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骨骼肌生物力学特性多尺度建模与仿真
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王沫楠 2)    姜国栋     刘峰杰 
(哈尔滨理工大学机械动力工程学院, 哈尔滨 150001)

I4, I5, I6和I7

摘要　针对肌纤维微观结构模型与显微镜下观察的图像存在一定差异、微观组分生物力学模型无法有效捕获

骨骼肌剪切变形时的力学行为、骨骼肌多尺度数值模型计算成本高的问题, 本文从实验、多尺度建模和仿真

的角度研究骨骼肌被动力学特性, 提出以曲边泰森多边形作为肌纤维截面形状, 并建立骨骼肌微观尺度代表性

体元 RVE; 提出新的生物力学模型 (MMA 模型), 并将 MMA 模型作为肌纤维和结缔组织生物力学模型,

MMA 模型采用完全的应变不变量   , 使骨骼肌的剪切行为从材料属性层面得以体现; 结合骨骼肌

力学实验结果、RVE 模型、肌纤维和结缔组织的生物力学模型, 建立骨骼肌多尺度数值模型. 根据实验结果

确定生物力学模型参数, 通过多尺度均匀化方法实现微观尺度和宏观尺度之间的连接, 最终获得骨骼肌宏观

力学行为, 通过纵向拉伸、横向拉伸、平面外纵向剪切和平面内剪切 4 种变形形式的仿真结果验证骨骼肌多

尺度数值模型的收敛性. 研究了生物力学模型中模型参数、肌纤维体积分数和肌纤维结构对骨骼肌宏观力学

行为的影响, 最后通过实验验证多尺度数值模型的有效性. 本文骨骼肌多尺度数值模型不仅能够用于研究骨骼

肌微观因素对宏观力学行为的影响, 也可用于研究疾病对骨骼肌生物力学特性的影响及模拟骨骼肌重塑和

再生.

关键词　骨骼肌, 生物力学模型, 力学实验, 多尺度, 有限元仿真
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Abstract     Aiming at the problems that there is a certain difference between the muscle fiber microstructure model and
the image observed under the microscope, the microscopic component biomechanical model cannot effectively capture
the mechanical behavior of skeletal muscle during shear deformation, and the high calculation cost of multi-scale
numerical models of skeletal muscle. In this thesis, the mechanical properties of skeletal muscle are studied from the
perspectives of experiment, multiscale modeling and simulation. Curved-edge Voronoi polygons are proposed as the
cross-section of muscle fibers, and the corresponding representative volume element (RVE) is established at the
microscale. A new biomechanical model (MMA model) is proposed, and the MMA model is used as the biomechanical
model of muscle fibers and connective tissue, the MMA model adopts complete strain invariants   , so that
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the shear behavior of skeletal muscle is reflected at the level of material properties. Combine the experimental results of
skeletal muscle, the RVE models, the biomechanical models of muscle fibers and connective tissue to establish a
multiscale numerical model of skeletal muscle. According to the experimental results, the parameters of the
biomechanical model are determined, the multiscale homogenization method are used to realize the connection between
the microscale and the macro-scale, and the macroscopic mechanical behavior of skeletal muscle is finally obtained, four
deformation forms of Longitudinal stretch, stretch laterally, out-of-plane longitudinal shear and in-plane shear are
performed to verify the convergence of the model. This thesis research the effects of model parameters, muscle fiber
volume fraction and muscle fiber structure on skeletal muscle on macroscopic mechanical behavior. Combined with
experimental data, the effectiveness of the multiscale numerical model is verified. In this paper, the multi-scale numerical
model of skeletal muscle can not only be used to study the influence of microscopic factors on the macroscopic
mechanical behavior of skeletal muscle, but also to study the influence of diseases on the biomechanical properties of
skeletal muscle and to simulate skeletal muscle remodeling and regeneration.

Key words    skeletal muscle, biomechanics model, mechanical experiment, multiscale, finite element simulation

 引 言

30% ∼ 40%

人体大约包含 647 块骨骼肌[1], 占人体重量的

 
[2], 在人体内分布广泛, 是人体主要组成

器官之一. 根据产生来源的不同, 骨骼肌力行为可以

分为主动力行为和被动力行为. 主动力行为来自大

脑和脊柱的神经控制, 由大脑和脊柱神经发出的电

脉冲刺激肌纤维, 触发肌节缩短, 从而在骨骼肌中产

生积极的主动收缩力行为.
20世纪 60年代, 生物力学作为独立的学科分支[3],

成为了世界范围内研究的热点. 著名美籍华裔学者

冯元桢先生致力于生物力学领域的研究[4], 被誉为

生物力学之父, 是生物力学的开创者和生物医学工

程的奠基人. 自 1972 年 Spencer[5] 建立的纤维增强

生物力学模型以来, 一系列模型被提出, 并广泛应用

于模拟生物软组织、橡胶类材料等. Gerard 等 [6]

在一名 74岁女性尸体上取出的舌肌和面部组织, 采
用两参数的 Mooney-Rivlin 模型表征舌肌和面部组

织的生物力学行为, 成功地模拟了语言表达期间观

察到的舌头运动; 陈伟等[7] 通过三维重建技术获得

了老年健康女性骨盆与肛提肌群的骨骼-骨骼肌系

统, 采用两参数的生物力学 Mooney-Rivlin 模型, 该
模型逼真的反映了盆底肛提肌群的立体空间位置关

系; Schiavone 等[8] 通过两参数 Yeoh 模型表征了舌

肌, 通过吸气实验获得最佳模型参数, 并在仿真中获

得满意的仿真精度 ;  Nazar i 等 [ 9 - 1 0 ] 利用 5 参数

Mooney-Rivlin模型解释面部肌肉的非线性行为, 通
过有限元仿真得出该模型能逼真模拟语音和非语言

交流中的面部运动 ;  Stavness 等 [ 1 1 ] 建立 5 参数

Mooney-Rivlin模型舌肌有限元模型, 基于提出的跟

踪算法大大提高了计算效率, 并将该模型应用于模

拟舌肌的前伸和弯曲运动, 预测的肌肉活动与舌张

力和肌电图的实验记录一致 ;  Gindre 等 [ 12 ] 基于

Voigt 近似方法[13] 建立骨骼肌多尺度解析模型, 在

纤维方向拉伸时, 肌联蛋白发挥作用, 在压缩时肌联

蛋白作用消失, 成功预测了骨骼肌在拉伸和压缩外

载荷下的高度不对称性; Ogden 模型[14] 已经被证明

能够模拟生物软组织复杂的力学行为; Al-Dirini等[15]

在设计新型座椅坐垫时, 在对肌肉和皮下脂肪组织

定义材料属性时才采用一阶 Ogden 模型 ;  Roux

等[16] 在骨骼肌-肌腱组件模型中采用 Ogden模型表

征骨骼肌力学行为; Bosboom 等[17] 采用不可压缩

Ogden模型用于描述骨骼肌被动力学特性; 粟思橙[18]

采用 Ogden 模型模拟骨骼肌超弹性力学行为 ;

Sengeh 等[19] 采用二阶 Ogden 模型表征骨骼肌和皮

肤组织的非线性弹性行为; Moerman等[20] 提出的耦

合的幂函数形式生物力学模型用于捕获骨骼肌的非

线性和各向异性力学行为; Holzapfel等[21]在 2000年

提出了一种用于模拟动脉组织的指数形式生物力学

模型; Hernández等[22] 在 Holzapfel等[21] 的基础上建

立了一种用于模拟骨骼肌的指数形式生物力学模型;

Böl 等[23] 在建立力-电耦合的骨骼肌生物力学模型

时, 骨骼肌生物力学模型采用指数函数形式; Wu

等[24] 采用分段函数重现了人类骨骼肌力-拉伸关系.

Calvo等[25] 提出改进分段函数形式的生物力学模型,
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采用 Levenberg-Marquardt优化算法拟合大鼠胫骨前

肌和肌腱组织的实验数据.
Spyrou 等[26] 假设肌纤维的截面为规则的正六

边形, 他们根据肌纤维不规则截面设置肌纤维截面

为 Voronoi 多边形 (泰森多边形)[27]; Sharafi 等[28-29]

认为肌纤维束截面是多边形; Jiménez 等[30] 采用周

期性分布的圆形作为肌纤维横截面; Virgilio 等[31]

采用基于代理的模型作为肌纤维截面形状; Kuravi
等[32] 通过对猪骨骼肌组织的染色切片进行图像配

准, 随后进行图像分割, 确定每个切片中的肌纤维和

结缔组织区域, 结合三维重建技术最终建立三维骨

骼肌微观结构模型.
Valentin等[33] 假设肌纤维为长方体建立一个基

于骨骼肌微结构的模型通过数值均匀化方法预测骨

骼肌被动力学响应. Kurav 等[34]通过数值均匀化方

式建立骨骼肌多尺度框架, 相较于他们之前的研究[32],
改进后的模型预测到了骨骼肌的各向异性和拉伸-
压缩不对称性等典型力学行为. Spyrou等[27] 以泰森

多边形为肌纤维截面形状建立骨骼肌单包模型, 并
对数值均匀化方法和解析法的仿真结果进行对比,
发现两者仿真结果具有较好的一致性. Bleiler 等[35]

在 Voigt 近似方法的基础上建立骨骼肌多尺度解析

模型.

I5 I7

针对抽象化的肌纤维的截面形状的几何模型与

实验观察所得肌纤维横截面形状有一定的差异、肌

纤维和结缔组织的生物力学模型忽略了应变不变量

 和   的影响, 使生物力学模型不能有效模拟骨骼肌

在剪切变形时的力学特性.
本文建立更加接近真实骨骼肌微观结构的 RVE

模型、建立肌纤维和结缔组织的生物力学模型. 结
合 RVE 模型和骨骼肌组分的生物力学模型实现多

尺度数值模型的有限元仿真, 实现对骨骼肌的宏观

生物力学行为的预测.

 1     骨骼肌准静态力学实验

10−5 ∼ 10−1 s−1

5×10−3 s−1

为了获得骨骼肌的生物力学特性, 以新鲜猪后

腿骨骼肌为实验对象, 对骨骼肌分别进行如图 1 所

示实验, 实验采用 Zwickz010 电子万能材料试验机

完成, 如图 2 所示. 为了使黏弹性的影响降至最低,
生物组织拉伸实验的应变率范围在   

[36],
所以本实验应变率设置为   . 

(a) 纵向拉伸
(a) Longitudinal stretch

(b) 横向拉伸
(b) Stretch laterally

(c) 平面外纵向剪切
(c) Out-of-plane longitudinal shear

(d) 平面内剪切
(d) In-plane shear 

图 1   骨骼肌力学实验示意图

Fig. 1    Schematic diagram of the mechanics experiments of skeletal
muscle

 
  

 
图 2   万能试验机试样夹持

Fig. 2    Universal experimental machine
 

 1.1    试样的拉伸实验

骨骼肌拉伸实验分为纵向拉伸和横向拉伸两

组, 每组 5个试样, 拉伸速度为 3 mm/min, 预载荷为

0.1 N, 拉伸直到骨骼肌产生破坏. 使用电子游标卡尺

对试样的长、宽和厚分别测量上、中、下 3个不同

位置, 试样平均尺寸如表 1所示.

P

利用软件 Origin 中 Savitzky-Golay 方法, 对实

验数据做平滑预处理, “points of window”的数值设

置为 50. 当试样被拉伸时, 试样在纵轴方向所受的名

义应力   为

P =
F
A0

(1)

F A0式中,    为拉伸载荷;    为试样的初始横截面积. 试
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ε样的名义应变   表达式为

ε =
∆L
L0

(2)

L0

L0 = 10mm ∆L

式中,    为试样的初始有效长度, 本实验设置上下夹

具的距离为 10 mm, 即    ;     为被拉伸位

移, 实验数据经平滑处理, 结果如图 3 所示, 仅列举

1-1试样纵向拉伸数据和 2-1试样横向拉伸数据.
骨骼肌拉伸实验名义应力的均值和标准差, 结

果如图 4所示.
  

0
0

0.03

0.06

0.09

0.12

0.15

0.18

0.1 0.2

nominal strain

n
o
m

in
al

 s
tr

es
s 
P

2
2
/M

P
a

(a) 骨骼肌纵向拉伸实验结果
(a) Results of longitudinal stretch of skeletal muscle

0.3 0.4 0.5 0.6

longitudinal stretch, exp.

0
0

0.01

0.02

0.03

0.04

0.05

0.1 0.2

nominal strain

n
o
m

in
al

 s
tr

es
s 
P

1
1
/M

P
a

(b) 骨骼肌横向拉伸实验结果
(b) Results of lateral stretch of skeletal muscle

0.3 0.4 0.5

lateral stretch, exp.

 
图 4   拉伸实验名义应力-名义应变曲线

Fig. 4    Nominal stress-nominal strain curve of stretch experiment
 

 1.2    试样的剪切实验

剪切实验包括平面外纵向剪切和平面内剪切,
每种剪切实验包含 5 个试样, 使用电子游标卡尺对

试样的长、宽和厚分别测量上、中、下 3个不同位

置, 几何参数如表 2所示.
剪切实验数据采用 Adjacent-Averaging 平滑方

法 .  在平滑处理时 ,  为了尽可能增加平滑效果 ,
“points of window”的数值设置为 100, 平滑后结果如

图 5中红色曲线所示.
γ剪切应变   的计算公式为

γ = tan
∆L
n

(3)

∆L n

n

式中,    为剪切位移, 单位为 mm;    为剪切区域宽

度,     = 6.5 mm.

 
表 1   拉伸实验试样几何参数

Table 1    Geometric parameters of specimens of stretch
experiment

Experiment No. L/mm W/mm H/mm

skeletal muscle longitudinal
stretch experiment

1-1 28.01 10.07 4.20

1-2 33.40 8.24 4.48

1-3 33.59 7.77 4.51

1-4 29.99 9.45 4.78

1-5 30.01 10.11 4.53

skeletal muscle lateral stretch experiment

2-1 31.98 11.94 6.26

2-2 36.25 7.27 5.63

2-3 28.71 7.48 5.77

2-4 38.10 13.13 5.21

2-5 33.74 12.03 5.23
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(a) 1-1 试样纵向拉伸
(a) Longitudinal stretches of 1-1 specimen

(b) 2-1 试样横向拉伸
(b) Lateral stretches of 2-1 specimen 

图 3   骨骼肌拉伸实验数据

Fig. 3    Stretch experiment data of skeletal muscle
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τ名义剪切应力   的计算公式为

τ =
F
Lh

(4)

F L h式中,    为实验中施加的力, 单位为 N;    和   分别为

剪切变形区域的长度和厚度.
对最终数据进行了数据拟合, 得到平滑的剪切

应力-剪切应变曲线, 结果如图 6和图 7所示.
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图 6   平面内剪切的名义剪切应力−剪切应变曲线

Fig. 6    Nominal shear stress-shear strain curve of in-plane shear
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图 7   平面外纵向剪切的名义剪切应力−剪切应变曲线

Fig. 7    Nominal shear stress-shear strain curve of out-of-plane
longitudinal shear

 

 2     骨骼肌微观尺度 RVE 模型的建立

 2.1    骨骼肌 RVE 模型结构的确定

骨骼肌是微观结构复杂的多相介质材料, 在几

何结构上, 骨骼肌宏观几何模型被认为是由有限数

量的微观 RVE模型周期排列而成, 如图 8所示.
研究表明, 肌纤维半径在 10 ~ 100 μm (假设肌

纤维为圆柱形的情况下)[38], 骨骼肌的宏观尺度为

1 mm或 1 cm, 因此本文选取 RVE的尺寸为 350 μm ×

 
表 2   剪切实验试样几何参数

Table 2    Geometric parameters of specimens of shear
experiment

Experiment No. L/mm W/mm H/mm

skeletal muscle in-plane shear
experiment

3-1 19.30 21.85 5.30

3-2 18.46 21.79 5.69

3-3 18.62 18.60 4.02

3-4 18.07 21.14 4.40

3-5 18.65 21.40 4.50

skeletal muscle out-of-plane
longitudinal shear experiment

4-1 22.84 16.50 4.11

4-2 20.75 20.16 5.18

4-3 26.37 15.81 4.65

4-4 22.87 23.25 3.31

4-5 17.98 17.74 2.70
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图 5   骨骼肌剪切实验数据

Fig. 5    Skeletal muscle shear experimental data
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S f

S RVE

n f

350 μm × 350 μm, 通过单根肌纤维横截面面积   和

RVE 模型横截面面积   估算每个 RVE模型中包

含肌纤维数量 

n f =
S RVE

S f
(5)

20近似认为肌纤维半径为    μm, 则每个 RVE 模

型中包含约为 49根肌纤维, 这里取整, 认为 RVE模

型中包含 50根肌纤维. 因此在生成 RVE模型时, 设
置肌纤维的种子数量为 50.

泰森多边形又被称为冯洛诺伊图 (Voronoi
diagram), 是由相邻种子点的中垂线组成的多边形,
如图 9 所示. 泰森多边形经常用于模拟多晶体微结

构[39], 2011年, Sharafi等[29] 首次将泰森多边形引入

到肌纤维微观结构建模领域.
  

midperpendicular

se
ed

 p
o
in

t

 
图 9   泰森多边形

Fig. 9    Voronoi polygons
 

 2.2    泰森多边形 RVE 模型的建立

ABAQUS 借助插件 Homtools 生成具有泰森多

边形的二维 RVE模型, 按照 2.1节中确定的 RVE几

何模型的尺寸和种子数量, 参数设置如图 10 所示,
得到的二维泰森多边形及其种子分布如图 11所示.

多尺度计算方法要求 RVE 几何模型满足对称

结构, 为了满足对称结构, 在二维泰森多边形外包一

层结缔组织, 实现上下边界和左右边界完全是结缔

组织, 结缔组织层厚根据肌纤维体积分数而设置, 处
理后的结果如图 12所示.

由二维泰森多边形 RVE 模型生成三维泰森多

边形 RVE 模型, 对图 12 所示的二维模型划分网格,

如图 13(a)所示 (红线所占网格为结缔组织), 创建孤

立网格部件, 对孤立网格部件的网格进行网格偏置,

设置要生成三维网格模型的厚度, 设置层数, 最终即

可生成三维网格模型, 如图 13(b)所示.

 
micro-scale macro-scale

RVE
homogenization

muscle fiber orientation

muscle fiber

connective tissue

collagenous fiber
a0

 
图 8   代表性体积单元 (RVE)[35,37]

Fig. 8    Representative volume element (RVE)[35,37]

 

 
图 10   Homtools参数设置

Fig. 10    Homtools parameter setting

 

 
图 11   二维泰森多边形及其种子分布

Fig. 11    2D Voronoi polygons and its seed distribution

 
connective tissue

 
图 12   二维泰森多边形优化模型

Fig. 12    Ptimization model of 2D Voronoi polygons
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 2.3    曲边泰森多边形 RVE 模型的建立

曲边泰森多边形是在泰森多边形的基础上进

行曲边优化处理得到的. 曲边优化处理的原理为:

标记每个二维 RVE 模型中泰森多边形各边的中

点 ,  用 B 样条曲线连接泰森多边形各边中点 ,  最

终由 B 样条曲线构成曲边优化后的曲边泰森多边

形的边. 曲边优化过程如图 14 所示, 获得曲边泰

森多边形的二维 RVE 模型如图 15 所示 . 曲边优

化后的二维 RVE 模型生成三维 RVE 模型 , 采用

2.2 节中介绍的三维泰森多边形 RVE 模型的生成

方式, 最终获得三维 RVE 模型的网格模型如图 16

所示.

生成肌纤维和结缔组织的三维网格模型如

图 17 和图 18 所示, 生成的肌纤维和结缔组织为共

节点连接, 满足了肌纤维和结缔组织完全绑定连接

要求.

 

(a) 二维网格模型

(a) 2D mesh model

(b) 三维网格模型

(b) 3D mesh model 
图 13   三维 RVE模型的生成

Fig. 13    Generation of 3D RVE model

 

 
图 14   曲边泰森多边形

Fig. 14    Curved-edge Voronoi polygons

 

 
图 15   平滑后的二维 RVE模型

Fig. 15    Smoothed 2D RVE model

 

 
图 16   曲边泰森多边形三维 RVE模型

Fig. 16    3D RVE model with curved-edges Voronoi polygons

 

 
图 17   肌纤维三维模型

Fig. 17    3D model of the muscle fiber
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 2.4    不同体积分数 RVE 模型的建立

为了研究肌纤维体积分数和肌纤维截面形状对

骨骼肌力学特性的影响, 分别建立了肌纤维截面为

泰森多边形和曲边泰森多边形, 体积分数分别为 0.7,
0.8, 0.9的 RVE模型, 建立的 RVE模型如表 3所示,
根据肌纤维体积分数, 经过多次尝试得对应结缔组

织层厚 (ep) 数值如表 4 所示. 肌纤维的体积分数是

通过二维模型中肌纤维与 RVE面积的比值获得, 计
算公式为

v f =
S RVE− f

S RVE
(6)

S RVE− f S RVE

S RVE− f

式中   是 RVE二维模型中肌纤维的面积;  
是 RVE 二维模型的面积. 其中    由 ABAQUS
中查询.

 2.5    周期性边界条件的添加

基于 EasyPBC 的灵活性, 本节采用 EasyPBC
对 RVE网格模型添加周期性边界条件[40-43], 其流程

如图 19所示.
  

start

input the mesh model

determine the RVE size

identify RVE surface nodes

create corner node

set 

add a multipoint 

constraint to the 

diagonal node set

adds a multipoint 

constraint to the 

opposite node set

add a multipoint 

constraint to the 

edge node set

create polygon 

node set

create an edge

node set

end

the periodic boundary condition is added

 
图 19   周期性边界条件添加流程图

Fig. 19    Flowchart for adding periodic boundary conditions
 

 3     基本模型

 3.1    模型参数

W

由于肌纤维为横观各向同性超弹性材料, 用应

变能方程表示材料的力学特性, 肌纤维应变能方程

 的一般形式为

W =W (I1, I2, I3, I4, I5) (7)

W结缔组织为各向异性材料, 其应变能方程   的

一般形式为

W =W (I1, I2, I3, I4, I5, I6, I7) (8)

I1, I2, I3, I4, I5, I6, I7式中 ,      为应变不变量 ,  计算公

式为

I1 = tr(C), I2 =
1
2

[
tr(C)2− tr(C2)

]
, I3 = det(C)

J = det(F) =
√

I3, I4 = M1 ·CM1, I5 = M1 ·C2 M1

I6 = M2 ·CM2, I7 = M2 ·C2 M2

 (9)

J J = 1式中,    为体积比, 对于不可压缩材料   . 右柯西

 

 
图 18   结缔组织三维模型

Fig. 18    3D model of connective tissue

 
表 3   森多边形和曲边泰森多边形 RVE 模型

Table 3    The RVE model of Voronoi polygons and curved-edge
Voronoi polygons

Volume
fraction

Voronoi polygons RVE
model

Curved-edges Voronoi polygons
RVE model

0.7

0.8

0.9

 
表 4   ep 设置值

Table 4    Setting value of ep

Volume fraction Voronoi polygons/μm
Curved-edges Voronoi

polygons/μm

0.7 0.008 0 0.005 229

0.8 0.005 2 0.003 000

0.9 0.002 5 0.000 540

516 力            学            学            报 2023  年 第  55  卷



C =FTF B =

F ·FT

格林变形张量     ,  左柯西格林变形张量  

 
[44].

M M

M

M

   表示肌纤维的最优方向,     为单位矢量. 在
笛卡尔坐标中, 设定   方向平行于 Y 轴, 如图 20 所

示,    的向量表示为

M =
(

0 1 0
)

(10)

M1 M2

θm M1 M2

分别用    和    表示纤维的两个方向, 假设 I
型胶原纤维分布在笛卡尔坐标内的 X-Y 平面, 胶原

纤维与 X 轴夹角为   , 如图 20 所示, 则   和   可

表示为

M1 =
(

cosθm sinθm 0
)

M2 =
(

cosθm −sinθm 0
)
 (11)

为了表征骨骼肌的可压缩性, 应变能方程被解

耦为体积-等体积的和, 这种解耦基于 Flory[45] 提出

的变形梯度的乘法分解, 即

F = J1/3F∗ (12)

F∗ F
I1, I2, I3, I4, I5, I6, I7 I1

∗, I2
∗, I3

∗, I4
∗,

I5
∗, I6

∗, I7
∗

式中,     是    的等体积部分, 相应的应变不变量的

 等体积表示为  

 , 被称为等体积应变不变量或伪应变不变

量, 两种应变不变量的关系如下

I∗a = J−2/3I(a),a ∈ {1,4,6,8}
I∗b = J−4/3Ib,b ∈ {2,5,7}

 (13)

根据应变能方程的解耦, 应变能方程式 (7) 和
式 (8)被表示为

W = f (J)+Wiso +Waniso (14)

f (J)式中,    为应变能方程的体积部分, 表征模型的体

Wiso

Waniso

积变化;    为各向同性部分, 表征模型基质的力学

特性;    为各向异性部分, 表征纤维的增强作用.
由能量守恒和角动量守恒的原理, 可以得到应

变能对时间的导数的表达式

Ẇ = S · Ė = 1
2

S · Ċ (15)

式中 S 为第二类皮奥拉-基尔霍夫 (Piola-Kirchhoff,
P-K)应力张量, E是格林应变张量, E与 C的关系为

E =
1
2

(C− I) (16)

通过链式规则, 式 (15)转化为(
S−2

∂W
∂C

)
· 1

2
.

C = 0 (17)

进而可得

S = 2
∂W
∂C

(18)

 3.2    MMA 模型

I5 I7

本文在 MA 模型[46-47] 的基础上提出 MMA 模

型, 采用的方式为: 在MA模型的各向异性部分添加

应变不变量    和    的影响, 最终建立的 MMA 模型

中各向异性部分的表达式为

Waniso =
c2

2k

∑
i=4,6

{
exp

[
k(Ii−1)2

]
−1

}
+

c3 (I5+ I7−2I4−2I6+2) (19)

所以MMA模型模拟可压缩性、超弹性和各向异性

的表达式为

W = f (J)+Wiso+Waniso =
κ0
2

(J−1)2+

c1

2

(
I∗1 −3

)
+

c2

2k

∑
i=4,6

{
exp

[
k(Ii−1)2

]
−1

}
+

c3 (I5+ I7−2I4−2I6+2) (20)

根据 MA 模型柯西应力所得过程, 求得 MMA
模型的柯西应力的表达式为

σ = 2WJ I+2J−5/3W1

(
B− 1

3
I1I

)
+

2
J

W4FM1⊗FM1+
2
J

W6FM2⊗FM2 +

2
J

W5(BFM1⊗FM1+FM1⊗BFM1) +

2
J

W7(BFM2⊗FM2+FM2⊗BFM2) (21)

 

collagenous fiber

muscle fiberz

θm

x

y

 
图 20   骨骼肌肌纤维和胶原纤维的分布

Fig. 20    Distribution of skeletal muscle fibers and collagen fibers
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同样采用MA模型中的数学推导过程, 对MMA
模型的柯西应力求矩阵的迹, 得

tr(σ) = 3 f ′(J)+
2
J

(W4+W6)
(
C11cos2 θ+C22sin2 θ

)
(22)

根据式 (21), MMA模型在静水压力作用下的应

力与体积变化和纤维增强作用有关, 因此 MMA 模

型能够模拟可压缩性和各向异性.

σ12

对于剪切变形, 同样以 X-Y 平面的剪切变形为

例, 根据MA模型的变形梯度 F, 计算获得柯西应力

分量   的表达式为

σ12 = 2J−5/3W1B12+

2
J

W5(BFM1⊗FM1+FM1⊗BFM1)12+

2
J

W7(BFM2⊗FM2+FM2⊗BFM2)12 =

2J−5/3W1γ+
2
J

(W5+W7) ·[
γ(sinθ+γcosθ)2+γcos2 θ

]
(23)

σ12 σ12 γ

σ12

W5 W7 θ

σ12

对比 MA 模型和 MMA 模型的柯西应力分量

 , MA模型的柯西应力分量   仅包含剪切应变 

的影响, 并没有纤维相关量, 因此在剪切变形时表现

为各向同性. 而 MMA 模型柯西应力分量   , 包含

纤维增强的相关量   ,    和   . 可知, MMA 模型在

模拟剪切变形时, 柯西应力分量   受到纤维增强作

用的影响. 因此剪切变形时, 剪切平面 X-Y 平面受到

纤维增强作用, 使同 X-Y 平面的剪切模量包含纤维

的增强作用, 从而在剪切变形时体现各向异性.

 3.3    MMA 模型条件验证

(1) 初始条件验证

骨骼肌在初始状态 (参考构型) 下, 假设骨骼肌

未发生变形, 在不考虑预紧力和重力的作用下, 骨骼

肌应力为 0, 相应的应变不变量的初始值分别为

I∗1 = 3, J2 = I3 = I4 = I5 = I6 = I7 = 1 (24)

在初始条件下, MMA需要满足以下要求

W0 = 0 (25)

W0
1 +2W0

2 +W0
3 = 0 (26)

W0
4 +2W0

5 = 0 (27)

W0
6 +2W0

7 = 0 (28)

式中上标 0表示参考构型状态下的值.

根据MMA模型分别计算式 (25) ~ 式 (28)可得

W0 =
κ0
2

(1−1)2+
c1

2
(3−3)+

c2

2k

∑
i=4,6

{
exp

[
k(1−1)2

]
−1

}
+

c3 (1+1−2−2+2) = 0 (29)

W0
1 = 2W0

2 =W0
3 = 0 (30)

W0
4 +2W0

5 =W0
6 +2W0

7 =

c2

2k

[
k(1−1)2

]
×2× (1−1)exp

[
k(1−1)2

]
−

2c3+2c3 = 0 (31)

根据式 (29) ~ 式 (31) 的计算结果可得, MMA

模型满足式 (25) ~ 式 (28)初始条件要求.

(2) 连续性条件验证

f (J) Wiso Waniso

f (J) Wiso Waniso

由于 MMA 模型是   ,    ,    的叠加, 当

  ,       ,      分别满足连续性要求 ,  则 MMA

模型满足连续性要求.

f (J)对于 

∂ f (J)
∂C

=
∂ f (J)
∂J
× ∂J
∂C
=

1
2

JC−1 (J−1) (32)

Wiso对于 

∂Wiso

∂C
=
∂Wiso

∂I∗1
×
∂I∗1
∂C
=

c1

2

(
I−1/3
3 I− 1

3
I∗1C−1

)
(33)

Waniso对于 

∂Waniso

∂C
=
∂Waniso

∂I4
× ∂I4

∂C
+
∂Waniso

∂I5
× ∂I5

∂C
+
∂Waniso

∂I6
×

∂I6

∂C
+
∂Waniso

∂I7
× ∂I7

∂C
=W4FM1⊗FM1+

W5 (FM1⊗CFM1+CFM1⊗FM1)+
W6FM2⊗FM2+W7 (FM2⊗CFM2+CFM2⊗FM2)

(34)

f (J) Wiso Waniso通过计算可得   ,    和   的导数都是存

在的, 因此MMA模型是连续的, 可得MMA模型在

求解域内是连续的.

(3) 稳定性条件验证

稳定性要求保证了应变能函数局部极小值的存

在. 为了满足稳定性标准, 应变能方程必须是凸函数[48],

如果 3 部分都是凸函数, 则应变能方程满足凸函数

要求[49], 即体积部分、各向同性部分和各向异性部

分的二阶偏导数大于等于 0.
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f (J)(JJ) =
∂2 f (J)
∂J2 = κ0 (35)

W11 =
∂2W
∂I2

1

= 0 (36)

W44 =
∂2W
∂I2

4

= [3c2(I4−1)2+2c2k(I4−1)4]·

exp
[
k(I4−1)2

]
(37)

W66 =
∂2W
∂I2

6

= [3c2(I6−1)2+2c2k(I6−1)4]·

exp
[
k(I6−1)2

]
(38)

W55 =
∂2W
∂I2

5

= 0 (39)

W77 =
∂2W
∂I2

7

= 0 (40)

κ0 c2 k

κ0 c2 k κ0 c2

k

显然, 当   ,    和   均大于等于 0时, MMA模型

满足稳定性要求. 由于骨骼肌各向异性和可压缩性

要求 ,       ,      和    不能为 0, 因此要求参数     ,      和

 必须大于 0.
经过分析, MMA模型可以表征可压缩性、各向

异性、超弹性和剪切变形力学行为, 并且满足初始

条件要求、连续性要求和稳定性要求. MMA模型适

用于各向异性材料, 能直接应用于结缔组织的模拟,
但是对于肌纤维 (横观各向同性材料), MMA模型的

各向异性部分应该改写为

Waniso =
c2

2k
exp

[
k(I4−1)2

]
−1+ c3 (I5−2I4+1) (41)

经过验证, 式 (41) 表征的横观各向同性材料模

型同样需要满足初始条件要求、稳定性要求和连续

性要求.

 3.4    用户材料子程序的开发

本文涉及的仿真运算属于静力学范畴, 因此选

用 ABAQUS/Standard(隐式求解器), 开发对象为

UMAT. 在 Visual Studio2015 中创建 .for 工程 ,
UMAT子程序的一般形式为

SUBROUTINE UMAT(STRESS,STATEV,
DDSDDE,SSE,SPD,SCD,

1 RPL,DDSDDT,DRPLDE,DRPLDT,STRAN,
DSTRAN, TIME,

2 DTIME,TEMP,DTEMP,PREDEF,DPRED,
MATERL,NDI,NSHR, NTENS,
3 NSTATV,PROPS,NPROPS,COORDS,DROT,
PNEWDT,CELENT,
4 DFGRD0,DFGRD1,NOEL,NPT,KSLAY,
KSPT,KSTEP,KINC)
INCLUDE 'ABA_PARAM.INC
... 

C求解柯西应力 STREE
C求解雅可比矩阵 DDSDDE
C 柯西应力 STREE和雅可比矩阵 DDSDDE的

转化
... 

RETURN
END SUBROUTINE UMAT
通过 FORTRAN语言编辑完成的用户材料子程

序 UMAT在每个积分点的运算中都会被 ABAQUS/
Standard中被调用. 在有限元计算过程中, UMAT被

调用过程如图 21所示.
在 3.2 节中已经计算获得了 MMA 模型的柯西

应力的最终表达式, 但是 UMAT中还需要计算雅可

比矩阵 DDSDDE, 用于计算应力更新.
根据式 (15)、式 (18)和式 (19)可得MMA模型

的第二个皮奥拉-基尔霍夫应力张量的表达式为

 
start

read model geometry information and 

material information

generate constraint information and 
load step information

generate the corresponding constraint 

information

calculate the cauchy stress

computing unit jacobian matrix 

integrate the overall stiffness matrix

check that the balance 

condition

records the current iteration step 

information

end

no

in
cr

em
en

ta
l 

it
er

at
io

n

u
n
it

 l
o
o
p

lo
ad

 s
te

p
 l

o
o
p

 
图 21   UMAT调用过程

Fig. 21    Procedure of UMAT being called
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S/2 =W∗1 ×
∂I*1
δC
+ f (J)J ×

1
2

JC−1+

W4
∂I4

δC
+W6

∂I6

δC
+W5

∂I5

δC
+W7

∂I7

δC
(42)

N1 = M1⊗
CM1+CM1⊗M1, N2 = M2⊗CM2+CM2⊗M2

对式中应变不变量偏导数求解, 分别设 

 得

S/2 =W∗1 ×
(
I−1/3
3 I− 1

3
I*1C−1

)
+ f (J)J ×

1
2

JC−1+

W4×M1⊗M1+W6×M2⊗M2+W5×
N1+W7×N2

(43)

根据式 (43)定义的非线性本构方程可转化为如

下增量形式

∆S =Π · 1
2
∆C (44)

∆S ∆C

Π

   与   之间是线性关系, 所以式 (44) 通常称为线

性化本构方程,    为四阶弹性张量, 这个数值近似是

基于基尔霍夫应力的 Jaumann率的线性化增量形式[50],
其被定义为

Π = 2
∂S
∂C
= 4
∂2W
∂C2 (45)

Π可得MMA模型的 4阶弹性张量   表示为

1
4
Π = J f (J)J

(
C−1⊗C−1−2IC−1

)
+

J2 f (J)JJ

(
C−1⊗C−1

)
− 4

3
J−3/ 4·

W∗1

[
I⊗C−1+C−1⊗ I− I1

(
IC−1 +

1
3

C−1⊗C−1
)]
+

W44 M1⊗M1⊗M1⊗M1+W66 M2⊗M2⊗M2⊗M2+

W5
∂N1

∂C
+W7

∂N2

∂C (46)

将参考构型中所建立的增量本构方程 (46)可转

化为现时构型

Lvτ = ∆τ−
(
∆FF−1

)
τ−τ

(
∆FF−1

)T
=Πτc ·∆D (47)

Lvτ τ

Πτc

式中   为基尔霍夫应力   的奥尔德罗伊德率增量

形式;    是一种变换后的弹性张量形式, 其分量为

Πτci jkl =
1
J

FiI F jJ FkK FILCILKL (48)

Πτc

将式 (46) 代入式 (48), 可得 MMA 模型推导出 4 阶

弹性张量   的分量表达式为

J
4
Πτci jkl = J× f (J)J ×

[
(I⊗ I)i jkl−δikδ jl−δilδ jk

]
+

J2× f (J)JJ×(I⊗I)i jkl−
4
3

J−3/ 4W∗1

{
(B⊗ I+ I⊗B)i jkl−

I1

[
−1

2

(
δikδ jl+δilδ jk

)
+

1
3

(I⊗ I)i jkl

]}
+

W44(FM1⊗FM1⊗FM1⊗FM1)i jkl+

W66(FM2⊗FM2⊗FM2⊗FM2)
i jkl+

W5
1
2

[
δik(FM1⊗FM1) jl + δil(FM1⊗FM1) jk +

δ jk(FM1⊗FM1)il + δ jl(FM1⊗FM1)ik
]
+

W7
1
2

[
δik(FM2⊗FM2) jl + δil(FM2⊗FM2) jk +

δ jk(FM2⊗FM2)il + δ jl(FM2⊗FM2)ik
]

(49)

ΠτZ−J
i jkl

ABAQUS利用了 zaremba-jaumann率的增量形

式, 结合式 (49)和   
[51], 可得MMA模型的雅可

比矩阵的最终表达式 (50), 将该式在 UMAT 通过

FORTRAN语言实现代码编程

J
4
ΠτZ−J

i jkl = J× f (J)J ×
[
(I⊗ I)i jkl−δikδ jl−δilδ jk

]
+

J2× f (J)JJ×(I⊗I)i jkl−
4
3

J−3/ 4W∗1

{
(B⊗ I+I⊗B)i jkl−

I1

[
−1

2

(
δikδ jl+δilδ jk

)
+

1
3

(I⊗ I)i jkl

]}
+

W44(FM1⊗FM1⊗FM1⊗FM1)i jkl+

W66(FM2⊗FM2⊗FM2⊗FM2)
i jkl+

W5
1
2

[
δik(FM1⊗FM1) jl + δil(FM1⊗FM1) jk +

δ jk(FM1⊗FM1)il + δ jl(FM1⊗FM1)ik
]
+

W7
1
2

[
δik(FM2⊗FM2) jl + δil(FM2⊗FM2) jk +

δ jk(FM2⊗FM2)il + δ jl(FM2⊗FM2)ik
]
+

2
J

(
σilδ jk +σ jkδil+σikδ jl+σ jlδik

)
− 4

J
σi jδkl (50)

δ i, j,k, l, I, J,K,L = 1,2,3式中   为克罗内克函数,    .
通过式 (21)计算获得柯西应力为 3 × 3的矩阵,

式 (50) 计算得到的雅可比矩阵是 3 × 3 × 3 × 3 的

4阶张量. 在 UMAT子程序中柯西应力 STREE被保

存为 1 × 6的矢量, 雅可比矩阵 DDSDDE为 6 × 6矩
阵, 因此需要做进一步变换. 其中柯西应力的对应方

式为

STREES[6] =

 1 4 5
2 6

sym 3

 =
 11 12 13

22 23
sym 33

 (51)

雅可比矩阵的对应关系为
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ΠτZ−J
1,1,1,1 ΠτZ−J

2,2,2,2DDSDDE(1,1) =    , DDSDDE(2,2) =  

ΠτZ−J
3,3,3,3 ΠτZ−J

1,1,2,2DDSDDE(3,3) =    , DDSDDE(1,2) =  

ΠτZ−J
1,1,3,3 ΠτZ−J

2,2,3,3DDSDDE(1,3) =    , DDSDDE(2,3) =  

ΠτZ−J
1,1,1,2 ΠτZ−J

2,2,1,2DDSDDE(1,4) =    , DDSDDE(2,4) =  

ΠτZ−J
3,3,1,2 ΠτZ−J

1,2,1,2DDSDDE(3,4) =    , DDSDDE(4,4) =  

ΠτZ−J
1,2,1,2 ΠτZ−J

1,1,1,3DDSDDE(4,4) =    , DDSDDE(1,5) =  

ΠτZ−J
2,2,1,3 ΠτZ−J

3,3,1,3DDSDDE(2,5) =    , DDSDDE(3,5) =  

ΠτZ−J
1,1,2,3 ΠτZ−J

2,2,2,3DDSDDE(1,6) =    , DDSDDE(2,6) =  

ΠτZ−J
3,3,2,3 ΠτZ−J

1,3,1,3DDSDDE(3,6) =    , DDSDDE(5,5) =  

ΠτZ−J
2,3,2,3 ΠτZ−J

1,2,1,3DDSDDE(6,6) =    , DDSDDE(4,5) =  

ΠτZ−J
1,2,2,3 ΠτZ−J

1,3,2,3DDSDDE(4,6) =    , DDSDDE(5,6) =  

DDSDDE下标对应满足表 5所示关系.
  

表 5   雅可比矩阵下标对应关系

Table 5    Correspondence between the subscripts of the Jacobian
matrix

a b 1 2 3 4 5 6

i k 1 2 3 1 1 2

j l 1 2 3 2 3 3

 

A(4) = {1,2}
DDSDDE4,i =Π

τZ−J
1,2,k,l

通过以上分析研究, 用户材料子程序 UMAT中

的雅可比矩阵 DDSDDE 下标通过数组的嵌套实现.
本文通过中间数组 A 实现雅可比矩阵 DDSDDE 的

转化. 数组 A 为 1 × 6 的一维数组, 其中每个元素为

一个含有两个元素的子数组 ,  如     ,  则
 , 通过这样的数据存储方式实现

雅可比矩阵 DDSDDE 从 3 × 3 × 3 × 3 4 阶张量到

6 × 6矩阵的转化.

 4     骨骼肌多尺度数值模型的仿真分析和验证

 4.1    骨骼肌多尺度数值模型材料参数的确定

肌纤维和结缔组织生物力学模型代表了肌纤维

和结缔组织微观力学特性. 结缔组织的体积比与拉

伸比拟合的线性关系式为

Jm = 1−0.436 09(λm−1) (52)

Jm λm式中,    是结缔组织体积比;    是结缔组织拉伸比.
肌纤维的体积比与拉伸比拟合的线性关系为

J f = 1−0.025 3(λ f −1) (53)

J f λ f式中,    是肌纤维体积比;    是肌纤维拉伸比.
为了区分肌纤维和结缔组织的生物力学模型的

模型参数, 这里将第 3 节的生物力学模型改写为以

下形式

W f =
κ

f
0

2
(J f −1)2+

c f
1

2

(
I∗1 −3

)
+

c f
2

2k f

∑
i=4,6

{
exp

[
k f (Ii−1)2

]
−1

}
+

c f
3 (I5+ I7−2I4−2I6+2) (54)

Wm =
κm0
2

(Jm−1)2+
cm

1

2

(
I∗1 −3

)
+

cm
2

2km

∑
i=4,6

{
exp

[
km(Ii−1)2

]
−1

}
+

cm
3 (I5+ I7−2I4−2I6+2) (55)

I∗1 = J−2/3I1,

I1 = λ
2
1+λ

2
2+λ

2
3, I4 = I6 = λ

2
1cos2 θ+λ2

2sin2 θ, I5 = I7 =

λ4
1cos2 θ+λ4

2sin2 θ

式中, 上标 f 表示肌纤维对应参数; 上标 m 表示结缔

组织对应参数. 文中结合 Flory[45] 和 Nolan 等[46-47]

中应变不变量与拉伸比的关系可得 :    

           

 .

本文选用 Böl 等[52] 实验测量获得的猪后腿肌

纤维名义应力-名义应变数据 ,  以及 Smith 等 [ 25 ]

实验测量的肌纤维体积比-拉伸比数据. 根据选取的

实验数据, 利用 Levenberg-Marquardt最小化算法与

式 (54) 拟合获得肌纤维模型参数. 对于结缔组织生

物力学模型的模型参数的确定, 选用 Kohn等[4] 通过

实验获得猪后腿骨骼肌结缔组织的应力-应变数据,
以及 Smith 等[25] 测量的肌纤维束体积比-应变数据.
同样选用 Levenberg-Marquardt 最小化算法与式

(55)拟合获得结缔组织模型参数.
拟合过程在软件 Origin2018 实现, 在自定义函

数中编辑式 (54)整理后的 C语言程序, 如下所示:
y = 1.0/2.0*k0*(x1-1.0)^2 + 1.0/2.0*c1*((x1^(-2.0/

3.0)*(c2^2 + c3^2 + c4^2))-3)* + c2/k*exp(k*
(x2^2*(cos(A))^2 + c3^2*(sin(A))^2)) + c3*(2*(c2^4
(cos(A))^2 + C3^4*(sin(A))^2-4*(c2^2*(cos(A))^2 +
c3^2*(sin(A))^2-2))).

J f λ1

λ2 θ f κ0
f

c1
f c2

f c3
f

在 C 语言程序中, 采用 x1 代表    ; x2 代表    ;
x3 代表   ; A 代表角度   ; k0 表示   ; c1, c2, c3 分

别表示     ,      和     .  同理可得结缔组织 C 语言

程序.

R2 = 0.998

R2 = 0.999

拟合所得肌纤维和结缔组织的材料参数如表 6
所示, 其中肌纤维数据拟合的相关性系数为   ,
结缔组织数据拟合的相关性系数为   .
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在结缔组织中, 胶原纤维与 X 轴夹角为 0.96(弧
度制), 由于胶原纤维分布于 X-Y 平面, 所以计算可

得胶原纤维方向与 Y 轴夹角为 34.97°, 此结果与

Bleiler 等[35] 和 Purslow 等[53] 获得的 35°极为接近,
证明了数据拟合结果的有效性. 表 6 中的模型参数

为参考值, 结合第 1 节中骨骼肌纵向拉伸实验测得

数据, 进一步调整模型参数, 模型参数的最终结果如

表 7所示.
  

表 7   调整后的肌纤维和结缔组织材料参数

Table 7    Adjusted material parameters of muscle fiber phase
and connective tissue phase

κ
f
0 /MPa  c f

1/kPa  c f
2/kPa 

0.314 44 7 180.44

κm0 /MPa  cm
1 /kPa  cm

2 /kPa 

0.170 74 3.84 106.39

c f
3/kPa  k f  θ f (1) 

5.6 1.504 3 1.570 8

cm
3 /kPa  km  θm(1) 

5.1 1.33 0.96
 

 4.2    宏观-微观尺度之间的连接

σ̂

在多尺度数值建模中, 宏观应力可以通过周期

性边界条件和有限运动学中的均匀定理进行估计[32],
RVE 的体积平均柯西应力张量即为宏观柯西应力

张量. 可得 RVE 的体积平均应力张量    的计算公

式为

σ̂ =
1
V

w
V
σdV (56)

σ V

P̂

式中    为微观应力;    为 RVE 体积. 通过平均柯西

应力张量计算平均名义应力张量   为

P̂ = ĴF̂−1σ̂ (57)

Ĵ = det F̂ F̂式中   ;    为宏观变形梯度. 通过式 (56)和式

(57) 建立宏观应力和微观应力之间的关系, 进而从

微观响应获得宏观响应. 宏观名义应力张量的计算

公式进一步表示为

P̂ = ĴF̂−1
(

1
V1

w
V1
σ1dV1+

1
V2

w
V2
σ2dV2

)
(58)

σ P

式中, 下标 1, 2 分别代表肌纤维和结缔组织相关物

理量. 为了书写方便, 下面采用   和   代表宏观柯西

应力和名义应力.

 4.3    骨骼肌多尺度数值模型有限元仿真

本节使用第 2 节建立的 RVE 模型和第 3 节建

立的生物力学模型, 结合 4.1 节确定的模型参数和

4.2 节中的宏观-微观尺度之间的转化方法共同完成

多尺度数值模型的建立.

 4.3.1    模型参数对多尺度数值模型仿真结果的影响

分析

本小节针对肌纤维生物力学模型中的参数进行

了灵敏度分析. 在对生物力学模型参数进行灵敏度

分析时, 选取肌纤维体积分数为 0.7 的泰森多边形

RVE模型为研究对象.
(1) 纵向拉伸

纵向拉伸中, 加载方向沿着肌纤维的分布方向,
也就是 Y 轴. 通过有限元仿真获得肌纤维的模型参

数对纵向拉伸仿真结果的影响, 结果如图 22所示.

κ
f
0

c f
1 κ

f
0

c f
2 k f ε > 0.35 c f

3 c f
1

c f
1

经过对图 22(a) ~ 图 22(e) 的分析, 每个参数对

名义应力-名义应变的影响范围和影响趋势清晰明

了, 对每个模型参数对骨骼肌宏观生物力学特性的

影响进行综合, 结果如图 22(f) 所示.    的影响并不

明显;    的影响大于   , 影响范围为整个变形区域;

 和   的影响范围为   时;    的影响范围与 

相同, 但是影响程度远大于   , 在踝区最为明显.

(2) 横向拉伸

横向拉伸测试中, 在垂直于肌纤维方向添加拉

伸位移载荷. 由于结缔组织中的胶原纤维分布在 X-Y
平面, 因此胶原纤维在横向拉伸过程中会抵抗拉伸

位移载荷, 增加 X 轴方向的刚度. 仿真结果如图 23
所示.

 
表 6   肌纤维和结缔组织材料参数

Table 6    Parameters of fibers and connective tissue

κ
f
0 /MPa  c f

1/kPa  c f
2/kPa 

0.314 44 7 160.44

κm0 /MPa  cm
1 /kPa  cm

2 /kPa 

0.170 74 3.84 106.39

c f
3/kPa  k f  θ f 

5.6 0.000 264 3 1.570 8

cm
3 /kPa  km  θm 

5.1 0.001 328 77 0.96
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c f
2 k f c f

3

从仿真结果可得: 在垂直于肌纤维方向的位移

载荷下, 肌纤维的模型参数    ,     和    的改变不影

响名义应力大小, 如图 23(b) 所示, 证明了仿真结果

与理论分析结果一致.

(3) 平面外纵向剪切

在平面外纵向剪切仿真测试中, 沿肌纤维方向

c f
1 c f

3 τ12

c f
2

k f c f
2

添加剪切位移载荷. 仿真结果如图 24(a) 和图 24(c)

所示, 模型参数   和   对名义剪切应力   有明显影响;

如图 24(b)所示, 模型参数   不影响纵向剪切的力学

行为, 改变   得到了与改变   相同的结论.

仿真结果说明在平面外纵向剪切变形中, 肌纤

维各向同性部分的参数影响剪切应力的大小. 但是
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图 22   模型参数对纵向拉伸仿真结果的影响

Fig. 22    The influence of model parameters on the simulation results of longitudinal stretch
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应变不变量   的系数并不能影响剪切应力, 可见应

变能方程中仅包含   ,    ,    不能有效捕获材料的剪

切变形行为, 也说明了在应变能方程中添加   和 

是很有必要的. 模型参数对平面外纵向剪切变形的

影响也证明了本文提出的生物力学模型的有效性.
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图 24   模型参数对平面外纵向剪切仿真结果的影响

Fig. 24    The influence of model parameters on the simulation results of
out-of-plane longitudinal shear

 

(4) 平面内剪切

对于平面内剪切, 剪切位移载荷方向垂直于肌

纤维方向. 肌纤维模型参数对平面内剪切变形仿真

结果的影响如图 25所示.
c f
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2 c f

3 k f

从图 25(a)中可以得出, 模型参数   对名义剪切

应力   有影响, 并且随着剪切应变的增加影响变得

更加明显; 从图 25(b) 中可以得出, 随着    变化, 名

义剪切应力   的仿真结果没有变化. 由于   和   对

名义剪切应力   的影响与   相同, 因此   和   对平

面内剪切仿真结果的影响曲线图不再展示.
c f
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在剪切变形仿真测试中, 模型参数   和   的值

直接影响了应变不变量   和   贡献的大小. 此处设

置    和    分别为 0, 并将仿真结果与    和

 的仿真结果进行对比, 结果如图 26所示.
c f

3 = 0 cm
3 = 0

τ12 τ13

I5

当   和   时, 平面外纵向剪切的名义剪

切应力   曲线与平面内剪切的名义剪切应力   曲

线重合, 说明在生物力学模型中不含应变不变量  
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图 23   模型参数对垂直于纤维方向拉伸仿真结果的影响

Fig. 23    The influence of model parameters on the simulation results of
stretching longitudinal to fiber direction
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I7

c f
3 = 0.005 6

和   时, X-Y 平面的剪切模量等于 X-Z 平面的剪切模

量. 在肌纤维增强并且肌纤维体积分数为 0.7的骨骼

肌中, 这样的结果显然是不合理的. 因为在平面外纵

向剪切中, 剪切力沿着肌纤维方向, 肌纤维也必然产

生变形进而引起不同的剪切模量. 当    和

cm
3 = 0.005 1 τ12

τ13

I5 I7

 时, 平面外纵向剪切的名义剪切应力 

大于平面内剪切的名义剪切应力   . 这样的仿真结

果与肌纤维增强的骨骼肌力学属性相匹配 , 证明

了本文提出的生物力学模型的有效性, 也进一步说

明: 为了有效捕获纤维增强复合材料的剪切变形时

的力学行为, 生物力学模型中必须包含应变不变量

 和   .

 4.3.2    体积分数对多尺度数值模型仿真结果影响的

分析

本小节分别对肌纤维体积分数为 0.7, 0.8和 0.9
的泰森多边形 RVE模型进行仿真分析, 仿真结果如

图 27所示.
经过对比图 27(a)和图 27(b), 在拉伸中, 肌纤维

体积分数的增加导致肌纤维方向的刚度增加, 分析

原因: 肌纤维刚度大于结缔组织刚度, 肌纤维体积分

数增加, 使骨骼肌总体刚度增加. 在横向拉伸中, 主
要是结缔组织抵抗横向载荷, 肌纤维体积分数增加,
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图 25   模型参数对平面内剪切仿真结果的影响

Fig. 25    The influence of model parameters on the simulation results of
in-plane shear
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v f图 27      对仿真结果影响

v fFig. 27    Influence of     on simulation results
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P11

结缔组织的体积分数随之降低, 导致结缔组织抵抗

作用减弱, 因此名义应力   随着体积分数的增加而

减小.
τ12

P22

τ12

在平面外纵向剪切中, 名义剪切应变   与纵向

拉伸的名义应力   相同, 随着肌纤维体积分数的增

加而增加, 如图 27(c) 所示. 产生这样的现象是由于

肌纤维体积分数增加, 肌纤维增强作用增大, 引起名

义剪切应变   的增加.
τ13

τ13

在平面内剪切中, 名义剪切应变   与肌纤维体

积分数变化的关系并不显著, 如图 27(d) 所示. 体积

分数为 0.7和 0.8的曲线近乎重合, 仅体积分数为 0.9
的曲线略有差别, 但是能够看出: 体积分数越大, 名
义剪切应变    越小. 肌纤维体积分数增加, 在 X-Z
平面内的结缔组织含量降低, 结缔组织中的胶原纤

维含量随之降低, 对 X-Z 平面的增强作用减小, 引起

τ13名义剪切应变   越小.

 4.3.3    肌纤维结构对多尺度数值模型仿真结果影响

的分析

本小节分别对体积分数为 0.7, 0.8和 0.9的肌纤

维结构分别为泰森多边形和曲边泰森多边形的

RVE模型进行有限元仿真, 获得相应名义应力-名义

应变关系如图 28所示.
经过对比图 28(a)和图 28(b), 图 28(c)和图 28(d),

发现无论是在拉伸测试中还是在剪切测试, 肌纤维

的结构对垂直于纤维方向力学行为的影响大于对沿

纤维方向力学行为的影响. 通过对比图 28(a)和图 28(c),
图 28(b) 和图 28(d), 发现肌纤维的结构对拉伸变形

的影响大于对剪切变形的影响. 在理论上, 肌纤维结

构并不会影响纤维方向变形的仿真结果, 因为结缔

组织和肌纤维沿着纤维方向以相同的应变发生变
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v fFig. 27    Influence of     on simulation results (continued)
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图 28   肌纤维结构对仿真结果影响

Fig. 28    The influence of muscle fiber structure on simulation results

526 力            学            学            报 2023  年 第  55  卷



形. 但是, 在垂直于纤维方向, 肌纤维结构影响结缔

组织分布, 影响名义应力大小分布, 因此肌纤维结构

更多的影响垂直于纤维方向的力学行为. 最终可得

仿真结果与理论分析结果一致.
经过以上分析, 肌纤维结构对垂直于肌纤维方

向的力学行为影响较大, 为了进一步阐明曲边泰森

多边形和泰森多边形对垂直于肌纤维方向的力学行

为仿真精度的影响, 接下来将二者的横向拉伸和平

面内剪切的仿真结果分别于实验数据进行对比. 选
取体积分数为 0.7的曲边泰森多边形 RVE模型和泰

森多边形 RVE模型进行仿真计算, 获得对比结果如

图 29所示.

0 < ε < 0.32

0.32 < ε < 0.6

在横向拉伸变形中, 对比结果如图 29(a) 所示.
当    时, 肌纤维截面为泰森多边形的仿真

结果更接近实验曲线; 当   时, 肌纤维截

面为曲边泰森多边形的仿真结果更接近实验曲线.
为了对比二者精度, 计算仿真结果与实验数据的均

方根误差 (root mean squared error, RMSE)

RMS E =

√√√
1
N

N∑
1

(
Xobs,i−Xmodel,i

)2 (59)

Xobs,i

Xmodel,i

式中 N 为数据点的个数;    为骨骼肌实验数据值;
 为骨骼肌多尺度数值模型仿真值.

肌纤维截面为泰森多边形的 RMSE 为 0.005 99
 MPa, 肌纤维截面为曲边泰森多边形的 RMSE 为

0.005 25 MPa. 因此从整体计算结果可得曲边泰森多

边形的仿真结果更加贴近实验数据, 说明肌纤维截

面形状选择曲边泰森多边形时, 不仅使截面结构更

加接近实验观察图像, 而且能够获得更高的仿真精度.
在平面内剪切变形中, 对比结果如图 29(b) 所

示. 肌纤维截面结构为曲边泰森多边形的 RVE仿真

结果介于实验数据和肌纤维截面结构泰森多边形
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图 28   肌纤维结构对仿真结果影响 (续)

Fig. 28    The influence of muscle fiber structure on simulation results (continued)
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图 29   曲边泰森多边形和泰森多边形对仿真精度对比

Fig. 29    Comparison of simulation accuracy between curved-edge
Voronoi polygons and Voronoi polygons
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的 RVE仿真结果之间, 说明肌纤维截面结构为曲边

泰森多边形时的仿真精度更高.

 4.4    骨骼肌多尺度数值模型的有效性验证

为了验证模型的有效性, 将纵向拉伸、横向拉

伸、平面外纵向剪切和平面内剪切四种变形的仿真

结果与第 1节的骨骼肌准静态生物力学实验结果进

行对比, 对比结果如图 30所示.
在纵向拉伸中, 仿真结果曲线几乎与实验结果

曲线重合. 但是在横向拉伸中, 仿真结果与实验数据

存在一定的偏差. 由于实验样本中的结缔组织未完

全剔除, 导致在平面外纵向剪切变形中, 两条曲线未

完全重合; 而在平面内剪切变形中, 两曲线则完全重合.
仿真结果与实验数据的对比证明了本文建立的

多尺度数值模型能够有效预测骨骼肌拉伸和剪切变

形的力学行为. 从实验的角度和仿真的角度阐明了,
平面外纵向剪切和平面内剪切具有不同的剪切力学

行为, 也就是在相同的剪切应变条件下具有不同的

剪切应力.
为了进一步量化仿真结果和实验数据之间的误

差, 分别计算纵向拉伸、横向拉伸、平面外纵向剪

切和平面内剪切的仿真结果与实验结果的均方根误

差. 纵向拉伸名义应力的 RMSE 为 0.003 5 MPa; 横
向拉伸名义应力的 RMSE 为 0.005 99 MPa; 平面外

纵向剪切的名义剪切应力的 RMSE 为 0.000 85 MPa;
平面内剪切的名义剪切应力的 RMSE 为 0.000 602 MPa.
经过对比分析, 在纵向拉伸中, RMSE 是最大名义应

力的 2.1%; 在横向拉伸中, RMSE 是最大名义应力

的 26.4%; 在平面外纵向剪切中, RMSE 是最大名义

剪切应力的 7.1%; 在平面内剪切中, RMSE 是最大名

义剪切应力的 8.1%. 纵向拉伸、平面外纵向剪切和

平面内剪切的计算结果均在 10% 以内, 说明多尺度

数值模型在这 3种变形中能够精确预测骨骼肌生物

力学行为.

 4.5    骨骼肌多尺度数值模型对比验证

为了进一步验证本文提出的多尺度数值模型更

加精确地预测骨骼肌宏观力学行为, 本小节将现有

多尺度模型与本文建立的多尺度数值模型进行对

比. 对比模型为 Spyrou 等[27] 的多尺度模型. 由于

Spyrou 等[27] 将他们的仿真结果与 Morrow 等[51]

的实验进行了比较, 为统一标准, 本文也同 Morrow
等[54] 的实验数据进行对比. 依照 4.3.1 节中多尺度

数值模型参数的灵敏度分析, 调整获得的模型参数

如表 8 所示. 本文多尺度数值模型与 Spyrou 等[27]

的多尺度模型的对比结果如图 31所示.
骨骼肌多尺度数值模型阐明了骨骼肌微观结构

 
表 8   拟合 Morrow 等[54] 的实验数据获得的模型参数

Table 8    Model parameters obtained by fitting the experimental
data of Morrow et al.[54]

κ
f
0 /MPa  c f

1/kPa  c f
2/kPa 

11 9.16 3.6

κm0 /MPa  cm
1 /kPa  cm

2 /kPa 

0.170 74 3.84 1.0639

c f
3/kPa  k f (1)  θ f (1) 

15.15 3.204 4 1.57

cm
3 /kPa  km (1)  θm(1) 

5.1 1.33 0.436
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图 30   多尺度数值模型仿真结果与实验数据的对比

Fig. 30    Comparison of simulation results of multiscale numerical
model and experimental data
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图 31   多尺度数值模型与 Spyrou等[27] 模型的对比

Fig. 31    Comparison of multiscale numerical model with the model of
Spyrou et al.[27]
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和组分生物力学模型对骨骼肌宏观力学行为的影响

规律, 具有精度高和反应客观微观结构的优势. 以泰

森多边形的 RVE模型为例, 统计获得了泰森多边形

RVE 模型的网格数量和仿真所需时间, 如图 32 所

示. 图中 n 表示 RVE模型包含的网格数量.
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图 32   泰森多边形 RVE模型的网格数量和仿真时间

Fig. 32    Mesh number and simulation time of the Voronoi polygons
RVE model

 

从图 32可知, 在相同网格数量、相同体积分数

和相同计算机的条件下, 不同变形类型对应的计算

时间存在明显差异, 且具有一定的大小关系, 即纵向

拉伸 > 横向拉伸 > 平面外纵向剪切 > 平面内剪切.
说明多尺度数值模型在剪切变形时收敛速度快. 这
样的大小关系在体积分数为 0.9时表现最为明显. 经
过分析, 当肌纤维体积分数达到 0.9 时, 结缔组织的

厚度减小, 为了仿真能够顺利收敛, 划分网格数量增

加, 因此时间差异更加明显. 而对于同一变形类型,
不同体积分数没有明显的计算时间大小关系.

 5     结 论

本文针对肌纤维微观结构模型与显微镜下观察

的图像存在一定差异、微观组分生物力学模型无法

有效捕获骨骼肌剪切变形时的力学行为、骨骼肌多

尺度数值模型计算成本高的问题, 经过深入研究骨

骼肌微观组分和结构, 确定影响骨骼肌宏观力学特

性的内在因素. 在此基础上, 本文建立更加真实的骨

骼肌微观 RVE 模型、建立肌纤维和结缔组织的生

物力学模型. 结合骨骼肌准生物力学实验数据、RVE
模型和生物力学模型实现多尺度数值模型的仿真,
得到以下结论.

(1) 得出了骨骼肌具有各向异性、超弹性和不

同平面具有不同剪切模量的生物力学特性. 完成了

骨骼肌纵向拉伸, 横向拉伸, 平面外纵向剪切和平面

内剪切实验.
(2) 得出了肌纤维结构对骨骼肌宏观力学行为

的影响. 分别建立了肌纤维横截面为泰森多边形和

曲边泰森多边形的 RVE模型. 从仿真结果分析可得,
在横向拉伸测试和平面内剪切测试中, 曲边泰森多

边形结构的仿真结果均大于泰森多边形结构的仿真

结果.
(3) 得出了肌纤维体积分数对骨骼肌宏观力学

行为的影响规律. 在多尺度数值模型中, 分别建立肌

纤维的体积分数分别为 0.7, 0.8和 0.9的 RVE模型,
并进行有限元仿真.

(4) 建立了骨骼肌微观组分 (肌纤维和结缔组

织)生物力学模型, 有效预测了骨骼肌组分的生物力

学行为. 通过仿真分析, 建立的生物力学模型能够捕

获骨骼肌的各向异性、可压缩性和超弹性, 且在不

同剪切平面获得不同剪切模量.
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