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【摘要】 运动力学作为生物力学重要的分支和前沿方向，近年来在运动数据获取、力学参数测量及人体动力学模型建立

等方面取得了许多重大进展，并对运动损伤预防及康复医学等领域产生了重要的影响。人体内力环境是运动、负荷、生物学

和形态学相互作用的结果，准确测量和估计人体内力环境是运动生物力学的研究重点和难点，而个性化的数据获取和模型建

立也是获得物理与生理上有效的组织生物力学预测的关键。该文回顾了运动学和动力学的研究与发展，为运动力学分析方法

提供系统与全面的工作框架，并展望学科未来的应用与发展趋势，为相关领域的研究者提供参考。 
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【Abstract】 As an important branch and frontier of biomechanics, sports biomechanics has made significant progress in 

acquiring motion data, measuring mechanical parameters, and establishing human dynamics models in recent years, which also 

impact the fields of injury prevention and rehabilitation.  Accurate measurement and estimation of the human internal force 

environment formed by the kinematic, biological, and morphological interaction, are the focus and difficulty of sports biomechanics 

research. Besides, personalized data acquisition and model building are also the key to obtain physically and physiologically effective 

tissue biomechanical prediction. This paper reviews the research and development of human kinematics and dynamics, providing a 

systematic and comprehensive framework for the analysis methods of sports biomechanics, and look forward to the future application 

and development trend of the discipline, and provide references for researchers in related fields. 
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0  引言 
运动生物力学是运用静力学、运动学和动力学的

基本原理，结合解剖学、生理学等知识，对人体运动

进行定量研究的学科。运动生物力学研究的核心任务

是研究人体结构和运动功能之间的关系，实现运动技

术动作的最佳化，帮助设计和改造运动器械，研究运

动损伤的原因并提出预防措施。除竞技体育领域外，

运动生物力学研究在身份识别、全民健身、运动康复

等领域也有着重要应用。 
0.1  学科启蒙与建立 

虽然运动生物力学学科形成的时间并不长，但

人类观察、分析和研究人类与其他生物的运动可以

追溯到公元前 300 年。被称为“运动学之父”的古希

腊哲学家亚里士多德（公元前 384—公元前 322）第一

次分析了人类行走的全过程，并认识了人体重心的作

用。15 世纪末，意大利科学家列奥纳多·达·芬奇

（Leonardo Da Vinci）基于解剖学和力学研究了人体的

各种姿势与运动，其中对人体步态的力学研究方法与

近代运动学研究十分相似。他首先提出的“一切能够

运动的生物体都遵循力学定律而运动”这一观点为运

动生物力学这门学科奠定了重要的理论基础[1]。17 世

纪，法国物理学家勒内·笛卡儿（Rene Descartes）认

为人体是一部受机械规律调控的机器，并建立了一个

包括神经功能的复杂系统。同一时期，意大利解剖学

家波雷里（Borelli）系统研究了动物和人的各种运动，

发表了第一部运动生物力学著作《论动物的运动》[2]。

结合解剖和观察，人们初步尝试使用力学理论来描述

或解释生物体的运动，特别是人体的运动。而运动生

物力学研究正式进入测量纪元的标志是 1836 年法国

生理学家韦伯兄弟（Eduard Weber 和 Wilheelm Weber）
的“发条时钟”计时法。他们通过实验第一次定量了

人类步态的空间、时间参数，并得到缩短支撑时间可以

提高步行速度的结论[2]。1877 年，美国摄影师埃德沃

德·迈布里奇（Eadweard J. Muybridge，1830—1904）

用相机拍摄了马奔跑时的连续照片，建立了首个运动

影像测量与分析方法，该方法在之后运动生物力学的

发展中成为最重要的分析手段之一。20 世纪初，德国

解剖学家布朗（C. W. Braune，1831—1892）和菲舍尔

（O. Fischer，1861—1917）通过尸体解剖测定了人体各

部分的惯性参数和质量分布，这在今天的运动定量研

究中仍有重要的参考意义。20 世纪 30 年代，英国生

理学家希尔（A. V. Hill，1986—1977）测量了肌肉收

缩张力与速度的关系，并基于热力学第一定律建立了

与实验结果一致的希尔方程，成为肌力学的经典模

型。以 1972 年在美国宾夕法尼亚大学召开的第 4 届

国际生物力学会议为标志，运动生物力学正式从生

物力学中分离出来，成为一门独立的学科，并在体育

运动的普及和计算技术的迭代下呈现动态和高速发展

的趋势。 
0.2  国内外发展现状 

运动生物力学不仅包括对体育运动的研究，也往

往包括对一般动作的力学状态的分析，因此使用关键

词“Movement biomechanics”或“Sports biomechanics”

在 Web of Science 核心合集数据库中进行检索，以

1950 年为起始年份，截至 2022 年 4 月 3 日，共检索

到相关文献 62 619 篇，其中 2000 年后发表的文章占

82%，证明了该学科的蓬勃发展。从发表地区来看，

运动生物力学研究最活跃和领先的是共发表 25 053 篇

文献的美国。其次是文献发表数量为 5 934 篇的英国。

中国共发表 4 597 篇文献，位居第三，充分说明了中

国近年来对这一学科的关注日益增加。 
在过去几十年中，运动生物力学的最大变化是由

应用于研究的新设备和新技术的发展带来的，运动生

物力学研究已经从简单地描述运动参数转向探索人类

运动的多维成分。步行作为人类重复最多的运动，是

人体运动力学研究的重要目标之一，与人体步态相关

的多维参数在手术方式选择、辅助设备设计和术后效

果评估等方面都有巨大的临床价值。上海交通大学医

学院附属第九人民医院骨科为国内首批开展步态研究

的单位之一。自 1980 年起，该科室基于电影摄影方法

获取了中国人的正常步态参数，包括常速平地行走

时的步态周期时间特征、步长与步周长特征，以及

髋、膝、踝 3 个重要下肢关节的运动特征，并进一步

探究了这些特征之间的相互关系[3]。1986 年，在骨科

学和骨科生物力学专家戴尅戎的带领下，该科室研制

出了国内第一个可供医院和研究单位使用的步态分

析系统[4]，并基于该系统开展了众多与骨科相关的临

床研究。该系统在传统人体运动分析的基础上，结合

三维测力台同步获取足-地接触力，为人体运动力学建

模及关节力矩计算提供了可靠的数据支撑，基于此建

立平衡方程后计算得到胫-股关节间力、肌力和十字韧
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带张力等力学参数，对义肢和人工关节设计及关节的

病理力学研究有重要的参考价值 [5]。国际范围内，

Chester 等[6]也综述了测量和分析技术的进步对步态研

究的贡献，这些进展包括运动捕捉设备、测力仪器、

肌电采集及数据分析技术。更高采集频率的光学捕捉

系统、更便携的运动传感器[7]及能够直接对骨骼运动

进行高精度定量的双平面 X 光系统[8]的出现，相比早

期的胶片摄影和手工测量，大大提升了运动学数据获

取的准确性和简便性。作为一种无线传感器，惯性测

量单元（IMU）使得在实验室外及一些极端环境下进

行运动生物力学研究成为可能[9]。力平台对地面反作

用力的测量能够帮助研究者更准确地计算线性和角度

动力学，而以往大多数平台都位于实验室环境中，缺

乏便携性。过去几年，力平台已经被纳入跑步机和楼

梯的设计中，用于对日常动作的研究[10]。由于计算机

性 能 的 提 升 ， 各 种 统 计 方 法 ， 如 功 能 数 据 分 析

（ Functional Data Analysis ） [11] 、 统 计 参 数 映 射

（ Statistical Parameter Mapping ） [12] 和 主 成 分 分 析

（Principal Component Analysis）[13]，已被应用于运动

生物力学相关数据的分析中。日益增强的计算能力开

启了运动生物力学领域对多维成分课题的探索，使研

究人员能够探索生物力学、生理学和神经学的特征。 
此外，肌肉骨骼建模和计算机模拟也是运动生物

力学领域的热门技术研究，从最早只有 15 个环节的

Hanavan 模型[14] 发展到今天结合机能解剖学和神经

控制论思想的复杂模型，并产生了众多成熟的模型分

析软件，如 SIMM[15]、OpenSim[16]、Anybody[17]等。在

运动过程中，准确的在体内力测量与估计是运动生物

力学的研究重点和难点，而多尺度建模和仿真计算能

够克服实验环境和伦理的限制，为我们评估在体内力

及探索人体运动规律提供了更多可能性。 
本文将介绍人体基本运动器官的力学特性，梳理

人体运动力学研究中生理学、运动学、动力学等参数

的获取方法及分析方法，提供系统、全面的工作框架，

并展望学科未来的应用与发展趋势，为相关领域的研

究者提供参考。 
1  运动器官系统力学 

根据经典力学，力是使物体改变运动状态或发生

形变的原因。在神经系统的控制下，通过肌肉骨骼系

统内的骨骼、肌肉、韧带和关节之间复杂而高度协调

的机械交互作用，人体主动运动得以实现[18]。作为唯

一的主动运动单元，骨骼肌产生拉力，并使用较短的

力臂在关节处施加力矩，进行精确的肢体控制，同时

和韧带、关节囊等被动结构一起，提供身体在重力和

其他载荷下的静态与动态稳定性。肌肉骨骼系统的任

何单元的损伤都会改变机械相互作用，导致退化、不

稳定或运动障碍。了解各单元的生物力学性质，有助

于指导我们对机械作用进行适当的调整和控制，对提

高运动表现、防止运动损伤及加速愈合和康复都有十

分重要的意义。 
1.1  骨的力学特性 

人体的 206 块骨连接构成了人体的支架和基本外

形，并具备支持软组织、作为运动杠杆和保护内脏等

功能[19]。骨作为一种复合材料，主要由具备较高抗压

强度的无机物（磷酸钙、碳酸钙）和有较好弹性的有

机物（骨胶原、骨粘连蛋白）组成[20]，从而同时避免

了硬材料的脆性破坏和软材料的过早屈服。同时，骨

按其组成、结构不同还可以分为密质骨和松质骨。密

质骨分布于骨表面，松质骨分布于骨的中心。密质骨

相比松质骨有更强的抗压性和抗扭曲性，断裂前能承

受较大的应力，但能承受的应变较小，密质骨在体外承

受超过原长 2%的应变即会断裂，而松质骨在相同情况下

发生的断裂应变大约为 50%[21]。密质骨和松质骨均呈各

向异性，在不同方向受载时会显出不同的力学性能[22]。

例如，在人体股骨干中，骨骼强度很大程度上取决于

拉伸时与纵向骨轴的角度［见图 1（a）］，最高极限

强度平行于纵向骨轴，但随着接近垂直方向迅速降低，

可以明显看到杨氏模量和屈服应力也有类似的趋势[23]。 
骨作为一种有生命的材料，它的内部结构和外部

形态除了受遗传和激素的影响，还受施加于骨上的载

荷控制。1892 年，德国学者沃尔夫（Wolff）提出，物

理功能的改变引起骨的吸收和形成，因此改变了骨的

内部结构和外部几何形状[25, 26]，系统阐述了机械应力

对骨重建活动的影响和调节作用。图 1（b）展示了

Wolff 定律在股骨近端的骨小梁排列上的具体表现。根

据对股骨近端正中切面的解剖影像进行观察可知，骨

小梁基本沿着主要压缩力和主要拉伸力的方向分布。

Carter 和 Orr[27]发现，当在成年人的股骨近端加大载荷

量或增加载荷时间时，松质骨的体积密度和皮质骨的

厚度会有所增加；而当载荷量和载荷时间减少时，
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将出现骨量的丢失，同样印证了 Wolff 定律。大量研

究发现，长期卧床及太空环境下重力减少会导致骨量

丢失[28, 29]，而肌肉活动和重力是影响骨骼负载的两个

最主要因素[30]。因此，运动除了能够调节个体代谢水

平，其通过负载途径改变骨骼的密度和形态从而对骨

骼生物力学表现产生的影响也是不可小觑的。 
 

 

图 1  骨的结构和力学特性 
Fig.1  Structural and mechanical properties of bone 

（a）长骨的各向异性[23]；（b）股骨近端部分典型骨小梁模式示意图[24] 

(a) Anisotropy of long bones[23]; (b) Demonstration of typical trabecular patterns in the proximal femur[24] 

 
在系统性的运动力学研究中，由于骨相对人体其

他组织整体呈现的大刚度和小形变，骨通常被视作刚

体[31]，然而在骨折创伤[32]、口腔正畸[33]及运动对骨的

影响[34]等相关研究中，骨受应力时的形态和密度变化

是必须考虑的影响因素。 
1.2  骨骼肌的力学特性 

在运动生物力学研究领域，大多数情况下肌肉特

指骨骼肌，是人体产生主动运动的唯一原动力，它们

通常通过肌腱附着在骨骼上，这样肌肉纤维收缩产生

的力就可以驱动身体运动。人类拥有超过 430 个骨骼

肌群，占体重的 40%[18]。骨骼肌由数百根甚至数千根肌

肉纤维组成，其厚度为 10～100μm，长度为 1～30cm。 
骨骼肌具有非常复杂的力学特性，同时受到神经

兴奋主动收缩和肌纤维被动拉伸的作用。多年来，众

多学者都在探索什么样的数学模型能够更好地描述肌

肉的力学表现，其中第一个经典肌肉收缩理论是希尔

（Hill）根据热力学第一定律结合两个经验假设提出的

Hill 方程[35]。Hill 方程表示一旦肌肉收缩的速度得以

测量，即可对肌力进行定量评价。之后，Wilkie[36]及

Ralston 和 Polissar[37]等都对不同的人体骨骼肌做了大

量的实验观察，证明了 Hill 方程可应用于人体骨骼肌。

第二个经典肌肉收缩理论是赫胥黎（Huxley）基于肌

肉细胞层次结构提出的横桥理论[38]，也称“肌丝滑移

理论”，具体指肌动蛋白通过水解 ATP 在肌球蛋白微

丝之上滑行，使肌肉发生收缩。在以上两个理论的基

础上，Fung[39]以单一肌节为对象建立了三元素模型［见 

图 2（a）］，三元素包括：收缩单元，由肌球蛋白丝

和肌动蛋白丝组成，兴奋时可产生张力；串联弹性元，

代表肌微丝、横桥等的固有弹性；并联弹性元，代表

肌束膜及肌纤维膜等结缔组织。采用三元素模型，根

据快速释放实验和等长-等张过渡实验，可建立骨骼肌

的本构方程[40]。 
骨骼肌产生的力与长度、速度都相关。由于肌纤

维同时具有主动收缩性和被动承载性，因此收缩总张

力为主动张力和被动张力之和［见图 2（b）］。图中

实线为肌纤维收缩时长度变化与主动张力变化之间的

关系，由此时收缩结构的横桥数目决定；虚线为肌纤维

被动承载的长度变化与被动张力变化之间的关系，两

者共同构成骨骼肌的长度-张力曲线。骨骼肌的速度-

力曲线为 Hill 方程的图形化描述［见图 2（c）］，肌

肉收缩速度随负荷增大而呈现双曲式下降，张力越大，

缩短速度越慢。肌肉离心收缩时，肌肉张力随拉伸速

度的增加而增加，达到临界速度时，其大小保持在最

适肌肉长度时最大等长收缩力的 1.5～2.0 倍。 
1.3  韧带和肌腱的力学特性 

韧带和肌腱在结构、组成和力学属性方面都十分

相似，在此一并讨论。韧带是运动关节重要的稳定结

构，主要由成纤维细胞和细胞外基质组成[43]，胶原纤

维的平行排列使它们能够承受高拉伸负荷。肌腱的功

能主要是将骨骼肌连接到骨骼结构，是肌肉-肌腱-骨

骼单元中最强的组成部分，横截面积为 1cm2 的肌腱可

承受 500～1 000kg 的质量[44]。 
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图 2  骨骼肌的力学模型 
Fig.2  Mechanical model of skeletal muscle 

（a）常见的三元素模型[41]；（b）长度-张力曲线[42]；（c）速度-力曲线[42] 
(a) Common three-element model[41]; (b)Length-tension curve[42];  

(c) Velocity-force curve[42] 
 
描述肌腱/韧带力学性能的典型参数是应变、应

力、刚度及模量。应变用于描述肌腱/韧带长度变化相

对于初始长度的形变量，应力为横截面积与力的比值，

刚度表示力的变化与长度变化的比值，模量代表与横 
截面积无关的材料应力和应变之间的关系。韧带的生 

物力学特性可以使用骨-韧带-骨复合体的整体特性或

韧带中间物质本身的材料特性来描述。骨-韧带-骨复

合体的整体特性取决于韧带的大小和形状，可以通过

将韧带加载到失效而获得负载-伸长曲线，而材料本身

的特性可以用应力-应变曲线表示[45]。 
肌腱/韧带同时具有非线性弹性和粘弹性性质。非

线性弹性可由具有 3 个不同区域的应力-应变曲线描

述［见图 3（a）］，分别为趾部区域、线性区域、屈

服和失效区域。在正常的生理活动中，大多数肌腱/韧
带处于趾部区域，部分位于线性区域。趾部区域代表

胶原纤维的未完全卷曲，由于此时处于卷曲的胶原纤

维更容易被拉伸，因此与线性部分相比，这部分应力-

应变曲线显示出相对较低的刚度。当所有纤维都伸直

时，趾部区域以约 2%的应变结束，组织将以线性方式

变形。如果应变小于 4%，则肌腱在卸载时会恢复到原

来的长度，因此这部分是弹性的和可逆的，曲线的斜

率代表弹性模量。当肌腱/韧带拉伸超出生理极限时，

一些胶原纤维开始失效，刚度开始降低，当胶原纤维

之间的分子内交联失败时，肌腱会发生不可逆的塑性

变形。当肌腱/韧带拉伸到其原始长度的 10%以上时，

将出现宏观失效[46]。  
 

 

图 3  肌腱/韧带的力学特性[43] 
Fig.3  Mechanical properties of tendons/ligaments[43] 

（a）非线性弹性材料的应力-应变曲线；（b）粘弹性材料的蠕变；（c）粘弹性材料的应力松弛；（d）粘弹性材料的滞后 
(a) Stress-strain curves of nonlinear elastic materials; (b) Creep of viscoelastic materials; (c) Stress relaxation of viscoelastic materials; (d) Hysteresis of viscoelastic materials 
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此外，肌腱/韧带的粘弹性性质表现为其力学性质

是与时间相关的，即应力和应变之间的关系取决于受

到载荷的时间。肌腱/韧带的粘弹性材料具有 3 个主要

特征：蠕变、应力松弛和滞后[45]。蠕变表明在恒定载荷下

变形增加［见图 3（b）］。应力松弛意味着作用在肌

腱/韧带上的应力最终会在恒定变形下减少［见图 3（c）］。

加载和卸载粘弹性材料时，卸载曲线与加载曲线不同，

这种现象称为“滞后”。两条曲线之间的差异表示加载

过程中耗散或损失的能量，如果重复加载和卸载，则得

到不同的曲线。在大约 10 个循环后，加载和卸载曲线

虽然不同，但变化较小［见图 3（d）］。这说明在循环

加载下，滞后量将减少，应力-应变曲线变得可重现，一

定程度上可以代表肌腱/韧带的非线性弹性行为。 
1.4  软骨的力学特性 

软骨是一种致密的结缔组织，覆盖在关节中相互

作用的骨表面上，主要由水、胶原蛋白和蛋白聚糖组

成[47]，可为关节提供润滑的表面，从而减少关节之间

的摩擦及振动损耗。正常的滑膜关节摩擦系数低至

0.001，约为冰与冰作用面的 1/3[48]。得益于软骨的耐

磨、减震功能，关节能够抵抗数倍于体重的载荷[49]。

例如，关节可承受步态过程中大小为 2～4 倍体重及侧

跨步时最大为 8 倍体重的膝关节接触力[50]。 
软骨由固、液两相组成，软骨细胞间质内65%～85%

的水是液相部分的主要组成部分，固相部分则主要是

由胶原蛋白和蛋白聚糖构成的细胞外基质。作为一种

可渗透的粘弹性材料，软骨的力学性质在受到恒定载

荷或变形时是时间的函数，因为流体不能在瞬间从

基质中逸出[51]，最初位移相对较快，它表示此时有

大量流体流出软骨。随着时间的增加，位移速率减

慢并且接近恒定值，此时载荷完全由固体基质承担

［见图 4（a）］。去除压缩载荷后，间质液会从关节

内腔回流到基质中[52]。 
 

 

图 4  软骨的力学特性[53] 

Fig. 4  Mechanical properties of cartilage[53] 
（a）软骨样品在恒定施加应力  下的应变响应  ；（b）无限高和无限低应变率下的理论拉伸载荷曲线（A→B：应力松弛，A→C：蠕变） 

(a) Strain response  of cartilage samples under constant applied stress  ;  
(b) Theoretical tensile load curves at infinitely high and infinitely low strain rates (A→B: stress relaxation, A→C: creep)  

 
图 4（b）展示了理想情况下粘弹性软组织的应力-

应变行为。从 A 到 B 的过程中，对组织施加恒定位移，

并测量保持位移所需的力，变形导致的应力增加将促

进流体置换，随后发生应力松弛。在此性质下，局部

的组织张力不会长时间维持，而是将负载分布到更广

泛的范围。从 A 到 C 的过程中，对软骨施加恒定载荷，
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并测量组织的位移，软骨并不像弹簧等线弹性材料

那样发生瞬时形变，这个现象称为“蠕变”。 
迄今为止，描述软骨压缩粘弹性行为时应用最广

泛的理论是 Mow 等 [54]开发的双相多孔弹性理论。该

理论将软骨描述为由固相（软骨细胞、蛋白多糖、胶

原蛋白）和液相（可自由移动的间质液）组成的复合

材料矩阵，多孔固体基质是弹性的且对流体是可渗透

的。在双相介质中，组织负载主要由 3 种力构成：①变

形固体基质内产生的应力；②液相内部压力；③液相

渗透固相时产生的固相之间的摩擦阻力。3 种内力共

同作用以平衡施加的外力，从而产生粘弹性效应[55]。

此外，Lai 等[56]通过结合离子相扩展了广义双相模型，

从而提出了三相软骨建模框架。Klika 等[57]总结了更多

描述软骨生物力学特性的复杂模型。 
2  人体基本参数测量 

在运动过程中，局部环节将在神经系统的控制下

协调、有序地运动。由于人体的复杂性，在研究宏观

运动的本质时，可以将人体简化和抽象成一个多体联

动系统。在进行人体运动的生物力学分析之前，人体

各环节的一些基本参数，如质量、质心位置矢量、主

要惯性矩和主要轴的方向等是必须确定的，并作为分

析问题的基本条件[58]。 
2.1  尸体解剖方法  

18 世纪之前，局限的技术工具只允许测量整个身

体，Borelli 被认为是最早使用单个支点上的木板来评

估站立在木板上的人的质心位置的人[59]。第一个独立

环节的参数测试是由 Harless[60]提出的基于尸体解剖

的技术，他通过关节将身体解剖成若干段并用平衡方

法测量质量和质心。Harless 的研究代表了量化环节

参数的第一个全面记录的尝试，但样本较少，缺少代

表性。Dempster[61]、Reynolds 和 Lovett[62]及 Chandler
等[63]通过尸体解剖研究建立了环节参数直接测量中最

全面的数据库，这些研究结果是以样本平均数及身体

质量和身高的归一化函数来表示的，可以通过回归方

程映射到活体中。此外，Mori 和 Yamamoto[64] 及

Fujikawa[65]的尸体研究提供了关于东方人群的人体环

节参数，希望弥补之前研究中由于人群差异导致的估

计误差。 
2.2  在体测量方法 

Harless[60]将身体和四肢简化为密度均匀的球形物

体和圆柱形物体，利用溢出的水的体积等于浸入物体

的体积这一特性开发了水浸法，后来被用于活体环节

的体积测定[66]。结合人体全部浸入水时求得的平均密

度，可得到对应环节的质量参数。但由于先浸入环节

的组织容易受到水的浸入而使体积增加，因此对于后

浸入环节很容易产生测量误差。 
作为 Harless [60]工作的延伸，人们分别设计了由不

同数量环节组成的人体模型用于在体的参数估计。

Hanavan Jr [14]提出的第一个数学模型将 15 个身体部分

表示为圆柱体和球体，需要 25 次基于解剖标志点的几何

学测量，包括头围、坐高、身高等。Hatze[67]和 Yeadon[68]

提出了更详细的模型，分别需要总共 95 次和 242 次测

量，这使得这些方法对于大样本的研究效率非常低下，

同时受试者在获得所有需要的测量值时需要花费大量

时间并保持令人不适的姿势。 
随着影像技术的发展，更多非侵入式在体测量方

法被应用到环节参数的确定中，如立体测量方法、二

维或三维放射影像和核磁共振影像等。这些技术可以

提供比水浸法更高的测量分辨率，并且能够避免使用

尸体数据时由于人群、性别等因素导致的不准确估计。

立体测量方法最早由 Jensen [69]提出，原理为根据不同

位置拍摄的 2D 图像重建 3D 对象的表面。随着影像分

辨率和计算性能的提升，各环节可以得到更快速的分

割与重建[70]。但由于此方法只能获取体积而密度未知，

因此在参数估计上仍存在误差。Casper 等[71]及 Brooks
和 Jacobs [72]证明了γ射线扫描用于测量四肢质心和惯

性矩的可行性，Zatsiorsky [73]后来将此方法应用于测定

100 名苏联人的活体环节参数。计算断层扫描法

（Computed Tomography，CT）由 Huang 和 Suarez [74]

最先应用于测量人体组织密度及计算环节参数，可以

直接测量一个特定部位的组织密度及环节的体积。作

为一种基本没有辐射的影像手段，核磁共振成像

（Magnetic Resonance Imaging，MRI）也被用于测量人

体环节参数[75]。MRI 并不对组织密度本身进行量化，

而是对身体内不同组织的氢原子相对浓度和结合状态

进行成像。 
此外，还有两种基于机械原理的对环节惯性矩进

行测量的方法。一种方法是 Bouisset 和 Pertuzon [76]对

手、前臂，Cavanagh 和 Gregor [77]对腿、脚分别使用了

快速释放方法，直接测量释放前的扭矩 M 和释放后的

角加速度 ，可以计算出肢体的惯性矩 I： 
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 /I M    （1） 
另一种方法是阻尼振荡法，通过测量一个节段的

振荡周期，可以得出惯性矩 I： 
 2 2/ 4I T mgh n  （2） 

式中，T 是振荡周期，m 是质量，g 是重力加速度，h
是位移高度。Hatze [78]在腿部和脚的环节测定中使用了

这个方法。 
以上方法允许更直接地估计四肢的惯性特性，然

而它们进行计算的前提是假定关节之间的摩擦力及

拮抗性肌肉参与可以忽略不计，这样就可能给测量结

果带来误差。 
3  人体运动学参数测量与分析 

对人体运动信息的捕捉是量化人体运动的手段，

为力学分析提供了全身质心运动及相邻环节之间的相

对运动等关键信息。为了描述这些运动学参数，一个

简化方式是将人体视作以关节连接多个刚体环节的运

动链系[79]，为每个刚体环节添加约定好的局部坐标系，

基于各种运动捕捉方法，就可以知道环节在空间中的

位置与姿态变化基于此执行环节间相对运动（关节的

位移与旋转参数）的计算[80]。 
3.1  人体运动学模型 

运动学的主要目的是收集数字信息，以便在执行

运动过程的每个采样时刻重建各环节的位置。为此，

需要两个信息，一个是与形态有关的信息，另一个是

与运动有关的信息。一个环节的形态学可以通过把它

视为点的集合，并提供每个点相对于一组正交轴（局

部坐标系）的位置矢量来描述，使用的点越多，环节

的形态就可以描述得越详细［见图 5（a）］。其中点
P 相 对 于 全 局 坐 标 系 , ,g g gx y z（ ）和 局 部 坐 标 系

, ,l l lx y z（ ）的位置向量分别为 g p 和 l p 。若被描述的主

体是可变形的，则每个点在每个采样时刻的位置向量
l p 都必须给定，正如大部分运动生物力学分析的那

样，即对环节变形不感兴趣，而只对其在空间中的位

置感兴趣，则环节可以表示为一个刚体。点在局部坐

标系下的位置向量是保持不变的，因此只需要在最佳

条件下进行一次测量和记录即可。在三维空间中，刚

体的姿态和位置通常是同时确定的，变换矩阵提供了

足够的信息来确定一个参照坐标系相对于另一个参照

坐标系的位置和方向。当给定一个局部坐标系和一个
全局坐标系时， g p 可以用 l p 来表示： 

 g g l g
l p R p o  （3） 

式中，g
lR 为局部坐标相对于全局坐标的旋转矩阵，go

为局部坐标原点相对于全局坐标的位置向量。事实上，
在这个经典的坐标变换关系中， g

lR 和 go 只有 6 个独

立变量，分别是沿 3 个正交轴方向的平移和旋转，一

旦确定每个采样时间下的这些独立变量，就可以通过

式（3）求得环节上每个点 P 在空间中的位置，从而还原

出整个环节的位置和方向。由于将环节定义为刚体，局

部坐标系可以设置在刚体上的任何地方，如光学捕捉系

统中常使用的解剖坐标系和标记点坐标系［见图 5（b）］。

由于运动学获取的方法不同，可能无法直接得到关节

计算所需的坐标系，根据坐标转换关系同样也可以根

据对应的技术坐标系得到解剖坐标系的方位，从而进

行关节运动的计算。 
根据以上方法，我们得到了每个环节在全局坐标

系下的位置和方向，而关节间，即环节和环节间相对

位置关系的计算原理与此十分类似。我们已知近端和
远端两个相邻环节的旋转矩阵 g

dR 和 g
pR 以及它们各

自局部坐标系原点对应的全局位置向量 g
po 与 g

do ，则

它们之间的相对位置关系可表示为： 
 Tg g

j p dR  R R ， T ( )g g g
j p d pt  R o o  （4） 

式中， jR 为关节的旋转矩阵， jt 为关节的位置矢量，

它们分别描述了关节中远端环节相对于近端环节的方

向和位置。定义了每个环节的局部坐标系后，人体相

邻环节的关节运动学都可以用式（4）来描述。由于受

到韧带、肌肉、关节囊等的约束，部分关节只允许在

一些方向上有较多的运动和旋转，在具体分析时可以

简化成铰链关节、球窝关节、鞍形关节等模型[80]［见

图 5（c）］。 
如果从二维角度研究关节运动，关节角可以定义

为代表近端环节和远端环节的两条线之间的夹角[81]。

而在三维空间中，这个过程会更加复杂。Craig [82]为描

述两个铰接刚体的相对方向，确定了 24 种不同的角度

约定。这些角度约定都有奇异点，在这些奇异点上，

角度是没有定义的，或者对应不唯一的值，如肩关节

的 科 德 曼 反 常 运 动 [83] 。 通 过 使 用 欧 拉 参 数 [84] 或

Woltring 设计的角度系统[85]可以避免奇异点。使用欧

拉角描述膝关节运动的方法如图 5（d）所示。当关节

固定端分别绕自己的局部坐标系逆时针旋转（ , ,   ）

时，与关节固定端的局部坐标系平行，此时旋转矩阵
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可以表示为： 
( , , )     

    
           
           

  

 
    
   

c c c s s
s s c c s s s s c c s c
c s c s s c s s s c c c

R R R R

 （5） 

式中，s 代表正弦，c 代表余弦。 
无论如何定义角度，环节局部坐标系的选择都会

影响所确定的角度值[90]。先前，各个研究缺乏一致的

惯例，使得研究结果难以相互比较。为了不同研究结 

果之间具备可比性，国际生物力学学会（International 
Society of Biomechanics，ISB）基于骨骼解剖位置，规

定了人体部分关节的关节坐标系定义[91]，同时规定

了各关节旋转的方向和顺序，使得旋转计算的结果可对

应解剖平面的运动，具有明确的临床意义。图 5（d）

和图 5（e）分别为 Grood 和 Suntay[88]定义的膝关节，

以及 Chao 等[89]定义的肘关节旋转运动方向，作为

ISB 定义关节运动坐标系的参考，为后续的运动分析

奠定了重要基础。 
   

 

图 5  人体关节运动学模型 
Fig.5  Kinematics model of human joint 

（a）环节局部坐标系与全局坐标系的转换[86]；（b）光学捕捉系统中标记点坐标系和解剖坐标系的转换[86]； 

（c）滑膜关节的分类[87]；（d）膝关节旋转运动的欧拉角描述[88]；（e）肘关节旋转运动的欧拉角描述[89] 

(a) The transformation of link local coordinate system to global coordinate system[86]; (b) The transformation of marker point  

coordinate system and Anatomical coordinate system in optical capture system[86]; (c) Classification of synovial joint[87];  

(d) Knee joint motion described with Euler angles[88]; (e) elbow joint ]motion described with Euler angles[89] 
  

3.2  运动捕捉系统 
有许多方法能够测量人体运动学，根据工作原理可

以将运动捕捉系统分为声学捕捉系统、电磁学捕捉系统、

光学捕捉系统和机械系统[92]。声学捕捉系统和电磁学捕

捉系统由于受精度和采样速度的限制，无法测量高速

运动，如奔跑、跳跃等；外骨骼式机械传感器虽然有较

高的测量精度，但较为笨重，从而会限制运动。而光学

捕捉系统[93]、惯性测量单元[94]及双平面 X 光追踪系统[95]

等运动捕捉方式，由于其精度较佳或使用便捷等优点，

被较多地应用在实验室或日常环境的运动学研究中。 
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3.2.1  光学捕捉系统   
光学捕捉系统通常由红外相机和反光标志点组

成。在人体表面皮肤贴上反光标志点，相机发出红外

光并接收标志点的反射光，通过多部相机在实验室空

间射线的交叉来估计标志点的位置[96]［见图 6（a）］。

根据立体摄影原理，至少需要两个视角才能重建标志

点的三维位置，因此需要多个相机（通常为 6 个以上）

同时对目标进行采集。光学捕捉系统能实现较高的采

样率，可以满足多目标的高速运动的测量[97]。然而，

由于标志点贴在皮肤表面，人体运动时软组织发生形

变，使得标志点与骨骼产生相对位移，在下肢运动测

量中会引起厘米级别的误差[98]，这也极大地限制了本

方法应用于估计韧带等体内被动结构的形变。 
3.2.2  惯性测量单元   

惯性测量单元（Inertial Measurement Unit，IMU）

基于微型惯性传感器技术，组合了陀螺仪、磁力计和

加速度计。其中，磁力计定义方向作为参考[99]，加速

度计测量线加速度，陀螺仪测量角加速度[100]［见图 6
（b）］。由于 IMU 具有体积小、成本低等优点，越来

越多地集成于可穿戴设备中[101]，运用于各种环境下的

运动学捕获，包括实验室研究及环境更为复杂的户外

运动[102]。IMU 提供了更多的可能性，让人们能够在日

常生活及更丰富的室内外运动过程中使用估计的组织

负荷对训练和康复产生影响。结合人工智能模型及许

多已经商业化的可穿戴传感设备 IMU，以及压力传感

器等，可以实现利用低保真度输入数据也能很好地预

测神经肌肉骨骼建模输出。已经有研究证明了这一路

径的可行性，Dorschky 等[103]和 Johnson 等[104]都利用

机器学习估计了 IMU 测量下的运动学、关节力矩及地

反力等。 
  

 

图 6  常用的运动捕捉系统 
Fig. 6  Commonly used motion capture systems 

（a）光学捕捉系统；（b）惯性测量单元；（c）双平面 X 光追踪系统 

(a) Optical capture system; (b) Inertial measurement unit; (c) Dual-Fluoroscopy Imaging System 
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3.2.3  双平面 X 光追踪系统 
来自哈佛大学的 Li 等 [8]提出了双平面 X 光追踪

系统（Dual-Fluoroscopy Imaging System，DFIS），将

两台高速 X 线机交叉呈 90°摆放后同步拍摄垂直视角

下运动关节二维 X 光影像，并通过 2D-3D 配准算法，

将通过 CT 或 MRI 重建得到的骨骼三维模型配准到二

维动态 X 光影像上，实现动态功能活动下的在体关节

运动追踪［见图 6（c）］。DFIS 几乎实现了对骨骼位

置的直接测量，精准性可以微观至关节面的相互关系。

Tsai 等[105]、Wang 等 [106]和 Lin 等 [107]的研究都证明

了 DFIS 获取的关节运动学可达到亚毫米精度，因此该

技术是非侵入式精准测量在体动态关节运动的最佳手

段之一，被公认为在体追踪关节运动的“金标准”。

基于更高精度的骨骼运动学，软组织的在体评估也能

够得到更准确的结果。Kernkamp 等 [108]使用 DFIS 评

估了动态、负重运动期间韧带的体内长度变化。

Pedersen 等[109]开发了一个基于 DFIS 和四自由度机械

臂的韧带松弛度测试系统，并将其用于韧带材料参数

的非侵入式在体估计[110]，为膝关节个性化韧带模型的

建立提供了一个有潜力的手段。Charles 等 [111]使用

DFIS 获取的膝关节运动学来修正光学捕捉系统的误

差，通过受试者个性化的骨肌模型估计了步态周期中

的前交叉韧带（Anterior Cruciate Ligament，ACL）内

力。但 X 光成像范围有限，只能同时捕捉局部关节的

运动，在更大范围（如全脊柱或全下肢）的系统分析

中存在一定的局限性。 
4  人体动力学参数测量与分析 

通过人体在空间和时间上的特征可以了解运动本

身，但要认识引起运动的原因，必须进行动力学分析。

随着电子技术的发展，人体所受到的外力，包括与环

境及器械之间的作用力，可以通过各式力学传感器实

现量化[112, 113]。而人体内部的力学表现，包括关节的

力和力矩、肌肉和软组织的受力情况等，一直是运动

生物力学领域研究和关注的重点，对于运动训练、损

伤预防和制定治疗方案有十分重要的意义。此外，人

体力学的直接测量和间接估计也能够为组织工程等提

供合理和准确的生理负荷条件。 
4.1  三维测力台与其他外力传感器 

根据测量原理可将三维测力台分为压电式（如瑞

士 KISTLER 测力台）和应变式（如美国 BERTEC 测

力台）两种，分别基于石英晶体的压电效应和应变片

的形变敏感特性。虽然传感原理不同，但两者在三维

测力台上的分布及力的计算原理基本类似，测力台的

四角上都放置了传感器。图 7（a）展示了其中一个传

感器所测量的力与其分量，将四角的三维力进行向量

合成，可以计算总的三维力大小和方向，以及其在各

方向上的分量，其平衡力则可视作人体受到的地面反

作用力（Ground Reaction Force，GRF），同时根据力

矩平衡可以得到沿 3 个轴向的转矩及压力中心（Center 
of Pressure，CoP）的位置。然而，在传统的步态分析

实验室中，固定测力台可测试的运动种类非常有限，

因此通过集成小型三轴力传感器和三维惯性传感器，

开发了可穿戴测力台系统作为在非实验室环境中人体

测量 CoP 和三轴 GRF 的解决方案[114, 115]［见图 7（b）］。

此外，为了量化更多体育运动中人体与器材之间的作

用力，也需要测力台以外的对应的力学测量仪器。

Robertson 等[116]使用负载传感器对许多体操器械进行

了测量，Ruby 等[117]使用踏板测力计来测量骑车时的

正常和切向踏板力。 
CoP 及重心（Center of Mass，CoM）移动轨迹已

被普遍用作评估站立时姿势稳定性的指标，戴尅戎和

顾嘉瑜[118]于 1988 年基于测力台开发了微机化人体平

衡功能测定系统，通过测力台测定的垂直力与力矩计

算了健康人的 CoM 移动轨迹，直接反映了不同年龄、

不同性别人群之间平衡功能的差异。研究发现，老年

组相对青年组有更为显著的中心摆动。此外，他们还

将该系统应用于小脑共济失调患者的平衡功能评定。

上述研究证明了测力台在老年科疾病及精神科疾病诊

断和评估方面的潜力。GRF 参数可以在不同的参与者

组或试验条件之间进行比较，以得出有关生物力学评

估的直观结论。例如，Keller 等[119]评估了不同性别人

群在步行、慢跑和快跑下的垂直 GRF 特征；Zadpoor
和 Nikooyan[120]系统地回顾了 GRF 的特征与下肢应力

性骨折之间的关联；Chockalingam 等[121]评估了脊柱侧

弯患者步态的 GRF，并提示了动力学参数在脊柱侧弯

的发病机制研究中的价值。 
人的运动是由外力和内力共同作用的结果，测量

人体运动中与环境相互作用的力，结合运动学数据，

在仿真动力学计算下，可以估计难以测量的人体内力
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［见图 7（c）］。Purevsuren 等 [122]使用可穿戴运动分

析的鞋底压力传感器数据作为一个 16 环节人体仿真

模型的输入，估计了短道速滑期间的关节力与力矩。

Urbanczyk 等 [123]使用手柄、座椅和脚踏板上的力传

感器数据，基于肩部计算模型输出得到了关节力和肌

肉力。 
 

 

图 7  三维测力台示意图 
Fig. 7  Demonstration of 3D force table 

（a）测力台信号计算原理[124]；（b）可穿戴测力台系统[115]；（c）含外力作用的下肢力学模型[125] 

(a) Signal calculation principle of force table[124]; (b) Wearable force table system[115]; (c) Lower limb mechanical model with external force[125] 
  

4.2  植入式力学传感器 
植入式力学传感器为运动生物力学分析提供了直

观的证据。利用组织受到的机械负载或变形而引起的

电信号（电压、电阻或电容）的变化，植入式力学传

感器可直接测量得到在动态活动中人体内肌肉、肌腱、

韧带及关节间的受力情况。 
在软组织测量中较为成熟的有差分可变磁阻传感

器（Differential Variable Reluctance Transducer，DVRT）

［见图 8（a）］、霍尔效应应变传感器（Hall Effect Strain 
Transducer, HEST）、卡扣传感器［见图 8（b）］等。

Beynnon 等[126]在受试者局部麻醉的状态下，通过关节

镜将 HEST 固定在受试者的 ACL 中，随后在一定程度

的功能性动作中对 ACL 应变进行量化。Komi [127]利用

卡扣变形时产生与肌腱上的载荷成比例的电压输出，

记录了受试者在行走、奔跑和跳跃时的跟腱受力。虽

然这些传感器对软组织中的微小应变高度敏感，且采

样频率满足动态活动中的应变测量，但是植入时的麻

醉过程可能会改变肌肉的反应方式，并且高侵入性使

得传感器的植入时长和空间都存在限制。 
在关节置换术中植入带有传感器、通信模块及电

源装置的智能人工关节假体［见图 8（c）］，可以实

时监测关节内力或扭矩，量化植入物的磨损情况，并

评估术后关节的生物力学效应，为优化假体对线和摆

放提供临床参考[128]。以智能膝关节假体为例，Kaufman
等[129]通过胫骨假体平台上放置的 4 个力传感器，测得

了胫骨的轴向压缩载荷。D’Lima 等 [130]在不久之后开

发了第二代传感器，使用 4 组由 3 个应变仪构成的花

环取代测压元件，嵌入胫骨假体内杆，可以测量膝关

节屈曲和伸直状态下 3 个正交的力，以及围绕正交轴

的 3 个力矩。智能骨科植入物在髋关节置换术、脊柱

融合术、骨折固定等方面也具有一定的应用空间。然而，

经过几十年的发展，智能植入物在系统功耗、通信范围、

数据传输速率、尺寸、鲁棒性和成本方面仍面临技术

挑战，因此没有被大规模投入临床研究[131]。 
4.3  测量应变的影像学方法 

MRI 和超声等均可用于观察软组织的内部结构的

影像方式为无创获取组织形变提供了可能。Higuchi
等[133]通过开放性 MRI，测量了膝关节屈曲过程中内侧

髌股韧带的静态长度［见图 9（a）］，但动态 MRI
的时空分辨率还达不到运动生物力学分析的需求，因

此一些研究选择了将超声作为动态活动中量化肌肉、

肌腱和韧带变化的手段。临床上也常用超声来鉴别病

理性的肌腱异常[134]。 
目前已开发了两种基于超声的追踪方法来测量动

态运动过程中的软组织应变，分别为肌-腱连接追踪[135]

和弹性超声散斑追踪[136]。在肌-腱连接追踪方法中，

通过结合肌-腱连接及解剖标志点的位置变化来量化

肌肉和肌腱的长度。例如，跟腱的长度变化可以通过

跟踪跟骨附着点和比目鱼肌-跟腱的肌-腱连接追踪来

测量。在弹性超声散斑追踪方法中，B 超或射频超声
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图像中的散斑图案会随着组织结构的微小变形而发生

改变，肌腱的伸长可以通过散斑位移转化得到[136]［见

图 9（b）］。然而，在许多应用场景下，组织长度会

超过超声换能器的视场，与光学捕捉结合能够弥补这

一缺陷。Lichtwark 和 Wilson[137]在超声换能器上粘贴

反光标志物并使用红外摄像机同步拍摄，将超声图像

上的组织位移结合骨标志点位置进行长度变化的计算

［见图 9（c）］。Farris 等 [138]应用这种方法发现，在

使用鞋跟为 18mm 高的鞋跑步时，跟腱张力明显比赤

脚跑步时小，为跟腱的康复和保护提供了参考。 
 

 

图 8  植入式应力与应变传感器 
Fig. 8  Implantable stress and strain sensors 

（a）差分可变磁阻传感器[132]；（b）卡扣传感器[127]；（c）智能人工关节假体[128] 

(a) Differential variable reluctance sensor [132]; (b) Buckle-type sensor[127]; (c) Instrumented knee joint implants[128] 

 

 

图 9  测量应变的影像学方法 
Fig. 9  Imaging methods for measuring strain 

（a）基于核磁影像的测量[133]；（b）基于超声散斑的测量[136]；（c）超声结合光学捕捉[137] 

(a) Measurement based on magnetic resonance imaging[133]; (b) Measurement based on ultrasound speckle[136];  

(c) Measurement based on ultrasound combined with optical capture[137] 
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由于缺少零载荷长度的在体数据，以往对韧带或

肌腱伸长量的研究通常使用一个参考位置下的韧带或

肌腱长度作为参考长度来进行计算，这使得对韧带或

肌腱受力情况的估计存在一定的不准确性[139]。除了上

述提到的植入传感器直接测量，近几年出现的横波弹

性成像技术为无创评估韧带或肌腱的零载荷长度提供

了机会。由于横波传播速度已被证明与组织应力有

关[140]，因此当关节运动时，可以利用这一技术确定韧

带或肌腱何时松弛或产生应力。该技术已被应用在跟

腱[141]和小腿三头肌零载荷长度[142]的测量中。 
然而，在平面二维超声图像中，测量三维软组织

变形的复杂性是超声的一个关键限制，由组织膨胀、

旋转或扭转引起的面外应变可能被忽略。此外，作为

一种有源器械，超声探头往往需要连接在超声车上，

因此为了避免超声车的移动，受试者的运动通常被限

制在跑步机上，不能进行较大范围的运动[143]。最后，

在动态活动中，超声换能器需要一直准确固定在感兴

趣的组织上，这可能会改变自然的运动模式，并且组

织上的刚性运动实际也很难实现，因此测量的可靠性

较有争议[144]。 
4.4  肌电图 

肌电图（Electromyography，EMG）通过使用表

面电极或留置电极测量肌肉的电活动来对肌肉活动

进行分析。在过去 10 年中，表面肌电图（surface 
Electromyography，sEMG）作为一种非侵入式的方法，

在体育科学中的应用越来越普遍和多样化，但在使用

中需要对皮肤进行减少阻抗的处理[145]，并且原始的

sEMG 数据可能包含来自电极附近多块肌肉的混合电

信号和由于运动伪影而产生的噪声信号，在获得有用

的信息来解释肌肉功能之前，通常需要进行信号后处

理，包括使用线性包络、整流和积分、均方根法和功

率谱分析等。Basmajian 和 Deluca[146]对肌肉分析中的

信号处理方法进行了详细的综述。 
目前流行的 EMG 信号处理方法是对短时间范围

内的信号进行整流和积分。Lippold[147]认为积分后的肌

电与等长收缩时的肌力呈线性关系。而 Simons 和

Zuniga [148]及 Vredenbregt 和 Rau [149]认为等长收缩力与

整流积分肌电之间为二次关系而非线性关系。Potvin
等[150]根据实验建立了 EMG 与肌肉力量的非线性模

型，并被广泛应用于 EMG 驱动的骨肌生物力学计算

中。但由于 EMG 在很大程度上受到电极位置的影响，

并且其与肌肉力量之间的关系并不完全明确，特别是

对于许多体育活动中的快速、主动的运动，EMG 在运

动生物力学中的作用仍将存在一定的局限性。此外，

还需要对原始或整流的 sEMG 信号进行归一化操作，

从而减少信号的变异性。然而，归一化通常是根据不

同的参考值进行的，如最大等长收缩的最高振幅或被

检查活动的最高振幅[151]，但目前为止，对如何引起最

大自主收缩还没有达成共识[152]。 
5  运动生物力学建模与仿真 

植入式传感器能够直接、精确地测量人体运动时

的内力，然而需要外科手术才能实现传感器的植入。

除了力传感器校准问题，受试者还将面临手术感染的

风险，存在一定的伦理问题。而超声等影像学手段对

于应变和应力测量的准确性目前还存有疑虑，并且在

实现多对象的同时，在观察方面也存在一定的挑战。

因此，在计算机科学技术飞速发展的今天，人体力学

建模和仿真成为应用场景更广泛、更适应智慧医疗概

念的解决方案。通过生物物理模型的建立，不但能实

现内力、力矩的测量，还能帮助人们更深入地理解运

动表现和骨与关节组织协作背后的机制。 
人体生物力学系统是极其复杂的，因此有必要适

当简化模型，才有可能进行高效的仿真估算，如何针

对待研究的问题建立一个令人满意的仿真模型也是相

关研究人员一直以来讨论的话题。最简单的人体运动

模型是单自由度的倒摆模型[153]，它可以很好地描述人

体在行走时动能和势能的转化，然而对于更深层次的

问题，如下肢肌肉如何在神经系统的调控下协调工作，

此模型无法进行分析，需要更加完整和接近人体生理

状态的系统力学模型。 
5.1  人体神经肌肉骨骼运动模型 

人体可以通过接收中枢神经系统的神经指令来完

成一项任务。图 10 所示的流程展示了人体从神经控制

指令到特定姿势或运动的路径，同样也存在一定的可

能性进行反向推导。其中，蓝色实线箭头代表正向动

力学，黑色虚线箭头代表逆向动力学，绿色箭头代表

由特定姿态或运动推导出骨与关节空间位置的运动学

过程。这个动力学过程可以直接由微分或积分方程表

示，同时也可以通过优化约束方程来隐式地表达。例

如，Lee 和 Umberger[154]基于直接拼接法开发了骨骼肌

肉模型。 
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图 10  人体运动生物力学模型计算的工作框架 
Fig.10  Calculation framework of biomechanical models of human motion 

 
基于以上过程，可以将截至目前出现的多体动力

学模型基本分为 3 类[155]，如图 11 所示。①骨骼模型，

其中肌肉的所有影响都可以施加到关节的扭矩，可以简

单地建模；②肌肉骨骼模型，其中肌肉群包含在系统动

力学中；③神经肌肉骨骼模型，其中肌肉和肌肉产生

的人体运动骨骼系统由中枢神经系统控制。使用肌肉

骨骼模型的运动生物力学分析可以提供更多关于人类

运动生理学的细节。与骨骼模型相比，肌肉骨骼模型

能够预测肌肉水平的运动和力量。而神经肌肉骨骼模

型关注神经驱动（如肌肉激活）、肌肉动作、关节运

动学与动力学之间非线性和动态的相互作用，以及以

上因素对肌肉骨骼组织负载、应力和应变的影响[156]。 
在神经肌肉骨骼模型的应用过程中，可基本将流

程分为 4 个部分，即人体实验（包括运动捕捉、外力

测量和 EMG 信号收集等）、动力学模型的建立、正

向/逆向动力学分析或优化计算，以及对模型的验证和

对计算结果的分析。人体生理学、运动学及动力学相

关实验数据的收集和分析在第 3、第 4 两节中已做了

详细介绍，在此不再赘述，下面简要介绍动力学建模

及分析计算方法。 
 

 

图 11  人体运动建模的分类[155] 

Fig.11  Classification of human motion modeling[155] 

 
5.1.1  动力学模型的建立 

1. 骨骼动力学方程 
当动力学研究的目标是解释肌肉功能时，维持关

节整体稳定性的其他结构（软骨、半月板、韧带和

关节囊）通常不包括在用于研究运动的多关节模型

中[157]。但当模型需要估计人体内部组织在运动状态下

的载荷时，可以利用第 2 节中描述的相关力学特性对

这些部分建模并加入模型的动力学方程中。韧带的功

能通常以被动关节扭矩的形式出现，扭矩的大小在关

节运动范围的极限附近呈指数级增长[158, 159]。软骨和

半月板不会改变关节传递的力，但会增加骨骼之间的

接触区域[160]。 
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平面模型通常比三维模型的模拟花费更少的计算

时间。在这些模型中，屈曲和伸展代表了大多数关节

的主要运动，已有许多人体矢状面模型被用于模拟站

立、行走、跑步、跳跃等动作[161, 162]。然而，平面外

的运动在这种模型中将被忽视，作为在三维空间中运

动的人体，这样的简化显然是不够全面的。但无论是

二维模型还是三维模型，人体的内外力与运动之间的

关系都可以用以下动力学方程来建立[157, 163]： 
2 lf mf

lf mf( ) ( ) ( ) ( ) ( )
( , ) 0

M q q C q q G q R q F R q F
E q q

    


 
  （6） 

式中， , ,q q q 分别为广义坐标、速度和加速度矢量；

( )M q 是系统质量矩阵，可以根据第 3 节中的方法

进行离体数据对照或影像学在体测量； ( )M q q是惯

性力/力矩矢量； 2( )C q q 是离心力和科里奥利力/力矩

矢量； ( )G q 是重力/力矩矢量； lf ( )R q 和 mf ( )R q 分别是

韧带和肌肉的力臂矩阵； lfF 和 mfF 分别是韧带力和肌
肉-肌腱的力矢量； lf

lf ( )R q F 和 mf
mf ( )R q F 分别是韧带

和肌肉-肌腱的扭矩矢量； ( , )E q q 是环境施加的外

力/力矩矢量。 
2. 肌肉模型 
所有多关节运动模型都假设肌肉-肌腱以单个点

的方式插入骨骼，通常将体积较大的肌肉分成多个部

分[164]。为了描述肌肉在骨骼上的包绕及与其他肌肉的

相互缠绕，目前最佳的方案是设置包绕障碍物，允许

肌肉在关节角度变化时能够在骨骼和其他肌肉上自由

滑动[165, 166]。人性化的建模与仿真需要从医学图像上

读取肌肉和韧带的附着点并添加几何模型。然而，图

像的手动分割是非常费时费力的工作，尤其是在成像

质量不佳时，软组织的边缘非常模糊，从而不易于分

割。而人工智能的发展使得这一步变得更加便捷，

Modenese 和 Kohout[167]及 Hiasa 等[168]分别在 MRI 和

CT 影像中自动提取出了肌肉的几何模型及在骨骼上

的附着点位置，使得模型有更加个性化的几何参数。

当无法使用医学图像或来自受试者自身的信息来建立

个性化模型时，使用一些通用的模型并结合光学捕捉

进行成比例的环节缩放也是一种替代方案。 
肌肉不能被瞬间激活或放松，肌肉兴奋和激活之

间的延迟主要是由于从肌质网中泵出的钙沿着 T 小管

系统向下行进并与肌钙蛋白结合需要时间[169]。图 10
中肌肉的激活动力学，即兴奋-收缩耦联，通常建模为

一阶过程[42, 170]：  

 
2

rise fall( ) / ( ) / ;
( ), ( )

    

 

m m m

m m

a u ua u a
u u t a a t

 （7） 

式中， u 代表净神经驱动， ma 代表肌肉激活水平，都

是随时间变化的变量。式（7）也存在考虑招募和刺激
频率的单独影响的其他表达形式[171, 172]。 rise 和 fall 分

别为肌肉的启动时间（12～20ms）和弛豫时间（24～

200ms）常数，是肌肉激活动力学的重要影响因素[157]。 
肌肉收缩力大小依赖肌肉的兴奋程度和肌肉收

缩能力。肌肉收缩能力则取决于组成肌肉的肌纤维

的力-长度和力-速度的关系，如第 2.2 节中介绍的。

因此，肌肉执行器的收缩动力学可以由单个非线性微

分方程描述[157]： 
 mf mf mf mf( , , , );0 1≤ ≤

m mF f F l v a a  （8） 

式中，肌腱力量的时间变化率与肌肉-肌腱力 mfF 、肌
肉-肌腱长度 mfl 、速度 mfv 和肌肉激活水平 ma 这 4 个

因素有关。确定某一时刻的这 4 个变量，对式（8）的

等式两边进行积分，就可以计算得到下一时刻的肌肉-

肌腱力。 
联立式（6）、式（7）和式（8），就可以建立一

个基本的神经肌肉骨骼动力学模型，系统输入的是神

经信号，输出的是人体运动，包括位移、速度和加

速度。该模型同样也可以反向计算，根据运动学测

量中获取的环节与关节运动、动力学中测定的外

力，可以进行关节内力的反向推导及肌肉和韧带力的

估计。 
5.1.2  分析计算方法 

1. 逆向动力学和正向动力学 
Ezati 等[173]详细地介绍了发展至今的人体运动力

学模型中的分析计算方法，作为通用的算法，可以应

用到包括文献中提到的步态在内的任何运动的分析计

算中。逆向动力学和正向动力学求解的大致过程如

图 10 所示，适用于解决人体运动力学分析中不同的任

务，如内力估计和动作预测。在逆向动力学分析中，

肌肉力是最终结果；在正向动力学分析中，肌肉力作

为一个中间变量获得。 
逆向动力学使用对身体运动和外力的测量来确定

每个关节处的净关节反应力和净关节力矩，继而通过

优化算法确认作用在关节上的肌肉力和韧带力。计算

结果的有效性在很大程度上取决于运动分析实验中记
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录的外力与运动学数据的准确性[174]。当无法从位置测

量中精确估计速度和加速度时，式（6）则无法完成对

韧带和肌肉-肌腱的扭矩的准确估计。对肌肉长度和收

缩速度的估计也取决于测量关节角度和关节角速度的

准确性，在使用式（7）和式（8）描述的肌肉模型来

预测肌肉力量时也会存在明显的误差[175]。此时使用高

精度的运动捕捉方式，如 DFIS，可以大大提高模型的

估计能力。 
正向动力学使用通过逆向动力学过程计算得到的

净肌肉扭矩或直接使用肌肉激活作为模型方程的输

入，从中预测对应的身体运动。逆向动力学中肌肉力

的计算可以使用基于固定原理的优化方法来解决肌肉

冗余的问题，但单一优化方法可能不适用于所有人的

激活模式，也无法预测在不同任务的 EMG 信号中都

被观察到的肌肉协同收缩，此时实验采集 EMG 驱动的

神经肌肉模型提供了一种更好的解决方案。Lloyd 和

Besier[176]使用整流和低通滤波后的 EMG 作为输入，

建立肌肉激活水平为二阶离散非线性模型，在改进的

Hill 型肌肉模型中输入激活水平和肌肉肌腱长度，计

算个体肌肉力量，优化后的肌肉参数对肌肉力能产生

更准确的预测结果。评估模型的运动效果时，理想情

况下从正向动力学中估计的运动应该与捕获的运动数

据完全匹配。然而，由于在运动力学方程的建立、正

向动力学的积分算法及微分代数方程的求解过程中引

入的计算误差，估计运动与实际情况可能存在差异。

因此，为了增加正向动力学的稳定性和鲁棒性，人们

提出了 3 种不同的控制方法：欠驱动方法、全驱动方

法和运动学约束方法。欠驱动方法通常在模型的关节

制动器数量小于运动的自由度时使用，此时需要考虑

通过增加足部与地面的接触模型来对模型基环节（多

数情况下为骨盆或躯干）相对全局坐标系的运动进行

隐式表示[177]。在全驱动方法中，所有运动的自由度都

有对应的制动器。在这种情况下，设定一组非物理意

义的力和力矩作为残差，用于表示估计运动和捕获运

动之间的不一致，这组力与力矩由线性和旋转制动器

产生并直接控制模型基环节的绝对自由度。Delp 等[16]

开发了残差缩减算法（Residual Reduction Algorithm，

RRA），使得估计运动对捕获运动进行密切跟踪。运动

学约束方法常用于步态研究中，此方法建立了具有

运动学约束的足-地面接触模型，分别对每个阶段的

应用运动学进行稳定约束以保证步态稳定性[178]。例如，

在步态周期的单支撑阶段，一只脚被约束固定在地面

上，从而产生全驱动的开链模型[179]；在双支撑阶段，

两只脚都被固定在地面上，形成过驱动的闭链模型[180]。 
2. 优化计算方法 
人体的运动器官是一个冗余的系统，跨过任何一

个关节的肌肉和韧带的数目都多于该关节的自由度数

目。因此，若按照经典力学计算，特定的动作下这些

肌肉和韧带所产生的力没有唯一解。采用逆向动力学

方法直接求解式（6），可以得到肌肉和韧带产生的关

节的净力或净力矩。但如果要分析具体的肌肉收缩、

协调模式及在软组织上的力学分布，则需要优化计算

方法进行控制求解[181]。优化计算方法可分为两种方

法：静态优化方法（Static Optimization，SO）和动态

优化方法（Dynamic Optimization，DO）。 
SO 是一种逆向方法。因为运动采样是离散的，先

通过逆向动力学约束方法计算每个关节的净力矩，然

后假定一个与时间无关的成本函数，并沿着运动轨迹

解决每个时间步长独立的肌肉力冗余问题。在人体运

动中，可以使用不同的表达式作为成本函数[182, 183]，

其中一个常用的最优准则是所有肌肉力的平方和最小

化或肌肉的能量损耗最小化[184]。Karduna 等 [185]通过

在调整单个肌肉权重值的同时最小化肌肉激活的平方

和，计算得到了与智能假体测量到的关节接触力和力

矩十分类似的结果，从而验证了模型估计在肌肉力及

内外作用力下的膝关节接触力的准确性。然而，传统

静态优化方法中假定关节为无摩擦纯旋转关节且旋转

中心恒定于关节坐标系原点，因此在平衡方程中没有

包括关节反应力矩，这可能违反了关节的平衡条件，

进而导致使用优化程序进行不切实际的肌肉力预测。

Li 等[186]首次将关节旋转中心的位置加入优化变量，并

且基于关节旋转中心建立力矩平衡方程以表示更精确

的力矩约束条件，同时实现了独立于关节坐标系的肌

肉和关节反作用力的预测，并获得了比传统方法更小

的优化目标函数收敛值。SO 计算简便快速，适用于实

时模拟。但是 SO 的缺陷是不考虑肌肉的兴奋-收缩耦

合，因此可能产生非生理性的结果[173]。此外，由于在

每个瞬间都要解决独立的优化问题，在估计肌肉力量

时不能考虑运动的目标，如全运动过程中代谢能量最

小等，因此 SO 无法运用于体育运动的训练和优化。 
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与 SO 不同，DO 考虑模拟的时间范围内的肌肉收

缩和激活动力学[187]，且能够利用随时间的积分来定义

成本函数，因此不会得到非生理性的结果。如果目标

是预测新的运动，如身体结构的变化如何影响运动学

表现，那么必须使用 DO。动态优化的最大局限性是

其巨大的计算量，因为在每次算法迭代中运动的控制

方 程 都 需 要 进 行 大 量 的 积 分 运 算 。 Anderson 和

Pandy[188]利用前向 DO 来确定人类步态中的肌肉协调，

在他们的研究中，解决半个行走周期的优化需要

10 000 小时的 CPU 时间。Ezati 等[173]的综述中，介绍

了许多最新的混合优化方法，用于提升模型的估计准

确性，同时降低计算成本。 
5.2  有限元仿真在运动生物力学中的应用 

有限元法（Finite Element Method，FEM）是计算

力学中的一种重要的方法。作为一个具有理论基础和

广泛应用效力的数值分析方法，它可以对边界条件和

结构形状都不规则的复杂问题进行求解[189]。有限元法

已经渗透到生物力学的各个分支，在模型趋向柔性化

的运动生物力学仿真计算中，有限元法能够在微观尺

度方面发挥非常关键的作用。 
5.2.1  与多刚体分析模型联合应用 

由于分析对象的整体性，长期以来，运动生物力

学较广泛地采用多刚体动力学模型进行力学分析。这

种方法计算成本小，因此能够较快地实现对关节和各

个人体节段的受力分析。但是，由于这种模型忽略了

各节段的组织细节，因此无法评价组织层次上的应力

分布，这实质上是计算能力不足而造成的模型层次与

细致程度的矛盾。矛盾的解决方式是在关注部位使用

弹性体有限元模型，而在非关注部位使用占用计算资

源极少的刚体模型。Esrafilian 等[190]将运动学计算得出

的膝关节六自由度运动及动力学计算得到的肌肉力、

外部载荷等参数作为有限元模型的输入，得到了与文

献更为接近的软骨和半月板应力，证明了这一研究方

法在局部软组织评估上的潜力。Zhang 等[191]通过将患

者特定的下肢骨肌多体动力学模型与有限元模型相结

合，开发了一种新的全膝关节置换磨损预测框架。

Curreli 等[192]发现不同骨肌模型中膝关节和肌肉模型

的不同运动学定义对有限元模型预测人工关节载荷有

影响，证明了骨肌模型评估和验证的重要性。 

5.2.2  以静代动的准静态分析 
运动生物力学的另一个特点是研究对象是运动

的，有限元仿真在静力学分析领域发展得最为成熟。

而对于动力学分析，尤其是对于人体多关节复杂的运

动，有限元分析往往很难实现或计算精度不高。在

这种情况下，可以将一个复杂的动作分解转化为几

个简单的受力状态，通过对这几个状态的静力学分

析，推演动作中人体生物力学响应，这就是生物力

学研究中通常采用的准静态分析或准动态分析。这样

的研究方法已被广泛应用于评估骨骼[193]、假体/植入

物[194, 195]、支具[196]等在人体运动中的受力情况。 
6  总结与展望 

人体复杂的运动是在神经的协调驱动下，由外部

环境和体内众多运动器官相互作用的结果。人体运动

生物力学分析对于优化运动表现、评估骨科手术治疗

效果、制订康复计划及降低损伤风险都有十分重要的

意义。本文介绍了人体运动器官的基本力学属性，提

供了多种人体生理学、运动学及动力学测量与分析的

方法，用于直接或间接地评估运动时人体的力学表现，

最后梳理了人体运动学仿真计算模型的基本原理和工

作框架。早年对于人体内力的直接测量的研究虽然高

度有创，导致应用场景局限，但是这也为之后的计算

仿真模型提供了直接的验证数据，用于评估模型的可

靠程度及指导模型参数的优化。随着神经肌肉骨骼模

型的引入，运动生物力学计算也从原本的单纯依赖机

械力学分析，发展到今天可以结合神经电生理和控制

论思想进行综合的模型建立与求解，人们对运动协调、

运动康复及运动优化的认知得以更加深入。电子技术

和影像学的发展使得人体生理学、运动学及动力学数

据的获取更加精准化和便捷化，也使得人体动力学建

模可以进行更为复杂和接近人体情况的计算。更多可

以利用的信息和更详细的运动力学计算方法使得个性

化的仿真模型得以建立，能够为个体分析提供误差更

小的结果，但个性化建模所需要的参数需要大量的信

息收集和处理，不同研究之间的工作流也存在一定的

差异。随着人工智能的加入，未来将在规范化建模流

程的基础上，建立全自动的个性化人体运动生物力学

仿真模型，从而对实际临床使用提供帮助。在实验室

环境外，对于内力环境的监测也有很大的需求，更复

杂的日常环境（实时输出）也对模型提出了更高的要
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求。然而，人们对性能最佳的传感设备组合及人工智

能神经骨肌模型，目前在相关领域仍然没有达成共识，

将成为未来重点研究的方向之一。 
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