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负载横移扰动下人体步态频率变化特性

刘艺格,刘凯,唐必伟,罗晶,庞牧野

(武汉理工大学自动化学院,430070,武汉)

摘要:为了研究人体行走时适应负载横向动态干扰的机制,从而设计可靠的穿戴式机器人辅助策

略,提出采用基于双自由度受迫振动模型构建人-负载耦合系统。基于机械振动原理分析人-负载

耦合系统特性,给出不同行走频率对人和负载位移的影响,提出人体通过调节行走频率适应负载横

移扰动影响的假设;搭建负载横向动态干扰人体行走实验平台,获得实验对象无负重行走以及负载

横向扰动下的肌肉协同特征及腿部激励频率,并与仿真结果进行对比分析。实验结果表明:负载横

移扰动下人体行走是一个适应性调整并最后进入动态稳定的过程。其中,在负重情况下的人体上

肢躯干摆动幅度比无负重情况下摆动增幅大60%,人体通过调整行走频率以及相关肌群肌肉协同

策略来减少负载横向动态干扰带来的上肢躯干摆动影响。在负重情况下,不同行走速度的步态频

率均趋向于人-负载耦合系统的固有频率,设定常速频率与固有频率相同,慢速下行走到达稳态时

腿部激励频率上升4.30%,快速下腿部激励频率下降2.71%,负重下的行走控制策略与无负重下

的行走控制策略相比发生了改变,以适应负载横移扰动带来的影响。
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Abstract:Toinvestigatethemechanism ofhumans’adaptingtotheloadfore-aftdynamic
interferenceduringwalkinganddesignareliablewearableassistiverobotstrategy,ahuman-load
couplingsystemismodeledasatwo-degree-offreedomforcedvibrationsysteminthisstudy.
Firstly,basedontheprinciplesofmechanicalvibration,thecharacteristicsofthehuman-load
couplingsystemisanalyzedtoexaminetheinfluenceofdifferentwalkingfrequenciesonhuman
andloaddisplacement.Ahypothesisisproposedthathumansadapttotheinfluenceofloadfore-
aftdisturbancebyadjustingtheirwalkingfrequency.Then,anexperimentalplatformofload
fore-aftdynamicdisturbanceisbuilttoexaminethemusclesynergycharacteristicsandleg
excitationfrequenciesofsubjectswalkingwithoutanyaddedloadandunderloadfore-aftdisturbance.
Comparedwithsimulationresults,theexperimentalresultsshowthathumanwalkingunderload
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fore-aftdisturbanceisaprocessofadaptiveadjustmentthateventuallyreachesdynamicstability.
Specifically,underloadedconditions,theamplitudeofupperlimbandtrunkswingisamplifiedby
morethan60% comparedtounloadedconditions.Theinfluenceofloadfore-aftdynamic
disturbanceonupperlimbandtrunkswingisreducedbyadjustingthewalkingfrequencyand
musclesynergies.Underloadedconditions,thewalkingfrequenciesatdifferentwalkingspeeds
tendtoconvergetowardsthenaturalfrequencyofthehuman-loadcouplingsystem.Whenthe
walkingfrequencyissettobeequaltothenaturalfrequency,thelegexcitationfrequency
increasesby4.30% duringslow walkinganddecreasesby2.71% duringfastwalkingwhen
reachingasteadystate.Thewalkingcontrolstrategyischangedcomparedtounloadedconditions
toadapttotheinfluenceofloadfore-aftdisturbance.
Keywords:loadtraverse;adaptiveadjustment;human-weight-bearingcoupling;

walkingwithweights

  负重行走是军事工业、灾难救援等职业领域中

普遍存在的作业活动。然而,负载过重或长时间负

重可能导致人体多种损伤。相关医学研究结果表

明:长时间负重行走,易出现脚部的水泡、应力性骨

折、下肢关节疼痛和背部肌肉拉伤、腰椎间盘突出等

疾病。随着科学技术发展,研究机器人辅助人体行

走已成为热点。目前已有外骨骼、弹性背包、外肢体

等机器人设备[1-3]。在行走时负载会对身体造成具

有显著峰值波动的额外荷载作用。这种作用会改变

身体重心位置,影响负重者原有控制策略,因此需要

人体主动调整行走控制策略以保持平衡和稳定。
人在负重条件下行走的步态研究涉及行走速

度、负重量以及负重方式等多变量的相互作用[4-5]。

Birrell等[6]收集了三维下肢运动学和时空参数来评

估搬运32kg负载对步态的影响,发现增加负荷会

显著降低膝关节和骨盆的运动范围,降低优选步幅,
增加双支撑时间。Menz等[7]调查了以不同速度和

在不同表面上行走时头部和骨盆的加速模式,发现

人体会选择合适的步行速度和步长以减小加速度模

式的可变性水平并保持运动平稳。Fischer等[8]研

究发现负重会对行走时的肌肉活动和步态参数产生

显著影响。随着负重增加,受试者的步幅和步速显著

降低,步态周期显著增加。从以上研究可以看出,负
重行走对步态的时空参数产生了显著影响。在躯干

角度和摆动时间等方面,多数研究结论相同。然而,
对于下肢关节角及步频、步长的变化,不同研究的结

果之间存在一定的矛盾,这些矛盾的原因主要与受试

对象行走速度的不同有关,因此在负重行走研究中,
行走速度被认为是影响行走策略变化的重要因素。

现有研究多集中于负载对系统质量或者垂直方

向的重心位置带来的影响,而关于负载水平方向动

态持续扰动的研究还很少见。众多研究者采用了多

种 模 型 对 负 重 情 况 进 行 建 模。Ackerman 和

Seipel[9]用一个简易二自由度模型来近似计算悬挂

负载时行走的能量消耗,在低悬挂阻尼、高负载质量

和快速行走速度下,弹性悬挂负载可以更有效地减

少步行的能量消耗。Martin和Li[10]设计的一种新

型背包能够允许携带的负载在水平方向上振荡。实

验结果表明,携带振荡负载可以减少水平和垂直方

向上负载运输的加速力。Yang等[11]从理论分析和

实验验证了摆动负载的生物力学和能量效应,发现

与典型的刚性背包相比,摆荡负载能够减少前后腿

冲量和支撑腿的机械能。
本文就负载横移扰动下人体行走策略的适应性

调节机制展开研究。依据双自由度受迫振动系统对

人-负载耦合系统进行建模和仿真。采用表面肌电

图(surfaceelectromyography,sEMG)[12]和肌肉协

同技术分析人类对负载横向动态干扰的适应性机

制。本文实验结果可为外骨骼控制算法设计提供

参考。

1 人-负载耦合系统建模及运动仿真

1.1 基于双自由度振动模型的负重行走机理建模

人在行走时会形成振动,且人体振动与步态稳

定性和平衡控制有关。负重行走的过程类似于有阻

尼的双自由度系统受迫振动。图1所示为一个双自

由度弹簧-质量系统。系统中质量块m1和m2只限于

在水平光滑平面上作往复直线运动,m1 和m2 在任

一瞬间位置只要用x1 和x2 两个独立坐标就可以确

定,因此系统具有两个自由度。
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x1、x2— 两质量块位移;k1、k2、k3— 弹簧刚度;

c1、c2、c3— 阻尼系数;f1(t)、f2(t)— 激振力。

图1 双自由度弹簧-质量系统

Fig.1Doubledegreesoffreedomspring-masssystem

对每一个质量块建立如下的动力学微分方程

m1̈x1+(c1+c2)̇x1-c2̇x2+(k1+k2)x1-k2x2 =
         f1(t)

m2̈x2-c2̇x1+(c2+c3)̇x2-k2x1+(k2+k3)x2 =
         f2(t)
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将上述微分方程组表示成矩阵形式,则有
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可写为以下更为一般的简化形式,即

M̈X+ĊX+KX =F(t) (3)
式中:M 为质量矩阵;C为阻尼矩阵;K为刚度矩阵;

Ẍ 为加速度向量;̇X 为速度向量;X 为位移向量;

F(t)为激振力向量。在上述各矩阵中,质量矩阵为

对角形,所以惯性力不耦合;刚度矩阵为对称形,两
个方程都有x1 和x2 项,所以弹性力耦合。

本文实验场景为人背负背包在跑步机上行走。
背包中放置一体积为18.9L的水桶,装水10L,约
为水桶总体积的一半,从而保证行走时水有足够的

晃动空间,形成前后横移扰动。当装水量过多时,前
后扰动效果消失,变为垂直方向扰动;当装水量过少

时,负载对人体作用力较小,肌肉激活度变化不明

显。当人行走时,水桶里的水会随人体质心速度变

化而前后晃动。把人和水桶分别视为两个质量块。
在前后方向,因为水的晃动这两个质量块相互耦合。
将这种作用机制抽象成弹簧阻尼,便可构成人-负载

双自由度耦合系统模型,如图2所示。
依据模型可建立系统微分方程

m1̈x1+cẋ1 -̇x2  +k1x1+k2 x1-x2  =Fl
m2̈x2-cẋ1 -̇x2  -k2 x1-x2  =0 

(4)

m1— 人体质量;m2— 水桶质量;k1— 腰腹刚度;k2— 水桶刚度;

c— 阻尼系数;F— 人体受到的地面反作用力;

Fl— 人体受到的地面反作用力的水平分力。

图2 人-水桶的双自由度耦合系统模型

Fig.2 Doubledegreesoffreedom coupledsystem

modelforthehuman-bucket

式中:Fl为人体所受地面反作用力的水平分力[13-14],
若考虑人体行走始终只有单脚与地面接触,则地面对

人体在水平方向的作用力可表示为

Fl=F1sin(2πt/τ)+F2sin(4πt/τ) (5)
式中:τ为人体行走时摆动相时间,与腿部摆动频率

有关。为简化分析,不考虑水的阻尼作用,即c=0,
设式(3)的稳态解为

x1 =Asin(2πt/τ)+Bsin4πt/τ  
x2 =Csin(2πt/τ)+Dsin4πt/τ   (6)

式中:A和B为地面反作用力正弦激励下人体上肢躯

干位移的激励振幅;C、D 为人体对水桶的作用力正弦

激励下水桶位移的激励振幅。记ω1=2π/τ,ω2=4π/τ,则

A = k2-m2ω22  F1
k1+k2-m1ω22  k2-m2ω22  

B= k2-m2ω21  F2
k1+k2-m1ω21  k2-m2ω21  

􀮠

􀮢

􀮡

􀪁
􀪁
􀪁􀪁

(7)

将式(7)代入式(5)可得人体上肢躯干位移x1 的稳态解。
1.2 人-负载耦合模型运动仿真

为分析人-负载之间的相互作用,需对人-负载

的位移进行定量分析。对人-负载双自由度系统建

模进行运动仿真[15]。
对于式(3)所示二阶微分方程,需将其降维以解

方程。首先改写成如下形式

ẍ1 = -k1+k2
m1  x1+ - c

m1  ẋ1+k2
m1
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       c
m1

ẋ2+Fl
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ẍ2 =k2
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m2
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m2  ẋ2
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(8)
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引入如下向量X、̇X

X =
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则式(7)可改写成如下矩阵形式
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(10)
建立式(10)的数学模型,采用四阶龙格-库塔法进行

数值计算。仿真参数设置人体总质量M=70kg,人
体躯干部位占人体总质量的比例约为43.6%,则人

体躯干质量m1=30.5kg,水桶质量m2=10kg。
人体正常步态周期约为0.95~1.35s[16],一个步

态内摆动相约占步态周期的40%,可算出一个步态

内摆动相持续时间τ的范围是[0.38,0.54]s,人体

受迫激励频率的范围是[1.18,2.63]Hz。取k1=
6000N/m,k2=22.5N/m,c=0N·s/m,人体上肢躯

干和负载的初始位移设为0m,初始速度均为0m/s,
可得系统固有频率ω=(k2/m2)1/2 =1.5rad/s。分
别设置不同的人体受迫激励频率,可得响应仿真结

果如图3所示。

(a)f=1.18Hz
 

(b)f=1.5Hz

(c)f=2.0Hz
 

(d)f=2.3Hz
图3 不同腿部激励频率下的振动位移响应

Fig.3Vibrationaldisplacementresponseatdifferentleg
excitationfrequency

由图3可知,当腿部激励频率f=1.5Hz时,人
体上肢躯干位移波动幅度最小,在[-0.1,0.1]m
内波动。已知系统的固有频率为1.5Hz,当腿部激

励力的频率恰好等于系统的固有频率时,激振力激

起负载共振。二者作用在人体上的力相互抵消,人
体上肢躯干的振幅理论上将变为0。实际仿真结果

可以看出,此时人体上肢躯干振幅最小,而对于其他

腿部激励频率,激起的负载晃动产生的力与激振力

相互叠加,导致上肢躯干振动更加剧烈。仿真结果

中未发现负载的位移有特别大的变化。若负载位移

波动幅度较大,会加剧人体背部负担。人体上肢躯

干的位移波动幅度较大时,人体摆动剧烈,躯干稳定

性变差。由仿真结果可以推断,人体可通过调节受

迫激励频率来保证躯干摆动幅度和负载位移幅度均

在合理范围内,调节受迫激励频率即调节摆动相持

续时间以及腰腹刚度。

2 负重行走实验方案

描述人类行走行为可以通过运动学、动力学和

肌电图(electromyography,EMG)3种类型的数据。
运动学数据包括身体各部位的位移和方向、关节角

和时空步态参数;动力学数据包括地面反作用力,下
肢关节力矩和功率、动能和势能;肌电图与肌肉纤维

收缩有关,由肌电信号来分析[17]。
本文采用表面肌电采集方式来记录肌电信号。

表面肌电能采集到多个肌肉信号,通常用于进行多肌

肉活动时的肌肉分析[18]。人体负重行走由全身肌肉

参与完成,需要多关节协同配合。因此需要选取合适

的肌肉进行实验肌电信号的测量。本文选取竖脊肌

(erectorspinae,ES),腹直肌(rectusabdominis,RA),
股二头肌长头(bicepsfemoris,BF),胫骨前肌(tibialis
anterior,TA),腓肠肌(gastrocnemius,GA)共计5块

肌肉作为实验观测肌肉[19]。肌电信号的采集过程如

图4所示[20]。除实验过程中对肌肉电信号进行采集

外,还额外采集了5块肌肉的最大自主收缩(maximal
voluntarycontraction,MVC)。

图4 肌电信号的采集过程

Fig.4TheEMGsignalacquisitionprocess

本实验采用上肢躯干摆动角来表征人体上肢躯

干振动位移。假设人体上肢躯干质量全部集中在上
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肢躯干质心处。上肢躯干摆动如图5所示,上肢躯

干长度为L,摆动角为θ,上肢从状态s1 摆动至状态

s2,人体上半身质心振动位移为x。当摆动角较小时,
振动位移x可用弧长来表示,即

x=πθ/180L (11)
此时上肢躯干的振动位移与摆动角呈线性关系。

图5 上肢躯干摆动示意图

Fig.5Schematicdiagramoftheupperlimbtrunkswing

测量 上 肢 躯 干 摆 动 角 采 用 惯 性 测 量 单 元

(inertialmeasurementunit,IMU)。IMU通过绑带

固定在实验者胸口,位置保持与胸口平行,经 USB
连接线接至上位机。

基于IMU采集单元、肌电信号采集电路以及

红外动作捕捉系统,可搭建人体负重行走实验平台。
人体负重行走实验场景如图6所示。实验平台分为

两个模块。第一个模块是人体-负载耦合模块,由人

(a)无负重行走

 
(b)负重行走

图6 人体负重行走实验场景

Fig.6Experimentalscenario

体和一个装有水桶的背包组成。第二个模块是采集

模块,包括肌电仪、数据采集卡、IMU、动作捕捉单

元以及上位机。数据采集卡和肌电仪的采集频率

是1kHz,IMU单元采集频率是100Hz,动作捕捉

系统的捕捉频率是50Hz。三者之间独立运行,因

此采集的数据需进行同步,数据同步流程如图7
所示。

图7 实验数据同步采集流程图

Fig.7Experimentaldatasynchronizationcollectionflowchart

选取了6名受试者进行实验,受试者均为成年

男性,年龄为(25±2)岁,身高为(175.6±10.0)cm,

体重为(66.8±8.8)kg,腿长为(87.5±5.0)cm,且

运动功能正常,无任何疾病。他们的行走习惯不同,

即行走时的步长、步频等具有差异,从而提高实验的

可靠性,保证实验结论的准确性。实验前确保实验

者无肌肉疲劳现象,以免对肌电信号产生影响。每

次实验分为两组,即对照组和实验组。对照组要求

受试者在无负重状态下在跑步机上自然行走;实验

组要求受试者在背负水桶状态下在跑步机上行走。

两组实验均需在2.0、2.8、3.6km/h3种步行速度

下进行。

3 实验结果分析

3.1 人体行走策略变化表征

本文通过肌肉协同分析来对人体行走策略的变

化进行分析。肌肉协同分析是指通过科学的测试和

评估,分析人体在进行特定动作时各个肌肉群之间

的协同作用和力量分配情况[21-22]。通常采集多个

肌肉的EMG信号,并将其转化为一个肌肉激活矩

阵,可分解为权重矩阵与协同元矩阵的乘积,即肌肉

协同提取[23]。本文选择非负矩阵分解(non-negative

matrixfactorization,NMF)算法进行肌肉协同分析。
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NMF算法可将一个非负矩阵分解成两个非负

重构矩阵,其数学模型描述如下

V =WH +E,V ∈Rs×t,W ∈Rs×n,H ∈Rn×t

(12)

式中:s为参与运动的肌肉总数;n为协同元总数;t
为运动总时长;V 是肌电数据矩阵;W 是权重矩阵;

H 是协同元矩阵;E 是分解误差。NMF算法保证分

解出的矩阵元素均非负,这与肌肉协同数据特性相

符合。引入的误差矩阵E∈Rs×t,通过交替迭代缩小

误差,使WH 不断逼近V。

在对肌电矩阵进行分解前需先确定协同元数。

由于本实验采集肌肉数较少,当协同元数为2时即

可满足方差贡献率(varianceaccountedfor,VAF)

阈值要求。

依据动作捕捉系统获取的行走运动学数据,将

每组实验结果提取出11组完整步态时间区间。定

义一个完整步态周期的起始时刻为右脚脚跟落地时

刻,结束时刻为左脚脚尖离地时刻。从实验者开始

行走提取第一个完整步态时间区间。连续提取5个

完整步态区间为1组,间隔10s提取下一组,共提

取11组。提取完成后根据肌电数据采集频率和动

作捕捉系统采集频率的关系,提取出对应完整步态

区间的肌电数据。利用 NMF算法对55个完整步

态区间的肌电数据进行分解得到55对权重矩阵W
和协同元矩阵H。对每组的5个权重矩阵进行平均

值处理得到均值权重矩阵Wf,以消除肌电数据瞬时

动态变化影响。

为评估人体在负重与无负重情况下行走策略是

否发生改变,本文采用皮尔逊相关系数r来评估两

组肌肉均值权重矩阵是否相似。由下式计算两个肌

肉(W1 和W2)的皮尔逊系数矩阵

rW12 =

n∑
n

i=1
W1iW2i-∑

n

i=1
W1i∑

n

i=1
W2i

n∑
n

i=1
W2
1i-(∑

n

i=1
W1i)

2
n∑

n

i=1
W2
2i-(∑

n

i=1
W2i)

2

(13)

本文中n=2。采用皮尔逊系数矩阵r的元素r(1,1)

作为两块肌肉的协同元1之间的相关系数,元素

r(2,2)作为两块肌肉的协同元2之间的相关系数。

不同时间段两个协同元的相关系数均大于0.8时,

说明这两个时间段内肌肉的协同控制方式相似,

即人体的行走策略相似;反之,若小于0.8,则说明

人体肌肉协同方式发生了改变,行走策略出现了

调整。

本文假设每组实验经过一段时间行走后达到动

态平衡,即第11组(约开始3min后)的Wf作为基

准权重矩阵[24]。计算每组均值权重矩阵与基准权重

矩阵之间的皮尔逊系数矩阵,通过肌肉协同分析绘

制6位实验者在慢速、常速[24]和快速下的无负重、

负重及负重与无负重相同组号下均值权重之间的皮

尔逊系数箱型图,如图8所示。

(a)慢速情况下
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(b)常速情况下

(c)快速情况下

图8 3种速度下的皮尔逊系数箱型图

Fig.8BoxplotsofPearsoncoefficientatthreevelocities

  实验者在常速无负重行走时,协同元1和协同

元2分别在第2组和第3组时皮尔逊系数达到0.8
以上,即在40s后已进入动态平衡状态。在常速负

重行走时,行走初期协同元之间的皮尔逊系数较低,
随着时间增加,开始振荡上升。在第8组时两协同

元的皮尔逊系数均达到0.8以上,即在125s后达

到动态平衡。与无负重相比,负重情况下由于负载

动态扰动,实验者进入动态平衡所需时间长。实验

组和对照组在行走末期皮尔逊系数均大于0.8,证
明实验者通过适应性调节使肌肉协同在结构上趋于

稳定[25]。
在常速下负重与无负重之间进行分析,两协同

元的皮尔逊系数变化趋势均为先减小再回升。刚开

始行走时水桶内水的晃动较小,对实验者的影响小,

行走策略无太大差别。随着行走继续,人体与负载

的耦合作用持续影响,皮尔逊系数迅速下降,控制策

略发生改变。实验者通过不断调整行走控制策略来

适应负载横移带来的影响。一段时间后人体适应了

负载影响,控制策略趋向于无负重状态,皮尔逊系数

上升。最终两协同元的皮尔逊系数约为0.6,表明

行走达到动态稳定后负重与无负重的行走策略类

似,但仍有所改变。
在慢速和快速下,皮尔逊系数的变化趋势与常

速相似,但在行走初期(前4组)慢速和快速的皮尔

逊系数均低于常速的皮尔逊系数。由后续频率分析

可知,慢速和快速下实验者腿部激励频率处于使躯

干振动幅度较大的频率范围内。为减小上肢躯干摆

动幅度,实验者对行走策略进行调整,因此初期皮尔
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逊系数较低。

3.2 腿部激励频率分析

IMU单元采集的实验者上肢躯干摆动角数据结

果见表1。无负重情况下,上肢躯干在慢速、常速、快
速下的摆动角均值分别为6.46°、7.42°、8.67°。负重情

况下,上肢躯干在慢速、常速、快速下的摆动角均值分

别为13.10°、12.22°、14.03°,分别比无负重情况下增

大了102.8%、64.6%、61.8%。由结果可知,负重后

人-负载耦合系统整体摆动角增大。由于负重后整体

重心后移,人体为保持身体平衡,躯干主动前倾。在

无负重状态下,实验者行走时摆动角均值随速度增大

而增大;而在负重状态下,快速组的摆动角均值最大,
慢速组的摆动角均值大于常速组均值。依据双自由

度振动模型分析结果可知,人-负载耦合系统具有两

个共振频率,慢速和快速下实验者与水桶之间的耦合

作用导致上肢躯干的摆动角增大。
表1 上肢躯干摆动角均值

Table1 Meanvalueofthetrunkswingangleofupperlimbs

编号

摆动角均值/(°)

无负重 负重

慢速 常速 快速 慢速 常速 快速

1 6.41 7.21 8.23 13.08 12.91 14.36
2 6.18 8.14 8.65 12.95 11.25 13.87
3 6.89 7.56 8.74 13.26 11.88 13.98
4 6.23 7.39 8.89 13.14 12.43 14.21
5 5.96 6.79 8.91 13.39 12.86 14.03
6 6.47 7.42 8.67 12.78 11.97 13.75

根据光学捕捉系统的实验者足部轨迹信息计算

实验者在负重时不同时间段下腿部激励频率。取

10、50、90、130和170s作为起始时刻。利用6组实

验者在行走过程中的数据绘制出5个起始时刻的腿

部激励频率箱型图如图9所示。由图9(a)和图9
(c)可知,在慢速行走与快速行走时,实验者的腿部

激励频率在行走初期与末期不相同。在慢速下腿部

激励频率均值在行走初期为1.209Hz,行走末期为

1.261Hz,增大了4.30%,整体呈上升趋势。在快速

下腿部激励频率均值在行走初期为2.105Hz,行走末

期为2.048Hz,减小了2.71%,整体呈下降趋势。
这说明实验者在负重行走过程中调整了自身腿部激

励频率以适应重心后移。由图9(b)可知,常速行走

时,实 验 者 腿 部 激 励 频 率 均 值 集 中 在 (1.5±
0.01)Hz,基本保持不变。根据人-负载耦合模型,
本文认为在慢速行走和快速行走下,实验者的腿部

激励频率处在使得人体上肢躯干振动位移较大的作

用频率范围内。为保持行走时躯干的稳定性,实验

者通过调整腿部的激励频率使上肢躯干摆动幅度减

小。常速行走时,实验者腿部激励频率处在使人体

上肢振动位移较小的作用频率范围。由图9可见,
实验者在常速负重行走过程中摆动频率基本保持不

变,且处在使得上肢位移较低的频率范围;而慢速和

快速下实验者均朝着利于减小上肢躯干摆动幅度的

腿部激励频率调整。

(a)慢速行走

(b)常速行走

(c)快速行走

图9 3种速度下腿部激励频率箱型图及分布

Fig.9Boxplotsanddistributionoflegexcitationfrequency
atthreespeeds
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4 结 论

本文研究重点围绕横向负载移动人体行走适应

性调节策略展开,主要从横移负载与人体建模仿真

及负载横移扰动下人体行走实验两方面展开研究。
分别完成了人 水桶耦合作用的建模仿真、数据采集

方案设计、实验平台搭建及实验数据分析,得到如下

结论。
(1)与无负重行走相比,背负水桶行走后,人体

肌肉协同结构发生显著变化。行走初期实验者趋向

于使用类似无负重的行走策略。随着行走继续,实
验者调整了原有行走控制策略,以适应横移负载带

来的持续影响。在达到动态稳定后,实验者适应了

负载影响,控制策略接近无负载状态,但仍有较大

差别。
(2)负重后人-负载耦合系统整体重心后移,人

体为保持平衡上肢躯干主动前倾。人与负载相耦合

作用使躯干整体摆动角变大,但随着负重行走持续,
上肢躯干摆动幅度逐渐减小。相较慢速与快速行

走,常速行走状态下,上肢躯干摆动幅度最小。人体

通过调整腿部激励频率来减小躯干摆动幅度,从而

减小横移负载对躯干造成的影响。
本文通过双自由度受迫振动模型计算获得的频

率变化规律,可对外骨骼助力策略设计提供参考。
在设计外骨骼面临负载持续横移扰动时,要将等效

腿部激励频率考虑进参数设计中。若外骨骼涉及腰

部助力,需考虑腰部刚度控制,使人体主动抵抗横移

负载对躯体的影响。
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