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달리기 시 일정한 속도에서 보폭 차이가 하지 관절의 3차원 힘과 

모멘트에 미치는 영향
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I. 서   론

달리기는 한 발이 지면에 접촉하는 순간부터 같은 발이 다시 지면에 접촉하는 순간까지의 사이클

(cycle)인 보장(stride)이라는 기본 단위에 의해 이루어진다. 한 보장은 두 보폭(step)으로 이루어졌기 

때문에 보폭의 빈도와 길이는 보장의 크기를 결정한다. 이들 두 요인은 서로 상반적인 관계를 지니

고 있다. 즉 보폭 길이가 증가하면 빈도는 감소하고 반대로 보폭의 길이가 감소하면 빈도가 증가한

다. 그러므로 속도가 일정한 상황에서 보폭 길이의 변화는 빈도를 조절하는 역할을 한다. 달리기는 

이들 두 요인의 적절한 결합에 의해 이루어지며, 달리기의 속도가 증가함에 따라 두 요인은 증가하

는 것으로 알려지고 있다(Dillman,1975; Williams,1985).

달리기 시 보폭의 길이와 빈도는 신체의 에너지 소비, 역학적 파워 산출, 상해의 잠재성과 밀접한 

관계를 가지고 있는 것으로 보고되고 있다(Cavanagh & Williams,1982; Clarke, Cooper, Hamill, & 

Clark,1985). 단거리 달리기에서는 가능한 근 파워가 최대로 발휘되는 조건에서 보폭을 결정하는 것

이 중요한 관건이겠지만, 중장 거리 달리기에서는 일정한 속도를 유지하면서 에너지 소비와 상해에 

대한 잠재력이 최소한 상태에서 보폭을 선정하는 것이 신체의 안정성을 유지하면서 지속적으로 달

리는데 유리할 것이다. 따라서, 중 장거리와 같은 달리기에서 보폭의 증감이 하지의 근 활동과 관절

에 얼마만큼 충격을 주는가를 분석하는 것은 에너지 소비를 간접적으로 추측하는 수단뿐만 아니라

(Keith & Williams, 1990)  역학적으로 효율성과 상해를 예측하는데 의미 있는 일이라 하겠다.   
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달리기의 보장 및 보폭과 관련된 연구를 살펴보면, Van der Walt and Wyndham(1972)은 최대 산

소 섭취량과 상대적 스텝 길이와의 상관관계는 0.62라고 보고했으며, 짧은 상대 보폭은 낮은 에너지 

소비와 관련 있다고 지적했다. 또한, Knuttgen(1961)은 다양한 속도 하에서 정상적인 보폭 보다 짧은 

보폭은 에너지 소비가 증가한다는 것을 보고했다. 그러나, Williams and Cavanah(1986)은 절대 보폭 

길이와 산소 섭취량 사이의 상관 관계는 -0.47이라고 했고, 다리 길이에 대한 상대적 보폭 일 경우는 

낮은 상관 관계가 있다고 발견했다.  

Kaneko, Matsumoto, Ito and Fuchimoto(1987)은 2.5, 3.5, 4.5m/s.의 주어진 속도에서 다양한 보폭 

빈도로 달리기를 실시했을 때 에너지를 측정한 결과 대략 초당 2.9의 스텝 빈도에서 에너지가 최소

화되었다고 보고했으며, 특정한 속도에서 보폭 길이는 내외적 역학적 파워 발휘의 합이 최소화 상태

에서 선택된다고 보고하고 있다. 보폭이 짧은 상황에서는 내적 파워가 증가했지만, 긴 보폭에서는 

외적 파워가 높다는 것을 보고했다. 이 역학적 파워의 합은 달리기 속도 2.5-4.5m/s.에서 대략 

1.14Hz의 보폭 빈도에서 최소화되었다는 것을 제시했다. Keith(1990)은 주어진 속도 하에서 보폭 길

이가 증가함에 따라 지면 반력이 증가한다고 보고했으며, Clarke(1985)는 일정한 달리기 속도에서 경

골 가속도는 긴 보폭 상황에서 증가하고 이는 충격력을 증가시킨다는 상황적인 증거를 제공했다. 

Hamill(1983)은 경골에 부착한 가속도 계를 이용해 측정한 결과 긴 보폭은 지면 접촉 시 많은 충격

이 다리에 가해진다고 보고하고 있다. 그밖에 연구로 보폭 길이와 인체 측정학적 자료와의 관계를 

조사했지만 매우 낮은 것으로 보고되고 있다(Armstrong, Costill, & Gehlsen,1984).

이상에서 살펴본 바와 같이 보폭 길이와 에너지 소비, 파워, 지면 반력, 인체 측정학적 자료 등 

다양한 연구가 이루어지고 있지만, 주어진 속도 하에서 상대적 보폭 길이에 따른 달리기의 역학적 

효율과 상해를 예측할 수 있는 관절의 내력을 분석한 연구는 아주 제한적이다. 이에 본 연구는 주어

진 속도 하에서 보폭 길이를 달리했을 때 하지 관절에서 3차원 모멘트와 힘의 변화 양상을 분석해 

비교했다.

II. 연구 방법

본 연구에 적용된 연구 방법은 다음과 같다.

1. 연구 대상자

본 연구에 선정된 연구 대상자는 정기적으로 조깅을 즐기며, 하지의 병적 상태가 없는 6명이 분
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석되었으며, 실험에 앞서 이들로부터 연구 참여 동의서를 얻었다. 이들의 연령은 25-34세의 범위에 

있으며, 신체적 조건은 평균 신장 180cm±2.5, 평균 체중 75kg± 3.1이다.

2. 실험 설치 및 절차

3차원 운동학적 데타를 얻기 위하여 6대의 고속 디지털 카메라(200Hz, Qualisis, Inc)가 이용되었

으며, 이때 달리기 시 오른발 지지 국면(heel strike에서 toe off)이 적어도 두 대의 카메라가 신체에 

부착한 랜드 마크를 촬영할 수 있도록 목표물 주변에 설치되었으며, 카메라는 컴퓨터에 연결해 지정

된 프로그램에 의해 작동되었다. Photo-electric timing 시스템은 운동 속도를 모니터하기 위해 사용

되었으며, 알려진 4개의 마크를 갖고 있는 L-프레임 강체는 주로의 표면과 같은 높이로 설치된 압력

판(advanced mechanical technologies, Inc)구석에 놓아 전역 좌표 시스템(room coordinate system)으

로 정의했다. 축은 압력 판과 같이 상방 수직 쪽을 +Z, 운동방향 쪽을 +Y, +Y에서 +Z의 크로스

(cross)쪽을 +X로 취했다. 신체 좌표 xyz는 전역 좌표와 같은 방향에 설정했다<그림 1>.
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 Fig 1. Camera experience set-up for a running

마크 Wand는 촬영 범위의 각 카메라 시각을 Scale하기 위해 캘리브레션(calibration)내에서 사용

되었다. 압력판은 카메라와 같이 컴퓨터에 연결해 Qualisis 프로그램에 의해 3초동안 샘플률 1000Hz

에서 취했으며, 게인(gain)은 4000, 전압 범위 ±10V 범위 내에서 설정했다.

족, 슬관절의 중심점을 산출하기 위한 방정식(Vaughan, Davis, O'connor,1986)에 이용될  하지의 
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모든 인체측정학적 자료는 오른쪽으로부터 얻었으며, 9개의 랜드마크는 관절 중심점 주위에 부착했

다(metatarsal head, heel, lateral malleolus, tibial tubercle, femoral epicondyle, greater trochanter, 

right ASIS, left ASIS, sacrum). 실험에 참여한 각 대상자는 동일한 제품의 신발을 신고, 달리기 속

도 5.18m/s 하에서 하지 길이에 대한 상대 보폭 길이 1.1(이하 조건1), 1.4(이하 조건2)의 조건에서 

30m의 주로를  달렸다. 이때 설정된 달리기 속도는 ±0.5m/s범위 내까지 인정되었으며, 각 대상자

의 상대 보폭 길이는 주로에 표시해 실험에 익숙해지도록 충분히 연습 후 카메라 속도 200Hz에서 

촬영했다. 실제 동작 촬영에 앞서 압력판 위에서 Standing Calibration 좌표를 얻기위해 약 3초 동안 

서있는 상태를 촬영했다. 대상자는 의도적으로 압력판을 밟지 않도록 해 편기 테타 수집을 최소화했

으며, 각 실험 조건에 대해 5회씩 촬영한 후 정확한 속도와 오른발이 완전히 후족 착지 형태가 이루

어 진 것을 시각적 모니터를 통해 확인 후 분석에 이용했다.

3. 데타 분석 및 운동 역학적 변인 산출

각 실험 조건에 대해 오른발 발꿈치(heel-strike) 접지에서 이지(toe-off)까지인 지지 국면의 운동학

적 및 운동 역학적 데타는 Qualisys system의 PCReflex 프로그램을 이용해 수집되었다. 신체 랜드 

마크에 대한 3차원 운동학적 데타는 이들 마크를  3차원 Tracking한 후 NLT(nonlinear 

transformation)방법을 이용해 얻었다. 운동학적 데타와 운동 역학적 데타의 동조(synchronizing)는 

프로그램의 Export를 통해 이루어졌다. 각 카메라의 지지 국면에서 각 프레임(frame)의 각 마크에 

대해 직교 좌표(Cartesian coordinates)가 산출되었으며, 필터링(filtering)의 영향을 최소화하기 위해 

분석하고자 하는 프레임의 전후 3프레임이 포함(buffer)되었다. 운동학적 테타는 노이즈와 관련된 

Higher frequencies를 제거하기 위하여 16Hz 저역 4차 Butterworth 필터법이 사용되었다. 

3차원 운동학적 데타와 운동 역학적 데타를 이용해 하지 관절의 3차원 모멘트와 힘은 다음과 같

은 절차를 통해 Matlab 컴퓨터 프로그래밍 언어를 이용해 산출했다. 3차원 모멘트 계산을 위해 다

음과 같은 변인들이 먼저 구해졌다. 

분절 질량 중심, 관절 중심 점, 분절의 종점(endpoint)의 선 운동학적 변인들이 산출되었다. 관절

의 중심점은 신체 분절의 인체 측정학적 데타와 분절의 uvw 좌표계 데타로 이루어진 방정식

(Vaughan, Davis, and O'connor,1986)을 이용해 얻었다. <그림 2>에서 보는 바와 같이 단위 벡타 

uvw는 아래와 같이 구했다.

 u_foot=(metatarsal head- heel)/|metatarsal head- heel|

 w_foot=(meta.head-lateral malleolus)×(heel-lat.mall)/|(meta.head-lat.mall)×(heel-lat.mall)|

 v_foot=w_foot× u_foot

 슬관절도 슬 관절 주변에 부착한 마커들을 이용해 같은 방법으로 중심의 좌표를 구했다.
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 또한 압력판에서 3방향의 힘과 모멘트, 압력 중심 위치를 얻었으며, 분절의 각 변위, 각 속도, 각 

가속도가 구해졌다. 이들 데타를 이용해 다음과 같은 순서로 모멘트가 계산되었다.

첫째, 뉴톤의 선형 제2 법칙을 사용해 근위 관절에서 힘을 계산했다.

둘째, 분절의 질량 중심과 힘의 작용점 사이의 근, 원위 모멘트 팔을 계산했다.

셋째, 분절에 작용하는 Residual 모멘트를 계산했다.

넷째, 분절의 각운동량 변화율을 계산하였다.

다섯째, 뉴턴의 각형 제2법칙을 이용해 신체의 xyz좌표에서 합 관절 모멘트를 계산하고, 다음으로 

전역 좌표 XYZ좌표에서 계산되었다.

여섯째, XYZ좌표에서 관절의 힘과 모멘트를 신체 좌표로 전환했다.

위와 같은 방법과 절차에 의해 구해진 모멘트와 힘은 달리기의 지지국면을 100%로 설정해 

Normalization한 후 실험 조건별 대상자들에 대한 평균치와 표준 편차를 구했다.

Fig 2. The three markers on the foot and its UVW reference system

III. 연구 결과

달리기 시 동일한  속도 조건에서 상대 보폭 길이를 달리했을 때 관절의 모멘트와 힘의 변화 양

상을 분석한 결과는 다음과 같다.

<표 1>은 지지 국면의 특정한 순간에 선정된 대상자의 조건별 발목과 무릎 관절에 작용하는 3차
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Table 1. Mean and SD of forces effecting on the ankle and the knee joint at 

different condition during running (Unit: BW)

                           Condition
    
                            Direction Moment
  Ankle

Condition 1 Condition 2

Ankle

Prox
    Dist

M.S 1.69±0.06 1.82±0.13

Med
     Lat M.S 0.16±0.01 0.14±0.05

Ante
    Post

H.S 0.13±0.03 0.07±0.15

T.O 0.89±0.03 0.98±0.26

Knee

Prox
     Dist

M.S 1.65±0.05 1.81±0.13

Med
     Lat M.S 0.24±0.03 0.18±0.06

Ante
     Post

H.S 0.06±0.04 0.04±0.10

T.O 1.00±0.02 1.00±0.20

M..S: mid stance   H.S: heel strike   T.O: toe off

원 힘의 평균과 표준 편차를 나타내고 있으며, <그림 3>는 대상자들에 대한 지지 국면에서 발목, 무

릎 관절의 2조건에 대해 3차원 힘의 평균값과 표준 편차의 앙상블 그래프를 나타내고 있다. 이에 의

하면 3차원 힘의 변화는 신체 상하로 작용한 수직력은 발목 관절의 경우 발이 지면에 완전히 착지

한 중간 지지기 순간 조건1의 피험자에 대한 평균은 체중의 1.69 배로 조건2의 1.82배보다 적은 힘

이 작용되었다. 지지 국면의 수직력 변화 양상은 중간 지지기를 정점으로 증감을 보였다. 무릎 관절

에 작용하는 수직력의 경우 발목 관절의 힘과 마찬가지로 중간 지지기를 정점으로 변화의 증감을 

보이는 양상을 보였다. 이들 값은 조건 1이 평균 체중의 1.65배, 조건 2가 1.81배로 작용되었다. 평균

적으로 발목 관절의 힘보다 약간 적은 값을 보여, 원위 관절에서 근위 관절로 갈수록 착지 순간 힘

의 감소가 나타났다.         

지지 국면 시 좌우로 작용하는 힘은 발목 관절의 경우 중간 지지기에서 조건2가 피험자 간의 편

차는 크지만 평균 체중의 0.14배로 조건1의 0.16배보다 작게 작용하였다. 마찬가지로 무릎 관절에 작

용하는 좌우력은 조건1이 평균 체중의 0.24배로 조건2의 0.18배보다 크게 외측으로 작용했다. 즉 무

릎 관절과 발목 관절에 작용하는 좌우력은 중간 지지기에서 서로 반대의 힘이 작용하였다. 

지지 국면의 관절 전후 힘의 작용은 착지 순간 (heel contact)과 이지 순간(take off) 뚜렷한 변화
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Fig 3. Force Ensemble curves of the ankle and the knee joint at different condition during running



류지선54

를 보였다. 전체적으로 착지 순간보다도 이지 순간 큰 힘이 발휘되었는데 발목 관절의 경우 착지 순

간 조건1이 평균 체중의 0.13배로 조건2의 0.07배보다 약간 큰 값을 보였다. 그러나, 이지 순간은 조

건2가 0.98배로 조건1의 0.89배보다 큰 힘이 작용되었다. 무릎 관절에 작용하는 전후력도 발목 관절

에 작용하는 전후력과 비슷한 변화를 보였다. 이 경우 조건1이 착지 순간 평균 체중의 0.06배로 조

건2의 0.04배보다 컸다. 그러나 이지 순간은 두 조건 평균 1.0배로 거의 같은 힘이 작용되었으나, 조

건2의 경우 대상자간 편차가 심한 편이었다. 이지 순간 전후력은 대체로 체중의 1배 정도에서 힘이 

발휘되었다.

<표 2>는 실험 조건 별 지지 국면에서 특정한 순간의 선정된 대상자에 대한 발목과 무릎 관절에 

작용하는 3차원 모멘트의 평균과 표준 편차를 나타내고 있으며, <그림 4>은 대상자들의 평균 값과 

표준 편차 값을 앙상블로 나타낸 두 관절의 모멘트 변화 곡선이다. 발목 관절의 수직 축에 대한 내

측/외측 회전 모멘트는 지면 접촉 순간 조건1과 2가 외측 방향으로 0.03Nm/weight로 비슷한 값을 

보였으나, 이지 순간은 상대 보폭 길이가 긴 조건2가 내측 방향으로 0.13Nm/weight로 조건1의 

0.09Nm/weight보다 큰 값을 보였다. 무릎 관절의 경우 중간 지지기에서 역시 조건2가 

0.21Nm/weight로 조건1의 0.17Nm/weight보다 외측 방향으로 큰 모멘트를 나타냈다.

Table 2. Mean and SD of moments effecting on the ankle and the knee joint at different condition 

during running                                                        (Unit: N.m/weight)

     
                      Condition    
                   
         Direction  Moment  Ankle

Condition 1 Condition 2

Ankle

Fle
    Ext

M.S 0.20±0.01 0.22±0.03

Int
    Ext

H.S 0.03±0.02 0.03±0.02

T.O 0.09±0.04 0.13±0.04

Abd
    Add

M.S 0.14±0.09 0.22±0.05

Knee

Fle
    Ext

M.S 0.17±0.02 0.18±0.03

Int
    Ext

H.S 0.42±0.02 0.46±0.10

T.O 0.17±0.01 0.21±0.03

Abd
    Add M.S 0.23±0.01 0.24±0.02
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Fig 4. Moment Ensemble curves of the ankle and the knee joint at different condition during running.
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달리기 시 좌우 축을 중심으로 일어나는 발목 관절의 배측/저측 굴곡 모멘트는 발목 관절의 경우 

착지 순간부터 증가해 중간 지지기에서 최고치를 이루다가 이지 순간으로 가면서 감소를 보였다. 중

간 지지기 순간 조건1이 평균 0.20Nm/weight로 조건2의 평균 0.22Nm/weight보다 적은 값을 보였

다. 무릎 관절의 굴곡/신전 모멘트도 착지 순간 굴곡 모멘트 값은 조건2가 조건1보다 약간 큰 모멘

트 값을 보였으나, 중간 지지기를 거쳐 이지 순간 조건2가 0.46Nm/weight로 조건 1의 

0.42Nm/weight보다 큰 값을 보였다. 즉 무릎 관절의 굴곡/신전 모멘트 변화 양상은 발이 지면에 

접촉하는 순간 굴곡 모멘트를 보이다가 중간 지지기이후 신전 모멘트로 변화되어 이지 순간 최대의 

모멘트를 보였다.

전후 축에 대한 내전/외전 모멘트는 발목 관절과 무릎 관절 비슷한 변화를 보였다. 두 관절 착지

부터 이지까지 외전 모멘트가 작용되었으며, 조건간의 크기는 중간 지지기에서 발목 관절의 경우 조

건2가 0.22Nm/weight로 조건1의 0.14Nm/weight보다 큰 값을 보였다. 조건 1의 경우는 피험자들 

간의 편차가 큰 편이었다. 무릎 관절의 내전/외전 모멘트는 두 조건 모두 발목 관절의 내전/외전 

모멘트보다 약간 큰 값을 보였다. 발목 관절과 마찬가지로 중간 지지기에서 조건2가 0.24Nm/weight

로 조건1의 0.23Nm/weight보다 약 큰 모멘트를 보였다.

IV. 논 의 

달리기 시 일정한 속도에서 하지 길이에 대한 상대 보폭의 길이 비가 하지 관절의 3차원 힘과 모

멘트에 영향을 미치는가를 분석했다. 분석 구간은 지지 국면에 국한되었으며, 두 조건간 정량적 비

교를 위해 발이 지면에 접촉되는 순간(heel strike), 발이 지면에 완전히 접촉하는 순간(mid stance), 

발이 지면에서 떨어지는 순간(toe off)의 힘과 모멘트 값을 피험자에 대해 평균했다.

중 장거리와 같은 달리기 시 상해는 일 순간의 결과보다 하지의 반복적인 스트레스의 축적으로 

나타난다. 달리기 시 이 스트레스를 평가하는 방법은 여러 가지 있겠지만, 내력의 계산은 상해에 대

한 정보를 얻기 위해 운동 역학적 연구에서 중요한 영역의 하나이다(Natrup, Peikenkamp, and 

Nicol, 1995).  

본 연구에서 하지 관절에 작용된 힘 중에 수직으로 작용하는 힘, 좌우로 작용하는 힘과 이지 시 

전후로 작용하는 힘 모두 하지에 대한 보폭의 길이 비가 1.4인 실험 조건 2가 1.1인 실험 조건 1보

다 컸다. 다만 두 관절의 좌우에 작용하는 힘과 지면 접촉 순간 전후로 작용하는 힘은 상대 보폭 길

이가 짧은 조건1이 평균적으로 크게 작용했는데 이는 짧은 보폭이 지면 접촉 시 신체 중심의 수직 

투사에 멀리 떨어져 억제력(braking effect)이 커진(Elliot & Ackland, 1973) 것으로 예측되나 보다 구
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체적인 원인은 하지 분절의 운동학적 분석과 함께 구명되어야 하겠다. 달리기 시 하지 관절의 많은 

상해들은 발의 반복적인 임팩트와 이 임팩트가 신체의 내적 부하를 발생시키고(Lafortune, Hennig, 

1992), 골격근을 통하여 전달되는 힘과 관련된다(James et al, 1978). 특히 하지 관절의 상하에 작용

하는 반복적인 힘은 다른 힘보다 신체에 큰 영향을 미친다고 간주될 때(Hamill et al,1999) 본 실험

에서 상대적 보폭이 큰 조건이 관절의 상하에 큰 힘이 작용된 것으로 미루어 중 장거리와 같은 신

체의 과 사용으로 인해 발생하는 상해를 입을 가능성이 높은 것으로 추측할 수 있다. 달리기 상해의 

대부분은 무릎에서 유발된다는 선행 연구 결과(Bahlsen, 1988; Clement et al, 1981)로 볼 때 무릎 관

절에 작용되는 보다 큰 힘의 반복은 상해 잠재력과 깊은 관련이 있다 할 수 있으며, 특히 무릎이 퇴

행 상태에 있을 때는 지나친 충격은 다양한 발병을 더 빈번하게 유발시킨다고  해석할 수 있다

(Collins & Whittle, 1989).

발목과 무릎 관절의 굴곡/신전 모멘트 곡선은 Derrick et al(1998)이 3.83m/s의 달리기 속도에서 

구한 것과 모양에서 비슷했지만, 상대적인 크기에서는 약간의 차이를 보였다. 다만, 무릎 관절의 이

지 순간 모양에서 약간의 차이점을 보였는데 이는 계산 방법의 차이와 데타 처리에서 온 결과라 보

여진다. 두 관절 지지 국면 시 신전 모멘트가 지배적인 것은 선행 연구 결과와 일치했다(Derrick et 

al, 1998; Stefanyshyn, 1999). 그밖에 중간 지지기에서 최대의 값을 보인 무릎 관절의 내전/외전과 

내측/외측 모멘트 곡선은 Stefanyshyn et al(1999)이 달리기 속도 4.0m/s에서 구한 곡선과 모양에서 

비슷하지만 역시 크기에서 차이점을 보였다.  본 연구 결과 하지 관절에 작용되는 모멘트는 전체적

으로 상대 보폭의 길이 비가 큰 실험 조건이 큰 모멘트 값을 보였다. 이와 같이 상대 보폭의 길이 

비가 큰 조건이 달리기 시 하지의 움직임과 안정성 유지에 동원된 근 활동 상태가 크게 이루어진 

것으로 볼 수 있다(Keith & Williams, 1990). 무릎 관절의 내측/외측 회전 모멘트와 내전/외전 모멘

트는 슬관절 주변과 안에 압박을 가해 상해로 이어지는 역할을 주도한다고 알려지고 있다

(Stefanyshyn et al, 1999). 따라서, 동일한 속도 내에서 상대 보폭이 큰 경우로 달렸을 때가 상해를 

입을 확률이 높은 것으로 추정할 수 있다. 상대 보폭과 산소 소비량과의 관계에 대한 연구는 많이 

이루어지고 있지만, 통일된 결과를 제시하지 않고 있다. 몇몇 연구자들은 관련이 있다고 지적했고

(Hamill, Derrick, Holt,1995; Van der Walt & Wyndham, 1974; Hagan et al, 1980; ), 다른 연구자들

은 낮은 상관 관계가 있다고 보고하고 있다(Williams & Cavanagh, 1986). 이러한 선행 연구 결과에 

견줘 볼 때 상대 보폭이 작다고 반드시 생리적인 면에서 효율이 높다고 단언할 수 없지만, 달리기의 

효율을 역학적 측면에서 평가할 때 일정한 속도를 유지하면서 지속적으로 달리는 중장 거리에서 관

절에 충격을 경감시키고, 피로로부터 근의 활동 상태를 원활하게 이어가기 위해서는(Brüggeman 

and Arndt,1994) 달리는 순간 안정성이 보장되는 범위에서 보폭은 짧은 것이 긴 것보다 유리할 것

으로 추측할 수 있다.

본 연구 결과를 정리하면, 5.18m/s의 속도 달리기에서 다른 상대적 보폭으로 달렸을 때 하지 관

절에 작용되는 내력은 힘의 경우 좌우에 작용되는 힘과 착지 순간의 전후력을 제외하고, 대체로 상
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대적 보폭이 큰 조건이 크게 나타났으며, 모멘트의 경우는 모두 상대적 보폭이 큰 조건이 컸다.

앞으로 이와 관련된 연구는 결과의 일반화를 위해 보다 많은 피험자를 대상으로 분석되어져야 하

며, 또한 다양한 달리기 속도에서 관찰되어야 할 것이다. 뿐만 아니라 각 개인의 고유한 선호 보폭

을 중심으로 다양한  실험 조건을 세분화해 연구할 필요성이 요구된다.
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ABSTRACT

The effects of the different steps on the forces and moments of the lower 

extremity's joint in the three dimension during a steady running.

Ryu, Ji-Seon

(Korean National University of Physical Education)

The purpose of this study was to determined the force and moment of the ankle and the knee 

joint at different step length relative to the length of the lower extremity during a steady 

running. Six digital cameras(Qualisis) and a forceplatform(A.M.T.I) were used to obtain the 

kinematic data of the segments and kinetic data on the running at speed of 5.18m/s. The force 

and moment measured from six subjects participated in this study were limited to the support 

phase and their values were averaged at the moment of heel strike, mid stance, and toe off of a 

running for making a comparison between the condition 1(relative step length 1.1) and the 

condition 2(relative step length 1.4).

It was concluded that  internal forces except mediolateral force of the condition 2 were greater 

in the ankle and the knee joint than those of the condition 1, but all moments of condition 2 

were greater from the descriptive statistic point of view.

For the future study, it was needed to consider a number of subjects, a various running 

speed,  and a individual step preference for applying generally results to the running strategy.


