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髋关节外骨骼导纳参数对偏瘫步态康复的影响 

杨 巍 1, 2，方炯杰 1, 2，颜泽皓 1, 2，桂梁鸿 1，杨灿军 2，胡东明 3 

(1. 浙江大学宁波科创中心，宁波 315100；2. 浙江大学机械工程学院，杭州 310027； 

3. 浙大宁波理工学院机能学院，宁波 315100) 

摘 要：步态不对称是大多数偏瘫患者的一个重要临床特征，研究表明偏瘫患者穿戴单侧外骨骼可以有效改善步态

对称性．导纳控制是一种经典的柔顺控制方法，而现有研究中关于将导纳控制应用于下肢康复外骨骼，未证明选择

合适的导纳刚度对偏瘫患者个体的步态对称性恢复是有帮助的．为满足偏瘫患者步态恢复和人机交互柔顺性的需

求，本研究设计开发了单侧髋关节外骨骼及导纳控制系统，并通过动力学建模和控制系统仿真得到导纳参数对外骨

骼柔顺程度的影响规律．通过对比真实患者和模拟偏瘫患者的步态特征，本研究验证了在小腿绑缚体重 10%重物的

人工阻碍的有效性．本研究以 8 名健康人为实验对象，在实时运动分析与训练交互实验室平台上进行了正常行走实

验、穿戴人工阻碍的模拟偏瘫患者行走实验、穿戴人工阻碍和外骨骼助力的 10 组不同导纳刚度步态恢复实验以及

一致性验证实验．实验结果表明：单侧外骨骼导纳控制对步态对称性的改善有显著性效果(p＜0.01)，并且髋关节外

骨骼导纳控制的刚度参数选择因个体差异而异，证明需要针对个体差异特性进行定制化刚度系数设计．本研究初步

证明了通过调整刚度参数可以为存在个体差异的下肢步行功能障碍者提供步态辅助以改善其步态对称性，为后续进

行在线导纳参数优化和实现个性化步态辅助研究奠定了基础． 

关键词：脑卒中；偏瘫；步态康复；下肢外骨骼；导纳控制 
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Abstract：Gait asymmetry is a critical clinical feature for most hemiparetic patients，and studies have demonstrated 

that wearing a unilateral exoskeleton can effectively improve gait symmetry in these individuals. Although admittance

control is a classic method for compliance control，existing research on its application to lower limb exoskeletons has 

not substantiated the beneficial effects of varying admittance stiffness on gait symmetry restoration in hemiplegic pa-

tients. To address the gait recovery needs of hemiplegic patients and enhance human-machine interaction 

compliance，a unilateral hip joint exoskeleton with an admittance control system was designed and developed.

Through dynamic modeling and control system simulations，the impact of admittance parameters on the exoskele-

ton’s compliance was analyzed. This study compares the gait characteristics of real and simulated stroke patients to

validate the effectiveness of artificial impediments，binding 10% of body weight to the calf. Experiments were con-

ducted with eight healthy subjects，including normal walking，walking with simulated stroke patient conditions and 

artificial impediments，10 sets of gait recovery trials with different admittance stiffness levels combined with artificial
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impediments and exoskeleton assistance，and consistency verification on a real-time motion analysis and training 

interaction platform. Experimental results show a significant improvement in gait symmetry with unilateral exoskele-

ton admittance control(p＜0.01). The selection of stiffness parameters for hip exoskeleton admittance control varies

due to individual differences，highlighting the need for customized stiffness coefficient design based on these differ-

ences. By adjusting stiffness parameters，gait assistance can be provided to individuals with lower limb walking dis-

abilities，accommodating individual differences to improve gait symmetry. This work lays the foundation for future

research on online admittance parameter optimization and personalized gait assistance. 

Keywords：stroke；hemiplegia；gait rehabilitation；lower-limb exoskeleton；admittance control 

 

随着人口老龄化的加剧，行走障碍患者数量的急

剧增长已经成为一个世界性的问题．由脊髓损伤、脑

卒中、老龄化疾病因素造成的偏瘫、截瘫、四肢瘫等

下肢运动失能患者的数量呈急剧上升的趋势[1]．下肢

外骨骼以其省力和动作准确的优点正在取代传统人

工康复训练[2]．以 Lokomat
[3]、ReWalk[4]和 eLEGS[5]为

代表，下肢外骨骼在为脊髓损伤患者提供行走辅助方

面取得了显著的成功． 

大多数中风后偏瘫患者常表现出步态不对称这

一个重要临床特征，严重影响了患者的行走功能，进

而对其生活质量产生长期的负面影响[6-8]．研究表明

偏瘫患者穿戴单侧外骨骼可以有效改善步态对称 

性[9]，并且穿戴外骨骼前后大脑半球效应显著不同[10]. 

国内外针对步态对称性恢复设计单侧下肢外骨骼的

研究较少．Zhong 等[11]为了验证一种由串联弹性驱动

器(series elastic actuator，SEA)和鲍登线驱动的单侧

膝、踝关节助力外骨骼设计对步态对称性恢复的有效

性，通过让正常人穿戴人工阻碍以模拟行走障碍患者

并进行了外骨骼助力前后的对比实验．此外，一种基

于自适应相角振荡器(adaptive phase oscillator，APO)

的时空步态对称性检测和参数化辅助力矩的方法[12]

也通过模拟偏瘫实验进行了有效性验证．Laloyaux

等[13]设计的基于力矩基元的单侧髋关节外骨骼辅助

力矩控制方法，能够检测健侧和患侧同一相位点髋关

节角度差异，并通过调整患侧辅助力矩基元权重以提

高患者步态对称性． 

不同于传统的被动轨迹跟踪控制，目前研究关注

对有一定自主运动能力的患者采用按需辅助(assist-

as-needed，AAN)策略，即只提供个性化的必要辅助

以提高患者在康复过程的参与度[14-15]．Wei 等[16]设计

的单侧下肢外骨骼系统通过设置障碍 Lyapunov 函数

系数来调整患者自主发力与外骨骼助力的比例，能够

起到一定的柔顺效果．阻抗/导纳控制理念是通过模

拟弹簧阻尼振子二阶线性系统建立交互力与柔顺偏

差动态关系的一种柔顺控制方法[17]．针对人机物理

交互的柔顺性需求，研究人员将导纳控制应用于下肢

外骨骼机器人[18-19]．为适应不同患者情况并改变训练

强度，Tu 等[20]设计了一种通过判断实际交互力和标

准交互力的偏差来改变导纳控制器参数的自适应滑

模变导纳控制器．多数将导纳控制应用于下肢外骨

骼的研究并没有将步态对称性作为评价指标，而更强

调通过评判患者的交互力大小或交互力与标准预设

力矩差值来评估控制效果．此外，现有关于将导纳控

制应用于单侧下肢外骨骼的研究也未探究导纳刚度

对偏瘫患者步态对称性的影响规律．因此，本研究的

目标是探索单侧外骨骼导纳虚拟刚度对穿戴者步态

对称性恢复的影响． 

本文主要的创新贡献在于：① 验证了将基于交

互力矩的导纳控制器应用于单侧髋关节外骨骼，在提

供柔顺性的同时能够改善受试者的步态对称性；② 

探究了虚拟刚度参数对偏瘫步态的时空步态对称性

的影响，发现髋关节外骨骼导纳控制的刚度系数选择

因个体差异而异，证明需要针对个体差异进行定制化

刚度系数设计；③ 通过对比真实患者和模拟偏瘫患

者的步态特征，验证了在小腿绑缚体重 10% 重物的

人工阻碍模拟偏瘫患者的有效性． 

1 外骨骼机械结构与控制 

  为实现偏瘫患者的单侧髋关节助力，设计的外骨

骼机械结构与控制电路连接如图 1所示．总体结构包

括腰带、电机、传感器和大腿部分．腰带部分由微控

制单元(micro controller unit，MCU)、供电电源、数据

采集卡和腰部护具组成．MCU 等被设计放置于健

侧，并且可以被拆卸后与电机、大腿部分互换位

置．大腿部分由腿杆、大腿护具和绑带组成，腿杆与

大腿部分可调节长度以适应不同身高的患者．传感

器包括 1 个力矩传感器和 3 个惯性传感器(inertial 

measurement unit，IMU)．力矩传感器安装在电机输

出端与腿杆之间，能够检测电机输出端的实时力矩. 3

个 IMU 分别放置在穿戴者的双侧大腿以及患侧小腿

上．髋关节外骨骼患侧的电机与力矩传感器串联组

成的驱动单元是本研究导纳控制的硬件基础. 
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图 1 单侧髋关节外骨骼结构与电路 

Fig.1 Structure and circuit of the unilateral hip joint exoskeleton 

上层控制的运行环境为 MATLAB(2022a) 

Simulink 中的 Desktop Realtime．在上层的 PC 端实

现了与底层实时通讯，构建了导纳控制器实现柔顺控

制和在线调整导纳参数．底层控制的核心设备是

MCU(Raspberry Pi 4B)．MCU 能够接收和处理各传

感器信号，进行实时的连续步态相位估计并向上层发

送相位和力矩传感信号．MCU 与上层采用 UDP 通

讯协议，期间实时接收上层参考角度并通过 CAN 总

线发送给电机．可穿戴的 IMU 设备(WT901C-TTL，

深圳维特智能科技有限公司)被用于测量下肢角度和

角速度．伺服电机(RMD-X6 S2，苏州脉塔智能科技

有限公司)内部集成了行星齿轮减速箱、三相永磁同

步电机和嵌入式控制器，能够实现三环 PI 控制，额定

力矩为 18 N·m．力矩传感器(M2210A，南宁宇立仪

器有限公司)的量程为 50 N·m，测量精度为 0.1% ， 

质量为 0.09 kg．电机、IMU 和力矩传感器的通讯/控

制频率都能够达到 100 Hz 以上． 

  根据阻抗导纳理论 [17]改写的导纳模型微分方 

程为 

   
a a a int
Δ ( ) Δ ( ) Δ ( )θ θ θ τ+ + =�� �M t B t K t  (1)

 

式中：Δθ 为导纳柔顺偏差，即容许电机角度偏离设

定的期望轨迹；
int

τ 为外骨骼和人体大腿之间的物理

交互力矩．等号左边 3 项依次分别描述了Δθ 的二阶

微分、一阶微分及其本身与交互力矩的关系，分别以

虚拟惯性参数
a

M 、虚拟阻尼参数
a

B 和虚拟刚度参数

a
K 进行表征．式(1)经过拉氏变换，即可得到导纳控

制器的传递函数为 

   
int a

2

a

A

a

Δ ( )

(

1
(

)
)

θ
τ

= =
+ +

G s
M s B ss K

s
 (2)

单侧髋关节外骨骼的控制逻辑如图 2所示． 

 
图 2 单侧髋关节外骨骼控制系统示意 

Fig.2 Schematic of the unilateral hip joint exoskeleton control system 
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底层控制中，大腿 IMU 的角度和角速度数据作

为步态相位估计算法的输入，MCU 向上层输出 0～

100% 的步态相位 ϕ ．连续步态相位估计通过相角振

荡器(phase oscillator，PO)[21-22]实现．PO 输入关节角

度与角速度，输出为 0～100% 的步态相位．MCU 将

电机转动角度
r,h

θ 和角加速度
r,h

θ�� 、力矩传感器测量值

mea
τ 传输到上层．由于电机输出端与力矩传感器串

联，所以
mea

τ 被认为等于电机输出力矩
m

τ ．力矩传感

器和电机返回的数据被用于计算交互力矩
int

τ ．此

外，MCU 通过接收上层发送的参考角度并给电机发

送位置控制指令． 

  上层控制中，
int

τ 经力矩补偿后得到补偿力矩

c
τ ，用于补偿外骨骼腿杆惯性与重力矩．

d
θ 是指由预

定义的髋关节电机本应跟踪的期望轨迹，
d
-θ ϕ 曲线 

是根据后续实验部分中测试者各自正常行走时记录

的步态数据对应生成．
r

θ 是指经导纳控制器调整(即

r d
Δθ θ θ= − )后电机 PI 控制所实际跟踪的参考轨

迹．当外骨骼进行助力并产生交互力矩时，导纳控制

器输出对应大小的 Δθ ，将相对于
d

θ 产生偏移，实现

人机交互的柔顺性．
r

θ 的大小被严格限制，以确保受

试者安全．最后，输出的
r

θ 被发送到底层控制的

MCU. 

2 人体-外骨骼动力学模型与仿真 

  为验证导纳控制器的柔顺效果，笔者建立了人

体-外骨骼动力学模型，并进行了仿真．所建立的动

力学模型如图 3所示． 

 
（a）外骨骼动力学模型           （b）人体-外骨骼耦合动力学模型        （c）作为导纳控制对象的简化人体阻抗-外骨 

                                                   骼交互动力学模型 

图 3 人体-外骨骼动力学模型 

Fig.3 Human-exoskeleton dynamics model 

2.1 动力学建模 

在实际的工程应用中，电机摩擦因素会对外骨骼

的控制性能产生较大的不利影响，因此有必要对电机

摩擦力力矩
f

τ 进行建模．现阶段比较通用的摩擦力

建模方法是兼顾系统受到的库伦摩擦和黏性摩擦，即 

   ( )f r,h 1 r,h 2 r,h
sgnτ θ θ θ= +� � �k k  (3)

式中：
r,h

θ� 为外骨骼踝关节转动角速度；
1
k 为库伦摩

擦系数，通常称为静摩擦系数；
2
k 为黏性摩擦系数. 

添加摩擦力矩之后，以拉格朗日法建立外骨骼的动力

学方程为 

   ( ) ( )r,h r,h r,h m int f r,h
M C G τθ θ θ τ τ θ+ + = − −�� � ��  (4)

式中：
m

τ 为电机输出力矩； ( )rf ,h
τ θ�� 为电机摩擦力力

矩；等号左侧各项详细表达式为 

   ( )
( )

2

m n r,t r,t r,t

r,h r,t r,t r,h

f r,h 1 r,h 2 r,h

0

sin

sgn

θ θ

τ θ θ θ

⎧
⎪
⎪⎪
⎨
⎪
⎪

=

= +⎩

=

−

⎪

+ + +

=

� � �

M J J I m d

C

G m gd

k k

 (5)

 

式中：
m

J 为电机转子的转动惯量；
n

J 为力矩传感器

(包括法兰等)的转动惯量；
r,t
I 为外骨骼大腿杆(包括

连杆、绑带和紧固件)绕电机轴的转动惯量；
r,t

m 和
r,t

d

分别为外骨骼大腿杆等效质量和等效力臂．在实际

仿真过程中常引入 tanh 函数替换 sgn 函数以使系统

可导． 

由于
mea

τ 等于交互力矩
int

τ 与外骨骼腿杆惯性及

重力矩之和，设置补偿力矩
c

τ 为 

   ( )2

r,t r,t r,tc r,t r,h r,h
( )τ τ θ θ= = ++

��I m d G  (6)
 

式中
r,t

τ 为外骨骼腿杆惯性及重力矩． 

由于人行走下肢摆动动作方向性和人体结构复

杂性，动力学分析通常只考虑在矢状面，并将人体下

肢大腿和小腿简化为二自由度连杆，忽略其他方向和

踝关节影响[23]．人体与外骨骼的物理交互力由肌肉

与绑带传递，可变形的肌肉与绑带带来外骨骼腿杆与

下肢的角度存在一定误差．可将肌肉绑带简化为阻

尼弹簧模型[24]，建立人体下肢与外骨骼腿杆的耦合动

力学模型如图 3(b)所示，得到的动力学表达式为 
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int b m h,h r,t b m h,h r,t

( ) ( ) θ θ θ θ= − + −� �F B s K s  (7)

  2

int int r,t r,t b m h,h b m h,h
( ) ( )τ θ θ θ θ⎡ ⎤= = − + −⎣ ⎦
� �F s s B K (8)

式中：
h,h

θ 为人体髋关节角度；
b

B 和
b

K 分别为肌肉绑

带模型的等效阻尼参数和等效刚度参数．此外认为

外骨骼和人体的髋关节到交互点的距离近似，即

r,t h,t
s s= ． 

  拉格朗日法建立人体下肢两杆动力学模型的动

力学方程为 

   
h in t h h t h h h t h

( ) ( , ) ( )= + ++
�� � �M C Gτ τ θ θ θ θ θ θ (9)

式中：
h

θ 为人体下肢关节角度， T

h h,h h,k
( , )θ θ=θ ，

h,k
θ 为

人体膝关节角度；
h

τ 为人主动力矩，包括人体髋关节

力矩和人体膝关节力矩， T

h h,h h,k
( , )τ τ=τ ；

in
τ 为交互力

矩矩阵，因人体膝关节交互力矩为 0，故令交互力矩
T

in int
( ,0)τ=τ ；其余各项为 

   11 12

t h

21 22

( )=
⎛ ⎞
⎜ ⎟
⎝ ⎠

M M

M M
M θ  (10)

 

其中 

   

2 2

11 h,t h,t h,t h,s h,t

2

h,t h,t h,s h,k h,s h,s h,s

2

12 21 h,t h,t h,s h,k h,s h,s h,s

2

22 h,s h,s h,s

2 cos

 cos

 =  

θ

θ

⎧ = + + +
⎪

+ +⎪
⎨

= = + +⎪
⎪ +⎩

M I m d m l

m l d I m d

M M m l d I m d

M l m d

 

 h,k h,k h,h

t h h h,s h,t h,s h,k

h,h

( , ) sin
0

θ θ θ
θ

θ
⎛ ⎞− − −

= ⎜ ⎟⎜ ⎟
⎝ ⎠

� � �

�

�

m l dC θ θ (11)

   
h,t h,t h,h h,s h,t h,h

t h h,s h,s h,h h,k

h,s h,s h,h h,k

sin sin

( ) sin( )

sin( )

θ θ
θ θ

θ θ

+⎛ ⎞
⎜ ⎟= + +⎜ ⎟
⎜ ⎟+⎝ ⎠

m d m l

g m d

m d

G θ  (12)

  依据相关研究[25-26]，如图 3(c)所示将人体视为阻

抗模型，可得到 

   
m h,h c c c c c c

τ τ+ = + +�� �I θ B θ K θ  (13)

式中：
c c

��I θ 、
c c

�B θ 、
c c

K θ 分别为人体-外骨骼耦合模型

的惯性、阻尼、刚度项； ( )Tc m h,h
,θ θ=θ ，

h,h
θ 为人体髋

关节角度，
m

θ 为电机输出端角度．
e

θ 为外骨骼腿杆角

度，近似可认为
m e

θ θ = ，单独对人体阻抗模型进行

分析得到式(14)，将式(8)代入式(14)可得式(15)． 

   
int h,h h h,h h h,h h h,h
+ = + +τ τ θ θ θ�� �M B K  (14)

 

   ( )2

h,h h h r,t b h,h

h

1
=θ τ θ⎡ − + −⎣

�� �B s B
M

 

     2 2 2

h r,t b h,h r,t b m r,t b m
( )θ θ θ ⎤+ + + ⎦

�K s K s B s K  (15)
 

式中
h

M 、
h

B 、
h

K 分别为模型等效惯量、等效阻尼、

等效刚度参数，具体数值参考人体下肢两杆动力学模 

型得到． 

  单独对电机和外骨骼分析得到 

   
m int m e m m m

= ( ) +M M Bτ τ θ θ− + �� �  (16)
  

  将式(8)代入式(16)可得 

   2 2

m m r,t b h,h r,t b h,h

m e

1
=θ τ θ θ⎡ + + −⎣+

�� �s K s B
M M

 

     2 2

r,t b m r,t b m m
( )θ θ ⎤− + ⎦

�s K s B B  (17)
 

式中
m

M 、
e

M 、
m

B 分别为电机等效惯量、外骨骼等效

惯量、电机等效阻尼参数．至此，已给出人体-外骨骼

动力学模型二阶微分方程，可据式(15)、(17)写出状

态方程并进行仿真． 

2.2 基于动力学模型的导纳控制仿真 

为了得到导纳控制刚度参数对导纳控制器以及

外骨骼整体柔顺性的影响规律，本节基于图 2 的控制

框图和图 3(c)的简化人体-外骨骼动力学模型建立了

导纳控制仿真模型．仿真过程首先设置电机力矩为

零，相当于只以人体主动力矩带动下肢运动，分别以

正常力矩和偏瘫力矩进行仿真得到了如图 4(c)中 

 
（a）交互力矩 

 
（b）导纳柔顺偏差 

 

（c）髋关节轨迹 

图 4 导纳控制仿真 

Fig.4 Admittance control simulation 
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“正常”和“偏瘫”两条髋关节角度曲线．其次，设置

髋关节期望轨迹并取消电机力矩的强制归零，通过设

置不同刚度参数得到其对外骨骼柔顺性的影响规

律．仿真模型中预设的健康人体力矩
h,hea

τ 、偏瘫患者

力矩 h,impτ 和期望轨迹
d

θ 分别为 

   
h,hea h,hea h,hea h,hea

sin
2πτ ⎛ ⎞= − +⎜ ⎟

⎝ ⎠
β Ct

T
A  (18)

 

   h,imp h,imp h,imp h,impsin
2πτ ⎛ ⎞= − +⎜ ⎟

⎝ ⎠
β Ct

T
A  (19)

 

   
d A d c

2π
sinθ ⎛ ⎞= − +⎜ ⎟

⎝ ⎠
t β

T
θ θ  (20)

 

式中正弦函数的振幅、周期、相移和垂直位移都是常

数，数值参考自真实患者[27]． 

2.3 仿真结果 

柔顺性是指机器人顺应环境的交互作用偏移预

设轨迹的能力，在本研究中可定义为 Δθ 与
int

τ 的比

值. 图 4(a)为交互力矩
int

τ 随虚拟刚度系数
a

K 的变

化，图 4(b)为导纳柔顺偏差 Δθ 随虚拟刚度系数
a

K

的变化，图 4(c)为髋关节轨迹随虚拟刚度系数的变化.  

仿真试验结果表明：控制器柔顺性与虚拟刚度系

数
a

K 直接相关．伴随
a

K 的增大，交互力矩增大但柔

顺偏差减小，说明控制器等效刚度增大，外骨骼关节

越难偏移预设的角度．由式(1)可知，
a

K 与导纳柔顺

偏差直接相关，
a

K 对应控制器等效刚度．而令
a

K ＝0

时，外骨骼不再有恢复到预设角度的能力，会随力矩

方向持续偏移．此外，对比图 4(a)、(b)可知，Δθ 与

int
τ 的峰值不在同一时间，这是由于

a
M 与

a
B 的存在，

交互力矩与导纳柔顺偏差不是完全线性相关． 

  通过参考导纳控制的相关研究[17-18]结合一部分

未在本文中体现的仿真和实际测试发现：①惯性参数

a
M 过小会使控制系统不稳定，

a
M 过大会导致控制

系统有较大的虚拟惯量；②阻尼参数
a

B 过大则会导

致控制的迟滞性增加；③虚拟刚度系数
a

K 对控制系

统的虚拟刚度有较为直接的影响．因此，本研究选取

a
M ＝ ( ) ( )2

1 N m / rad / s⋅ 和
a

B ＝ ( ) ( )1 N m / rad/s⋅ ，只探

究刚度参数
a

K 对步态恢复的影响．在仿真中通过遍

历的方式初步确定了适合作为外骨骼助力实验的刚

度系数范围．需要注意的是在仿真实验中，人的主动

力矩被设定为固定周期、固定幅值的．而在实际以人

作为对象进行实验时，这几乎是无法实现的．为验证

是否刚度系数越大对穿戴者的步态对称性恢复效果

越好，进行实验是必要的． 

3 模拟偏瘫步态对称性康复实验 

3.1 实验方案 

为验证外骨骼对步态恢复的有效性和探究刚度

系数对步态恢复的影响，设计了真人穿戴外骨骼进行

模拟偏瘫患者步态对称性恢复的实验．实验已得到

浙江大学生物医学工程与仪器科学学院科技伦理委

员会的批准(批件号：浙大生仪会审[2022]55 号)．实

验共招募 8 名健康男性(年龄：(25.1±4.2)岁，身高：

(174.3±4.0) cm，体重：(67.5±4.0) kg)，依次在如图

5(a)所示实验平台上分别进行如图 5(b)、(c)、(d)所

示的正常行走、穿戴人工阻碍的模拟偏瘫行走和穿戴

外骨骼的步态恢复行走实验．实验平台的全称为实

时运动分析与训练交互实验室(gait real-time analysis  

 

    （a）GRAIL 实验平台         （b）正常行走实验（c）模拟偏瘫实验（d）步态恢复实验 

 
（e）实验流程 

图 5 实验平台与实验流程 

Fig.5 Experimental platform and process 
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interactive lab，GRAIL)，平台包括 10 个红外相机和

双带全范围 3D 测力台的跑台系统，能够精准捕捉人

体运动动作、获取步态特征、测评行走时地面反作用

力并测算关节力矩和生物肌力． 

  实验通过人工阻碍模拟偏瘫患者患侧步态异常，

并设置不同刚度系数对参试者进行步态对称性恢复. 

人工阻碍是指在健康人的单侧小腿绑缚相当于身体

质量 10% 的重物，能够减小穿戴者的关节活动度以

模拟偏瘫患者步态[13]．刚度系数的选择是在仿真基

础上进行的，在 20～120 (N·m)/rad 区间，
a

K 变化对

于刚度影响较大故选择遍历步长为 20(N·m)/rad，而

在120～280(N·m)/rad区间遍历步长为40(N·m)/rad. 

在步态对称性恢复实验中，外骨骼上层以受试者正常

行走时各自的髋关节角度-相位曲线作为预设的理想

轨迹．基于相位的真人步态关节角度曲线，在人体步

态步频产生变化时也能够维持较好的周期性．实验

流程如图 5(e)所示．首先，每名受试者粘贴反光标记

点，在实验平台上进行了未穿戴外骨骼和人工阻碍的

正常行走，时长为 3min．然后，受试者穿戴人工阻碍

(在小腿处绑缚等于体重 10% 的重物)进行时长为

3min 的模拟偏瘫行走．其后，受试者同时穿戴外骨

骼和人工阻碍，进行了步态恢复行走实验．最后，每

位受试者重新进行了 3min 模拟偏瘫和 3min 正常行

走作为验证实验，来验证外骨骼是否对恢复步态对称

性有效．实验跑台的行走速度被固定为 3 km/h． 

3.2 步态对称性评价指标 

步态对称性指标是常用于临床试验的指标，能准

确评价受试者和患者的步态对称性[11]．归一化后得

到归一化的步态对称性指标(normalized symmetry 

index，NSI)如式(21)所示，其数值越接近 1 代表对称

性越好． 

   h i

SI

h i

1 100%
−⎛ ⎞= − ×⎜ ⎟+⎝ ⎠

X X
N

X X
 (21)

 

式中：
i

X 、
h

X 分别为患侧、健侧下肢的步态周期、步

长、最大屈曲角度、支撑相时间等参数中的某一个 

参数. 

实验过程的数据分析示例如图 6、图 7、图 8 所

示，分别进行的是正常行走实验、穿戴人工阻碍的模

拟偏瘫实验和同时穿戴人工阻碍与外骨骼进行的步

态对称性恢复实验．每个实验记录了双侧髋关节轨

迹，并且计算得到了归一化时空对称性．其中患侧轨

迹明显受人工阻碍影响，角度较正常行走偏下移，归

一化对称性较正常行走也有所下降． 

在本节的数据处理中，计算归一化空间对称性 

SI,l
N 时

i
X 和

h
X 分别为患侧、健侧髋关节的关节活动

度，即最大屈曲角度．此外，在计算归一化时间对称

性
SI,t

N 时
i

X 和
h

X 分别为患侧、健侧支撑相时间． 

 

       （a）患侧          （b）健侧 

 

 （c）归一化空间对称性示例    （d）归一化时间对称性示例 

图 6 正常行走实验过程的数据分析示例 

Fig.6 Data analysis example of the experimental process

of the normal walking experiment 

 

       （a）患侧          （b）健侧 

 

（c）归一化空间对称性示例  （d）归一化时间对称性示例 

图 7 模拟偏瘫实验过程的数据分析示例 

Fig.7 Data analysis example of the experimental process

of the simulated hemiplegic experiment 



    

2025 年 6 月                杨 巍等：髋关节外骨骼导纳参数对偏瘫步态康复的影响                   ·647·  

 

 

       （a）患侧          （b）健侧 

 

（c）归一化空间对称性示例   （d）归一化时间对称性示例 

图 8 步态恢复实验过程的数据分析示例 

Fig.8  Data analysis example of the experimental process

of the gait recovery experiment 
 

3.3 人工阻碍有效性验证 

  为了验证人工阻碍模拟偏瘫与真实患者之间的

相似度和差异性，笔者前往康复医院记录了 10 名真

实偏瘫患者未穿戴任何额外设备情况下的步态．图

9(a)、(b)、(c)分别为 10 名真实患者(P01～P10)、8

名模拟偏瘫人员(S01～S08)和 8 名正常人(H01～

H08)的归一化步态对称性指标，其中
SI,m

N 为归一化

步长对称性． 

  患者对称性指标的均值在图 9(d)中进行了比较，

其中包括真实患者、模拟偏瘫和正常人．能够发现在

步态对称性指标上，穿戴人工阻碍模拟偏瘫行走的空

间、时间、步长步态对称性较正常人行走出现了下降. 

  通过比较发现本研究采用的人工阻碍对于模拟

真实偏瘫患者有一定作用，能够有效地降低正常人行

走时的步态对称性，这一点与真实患者类似．因为绑

缚的重物限制了下肢的摆动幅度，模拟偏瘫的志愿者

中未出现部分真实患者出现的患侧步长较大的现

象．穿戴人工阻碍后，模拟偏瘫的空间、时间、步长步

态对称性较正常行走出现了下降，其中时间对称性的

下降最为明显．这证明了穿戴人工阻碍模拟偏瘫患 

 
     （a）真实患者的归一化步态对称性     （b）模拟偏瘫的归一化步态对称性     （c）正常行走的归一化步态对称性 

 
（d）对比真实患者、模拟偏瘫和正常人行走的步态对称性 

图 9 人工阻碍有效性验证 

Fig.9 Verification of the effectiveness of artificial impediments 

者的有效性． 

3.4 实验结果 

实验结果如图 10 和图 11 所示，“heaw”组代表

正常行走，“simh”组代表穿戴人工阻碍后进行模拟

偏瘫行走，“*”表示存在显著差异(p＜0.01)．图 10

为直观实验数据样本示例，每个样本 14 组．为了增

加实验的可信度，在不同刚度的步态恢复实验前后分

别进行了一次正常行走与模拟偏瘫行走．图 11 中统

计了所有实验样本 14 组对称性的中位值，结果显示

模拟偏瘫行走“simh”组与正常行走“heaw”组的时

间对称性存在统计学显著性差异(p＜0 .01)，且

“simh”组的时间对称性显著差于“heaw”组，这验 
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证了穿戴人工阻碍对模拟偏瘫步态的有效性． 

 

（a）正常行走(heaw)、模拟偏瘫(simh)以及不同刚度系数的空间对称性示例 

 

（b）正常行走(heaw)、模拟偏瘫(simh)以及不同刚度系数的时间对称性示例 

图 10 步态对称性恢复实验中单个实验者的实验数据示例 

Fig.10 Example of experimental data for a single subject in gait symmetry restoration experiments 

 

（a）所有样本在正常行走(heaw)、模拟偏瘫(simh)以及不同刚度系数时的空间对称性中位值统计 

 

（b）所有样本在正常行走(heaw)、模拟偏瘫(simh)以及不同刚度系数时的时间对称性中位值统计 

图 11 步态对称性恢复实验结果 

Fig.11 Results of gait symmetry restoration experiments  
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在穿戴外骨骼进行步态恢复后的验证实验中

“ simh”组与“heaw”组不存在 显 著 性 差 异(p＜

0.01)，推测这可能是由于穿戴者在长时间行走的过

程中适应了人工阻碍．此外，另一种可能的原因是外

骨骼的助力能够帮助穿戴者在脱去外骨骼后也保持

较好的对称性．图 11 中的 10 组步态恢复实验中时

间对 称 性虚拟刚度 系 数 等 于 200 (N·m)/rad 与

240 (N·m)/rad 的两组显著优于模拟偏瘫情况．而

空间对称性指标在有助力的情况下，“heaw”组并没

有显著性优于“simh”组，这是由于存在个体差异，每

个样本在不同虚拟刚度系数的表现不同．参考对于

受试者 1 是对称性最优的一组刚度，对于受试者 2 是

最差的，所以会出现没有一个刚度显著优于模拟偏瘫

的对照组的结果． 

4 结 语 

  本研究围绕导纳控制与步态对称性恢复，通过仿

真和实验验证了所设计单侧髋关节外骨骼系统对于

穿戴者步态对称性恢复的有效性．通过模拟实验得

到初步结论：由于个体差异对刚度系数的选择存在一

定影响，髋关节外骨骼导纳控制不存在普遍适用的最

优刚度系数．不同个体需要不同的刚度系数，故而有

必要设计一个能够实现导纳参数自动寻优的上层 

策略． 

  本研究的不足在于未采用真实患者进行实验，未

来计划将以偏瘫患者作为实验对象，进一步提高实验

的可信度．此外，为了进一步提高患者的恢复效率和

恢复程度，需要建立更系统、科学的步态对称性评价

指标与参数对应关系，并尝试通过人在回路[28-29]方法

以步态对称性为代价函数进行寻优，从而实现个性化

单侧步行助力控制． 
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