节力矩 

所示. 需要说明的是图中的数据是多次实验数据的

平均值. 为了进一步的对实验结果进行比较分析, 我

们给出了一些关键点的数值(平均值及偏差), 表 1 给

出了这些关键点的注释, 表 2 中给出了不同行走速度 
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图 7  不同行走速度下的关节功率图(图中纵轴为关节功率

相对测试者身体质量进行标准化的结果) 
(a) 踝关节功率; (b) 膝关节功率; (c) 髋关节功率 

下的关键点的关节角度的数值, 表 3 给出了不同行走

速度下的关键点的关节力矩及功率数值.  

由图 5 和表 2 可以看出: 

1) 最大踝关节角度(图 5(a))随着速度的增加而 

表 1  关节运动学及动力学关键点注释 

Symbol Name 

AA1 Maximum ankle angle 

KA1 Maximum knee angle 

HA1 Maximum hip flexion angle 

HA2 Maximum hip extension angle 

TA1 Maximum ankle torque 

TK1 Maximum knee torque 

TH1 Maximum hip torque 

PA1 Maximum ankle power 

PK1 Minimum knee power during the early phase of 
support 

PK2 Maximum knee power during the middle phase of 
support 

表 2  不同行走速度条件下关键点的关节角度的数值(平均

值及偏差) 

Walking speeds 
Conditions 

0.8 m/s 1.3 m/s 1.7 m/s 

AA1 (Degree) 9.64(2.08) 12.71(2.11) 14.19(2.14) 

KA1 (Degree) 62.27(4.58) 66.53(4.62) 69.05(4.65) 

HA1 (Degree) −17.82(5.08) −18.71(5.13) −20.93(5.17) 
HA2 (Degree) 22.42(5.24) 25.17(5.26) 25.66(5.26) 

表 3  不同速度下关键点的关节力矩及功率的数值(平均值

及偏差)及以 0.8 m/s 为基准, 其他两种速度情况下的增加

幅度 

Walking speeds 
Conditions 

0.8 m/s 1.3 m/s 1.7 m/s 

TA1 (N m/kg) 1.22(0.03) 1.44(0.06) 18% 1.51(0.08) 23% 

TK1 (N m/kg) 0.41(0.02) 0.63(0.05) 53% 0.69(0.06) 68% 

TH1 (N m/kg) 1.12(0.06) 1.26(0.06) 12% 1.38(0.07) 14% 

PA1 (W/kg) 1.60(0.11) 1.72(0.12) 7% 1.91(0.15) 19% 

PK1 (W/kg) −0.91(0.09) −1.36(0.12) 49% −1.50(0.14) 64% 

PK2 (W/kg) 0.59(0.09) 0.67(0.11) 13% 0.73(0.11) 23% 

PH1 (W/kg) 1.13(0.14) 1.27(0.16) 12% 1.45(0.20) 28% 

 
增加, 且踝关节的运动范围随着速度的增加而增加;  

2) 最大膝关节角度(图 5(b))随着速度的增加而增

加, 且膝关节的运动范围也随着速度的增加而增加;  

3) 髋关节角度变化轨迹接近正弦波曲线, 髋关

节弯曲角及伸展角(图 5(c))均随速度的增加而增加, 

且髋关节运动范围也随速度的增加而增加.  

由图 6 及表 3 可以看出: 踝关节、膝关节及髋关

节力矩均随速度的增加而增加, 且膝关节增加幅度

比踝关节及髋关节增加幅度大.  

由图 7 及表 3 可以看出: 

1) 踝关节、膝关节及髋关节的最大功率值均随
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速度的增加而增加; 

2) 踝关节功率在慢速行走过程中, 在整个步态

周期内平均值几乎为零, 但随着速度增加, 功率平均

值为正值;  

3) 膝关节功率在整个步态周期内的功率平均值

则为负值;  

4) 髋关节功率在整个步态周期内的功率平均值

则为正值. 

2.2  不同负重下人体下肢关节运动 

对实验者进行不同负重状态下的行走实验, 得

出下肢各关节角度、力矩及功率变化分别如图 8~10

所示. 表 4 中给出了负重条件下的关键点的关节角度

的数值, 表 5 给出了负重条件下的关键点的关节力矩

及功率数值.  

由图 8 及表 4 可得:  

1) 最大踝关节角度(图 8(a))随着负重的增加而

增加, 相反的, 踝关节在脚尖离地阶段(Toe-off)的关

节伸展角度随着负重的增加而减小;   

2) 负重对最大膝关节角度影响不大, 从图 8(b)

中还可看出, 膝关节的运动范围随着负重的增加而

减少;  

3) 髋关节轨迹接近正弦波曲线, 且髋关节前屈

角度(图 8(c))随着负重的增加而增加, 相反的髋关节

的伸展角度随着负重的增加而减小. 下肢关节角度

随着负重增加而进行的这些调整, 主要是为了保持

人体行走过程的平衡稳定性, 使得整个系统(人体和

负载)的重心落在行走稳定区域内.  

从图 9 及表 5 中可得出, 踝关节力矩、膝关节力

矩及髋关节力矩均随着负重的增加而增加. 这种变

化也是必然的, 由于负重的增加, 使得双足支撑力增

加, 故关节力矩增加.  

从图中 10 及表 5 中可以得出:  

1) 踝关节功率、膝关节功率及髋关节功率均随

着负重的增加而增加;  

2) 踝关节功率在零负重及 10 kg 负重状态下的

平均功率值几乎为零, 但随着负重增加, 功率平均值

为正值;  

3) 膝关节功率在整个步态周期内的功率平均值

则为负值;  

4) 髋关节功率在整个步态周期内的功率平均值

则为正值. 

 

图 8  不同负重下的关节角度曲线 
(a) 踝关节角度; (b) 膝关节角度; (c) 髋关节角度 

3  人体下肢行走运动分析对助力外骨骼机
器人设计的启示 

这里我们所指的助力外骨骼机器人是一种具有

可穿戴性能的机械装置, 它包含两条和人腿类似的 
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图 9  不同负重下的关节力矩图(图中纵轴为关节力矩相对

测试者身体质量进行标准化的结果) 
(a) 踝关节力矩; (b) 膝关节力矩; (c) 髋关节力矩 

机械腿且并联与人体下肢外部, 通过脚部、腿部及腰

部的关联装置与人体紧密贴合, 在人体行走的过程

中进行助力.  

 

图 10  不同负重下的关节功率图(图中纵轴为关节功率相对

测试者身体质量进行标准化的结果) 
(a) 踝关节功率; (b) 膝关节功率; (c) 髋关节功率 

3.1  踝关节 

在正常步速行走状态下, 踝关节最大伸展角(图

5(a)和图 8(a))发生在足尖离地时刻, 最大屈伸角在发 
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表 4  不同负重条件下关键点的关节角度的数值(平均值及

偏差) 

Different loads 
Conditions 

0 kg 10 kg 20 kg 30 kg 

AA1 13.21(2.11) 13.33(2.12) 14.05(2.15) 15.83(2.20) 

KA1 66.52(4.58) 66.31(4.57) 66.61(4.58) 63.56(4.55) 

HA1 −22.46(5.12) −18.75(5.10) −16.92(5.10) −12.61(5.08) 

HA2 25.27(5.23) 29.03(5.25) 31.54(5.27) 31.58(5.27) 

表 5  不同负重条件下关键点的关节力矩及功率的数值(平
均值及偏差)及以 0 kg 为基准, 其他负重情况下的增加幅度 

Different loads Condi- 
tions 0 kg 10 kg 20 kg 30 kg 

TA1 1.46(0.06) 1.74(0.08) 19% 2.06(0.11) 41% 2.17(0.11) 48% 

TK1 0.83(0.06) 1.28(0.07) 54% 1.39(0.08) 67% 1.59(0.09) 91% 

TH1 1.13(0.06) 1.46(0.07) 29% 1.60(0.09) 41% 1.82(0.11) 61% 

PA1 1.95(0.14) 2.43(0.17) 24% 2.47(0.17) 28% 2.97(0.19) 52% 

PK1 −1.14(0.10) −1.42(0.11) 24% −1.87(0.13) 64% −1.97(0.13) 72% 

PK2 0.74(0.11) 1.08(0.14) 45% 0.91(0.13) 22% 0.96(0.13) 29% 

PH1 1.28(0.16) 1.32(0.16) 3% 1.54(0.17) 14% 1.74(0.19) 35% 

 
生支撑阶段末期, 且踝关节力矩(图 6(a)和图 9(a))在

支撑阶段末期达到最大值. 由图 7(a)和图 10(a)踝关

节功率图可知, 踝关节在蹬离地面时有很大的正功

率, 此状态为行走提供主要动力, 且踝关节在行走阶

段, 有正功及负功, 其行走机理和一些储能装置类似. 

若在助力外骨骼踝关节处采用储能装置, 例如弹簧

进行驱动, 利用弹簧等储能装置在支撑期压缩弹簧

进行储能, 在伸展阶段释放能量对踝关节进行驱动, 

则实现节能的目的. 国际上基于人体踝关节在行走

步态周期内, 有做正功和负功之别, 且在慢速行走时, 

正、负功基本相当的特性, 采用弹簧对假肢踝关节设

计及助力外骨骼踝关节设计[14, 15]. 但我们人体行走

步态的研究结果也表明, 踝关节仅在慢速、零负重状

态下, 其在步态周期内的正负功大约相等, 而在快速

或负重行走状态下, 在步态周期内则总的正功大于

负功, 说明踝关节仅依靠储能装置进行驱动可能会

对行走产生不适, 故可采用储能装置与主动驱动相

结合的方式. 通过行走过程中踝关节力矩与关节角

速度间的变化关系, 对弹簧的弹性系数进行设计, 图

11 给出了一体重为 65 kg 的测试者, 分别以三种不同

速度(快速行走 1.7 m/s, 正常行走 1.3 m/s, 慢速行走 

 

图 11  三种速度下(fast walking 1.7 m/s, normal walking 
1.3 m/s, slow walking 0.8 m/s)的踝关节角度-功率曲线图 

其中 1–2 段为脚部跖屈阶段, 从脚跟着地(Heel strike)开始到脚部

放平(Foot flat)结束; 2–3段为足踝背屈阶段, 从脚部放平(Foot flat)

开始, 到足踝到达最大背屈(Mid-stance)结束; 3–4 段为需要施力的 

跖屈 

0.8 m/s)行走的踝关节力矩-角度曲线图, 由图中可知, 

在步态周期内, 角度与功率所围面积随着速度的增

加而增加, 在说明在慢速行走时, 在支撑期储存的能

量与伸展期释放的能量大约相当, 其行走机理与弹

簧功能相似, 通过求慢速行走过程中踝关节力矩-角

度所围曲线图中的最大包络线段的的斜率, 可求出

弹簧的弹性系数约为 357 N m/rad.  

3.2  膝关节 

由图 5(b)和 8(b)可看出, 膝关节在行走过程中角

度变化最大, 运动范围为 0°~70°, 且膝关节最大弯曲

角发生在摆动相的早期阶段. 图 6(b)和图 9(b)显示膝

关节力矩有正值和负值, 即双向驱动的运动机理. 由

图 7(b)和图 10(b)的膝关节功率曲线可知, 膝关节在

平地行走过程中功率为负值, 主要起被动作用, 即控

制和缓冲作用. 膝关节平地行走主要起控制、缓冲的

这种被动行走机理在功能上和阻尼器的功能相似 , 

基于此类似研究, MIT 设计的被动式行走助力外骨骼

膝关节采用磁流变阻尼器[16], 实验表明正常人穿戴

可实现平地行走助力效果. 尽管我们没有进行人体

爬斜坡、上楼梯的实验研究, 但已有研究表明, 在爬

斜坡及上楼梯的过程中, 膝关节功率为正值[17], 在此

行走状况下, 人体膝关节平均功率为正值, 则说明此
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种状况下需要动力驱动. 基于此分析, 在进行助残、助

力外骨骼设计时, 若要实现爬斜坡等动作, 则外骨骼

膝关节仍需采取主动驱动的方式.  

3.2  髋关节 

由图 5(c)和 8(c)中髋关节角度曲线可知, 在行走

过程中髋关节角度呈正弦曲线状变化, 且变化范围

为−30°~40°. 髋关节力矩(图 6(c)和图 9(c))有正值和

负值, 即双向驱动的运动机理, 由图6和图9力矩图还

可看出, 在支撑阶段初期, 髋关节力矩为负值. 而在

支撑阶段后期及摆动阶段初期为正值, 则是因为髋关

节要产生正的力矩用以推动腿部前进进入摆动阶段. 

在摆动阶段后期, 髋关节力矩为负值, 则是由于髋关

节要实现腿部减速完成脚跟着地动作. 由图 7(c)和图

10(c)的功率图可知, 在行走阶段, 髋关节功率有正

功及负功, 在支撑阶段储存能量, 在脚尖离地后释放

能量推动身体前行, 其作用的两个功率峰值分别出

现在足跟着地前后和脚尖离地前后. 由于平均功率

为正值, 这说明人体髋关节在行走中主要起主动作

用, 故在进行助力、助残外骨骼设计时, 外骨骼髋关

节应采取主动驱动方式. 

4  结论 

对不同负重、不同行走速度下的人体下肢运动进

行分析, 得出下肢各关节的运动学及动力学信息. 人 

体行走运动机理的研究为助力机器人设计提供了重

要的启示.  

1) 踝关节在平地、慢速行走过程中, 平均功率

几乎为零. 故助力外骨骼可再用弹簧等储能元件进

行驱动, 利用弹簧等储能装置在支撑期压缩弹簧进

行储能, 在伸展阶段释放能量对踝关节进行驱动. 而

在快速或负重行走状态下, 平均功率为正, 此时可采

用储能装置与主动驱动相结合的方式进行驱动.   

2) 膝关节在行走过程中角度变化最大; 膝关节

在平地行走过程中, 平均功率为负值, 这说明膝关节

在平地行走过程中, 主要起被动作用, 即控制和缓冲

作用. 故助力外骨骼机器人膝关节可采用磁流变阻

尼器进行驱动, 但若要实现爬斜坡、上楼梯等, 则需

要进行主动驱动.  

3) 人体行走步态研究结果表明, 在平地行走过

程中, 髋关节角度呈正弦曲线状变化; 髋关节力矩有

正值和负值; 髋关节功率有正功及负功, 且在行走走

周期内平均功率为正值, 这说明人体髋关节在行走

中主要起主动作用. 故行走助力机器人的髋关节需

要进行主动驱动.  

4) 目前部分实验结论已应用于实验室正在开发

的助力行走外骨骼机器人样机设计中, 随着不同行

走实验数据的加载, 人体行走步态分析系统的逐渐

完善, 将为行走助力机器人样机的优化设计提供理

论指导. 同时实验室开发出的步态系统的实验结果

还可运用于人体行走康复评定等. 
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