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基于神经-肌骨-外骨骼耦合仿真框架的平地和上坡

行走动力学分析
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◦

摘要　评估人体穿戴外骨骼后的运动性能是指导外骨骼硬件迭代和控制策略优化的重要依据. 与传统的基于

实验的评估相比, 基于人-外骨骼耦合系统动力学仿真的评估避免了平台搭建和实地测试、实验数据分析处理

的巨大人力和时间成本. 此外, 如将人体神经肌骨动力学纳入人-外骨骼耦合系统, 动力学仿真还能够生成肌肉

激活、肌肉力和关节力矩等实验中难以测量的生理学和生物力学信息, 从而可以从肌肉发力的层面评估不同

环境下穿戴外骨骼对人体运动的影响. 本研究以人体肌骨-髋关节外骨骼耦合系统为研究对象, 基于考虑人体神

经肌骨动力学、足地接触和人-外骨骼交互作用的完整神经-肌骨-外骨骼耦合正向动力学仿真框架, 对系统在

平地和上坡 (5.71   , 10%) 两种场景以 0.8 m/s步速行走的动力学进行了比较研究. 通过给定模型中的神经肌肉

反射参数, 综合考虑系统运动状态、肌肉收缩动力学、肌骨运动学、肌肉代谢、不同环境下的地反力和人机

交互力等因素, 并采用协方差矩阵自适应进化策略进行分阶段多目标优化, 可以在不需要实验数据输入的条件

下, 高效完成全系统的动力学仿真. 计算结果表明, 所提仿真框架不仅能够生成包括肌肉激活、肌肉力、关节

力矩和关节角度在内的完整生理学和生物力学信号, 还能够反映和解释不同肌肉的激活模式随步行环境的适

应性变化. 此外还在与仿真情况一致的步行条件下进行了人体穿戴外骨骼行走测试, 并进一步将肌肉激活数据

与测得的肌电信号对比. 结果表明, 仿真与实验的肌肉激活结果保持了较高的相关性, 并呈现出相对于地形坡

度基本一致的变化规律; 在上坡行走时, 腘绳肌、臀大肌、髂腰肌和比目鱼肌的肌肉激活程度的 RMS值均显

著高于平地行走的情况, 而股直肌与胫骨前肌的肌肉激活程度的 RMS值则有所下降. 上述结果表明, 提出的动

力学仿真框架可以在无实验数据输入的条件下有效且准确地捕捉在不同地形中行走时肌肉激活模式的定性差

异. 本研究为人体肌骨-外骨骼耦合系统在多场景下的行走仿真与性能评估提供了新的途径, 也为外骨骼设计与

控制策略的优化提供了理论参考和仿真分析方法.

关键词　下肢动力外骨骼, 动力学建模, 人机动力学, 肌肉骨骼模型, 肌肉激活
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Abstract     The motion performance evaluation of human walking with an exoskeleton is an important guide for
exoskeleton hardware iteration and control strategy optimization. Compared to the conventional experimental-based
evaluation, that based on the dynamic simulation of the musculoskeletal-exoskeletal coupled system avoids the immense
time and labor expense of platform establishing, experimenting and data processing. Moreover, further taking the human
neuromuscular dynamics into account, the forward dynamic simulation of the coupled musculoskeletal-exoskeletal
system can also generate physiological and biomechanical information such as muscle activation, muscle force, and joint
torque that are unmeasurable during the experiment. This enables the muscle-level evaluation of human kinematics
wearing the exoskeleton under various environments. Based on a comprehensive neuro-musculoskeletal-exoskeletal
coupled dynamic simulation framework that integrates the human neuromusculoskeletal dynamics, foot-ground contact,
and human-exoskeleton interaction, this study focuses on the human-exoskeleton coupled system and researched the
kinematics of the system walking on the horizontal and uphill (5.71   , 10%) treadmill at 0.8 m/s. The neuromuscular
reflex parameters in the model are decided using the covariance matrix adaptation evolution strategy with the stepwise,
multi-objective optimization, with multidimensional criteria considered, including the system motion, muscle
expenditure, foot-ground reaction forces, etc., and then efficient system dynamic simulation can be accomplished without
experiment data input. Results showed that the proposed framework can not only generate a full range of physiological
and biomechanical signals including muscle activation, muscle force, joint torque, and joint angle, but also reflex and
explain the adaptive change of muscle activation patterns to the walking environment variation. We further conducted
experiments where the subject wore the exoskeleton walking under the same conditions, and compared the muscle
activation with the measured sEMG signals. Results demonstrated that the muscle activities and their changing tendency
concerning the ground slope in simulation and experiment maintained high consistency; The RMS values of activation of
hamstrings, gluteus maximus, iliopsoas, and soleus when walking uphill increased significantly compared to those when
walking horizontally, while that of rectus femoris and tibialis anterior reduced comparatively. The results above
confirmed the effectiveness and accuracy of the proposed simulation framework in capturing qualitative variance of
muscle activation patterns induced by terrain variation without experimental input. The study provides a new approach to
conducting walking simulation and performance evaluation of the human-exoskeleton coupled system under multiple
scenarios, and offers a theoretical reference and a simulation method for future research on hardware design and control
strategy optimization of the exoskeleton.

Key words    lower-extremity powered exoskeleton, dynamic modeling, human-machine dynamics, musculoskeletal
model, muscle activation

 

引 言

外骨骼机器人作为一种通过与人的肢体进行交

互, 从而提供支持、辅助或保护的穿戴式机器人, 近
年来, 在康复辅助、工业生产和军事作战等领域展

现出巨大应用潜力[1-6]. 以康复辅助领域为例, 步行

辅助外骨骼根据当前步态和环境信息提供辅助支撑

力或推进力, 从而强化穿戴者, 尤其是老年人或步态

障碍患者的步行能力[7]; 被动外骨骼利用弹性元件

储放能特性, 实现穿戴者行走时的代谢耗能降低, 并

能增强步态失调患者行走的平衡性[8-10]; 而在恢复脊

髓损伤患者的下肢运动能力方面, 康复训练外骨骼

也已被证明比传统治疗方法效果更佳[11].
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对人穿戴外骨骼运动的评估, 一直是外骨骼领

域的研究重点之一. 一方面, 外骨骼硬件系统和控制

方法是否可用、助力是否有效, 需要外骨骼穿戴和

运动测试进行验证; 另一方面, 人与外骨骼作为一个

系统在运动过程中的动力学响应, 也可作为外骨骼

系统设计迭代、控制策略优化的依据. 目前, 对人穿

戴外骨骼运动进行评估的途径主要是实验测试[12-14].
这种方法能够较准确、直接地获得系统的运动动力

学数据, 因而被研究者们广泛使用. 但基于实验的

人-外骨骼系统评估也存在许多挑战: 首先, 外骨骼

作为与人肢体进行直接交互的机器人, 其微小的技

术缺陷或故障都可能引发严重后果, 这对硬件的安

全性、控制的鲁棒性等提出了更高的要求[15]; 其次,
外骨骼的硬件迭代、实验场地和配套测试设备成本

昂贵, 实验评估往往需要招募数名受试者进行多次

实验, 时间、人力和物力消耗大[16]; 同时, 外骨骼应

用环境和穿戴者的运动往往复杂多变, 这也进一步

增大了实验评估的难度[17].
为克服上述困难, 可以对人-外骨骼耦合系统的

运动进行动力学建模与仿真, 从而在无需实验测试

的条件下对人穿戴外骨骼的运动进行预测和评估.
与实验测试相比, 基于动力学仿真的方法能够大大

降低评估的成本, 提高外骨骼优化迭代的效率[18-20];
以人体神经-肌骨-外骨骼耦合模型为基础的动力学

仿真, 还可以使研究者从肌肉激活、肌肉力和关节

力矩等层面开展人体生物力学分析, 而这些信号往

往极难通过实验采集得到. Ferrati 等[21] 基于 Open-
Sim神经肌肉系统仿真平台建立了肌骨-外骨骼耦合

模型并进行了行走动力学仿真, 其中人体下肢髋、

膝关节由 5 组肌肉驱动, 同时受到外骨骼施加的辅

助力矩. Li 等 [22] 基于生物运动预测平台 SCONE
对肌骨-外骨骼耦合模型在平地和上坡行走的肌肉

激活度进行了研究, 其中人体下肢由 7 组肌肉驱动.
Farris等[23] 基于 OpenSim平台进行了踝关节外骨骼

辅助下的跳跃运动中仿真, 其中踝关节由 4 组肌肉

驱动. 综合来看, 面向肌骨-外骨骼耦合模型的动力

学仿真研究目前还比较少, 且主要聚焦于依托开源

肌骨模型和成熟仿真平台进行的单一环境、单一动

力学模型的动力学仿真; 更重要的是, 多数现有的

人-外骨骼耦合动力学仿真研究仍需要实验测得的

运动学或 sEMG 信号作为仿真框架的输入, 这使得

其面对新的环境、任务或外骨骼硬件时受到掣肘[23-25].
Geyer 等[26] 观察了人步行时下肢的动力学响应规

律, 提出了基于神经肌肉反馈控制的行走机制, 即人

体受肌肉驱动产生运动, 而人体的运动和肌肉的状

态又作为反馈, 影响下一时刻的肌肉活动. 该方法从

仿生和控制的角度对肌肉活动的机制进行了设计,
实现高效和稳定的人体步态, 并且摆脱了对实验数

据的依赖. 但这一仿真框架尚未广泛应用于人-外骨

骼耦合的动力学仿真. 总的来说, 基于动力学仿真的

人穿戴外骨骼运动评估尚处于起步阶段, 特别是无

实验输入的人体神经-肌骨-外骨骼耦合系统的动力

学仿真尚属空白, 其难点包括考虑肌骨-外骨骼的耦

合系统建模、肌肉反馈机制的设计与参数优化和对

复杂环境下仿真结果的分析等, 相关研究水平仍然

较低.
本研究的目的是利用无实验数据输入的人-外

骨骼耦合系统仿真框架, 进行不同环境下人穿戴外

骨骼行走的动力学仿真, 并尝试对仿真过程中的人

体生理学和生物力学信号进行分析. 在前期工作中,
Jin 等[27] 提出了考虑神经-肌骨-外骨骼耦合的行走

动力学仿真框架, 且无需实验数据的输入; 本研究

中, 选取平地和上坡地形作为仿真用例, 使用所提框

架进行模型参数优化和动力学仿真. 同时, 开展了同

样条件下的行走测试实验, 并将仿真与实验的肌肉

激活信号进行对比, 分析在不同行走条件下人体下

肢肌肉活动的变化规律, 并验证在无实验数据输入

条件下, 基于人-外骨骼耦合系统动力学仿真进行人

穿戴外骨骼行走评估的有效性.
本文的贡献在于, 利用创新性建立的神经-肌骨-

外骨骼耦合系统的动力学仿真框架, 开展了不同环

境下人体穿戴外骨骼行走的模型参数优化和动力学

仿真, 完善了无实验输入的人-外骨骼动力学优化和

仿真方法; 对仿真和实验中肌肉激活结果进行了对

比分析, 证明了基于所提仿真框架进行人-外骨骼运

动评估的可行性和有效性, 揭示了人体下肢肌肉的

活动模式随不同行走条件的客观变化规律. 

1     神经-肌骨-外骨骼耦合动力学仿真框架
 

1.1    框架概述

本研究拟开展的动力学仿真基于 Jin等[27] 所提

出的神经-肌骨-外骨骼耦合系统动力学仿真框架, 考
虑到工作的完整性, 本章将首先对其进行简述. 如图 1
所示, 仿真框架包含肌肉动力学和刚体动力学两个

子系统 , 其中肌肉动力学子系统包含神经肌肉反

射、肌肉激活动力学、肌肉收缩动力学和肌骨几何

第  3  期 靳 葳等: 基于神经-肌骨-外骨骼耦合仿真框架的平地和上坡行走动力学分析 819



关系计算等一切与肌肉相关的动力学过程; 刚体动

力学子系统则代表耦合系统多刚体动力学过程, 且
考虑了外骨骼助力、人-外骨骼交互作用和地面反

作用力等因素. 该框架的一个重要的创新点在于, 在
动力学仿真过程中, 人体肌肉激活、肌肉力和关节

力矩等信号不再由实验数据或时域下的直接优化结

果给出, 而是通过神经肌肉反射机制经由前向动力

学逐步计算得到, 这使得模型能够适应更复杂的环

境且人体生理信号更贴近实际. 神经肌肉反射机制

中的参数将作为优化对象, 以肌肉耗能、人体运动

范围和地反力等为优化目标进行多目标优化, 确保

模型生成的步态更加符合生理学期望.
肌肉兴奋用于描述人体神经系统中, 运动神经

元传递至肌肉的神经电刺激信号. 在肌肉动力学子

系统中, 肌肉兴奋通过神经肌肉反射机制生成, 兴奋

值与关节运动、步态阶段、肌肉长度和肌肉力等运

动学和生理学因素密切相关. 肌肉兴奋产生后, 将通

过肌肉激活动力学计算得到肌肉激活, 从而驱动肌

肉收缩产生肌肉力.
另一方面, 利用肌骨几何关系, 可以根据关节运

动状态计算得到肌肉相对关节转轴的力臂、肌肉长

度和肌肉速度. 这样, 通过肌肉力与力臂相乘, 即得

到肌肉对关节贡献的力矩. 最终, 关节力矩、人机交

互力、外骨骼助力和地反力共同输入人-外骨骼多

刚体动力学, 生成系统运动. 而系统运动、肌肉力和

肌肉长度则会作为反馈进入神经肌肉反射模型中,
进而生成下一时刻的肌肉兴奋.

为了在神经肌骨层面反映下肢关键肌肉对人体

矢状面行走步态的影响, 我们选取了下肢对步行贡

献最大的 7组肌肉[28], 如图 2(a)所示. 这些肌肉对于

关节运动的产生起到重要作用. 其中, 有 5组为跨单

关节肌肉: 髂腰肌 (ILI) 驱动髋关节屈曲、臀大肌

(GLU) 驱动髋关节伸展、股直肌 (FEM) 驱动膝关节

伸展、比目鱼肌 (SOL) 驱动踝关节跖屈和胫骨前肌

(TA) 驱动踝关节背屈; 两组为跨双关节肌肉: 腘绳

肌 (HAM) 同时驱动髋关节伸展和膝关节屈曲, 腓肠

肌 (GAS) 同时驱动膝关节屈曲和踝关节跖屈.
同时, 该仿真框架能够通过改变刚体动力学子

系统中的人机交互项, 灵活地与各类下肢外骨骼进
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图 1   神经-肌骨-外骨骼耦合动力学仿真框架

Fig. 1    Dynamic simulation framework of the neuro-musculoskeletal-
exoskeletal coupled system
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(a) 参与运动的下肢肌肉
(a) Lower limb muscles that participate in locomotion

(b)绳驱式髋关节外骨骼示意图
(b) Diagram of the cable-driven hip exoskeleton
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图 2   仿真框架中涉及的下肢肌肉及外骨骼

Fig. 2    Lower limb muscles and the exoskeleton involved in the
simulation framework
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行耦合, 方便外骨骼硬件的定制化设计与迭代. 在本

研究中, 我们以此前设计的一款绳驱式髋关节外骨

骼为例[6], 来说明人体模型与外骨骼的耦合关系. 如
图 2(b)所示, 外骨骼的驱动电机置于人体后背处, 其
产生的拉力通过绳索传递至外骨骼大腿环箍部分.
随后根据模型几何关系, 可以通过拉力计算出外骨

骼绕髋关节的转动力矩. 

1.2    系统动力学建模
 

1.2.1    神经肌肉反射模型

σconst σF±

σL± σPDq±

从生理学角度看, 人骨骼肌的激活由中枢神经

系统传递至肌纤维的电化学信号控制. 这种信号即

肌肉兴奋, 其大小受人体运动和肌肉状态影响. 该影

响机制可以用神经肌肉反射模型进行数学表示. 通
过对步行时人下肢运动力学原理的分析以及步态阶

段划分算法的完善, 在 Geyer等[26] 和 Geijtenbeek等[29]

研究的基础上, 我们提出了一种改进的神经肌肉反

射模型. 根据肌肉兴奋的产生来源, 设计肌肉常值刺

激   、肌肉力正/负反馈   、肌肉长度正/负反

馈    和关节角度 PD 反馈    4 种基本反射机

制, 最终的肌肉兴奋就由这 4 种基本反射机制叠加

而成

σmus
const =C

σmus
F± = ±Kmus

F F̃mus′

σmus
L± = ±Kmus

L

(
l̃mus

′ − l̃mus
′

0

)
σmus
PDq± = ±

[
Kmus

q (q−q0)+Kmus
q̇ q̇
]


(1)

σ mus
KL KF

F̃

l̃ l̃0

F̃ = F
/

Fopt l̃ = l
/

lopt l̃0 = l0
/

lopt {}+

σconst

σF± σL±

mus ,mus′

σPDq±

式中,    为肌肉兴奋, 其上标   表示其所属肌肉简

称;    和    分别表示肌肉长度增益系数和肌肉力

增益系数;    为根据肌肉最大力进行归一化后的肌

肉力,    和   分别表示根据最大肌力时的肌肉长度进

行归一化后的肌肉长度和初始肌肉长度 ,  即
 ,     ,     ;     表示内部运算

值为正时不变, 否则为 0. 在 4种基本反射机制中, 肌
肉常值刺激   表示对肌肉施加的恒定兴奋值. 肌
肉力正/负反馈    和肌肉长度正/负反馈    分别

表示肌肉力及肌肉的拉伸/收缩对肌肉兴奋的促进/
抑制作用 .  特别地 ,  当肌肉力来源为其他肌肉

(   ) 时, 肌肉力和肌肉长度反馈机制可描述

两肌肉间的协同或拮抗关系 .  躯干角度 PD 反馈

 表示上肢躯干倾角对肌肉兴奋的促进/抑制

作用.
肌肉兴奋的变化模式同样与一侧腿在步态周期

内所处的阶段有关. 一般地, 一个步态周期被定义为

同一只脚连续两次脚跟着地之间的时间间隔[28]. 在
本模型中, 我们将一个完整的步态周期分为 5 个不

同的阶段, 包括支撑相的 3个阶段 (early stance, late
stance, lift off) 和摆动相的两个阶段 (early swing,
landing). 相邻步态阶段间的切换由包括对双脚位置

及地反力的综合评估决定[29]. 因此, 可以根据各肌肉

在人行走的每个步态阶段的功能和收缩特征, 设计

控制其产生兴奋的基本反射机制的组合模式[26]. 与
前人的神经肌肉反射模型研究[26, 29] 相比, 我们通过

对步态阶段的进一步细化, 得以更精确地捕捉步行

过程中的肌肉反射规律, 并大大提高了后续的系统

动力学仿真的真实性.

w ∈ R29

KTA
L KTA

F KSOL
F KGAS

F KFEM
F1

KFEM
F2

KHAM
q

KHAM
q̇ KHAM

F KGLU
q KGLU

q̇ KGLU
F KILI

q1
KILI

q̇1

KILI
L1

KILI
q2

KILI
q̇2

KILI
L2

l̃TA0 l̃ILI0 l̃HAM0
qUB0 qUB1

q̂knee0 CFEM CHAM CGLU

CILI
1 CILI

2

为保证本节描述的神经肌肉反射模型能够最大

限度反映人体运动时肌肉兴奋产生的真实情况, 模
型中共有 29个参数需要通过优化来确定. 这些参数

构成反射参数向量    , 包括 18 个比例项系数

(     ,       ,       ,       ,       ,       ,       ,

  ,       ,       ,       ,       ,       ,       ,

 ,    ,    和   )、3 个归一化期望肌肉长度

(   ,    和   )、3个关节角度阈值 (   ,    和

 ) 以及 5个常值肌肉刺激 (   ,    ,    ,
 和   ). 具体优化过程将在 2.1小节阐述.

 

1.2.2    肌肉激活动力学模型

a

[amin,1]

肌肉激活度表示肌肉肌浆中结合的钙离子浓度

与其生理最大浓度的比值 ,  记为     ,  取值范围为

 
[30]. 值得注意的是, 肌肉的激活与去激活行

为并不伴随肌肉兴奋立即产生, 而是存在一个延时.
我们通过一个一阶微分方程描述肌肉激活与肌肉兴

奋之间的时间延迟. 尽管目前已有研究提出更精确

的肌肉激活模型[31-32], 但其复杂的形式也带来计算

效率的牺牲, 因而难以应对大规模和长时间的肌肉

动力学仿真问题, 如考虑神经肌骨系统的人体步行

仿真等. 

1.2.3    肌肉收缩动力学模型

肌肉收缩力的产生不仅取决于肌肉激活程度,
还与肌纤维状态、肌腱状态、羽状角和最大肌力等

相关联. 本研究采用Millard改进的 Hill肌肉模型来

描述肌肉收缩动力学[33].
在改进的 Hill 肌肉模型中, 一个完整的骨骼肌

由 4个单元组成: 收缩单元 (CE) 根据肌肉激活程度

产生肌纤维主动收缩力, 其大小与肌肉激活度、肌
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纤维长度和肌纤维收缩/舒张速度有关; 阻尼单元

(DE) 与收缩单元并联, 表征肌纤维的阻抗特征, 其大

小仅与肌纤维收缩/舒张速度有关; 并联弹性单元

(PE) 与收缩单元、阻尼单元并联, 产生被动弹性力,
表征肌纤维的弹性特征, 其大小仅与肌纤维拉伸长

度有关; 肌腱 (T) 与肌纤维串联, 产生肌腱弹性力,
表征肌腱的弹性特征, 其大小仅与肌腱拉伸长度有

关. 收缩单元、阻尼单元和并联弹性单元三者并联,
共同产生肌肉力. 图 3 展示了上述部分肌肉力与肌

纤维长度、收缩/舒张速度的关系曲线. 

1.2.4    肌肉-骨骼几何关系

在前向动力学步行仿真中, 人体运动由关节力

矩驱动, 而关节力矩由跨越该关节的多个肌肉产生,
其大小受关节角度、肌肉力、肌肉接头位置和肌肉

缠绕路径等因素影响[34]. 我们参考生物运动预测软

件 SCONE 中的 H0914 人体肌骨模型[35], 以获得人

体下肢肌肉和骨骼的位置、形状、路径和最大主动

肌力等信息, 从而计算肌肉力作用线到关节的力臂,
最后得到肌肉绕关节的力矩. 

1.2.5    人-外骨骼耦合系统多刚体动力学模型

在前文肌肉反射机制、肌肉激活动力学、肌肉

收缩动力学和肌骨几何模型的基础上, 进行人-外骨

骼耦合系统的平面多刚体动力学建模. 其中, 人体简

化为上肢躯干、左右大腿、左右小腿和左右脚共

7个刚体, 并穿戴 1.1节介绍的绳驱式髋关节外骨骼;
外骨骼简化为背部部分、腰部部分和腿部部分共

3 个刚体, 其中背部部分和腰部部分与人体上肢躯

干固连. 系统共有 11个自由度, 分别为: 躯干倾角和

平面位置, 左右髋、膝、踝关节角度, 以及左右外骨

骼腿部部分与大腿的夹角. 需要说明的是, 考虑到在

平面模型中引入髋关节在冠状面的内收-外展自由

度会造成非常大的计算困难, 因此本文暂未考虑这

一自由度.
人-外骨骼耦合系统的多刚体动力学模型可以

由第二类拉格朗日方程表示, 形式为

D (q) q̈+C (q, q̇) q̇+G (q) = Q (2)

q ∈ R11×1 D (q) ∈ R11×11

C (q, q̇) ∈ R11×11

G (q) ∈ R11×1 Q ∈ R11×1

其中,    为广义坐标向量,    为质

量矩阵 ,      为科氏力和离心力矩阵 ,
 为重力项.     为广义力向量, 包

含人体关节力矩 (由肌肉进行驱动)、外骨骼助力力

矩、人-外骨骼交互力矩和足地接触力. 其中, 人体

关节力矩由各肌肉绕该关节的力矩求和得到; 外骨

骼腿部部分与大腿间因相对位移产生的交互力矩通

过 Kelvin-Voigt 模型[36] 进行描述, 模型参数参考文

献 [37]; 足地接触中受到的地面正压力和摩擦力分

别由 Hunt-Crossley模型[38] 和 Hollars模型[39] 描述.
至此, 1.2.1 ~ 1.2.5 节中对肌肉兴奋-激活-收缩

动力学、肌骨几何关系和多刚体动力学等的建模,
共同构成了一个完整的神经-肌骨-外骨骼耦合动力

学模型. 
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图 3   肌肉力-长度-速度关系曲线

Fig. 3    The muscle force-length-velocity relationship curve

822 力            学            学            报 2024  年 第  56  卷



2     模型优化与仿真
 

2.1    模型参数优化
 

2.1.1    优化问题构造

w ∈ R29

在 1.2.1 节描述的肌肉反射模型中, 共有 29 个

参数需要通过优化来确定. 构成肌肉反射参数向量

 . 构造优化问题为

min J = J (w), J(w) =
{

J1, step 1
J2, step 2

s.t. FM−Fopt fT
(
l̃T
)
= 0

D (q) q̈+C (q, q̇) q̇+G (q) = Q
0 ⩽ σ ⩽ 1
amin ⩽ a ⩽ 1


(3)

w

J1

J2

J1 J2

使用分阶段优化方法确定待优化参数向量   的

值. 在第一阶段, 优化目标   为模型在给定时间下的

行走距离尽可能远; 在第二阶段, 优化目标   为模型

在限定速度下产生更自然和更真实的步态, 即行走

过程中的关节角度活动范围和地反力大小均在合理

范围内 ,  且肌肉的能量消耗尽可能小 .      和    和

具体表达式将在下一小节给出. 在两阶段优化过程

中, 都需满足肌肉-肌腱二力平衡等式约束、多刚体

动力学约束, 以及肌肉兴奋和肌肉激活范围. 分阶段

优化策略可有效提升优化速度和鲁棒性, 从而在无

法精确预知参数初值的情况下也能快速收敛至较

优值. 

2.1.2    优化目标函数设计

由于待优化参数的初始值往往与其最优解偏差

较大, 优化难以一步到位, 因此第一阶段优化的目标

是在给定仿真时间下使模型行走距离最大化. 此时

的目标函数定义为

J1 = ψ−
√
ν2+1 · xCOM (T ) (4)

xCOM T

ν

ψ

其中,    为模型质心的横向移动距离,    为从仿

真开始至仿真结束或模型跌倒所经历的时间步数,  
为地面坡度的正切值,    表示模型从起点行走至期

望目标点的移动距离.
J1 < 0 T

ψ

若   , 说明模型已能够在   时间步中的行走

 米, 一阶段优化结束, 此时对应的参数向量将作为

第二阶段优化中参数的初始值.
第二阶段的优化目标为下列多个目标函数的加

权之和

J2 = ωvel Jvel+ωangle Jangle+ωGRF JGRF+

ωeffort Jeffort (5)

Jvel
Jangle

JGRF

Jeffort
ωvel ωangle ωGRF ωeffort

其中,     用于评估模型质心按限定速度行走的能

力, 并对模型跌倒行为进行惩罚;    用于对膝和

踝关节过屈或过伸进行惩罚;    用于限制产生的

地反力的大小;    用于评估行走期间肌肉的能量

消耗[40].    ,    ,    和   为每个目标函数

对应的权重系数, 根据优化经验分别确定为 100, 0.1,
1和 10. 

2.1.3    优化策略设计

采用协方差矩阵自适应进化策略 (CMA-ES) 对
29 个肌肉反射参数进行优化. CMA-ES 算法是一种

适用于非线性、非凸函数的实参数连续域随机优化

方法[4, 41], 因其优化效率高、抗噪声能力强、全局寻

优能力强和对于高维黑箱优化问题有良好表现, 目
前已成功用于求解大规模、多目标及复杂函数优化

问题[42-44]. 优化框架可分为人-外骨骼行走仿真、目

标函数评估和 CMA-ES 参数寻优 3 步, 不断迭代直

至满足优化结束条件.

N w

w

(1) 人-外骨骼行走仿真: 在每一代优化开始前,
CMA-ES 算法将产生   个肌肉反射参数向量   ; 对
于每个   , 分别进行人-外骨骼耦合系统的步行动力

学仿真, 并记录仿真过程中的肌肉状态、关节运动

和地反力等数据.
(2) 目标函数评估: 根据记录的相关仿真数据计

算出当前肌肉反射参数下的目标函数值.

N w

(3) CMA-ES参数寻优: 根据不同参数条件下的

目标函数值, 通过 CMA-ES算法寻优, 产生新一代的

 个肌肉反射参数向量   . 

2.2    动力学仿真

为验证动力学仿真框架的有效性, 并评估模型

在不同场景下捕捉人-外骨骼耦合系统的动力学响

应的能力, 我们进行了人-外骨骼耦合模型的动力学

仿真. 由于模型的建立过程不依赖特定步行条件、

环境或实验数据, 因此可以对不同步行任务下的人-
外骨骼耦合系统响应变化进行系统研究. 需要说明

的是, 由于仿真的重点在于验证所提仿真框架在预

测人-外骨骼系统动力学响应方面的有效性和准确

性, 而非评估人体所穿戴外骨骼的助力的影响, 因此

在仿真和后续的实验中, 对人-外骨骼交互的考虑不

以外骨骼开机主动提供助力为前提.
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vdesCOM = 0.8 m/s ◦

在仿真环境中 ,  人穿戴外骨骼以期望速度

 的速度分别在平地和上坡 (5.71   , 10%

坡度[22]) 环境下行走 10 s. 人-外骨骼耦合模型中, 人
身高 170 cm, 体重 74.53 kg, 外骨骼重 4.58 kg. 仿真

的框架搭建及数值计算均在MATLAB R2020b中进

行, 仿真步长为 5 ms. 模型中用微分方程描述的动力

学过程由固定 0.5 ms 步长的 4 阶 Runge-Kutta 法求

解. 附录 A提供了仿真框架涉及的各参数取值. 优化

结果显示, 模型平地行走仿真在第一代即完成了第

一阶段优化, 并经过 61次迭代在第二次优化中收敛;
模型上坡行走仿真的一阶段优化共迭代了 166 代,
第二阶段共经历了 40代完成收敛. 优化过程在台式

机 (Intel Core i7-12 700, 2.1 GHz, 16 GB RAM) 内进

行, 全程未出现仿真不收敛的情况; 优化速度为 800 ~
1400 s/代, 每个步态周期的仿真时间为 6.8 ~ 12 s,
与 Antoine等[45] 提出的目前较先进的基于时域优化

的人体肌骨动力学模型的仿真速度相当 (约 10.96 s/
代). 另外, 与同样采用基于神经肌肉反射机制的人

体肌骨动力学仿真平台 SCONE[35] 相比, 由于本文

所提的仿真优化框架对人体行走的步态阶段和神经

肌肉机制进行了更精细的设计, 同时采用了鲁棒性

更强、更高效的分阶段的多目标 CMA-ES 优化策

略, 因此在参数迭代效率上也优于 SCONE (相同条

件下对人-外骨骼耦合模型平地行走的优化需迭代

200 ~ 400代).
图 4展示了模型平地行走仿真的结果, 其中图 4(a)

为模型行走定格图, 图 4(b) ~ 图 4(f) 为仿真过程中

得到的生理学和生物力学信息. 可以看到, 仿真框架

不仅具备生成接近真实且稳定的行走运动的能力,
且提供了丰富和细致的系统内部信息: 包括图 4(b)
和图 4(c)中以腘绳肌 (HAM) 、臀大肌 (GLU) 和比

目鱼肌 (SOL) 为例分别展示的肌肉激活度和肌肉力

信息; 图 4(d) 和图 4(f) 中以髋、膝和踝关节为例展

示的关节力矩和关节角度信息; 图 4(e)中展示的人-
外骨骼交互力矩信息; 图 4(g) 中展示的足地正压力

信息等, 根据步态周期用虚线分隔. 这些信息很难在

实验中通过测量得到, 因此它们在模型动力学仿真

分析中尤为重要. 从仿真结果来看, 外骨骼腿部部分

与大腿之间的交互力矩在步态周期末期快速增加,
后快速减小, 这是由于人体摆动腿在摆动末期的快

速伸直-弯曲运动导致, 这也与髋膝关节在同一时刻

的角度突变相对应. 另外注意到膝关节力矩重复性

较差, 这可能与模型运动初期和末期行走时重心欠

稳定导致; 踝关节角度总体变化略小, 而在摆动相变

化幅度较大, 这可能与胫骨前肌神经反射机制的设

计尚存不足, 导致胫骨前肌发力变化较大有关. 值得

注意的是, 该动力学仿真框架的一大特点是无需实

验数据输入, 因此可以在不受真实实验条件限制的

情况下得到系统的生理学和生物力学信息, 进而帮

助理解不同运动任务和环境下、甚至人穿戴不同外

骨骼模型时的耦合系统动力学行为.
所提仿真框架除能够产生真实且自然的步态并

提供丰富的生理学和生物力学信息外, 还能够捕捉

行走环境的变化, 并在模型的动力学响应上有所体

现. 以肌肉激活度为例, 图 5(a)为模型在平地和上坡

行走时右腿的股直肌 (FEM)、腘绳肌 (HAM)、臀大

肌 (GLU)、髂腰肌 (ILI)、腓肠肌 (GAS)、比目鱼肌

(SOL) 和胫骨前肌 (TA) 的肌肉激活度变化曲线, 已
根据步态周期进行归一化; 图 5(b) 为各肌肉在一个

步态周期内的 RMS 值 (mean ± std). 通过对比模型

平地和上坡的行走结果可以发现, 不同肌肉的激活

程度对于行走坡度变化的反应也不尽相同, 这是由

它们具体参与到人体步行运动的分工决定的. 举例

来说, 腘绳肌、臀大肌和髂腰肌在模型平地行走时

肌肉激活的 RMS 值分别为 0.078 ± 0.010, 0.339 ±
0.016, 0.172 ± 0.019, 而它们在上坡时的 RMS 值分

别为 0.247 ± 0.014, 0.406 ± 0.018和 0.341 ± 0.009, 同
时臀大肌和髂腰肌的肌肉激活模式较平地行走有明

显变化. 从神经肌肉反射机制来看, 腘绳肌和臀大肌

提供了支撑相的髋关节伸展力矩以支持重心抬升;
髂腰肌在摆动相主要起到维持躯干稳定和髋关节前

屈的作用, 而上坡使得人体在维持行走稳定性和大

腿抬升方面需要付出更多努力[46-47]. 这也解释了这

三类肌肉在模型上坡时的肌肉激活水平相较于平地

环境均有显著上升 (p < 0.05) 的原因. 同时, 注意到

胫骨前肌主要负责步态摆动相中的踝关节背屈运

动, 而上坡行走时髂腰肌发力的增加促进了髋关节

前屈和大腿抬升, 从而只需较小的背屈力矩即可避

免摆动相时脚尖触碰地面 . 这导致了胫骨前肌的

RMS 值由平地 (0.064 ± 0.006) 到上坡 (0.049 ±
0.002) 时的显著下降 (p < 0.05). 另外, 比目鱼肌在上

坡时的 RMS 值 (0.382 ± 0.010) 与平地时 (0.257 ±
0.006) 相比有显著上升 (p < 0.05), 这使其在步态支
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撑相末期能够提供更多的推进力矩. 而由于腓肠肌

在步行中有着与比目鱼肌相似的功能和神经肌肉反

射机制, 因此在上坡时后者肌肉激活的增加也间接

导致了腓肠肌肌肉激活 RMS值由平地时的 0.423 ±

0.026略下降至上坡时的 0.400 ± 0.012, 但没有明显

差异 (p > 0.05).
上述仿真结果表明, 在人-外骨骼模型行走环境

多变的情况下, 所提的仿真及优化框架在能够捕捉
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(c) 腘绳肌、臀大肌和比目鱼肌肌肉力
(c) Muscle forces of HAM, GLU, and SOL

(e) 髋、膝和踝关节角度
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(g) 足地接触中的正压力, 根据体重归一化
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normalized to body weight 
图 4   模型平地行走的仿真结果

Fig. 4    Simulation results of the model walking on flat ground
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到行走坡度的不同, 并体现在肌肉激活模式的规律

性变化中. 其中, 上坡行走条件下腘绳肌、臀大肌、

髂腰肌和比目鱼肌的肌肉激活程度明显高于平地行

走, 而股直肌和胫骨前肌的肌肉激活程度低于平地

行走. 另外值得强调的是, 该框架在进行不同地形的

仿真优化过程中不需要实验数据的输入, 从而在人

穿戴外骨骼行走评估时进行动力学仿真的效率大大

提升. 

3     实验验证
 

3.1    实验方案与结果

为进一步验证所提动力学仿真框架用于人-外

骨骼行走评估的有效性和其预测结果的准确性, 我

们开展了平地和上坡 (5.71°, 10%坡度[22]) 行走测试

实验. 本测试实验已获得复旦大学伦理委员会批准

(批准号: FE21124). 行走测试实验实景图如图 6

所示, 一位成年男性受试者 (28岁, 70 kg, 171 cm) 穿

戴髋关节外骨骼, 在平地和上坡地形下进行行走测

试 . 受试者两侧腿的胫骨前肌、腓肠肌、比目鱼

肌、股直肌和腘绳肌处皮肤表面放置 Noraxon肌电

传感器并通过医用弹性绷带固定, 用于采集表面肌

电信号; 在受试者背部、大腿外侧、小腿前侧和脚

背处固定 Noitom惯性传感器, 用于采集人体运动信

 

uphill groundflat ground

0 100
0

1
ILI

0 100
0

1
GLU

TA

0 100
0

0.2

0 100
0

1
SOL

0 100
0

1
GAS

%gait cycle
0 100

0

1

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

FEM

%gait cycle

%gait cycle %gait cycle

%gait cycle %gait cycle

%gait cycle

m
u
sc

le

ac
ti

v
at

io
n

0 100
0

1
HAM

0.5

0
GLUHAMFEM ILI GAS SOL TA

R
M

S
 v

al
u
es

 o
f

m
u
sc

le
 a

ct
iv

at
io

n

uphill groundflat ground

(a) 肌肉激活, 根据步态周期归一化
(a) Muscle activations, normalized to the gait cycle

(b) 肌肉激活 RMS 值
(b) RMS values of muscle activation 

图 5   平地和上坡行走时的肌肉激活度及其 RMS值, 仿真结果

Fig. 5    Muscle activations and their RMS values of walking on flat and
uphill ground, simulation results

 

(a) 受试者穿戴外骨骼进行实验
(a) Walking experiments while the subject

wears the exoskeleton 
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(b) 受试者穿戴的惯性传感器和表面肌电传感器
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图 6   受试者穿戴外骨骼、惯性传感器和表面肌电传感器的实验

效果图

Fig. 6    Photos of experiment while the subject wears the exoskeleton,
inertial measurement sensors and sEMG electrodes
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息并进行步态识别与划分. 实验开始后, 受试者首先

穿戴惯性传感器完成姿态校准, 随后固定肌电传感

器站立 2 min, 测量各肌肉静息状态下的肌电信号.
最后 , 受试者穿上外骨骼分别在跑步机无坡度和

10%坡度条件下以 0.8 m/s行走, 并通过上位机采集

受试者行走步态稳定区间内的 60 s数据.
Noi tom 惯性传感系统采样频率为 100 Hz,

Noraxon肌电传感系统采样频率为 2000 Hz. 对采样

后的表面肌电信号原始数据, 首先使用二阶 Butterworth
滤波器进行 10 Hz高通滤波, 再进行全波整流, 最后

使用二阶 Butterworth滤波器进行 5 Hz的低通滤波[48].
肌电信号的幅值根据对应肌肉的最大自主收缩

值 (maximum voluntary contraction, MVC), 即受试者

行走过程中测得的肌肉电信号的最大幅值, 进行归

一化.
将实验中采样并滤波后的肌电信号与 2.2 节步

态仿真中得到的肌肉激活进行比较 ,  结果如图 7
所示. 需要说明的是, 尽管肌电信号能够表征肌肉的

激活程度, 但两者并非同一物理量, 因此不能进行幅

值上的量化比较. 因此, 本节的重点在于对两者变化

趋势的定性比较. 图 7(a) 的第一排展示了在平地和

上坡条件下动力学仿真生成的肌肉激活度曲线, 第

二排为测试实验得到的肌电信号曲线, 均已根据步

态周期进行归一化处理. 在相同步行环境下, 各肌肉

的仿真肌肉激活度与实测肌电信号变化趋势的相关

性用相关系数衡量, 结果如表 1 所示: 除胫骨前肌

外, 其余 4 个肌肉在平地和上坡条件下的相关系数

均超过 0.45, 高于Wren此前报告的不同个体行走实

验间肌电信号的相关度阈值 0.4[49]. 这表明在平地和

上坡行走条件下, 肌肉激活的仿真和实验结果均具

有较好的一致性.
图 7(b) 展示了仿真和实验下肌肉活动的 RMS

值 (mean ± std). 总体来看, 模型由平地行走到上坡行

走时, 股直肌和胫骨前肌的 RMS 值均有下降, 腘绳

肌和比目鱼肌的 RMS值均有上升, 在仿真和实验下

呈现相同的变化趋势. 这表明人-外骨骼耦合模型中

的神经肌肉反射机制能够比较精确地反映人体行走

时肌肉活动的客观变化规律. 实验下腓肠肌在上坡

时的 RMS 值 (0.186 ± 0.026) 高于平地 (0.164 ±
0.019), 与它在仿真中的变化趋势相反. 这可能归因

于腓肠肌与比目鱼肌相似的肌肉功能和神经肌肉反

射机制, 导致二者的肌肉活动之间出现了代偿. 这也

解释了为什么比目鱼肌激活度在仿真中的增加程度

远高于测量结果. 
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图 7   平地和上坡行走时的肌肉活动及其 RMS值, 仿真与实验结果对比

Fig. 7    Muscle activities and their RMS values of walking on flat and uphill ground, comparison between simulation and experiment results
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3.2    讨论

在本节中, 以一位受试者为例, 对人体穿戴外骨

骼在平地和 10% 坡度行走条件下的肌肉激活变化

规律进行了实验对比验证. 综合来看, 在本文所提仿

真框架下进行的人-外骨骼耦合模型行走动力学仿

真能够精确捕捉不同地形下的行走差异, 各肌肉激

活模式能够适应地形的变化, 与实测结果相符合. 从
泛化性角度考虑, 本文关于肌肉激活模式随地形的

变化规律, 在一定行走坡度和速度范围内具有参考

价值. 但也应注意, 行走坡度的变化, 以及上坡/平地

/下坡行走的变化, 都将影响人体下肢肌肉的激活与

收缩模式; 同时, 由于人行走偏好的差异, 相同行走

条件下肌肉激活的具体情况也因人而异. 后续工作

中, 将继续探索所提仿真优化框架在表征不同行走

条件和不同受试者的肌肉激活模式上的泛化能力.
我们也注意到, 本文所提框架下的行走仿真结果与

实验结果对比尚有不符之处, 如胫骨前肌的仿真和

实验结果相关系数低于其他肌肉: 这一方面是因为

胫骨前肌在人体行走时的需要在支撑相前中发力以

保持踝关节刚度[28], 同时在摆动相初期收缩带动脚

掌前摆, 而模型中对其神经肌肉反射机制的设计尚

未兼顾这些复杂的功能; 另一方面, 个体间行走习惯

的差异也可能导致仿真与实验结果相关度较低. 这
表明在神经肌肉反射机制的设计方面还存在很大优

化空间; 另外, 虽然该框架适用于不同任务, 但对于

跑步、游泳和上下楼梯等相对复杂运动, 建立有效

准确的神经肌肉反射机制依然存在很大挑战性, 值
得深入研究. 同时, 本研究中进行仿真和实验的行走

条件和参与行走测试实验的受试者比较少, 这一定

程度上限制了对所提框架有效性和泛用性的评估;
而通过大规模实验对其进行严格验证也将消耗大量

人力物力, 存在一定困难. 但总体来说, 该仿真框架

在多环境步态预测仿真方面与实验数据保持了较好

的一致性, 同时能够输出丰富的生理学和生物力学

信息, 无需实验数据输入. 这对评估人-外骨骼耦合

系统在复杂多变环境及运动中的性能, 以及指导外

骨骼设计和控制具有重要意义. 

4     结 论

本文以人-外骨骼耦合系统为研究对象, 基于无

实验输入的神经-肌骨-外骨骼耦合系统仿真框架, 选
取平地和上坡两种地形进行了模型的动力学优化仿

真, 系统分析了仿真框架捕捉不同场景下人-外骨骼

耦合系统的动力学响应的能力. 最后, 本文将仿真与

实验下平地和上坡行走的肌肉活动进行对比, 验证

了所提仿真框架的准确性和有效性. 通过本文的研

究, 主要结论如下.
(1) 考虑神经肌骨动力学、人-外骨骼交互和足

地接触等因素的耦合动力学闭环仿真优化框架能够

输出包括肌肉激活、肌肉力、关节力矩、人体运动

和地反力等丰富的生物力学和生理学信息; 且无需

实验数据输入, 使其对不同的运动环境有更强的适

应性, 同时也意味着对于其他运动任务, 只需应用合

适的神经肌肉反射机制, 即可进行快速的优化仿真

和性能评估. 这为人-外骨骼耦合系统在环境和运动

任务变化时的仿真与评估提供了新的途径.
(2) 对模型的行走动力学仿真分析表明, 上坡行

走 (5.71°, 10% 坡度) 与平地行走相比, 主要起到维

持躯干稳定作用的腘绳肌、臀大肌和髂腰肌的肌肉

激活均有显著上升 (p < 0.05), 负责站立末期提供推

进力的比目鱼肌的肌肉激活同样有显著上升 (p < 0.05).
而股直肌与胫骨前肌的肌肉激活发生了显著下降 (p <
0.05). 腓肠肌的肌肉激活同样有略微下降, 但下降不

明显. 与实验得到的肌电信号对比结果表明, 仿真下

的肌肉活动曲线与实测结果基本相符, 同时仿真中

肌肉激活的 RMS 值随坡度的变化趋势与实验数据

总体保持一致. 上述结果从生理学的角度验证了本

文提出的仿真框架在应对不同地形下行走动力学仿

真的准确性和有效性.
综上所述, 本文的研究从动力学角度入手, 验证

了基于无实验数据输入的人-外骨骼动力学仿真, 进
行人穿戴外骨骼行走运动动力学评估的可行性和有

效性, 为人-外骨骼耦合系统在多场景和多任务下的

行走仿真与性能评估提供了新的途径, 具有指导性

意义. 在后续工作中, 将针对人体穿戴/不穿戴外骨

骼时行走的运动动力学特性, 以及人体穿戴外骨骼

在更多步行场景下和执行更多复杂运动任务时的运

 

表 1   仿真与实验之间归一化肌肉激活曲线的相关系数

Table 1    Correlation coefficients of the normalized muscle
activities between the simulation and experiment results

FEM HAM GAS SOL TA

Flat ground 0.792 0.451 0.936 0.878 0.333

Uphill ground (5.71°, 10%) 0.740 0.543 0.894 0.870 0.243
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动动力学特性, 进一步开展人-外骨骼耦合系统的相

关动力学仿真和实验研究.
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附录 A 仿真框架中的参数取值

 
 

附表 A1   平地步行仿真中神经肌肉反射模型参数优化结果

Table A1    Optimization results of the parameters in the neuromuscular reflex model in walking on flat ground

Symbol Value Symbol Value Symbol Value

KTA
L 1.087 KGLU

q̇ 0.119 l̃HAM0 0.475

KTA
F 0.741 KGLU

F 1.116 qUB0 −0.105

KSOL
F 1.283 KILI

q1 2.555 qUB1 0.644

KGAS
F 1.218 KILI

q̇1 0.732 q̂knee0 −0.406

KFEM
F1

1.673 KILI
L1

0.456 CFEM 0.431

KFEM
F2

0.385 KILI
q2 0.804 CHAM −0.058

KHAM
q 2.084 KILI

q̇2 0.301 CGLU 0.528

KHAM
q̇ 0.844 KILI

L2
2.971 CILI

1 0.028

KHAM
F 0.094 l̃TA0 0.800 CILI

2 0.088

KGLU
q 1.915 l̃ILI0 0.414
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附表 A2   上坡步行仿真中神经肌肉反射模型参数优化结果

Table A2    Optimization results of the parameters in the neuromuscular reflex model in walking uphill

Symbol Value Symbol Value Symbol Value

KTA
L 0.806 KGLU

q̇ 0.721 l̃HAM0 0.519

KTA
F 0.121 KGLU

F 0.794 qUB0 −0.194

KSOL
F 1.643 KILI

q1 2.832 qUB1 0.142

KGAS
F 1.118 KILI

q̇1 0.633 q̂knee0 −0.375

KFEM
F1

1.624 KILI
L1

0.309 CFEM 0.402

KFEM
F2

0.363 KILI
q2 1.464 CHAM −0.246

KHAM
q 2.037 KILI

q̇2 0.245 CGLU 0.331

KHAM
q̇ 0.385 KILI

L2
1.923 CILI

1 0.043

KHAM
F 0.604 l̃TA0 0.797 CILI

2 0.95

KGLU
q 0.738 l̃ILI0 0.000

 

 
 

附表 A3   仿真中的肌肉最大主动肌力

Table A3    Peak forces of the muscle in walking simulation

Muscle abbreviation Peak force/N Muscle abbreviation Peak force/N

FEM 4530 HAM 2594

GLU 1944 ILI 2342

GAS 2241 SOL 3549

TIB 1759
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