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中文摘要

本研究提出一個僅使用四顆慣性量測單元 (Inertial Measurement

Units, IMU)估測人體蹲跳動作中運動狀態、地面反作用力及肢段力矩

的方法。傳統上，這類分析通常需要使用較昂貴的設備，如測力板，

並且在實驗室環境中進行。然而，在非實驗室環境中進行人體運動量

測，對於遠端居家復健和多元化運動項目之分析至關重要。在蹲跳行

為中，地面反作用力位置對於人體運動狀態的計算結果影響很大，但

多數論文只有討論利用 IMU量測地面反作用力之大小而非位置。

本研究提出的方法主要基於最佳控制和感測器融合策略。首先建立

一個人體肢段的動態系統，以各肢段力矩做為系統輸入，輸出為符合

運動學約束的運動狀態。透過最佳化方法求得最佳之系統輸入，在確

保地面反作用力位置合理的前提下，使系統輸出與多個感測器測量結

果相符合。研究結果表明，此方法能夠在考慮地面反作用力位置合理

性的情況下，得到與直接 IMU測量相似的運動學數據，同時滿足平面

簡化模型中的運動學約束。

總的來說，本研究為非實驗室環境下的人體運動分析提供了一種新

的透過動態最佳化建立人體運動系統的方法，對於遠端復健、運動訓

練等領域具有重要的應用價值。

關鍵字：動態最佳化、地面反作用力位置、慣性量測單元、最佳控

制、感測器融合
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Abstract

This study proposes a method to estimate the human motion, ground re-

action force (GRF), and segmental torques during human countermovement

jumps using only four inertial measurement units (IMUs). Traditionally, such

analyses require more expensive equipment, such as force plates, and are con-

ducted in laboratory settings. However, measuring human motion in non-

laboratory environment is crucial for remote rehabilitation and the analysis

of diverse sports activities. In countermovement jump behavior, the position

of the ground reaction force significantly impacts the calculation results of the

human motion state, yet most studies only discuss measuring the magnitude

of the ground reaction force using IMUs, rather than its position.

The method proposed in this study is primarily based on optimal control

and sensor fusion strategies. A dynamic system of human segments is estab-

lished, using segmental torques as system inputs and outputs that conform to

kinematic constraints as the system’s outputs. The optimal system inputs are

determined through optimization methods, ensuring that the ground reaction

force position is reasonable and that the system outputs match the measure-

ments from multiple sensors. The results indicate that this method can yield

kinematic data similar to those obtained from direct IMUmeasurements while

considering the reasonableness of the ground reaction force position and sat-

isfying the kinematic constraints of a simplified planar model.

In summary, this study provides a novel method for establishing a human
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motion system through dynamic optimization for human motion analysis out-

side of laboratory environments, which has significant application value in

fields such as remote rehabilitation and sports training.

Key words: dynamic optimization, ground reaction force position, iner-

tial measurement units, optimal control, sensor fusion
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符號列表

符號 定義 單位

α 繞著 x軸旋轉的關節角度 rad

αB 肢段 B之角加速度 rad/s2

β 繞著 y軸旋轉的關節角度 rad

γ 繞著 z軸旋轉的關節角度 rad

θ 肢段角度 rad

τ 各肢段對於其質心之力矩 Nm

τtotal 各肢段相對於腳尖之力矩總和 Nm

ω 肢段角速度 rad/s

ωB 肢段 B之角速度 rad/s

A x之係數

a 肢段之質心加速度 m/s2

aA 肢段 A之質心加速度 m/s2

aB 肢段 B之質心加速度 m/s2

ameasured 肢段質心加速度，利用 IMU加速規直接量測得到 m/s2

B u之係數

COP 地面反作用力相對於腳尖的 x方向位置 m

c 扭轉阻尼係數 Nm/rad2

GRFv 垂直方向之地面反作用力 N

I 肢段對於質心的慣性矩 kg m2

i 表示第 i個肢段

J 最佳化目標函式值
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符號 定義 單位

K 扭轉彈簧係數 Nm/rad

k 表示時刻 k

lfoot 腳掌長度 m

m 肢段質量 kg

PB/A 肢段 B的質心相對於肢段 A的質心之位置向量 m

POSgrf 地面反作用力位置，利用計算而得 m

POSgrfmodel 地面反作用力位置，從地面反作用力模型得到 m

Q 最佳化目標函式中，追蹤項之比重

R 最佳化目標函式中，控制項之比重

Rx 繞著 x軸旋轉的旋轉矩陣

Ry 繞著 y軸旋轉的旋轉矩陣

Rz 繞著 z軸旋轉的旋轉矩陣

r 肢段質心相對於腳尖之位置向量 m

u 控制輸入，本研究中為肢段力矩 N

Wa 最佳化中，肢段質心加速度的比重

Wx 最佳化中，狀態輸出的比重

wθ 最佳化中，肢段角度的比重

wω 最佳化中，肢段角速度的比重

wpos 最佳化中，地面反作用力位置的比重

wu 最佳化中，力矩的比重

x 狀態輸出，包含角度及角速度

ẋ 狀態輸出變化量

xA 地面反作用力模型中腳跟之位置 m

xB 地面反作用力模型中蹠骨及腳趾間之位置 m

xC 地面反作用力模型中拇指頂端之位置 m

xD 地面反作用力模型中地面反作用力作用的壓力中心的位置 m

xmeasured 肢段角度及角速度，為 IMU輸出朝向加上計算而得 rad, rad/s

y 最佳化目標函式中，動態系統輸出之狀態

ỹ 最佳化目標函式中，欲追蹤之目標
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第一章

緒論

1.1 前言

隨著科技的迅速發展和應用，遠端復健正變為現今之趨勢。遠端復健是一種

利用現代科技進行的治療方式，遠端提供專業的復健服務，以幫助患者在不必親

自前往醫療機構的情況下，即可完成復健治療。此方法特別適合地處偏遠地區、

行動不便或者因為其他原因無法定期前往醫院接受治療的患者。

在遠端復健過程中，如何在非實驗室環境中進行人體運動量測至關重要。相

較於實驗室內的測試，非實驗室環境中所獲得的運動數據更貼近真實狀況，更能

反映個人實際的運動狀態。但在非實驗室環境下之量測設備選擇較少，如光學捕

捉系統以及測力板皆受環境影響較大且較不易取得。由於慣性量測單元 (Inertial

Measurement Units, IMU)之便利性及成本考量，較適合使用於非實驗室環境中，

此類量測不僅可以應用於遠端居家復健 [1]，還能應用於多元化運動項目，如蹲、

跳、跑步等 [2] [3]。

在遠端復健中，肌肉力的量測也至關重要，但肌肉施力難以直接量測，許多

研究皆利用模擬方式，藉由人體運動狀態量測結果，結合靜態最佳化進行肌肉力

之計算。肌肉力資訊便可以幫助醫師進行遠端評估，觀察病人之復健情況。

1



doi:10.6342/NTU202403789

1.2 研究動機與目的

肌肉施力會使肢段力生成並產生動作，進而產生人體之運動狀態。為了瞭解

其中的過程，對這方面進行了研究。在蹲跳行為的研究中發現，地面反作用力位

置對於肢段力的計算很重要，若是位置誤差很大將會導致力矩平衡的結果錯誤。

其他研究大多直接利用測力板得到地面反作用力位置，但測力板較受限於環境限

制，且成本較高、取得不易；而使用 IMU計算地面反作用力之論文也大多在研究

量值，欠缺地面反作用力位置之討論。因此本論文將研究如何在考慮地面反作用

力合理性的狀況下，僅利用四顆 IMU即可得到運動狀態及肢段力矩，在將來便可

以利用該運動狀態計算肢段力，進而計算肌肉力。

另一方面，利用 IMU可以分別得到朝向及加速規直接量測到的肢段直線加速

度，但利用朝向計算加速度時的結果跟加速規量測到的並不相同，表示兩種感測

器無法利用同一系統表示。

綜合以上問題，本研究的動機為藉由融合兩個感測器資訊，推得系統的運動

狀態、肢段力矩及地面反作用力，取代測力板的不方便性。目的是建立一個蹲跳

的動態系統，並且不需要測力板，僅需四顆 IMU作為輸入，即可地面反作用力的

大小及位置、運動學狀態以及肢段力矩，除了使用少顆 IMU即可得知地面反作用

力之大小外，也考慮了地面反作用力位置之合理性。

1.3 論文架構

本論文主要由六個章節所組成，如下所示：

• 第一章：緒論

主要介紹關於此主題的背景，並說明進行本研究的動機及目的。

• 第二章：文獻回顧

經由回顧其他文獻，看他人是如何做相關研究，並看有哪些不足之處可以進

行改善。

• 第三章：研究方法

提出本研究主要使用的方法，以最佳化方法求得最佳的系統輸入 (肢段力

矩)，在考慮地面反作用力位置合理性的情況下，使得系統輸出和感測器量

測到的數據相似。

2
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• 第四章：模擬結果與驗證

與由 IMU直接量測到的運動學組成的系統進行比較，說明本研究結果跟其

他系統的相對優勢，並驗證前一章節所提出方法的可行性。

• 第五章：結論與未來工作

說明本研究的貢獻以及不足之處，望將來有機會可以改善。

3
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第二章

文獻回顧

接下來將於本章節進行文獻探討，首先回顧他人是如何進行量測，其中包含

運動學、力學以及肌肉的相關量測，講述各量測的特點以及其應用；接著會討論

關於力學的估測及模擬，看其他人是如何不使用測力板直接得到地面反作用力，

並且他人是如何利用模擬方式求得肌肉力；最後會講到關於建立人體骨骼肌肉模

型的部分，主要分為數學模型及商用模型進行探討。

2.1 人體量測

人體動作分析廣泛應用於臨床康復和運動訓練等多個領域，主要聚焦在運動

學、力學及肌肉力的評估，本小結接下來將會先對於運動學、力學及肌肉訊號的

研究進行討論，力學部分會於下節探討。

2.1.1 動作捕捉

首先動作捕捉主要是量測關於人體的姿態，姿態的定義可以分為位置及方向，

位置是物體在空間中的所在，可以利用座標進行表示，光學捕捉系統即為常見的

以位置進行姿態表示的量測系統；方向則是物體在空間中的朝向，可以利用旋轉

矩陣來表示，慣性動作捕捉系統就是利用方向來描述人的姿態，後面會提到更多

朝向的表示方式。接下來會介紹兩種常見的動作捕捉系統，各有其優劣，可以依

實驗需求進行選擇。

4
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光學動作捕捉系統

光學捕捉系統利用多台攝影機追蹤受測者身上的光點，以獲得精確的絕對位

置，其準確性使光學捕捉通常被視為動作捕捉系統的黃金標準 [2]，常見的光學

捕捉系統為 VICON。VICON主要是紅外線攝影機照射並捕捉受測者身上的反光

標記點，可以運用在多種產業中，像是運動分析、動畫製作或是虛擬現實互動。

其中反光標記點貼的位置需要置放於骨突處以及皮膚跟骨頭相對移動較少的地

方，使實驗重複性較高，並且一個肢段上至少需放三個標記點，以定義一個剛

體，圖2.3為 VICON官網上的標記點位置，可以依照實驗的需求進行設計；標記

點外觀如圖 2.4所示，標記點除了反光外有些還會主動發光。但因為光學捕捉系統

大多需要在動作捕捉實驗室內進行，實驗場地受限，較難以量測到實際場景的動

作情況。

圖 2.1: 正面

圖 2.2: 背面

圖 2.3: VICON標記點貼法 [4]

5
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圖 2.4: VICON標記點 [5]

慣性動作捕捉系統

慣性動作捕捉系統主要是利用慣性量測單元 (Inertial Measurement Units, IMU)

進行量測，IMU主要由加速規與陀螺儀組成，分別量測直線加速度及角速度，有

些 IMU中會包含磁力計以量測磁場。當 IMU靜止時，可以利用加速規以及磁力

計得到三維朝向，其中可以將加速規比喻為水平面，可以得知重力方向，但無法

得知另外兩平行地面軸之指向，這時就須結合磁力計；磁力計則可以比喻為指

北針，利用磁力計可以得知方位。結合加速規及磁力計可以得知 IMU在靜止時

的朝向，但當 IMU在移動時，只利用加速規及磁力計推估朝向是不夠的，需要

與陀螺儀量測到之角速度積分結果進行融合，以得到移動時的朝向。在 Xsens公

司的 IMU中，朝向就是利用卡爾曼濾波器將加速規、陀螺儀以及磁力計進行感

測器融合得知 [6]，將其穿戴於受測者身上即可量測各肢段的朝向 [7]。朝向可以

利用旋轉矩陣、尤拉角 (Euler angles)、泰特布萊恩角 (Tait-Bryan angles)、四元數

(quaternions)進行表示，可以依照研究所需選用表示方法。在電腦模擬中，多體最

佳化 (multibody optimization, MBO)軟體常被用於減少 IMU量測與模型之間的誤

差 [8]，其中常見的軟體有 Xsens MVN kinematics以及 OpenSense kinematics。

6
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圖 2.5: IMU 示意圖 [9]：圖中左邊橘色方塊為 Xsens 公司所出的其中一款 IMU，
其中包含三軸加速規、陀螺儀及磁力計，右邊則為接收器

IMU相對於光學系統測量的精準度可能較低，但在戶外環境中具有較高的靈

活性和適用性，在人體動作分析相關研究中被廣泛應用。因為 IMU對於環境的靈

活性，也常被用於遠距復健當中。Komaris等人的研究中 [1]就先令受測者於實驗

室中穿戴 IMU並且練習五個不同動作，接著使受測者回家穿戴 IMU並做相同動

作，研究人員會將其運動表現量化，用於復健康復情況的遠端評估。

也有一些學者會將光學捕捉系統或測力板作為基準，驗證 IMU測量結果的準

確性。在 [2]中，受測者進行反向跳並且在骶骨貼上單顆 IMU，研究中McGinnis

等人首先將 IMU所測出的運動學參數、跳躍高度跟光學捕捉系統所量測到的數據

進行比較，先確認 IMU所得到的數據是可信任的，再進行接下來關於 IMU所測

得的運動學參數與跳躍高度關係的性能研究。Miranda-Oliveira等人 [3]則是將單

顆 IMU置於受測者第五腰椎上，分析受測者在反向跳中跳躍收縮階段時的表現，

再跟測力板進行比較，作者認為利用 IMU所分析出來的數據與測力板直接量測結

果類似。也有一些研究是在探討要如何才能增加 IMU量測的準確性，並將前面提

到的光學捕捉及測力板方法做為基準進行評估。 [10]中作者就統整了十七種算法

並將其分為三類：IMU的位置 (圖 2.6)、要觀察的目標變數以及計算方法，計算經

由改變這三類後所量測出來的數據跟測力板測出來的值的誤差。

7
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圖 2.6: IMU放置位置示意圖 [10]：作者改變 IMU之放置位置，以將其量測數據與
測力板相比較

2.1.2 力學量測

除了運動學外，在分析人體動作時常需要力學資訊。力學數據主要使用壓

力感測器進行評估，其中測力板即為常見的壓力感測器。測力板主要分為兩

類，分別是適用於量測高速撞擊運動但長時間量測的穩定性較差的壓電材料

(piezoelectric material)，以及反應較慢但適合長時間量測的應變計 (strain gage)。力

是人體動作分析中重要的參數，因此測力板常被用於人體動作分析中，可以計算

重心垂直加速度、壓力中心位置或估計肌肉力。Colne等人 [11]就利用測力板量

測到的地面反作用力計算腳的重心動態、壓力中心座標，觀察受測者在前交叉韌

帶損傷後平衡恢復的動力學。在 [12]中則利用測力板所量測到的地面反作用力，

結合關節運動學與逆動力學方法，計算出關節扭矩，再利用靜態最佳化估計肌肉

力。近年來，也有一些學者在研究使用 IMU取代測力板，估算地面反作用力的方

法 [13] [14] [15] [16] [17]，如此即可較不受限於實驗室環境，在更多情況下既量

測到肢段運動學，又可以計算肢段力及地面反作用力。詳細利用 IMU計算地面反

作用力以及利用逆動力學計算肌肉力的方法會在下一小節進行更詳細的說明。

2.1.3 肌肉訊號量測

肌肉訊號的估計通常使用肌電圖 (Electromyography, EMG)進行量測，主要透

過感測裝置偵測肌肉運動單元收縮產生的動作電位，並對信號進行分析，分為侵

入性和非侵入性。量測位置主要是將貼片或探針置於肌腹是最好的，如圖 2.7所

8
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示，若置於運動神經區或肌腱交界處會造成訊號大小跟頻率分佈的扭曲，若置於

側面邊緣區則會出現肌肉間的干擾 (crosstalk)，導致除了量到所需肌肉的資訊外

也有其他肌肉的資訊 [18] [19] [20]。EMG常被應用於實驗中，量測肌肉活動並進

行比較或驗證。Newcomer等人 [21]的實驗中就擾動受測者站立中的測力板，使

測力板前後移動或傾斜，利用非侵入式 EMG觀察腰痛患者跟對照組的軀幹肌肉

以及小腿肌肉之間的差別，其中觀察內容包含肌肉活化時間、頻率及不對稱性。

Colne等人 [11]則為了瞭解患者在前交叉韌帶損傷後的平衡策略，利用非侵入式

EMG觀察受試者的肌肉活動，並使用測力板所量測到的地面反作用力計算重心垂

直加速度、壓力中心座標。

圖 2.7: 肌電圖量測位置示意圖 [20]：圖中肌腹位置所量測到的肌電訊號最準確，
其他位置都會受到干擾而造成訊號大小及頻率的扭曲

然而，肌電圖受外在因素影響，可能導致誤差存在，並且缺乏標準化，使得

不同研究難以比較。因此，近期許多學者探索利用電腦模擬方法探討肌肉力的問

題，將在後續章節進行討論。

2.2 力學模擬與估測

受限於測力板對於環境的限制以及 IMU的便利性，許多研究利用 IMU來取

代測力板進行地面反作用力的量測與計算，並且希望找到可以利用少顆 IMU就可

以進行精準量測的方法。而關於肌肉力的部分現今還沒有技術可以直接量測運動

中的每條肌肉，因此常常利用電腦模擬的方法計算每條肌肉力。因此本節主要探

討的是關於地面反作用力以及肌肉力估計的幾個方法。

9
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2.2.1 地面反作用力的預測

當前許多學者致力於僅利用運動學資訊來推估地面反作用力。雖然有些研究

使用光學捕捉系統，近年來也有不少研究採用 IMU進行測量 [13] [16] [17]。論文

中，地面反作用力的部分主要是透過每個肢段所測得的垂直加速度乘以各肢段的

質量所得，公式如 2.1式所示。

GRFv =
n∑

i=1

mi ∗ (ẍv,i − g) (2.1)

公式中的 GRFv 代表垂直地面反作用力，mi 為第 i個肢段的質量，g 表示重

力加速度，ẍv,i則表示第 i個肢段質量中心的垂直加速度。

在實際實驗中，每次實驗都要在每個肢段穿戴 IMU相對不切實際且不方便。

因此許多研究試圖探討利用少數 IMU計算地面反作用力的方法。Bocian等人 [14]

進行了一項實驗，受測者在跑步機上進行行走測試，將 IMU放置於第五腰椎、

肚臍、胸骨和第七頸椎以監測加速度。透過 F (t) = mpg +mpaM(t)的計算方式，

評估受測者的受力情況，結果顯示利用第七頸椎的 IMU量測加速度計算出來的

地面反作用力與測力板所得數據相符，這也形成了後來廣泛使用的常數係數法

（Constant Coefficient Method, CCM），如 2.2式所示。

GRFv(t) = mtotal ∗ (g + ẍv,C7(t)) (2.2)

然而，Shahabpoor等人 [15]指出利用 C7算出的地面反作用力會大於實際測

量值，因此提出引入時變函數 γ(t)以校正計算結果，如 2.3式所示。

GRFv(t) = mtotal ∗ (g + γ(t) ∗ ẍv,C7(t)) (2.3)

在步態實驗中，單腳支撐時的地面反作用力可以直接利用上面的公式進行計

算，但雙腳同時在地面支撐時，會導致兩隻腳個別的地面反作用力充滿不確定，

因此有學者就提出平滑過渡假設 [16] [17](smooth transition assumption, STA)。此假

設主要由半經驗方法決定，基於根據地面反作用力的簡單函數以及以下兩點觀察

提出：

• 在步態中，雙腳同時支撐的階段，後腳的地面反作用力跟力矩會平穩地減少

至零。

10
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• 地面反作用力與對側腳跟著地時的值之比率，可表示雙腳同時支撐的持續時

間的函數，此函數稱為過渡函數。

地面反作用力之施力點對於運動狀態的計算很重要，雖然上述文獻皆找到地

面反作用力之量值，但若沒有地面反作用力之位置資訊，將無法用於力矩平衡之

計算。

2.2.2 肌肉力估測

肌肉力的估計在復健和運動表現上扮演著重要的角色。這不僅有助於醫生在

診斷時判斷哪些肌肉的力量相對受傷前減弱，提升診斷的準確性，同時還可應用

於預防運動員於運動中承受超出負荷的力量，減少受傷的風險。但因為運動控制

的複雜性、肌肉冗餘以及直接測量的侵入性，體內肌肉力的測量仍然具有挑戰性，

因此需要利用電腦模擬進行肌肉力的估測。Schellenberg等學者 [22]就對多種估算

肌肉力量的方法進行整合，將這些方法主要區分為兩類，即正向動力學模擬和靜

態逆向動力學最佳化。圖 2.8為兩種方法的流程圖，展示了將實驗測量與計算生物

力學結合的過程，用以量化肌肉和關節力。

圖 2.8: 正向及逆向動力學流程示意圖 [22]

正向動力學

正向動力學模擬利用肌肉活化作為輸入，將肢段的位置和方向作為輸出。但

因為正向動力學是隨時間積分來驅動模型運動 [23]，如圖 2.9OpenSim中正向動力

學模擬的流程圖所示，微小積分誤差會隨時間累積，造成不穩定的運動學結果，

若直接輸入量測到的肌肉控制，像是 EMG資訊，會導致誤差很大，因此正向動

11
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力學模擬會運用最佳化演算法以達到所需動力學的最佳肌肉控制，通常需定義多

項邊界條件與限制條件，常被應用於動態彈道的運動。Pandy等人 [24]利用深蹲

跳動作中的動態方程式、起跳時的力為 0以及將肌肉活化設為 0或 1作為限制，

並且以最大跳躍高度作為性能標準，解決最佳控制問題。van Soest等人 [25]則是

限制每條肌肉活化都只能從 0切換到 1一次，並且必須保持最大活化直到起跳，

將問題簡化為尋找可以達到最大跳躍高度的每條肌肉活化的切換時間。

圖 2.9: OpenSim正向動力學流程示意圖 [23]

正向動力學的建模結果常常會跟光學動作捕捉系統、測力板或是 EMG的數據

進行比較，觀察模擬結果是否可以代表實際情況 [26]。

逆向動力學

靜態逆向動力學最佳化主要是利用光學量測系統和力感測器收集肢段的力與

力矩資料，透過最小化肌肉控制，以最佳化方式分配主動肌和拮抗肌的淨關節力

矩。相對於正向動力學模擬，其計算速度較快。Reilly等人 [27]就曾利用逆向動

力學方法和簡化的單一肌肉模型，量化彎曲膝蓋時股四頭肌的力量。

在本研究後面計算肌肉力時是採用逆向動力學結合靜態最佳化的方法，透過

第三章得出的運動學以及肢段力矩進行計算，估算所需肌肉的肌肉力。

2.3 人體肌肉骨骼模型

在進行電腦模擬時，通常需要先建模以描述及計算我們所需的資訊。本節將

會回顧一些文獻現有創建的肌肉骨骼模型，包括簡化模型以及利用商業軟體創建

的較真實複雜的模型，以及模型的選用。

2.3.1 數學簡化模型

在建立肌肉骨骼模型時，許多人會利用簡化模型來模擬人體骨骼肌肉，僅研

究對於實驗動作貢獻較大的肌肉，如此便可以簡化數學計算。Pandy等人 [24]建

立了第一個平面深蹲跳的動力學模型，該模型包含了下肢跟八條主要肌肉，用以

12
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模擬最佳控制問題，研究中限制其運動的動態方程式、起跳時機以及肌肉活化水

平，並以最大跳躍高度作為性能標準。[28]則利用純模擬的方式找到各肌肉最佳

活化輸入，以最大化水平跳躍的距離跟垂直跳躍的高度，並且比較兩者間的運動

學、時間距離、肌肉活化、力以及作功。該研究中的模型由九個剛體以及 32條

下肢希爾式肌肉肌腱所組成，九個剛體主要包含了雙腳各四個肢段 (腳趾、腳掌、

小腿、大腿)，並且將上半身視為一個剛體，肌肉的部分則主要將有相同生物力學

功能的肌肉組成肌群進行表示，以簡化模型複雜度，並且只有當肌肉或肌肉群大

於 500牛頓才會顯示在模型上。[29]則建立了一個下肢由三連桿的鉸鏈系統以及

十一條主要肌肉組成的模型，如圖 2.10所示，利用標準化後的肌肉力作為目標函

數，觀察步態時各肌肉的狀態。該研究只考慮矢狀面 (sagittal plane)上的運動及

力 [30]，並將肌肉力量限制為非負，且模型需處於動態平衡。

圖 2.10: 人體肌肉骨骼簡化模型 [29]：為四桿三接頭十一條肌肉的平面簡化模
型，其中四根桿件代表腳掌、小腿、大腿以及軀幹；三個接頭在圖中分別為 A：
踝關節 (Ankle)、K：膝關節 (Knee)、H：髖關節 (Hip)，η3、η2、η1 分別代表三個
關節角；十一條肌肉分別為 RF：股直肌 (rectus femoris)、ST：半腱肌 (semitendi-
nosus)、SM：半膜肌 (semimembranosus)、BFCL：股二頭肌長頭 (biceps femoris
caput longum)、TA：脛前肌 (tibialis anterior)、IL：髂肌 (iliacus)、BFCB：股二頭
肌短頭 (biceps femoris caput breve)、SO：比目魚肌 (soleus)、GL：臀大肌 (glutei)、
VA：股肌 (vasti)、GA：腓腸肌 (gastrocnemius)

2.3.2 商用模型

相較於上述將人體骨骼肌肉模型簡化成桿件及線條，有些研究則是直接利用

商業軟體，像是 OpenSim [31]、Anybody [32]進行建模，建出來的模型相對貼近

13
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真實情況，但在計算上也會相對複雜，通常會結合軟體中的工具箱進行計算，常

用的工具箱包含模型縮放、逆運動學、逆動力學、靜態最佳化、計算肌肉控制、

正向動力學模擬，以及跟 IMU相關的 OpenSense。OpenSim Moco也是 OpenSim

中其中一個工具箱，可以不需要地面反作用力即可模擬人體模型動作，主要是利

用最佳化方法達成目標。透過對模型動作進行邊界限制，像是關節最大及最小的

角度、速度，並且限制動作開始跟結束時的角度及速度，再使用工具箱完成中間

的動作，並且計算出肌肉活化。該工具箱雖然方便，但不需要力學資訊所計算出

來的肌肉活化可信度有待商榷。Vahidreza等人 [12]為了觀察經股截肢者行走模

式，利用 OpenSim建立一個骨骼肌肉模型，量化單腳經股截肢者健全的腳以及殘

肢的剩餘肌肉在走路時對身體質心加速度的貢獻。作者創建了一個利用 76個希

爾式肌肉肌腱模型驅動的骨骼肌肉模型，將假肢中膝蓋以下的肌肉骨骼結構從模

型中移除，並假設殘肢的足底接觸模型與健全肢體的足底接觸模型相同，利用關

節運動學跟地面反作用力藉由逆動力學計算關節扭矩，並且使用靜態最佳化計算

肌肉力。Rajagopal等人 [33]則建立了一個主要用於 OpenSim中的全身模型，如

圖 2.11所示，上半身由扭矩驅動，下半身則是利用 80個希爾式肌肉肌腱單元進行

驅動，其中假設肌肉是沒有質量的，用一條線來表示肌肉，並利用多條線來表示

大面積的肌肉；肌腱參數則主要是來自於 21個屍體解剖量測以及對 24個年輕健

康受測者的磁振造影影像。建立該模型的目標主要是希望有一個計算快且保真度

高的下肢肌肉驅動的模型，並且希望可以應用於健康年輕的人身上，目前該模型

也被廣泛用於下肢運動模擬中。

14
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圖 2.11: Rajagopal建立之 OpenSim人體模型 [33]

雖然利用商業軟體進行建模的好處是可以直接利用商業軟體中的工具箱完成

需要的計算，但商業軟體的缺點為計算過程可能為黑盒子，使用者不一定知道該

結果是如何計算得到的，有些計算中的參數也沒辦法進行修改，因此有些人還是

會放棄較精緻複雜的肌肉骨骼模型，選擇自行建立簡化模型進行計算。

2.4 小結

經由本章節的回顧，發現以下問題：

• VICON及測力板雖然結果準確，常被視為運動狀態量測之黃金標準，但受

實驗環境影響，可能無法量測到真實運動情況。

• 肌肉力無法直接量測，因此需要利用模擬結合最佳化方式進行估算。

• 其他論文利用 IMU量測地面反作用力量值，但沒有看到論文利用 IMU量測

地面反作用力之位置。

• 商用軟體中的人體肌肉骨骼模型雖然較符合真實情況，但不可控之因素太

多。
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綜合以上，本研究將採用 IMU進行量測，以滿足更多實驗環境；建立一個簡

化骨骼模型，計算速度較快且可以掌握的資訊較多；並且除了利用 IMU找到地面

反作用力之大小外，還要找到其位置。本研究所提出之方法所計算出的運動狀態

可用於將來計算肌肉力上。
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第三章

研究方法

本研究的研究方法主要分成三大部份，第一部分是收集並分析利用慣性量測

單元所量測到的實驗數據，計算所需之運動學資訊，與地面反作用力大小；第二

部分則是利用最佳控制與感測器融合的策略，首先建立人體肢段的動態系統，其

輸入為各肢段的力矩，輸出為符合運動學約束之運動狀態，接著以最佳化方法求

得最佳的系統輸入，在考慮地面反作用力位置合理性的情況下，使得系統輸出可

以和多個感測器量測到的結果相似。第三部分則是將最佳化方法進行驗證，確認

方法之正確性。

圖 3.1為本研究主要概念的流程圖，藍色區塊為動態系統，灰色區塊則為各項

欲追蹤之目標狀態及其來源。首先輸入各肢段全部時刻的力矩 (最佳化變數)至系

統中，計算出每項系統狀態與追蹤狀態間的誤差，將誤差相加後，利用最佳化找

到誤差最小時之力矩。系統的建立及最佳化之細節將於本章節進行詳細介紹。
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圖 3.1: 本研究之流程圖

3.1 實驗及慣性量測單元數據分析

首先是利用 IMU進行實驗的量測，並且進行分析以得到所需數據。

平面簡化模型

本研究首先建立一個平面簡化模型以進行後續模擬。假設簡化模型左右腳的

各參數及出力狀況都相同，因此僅分析單腳 (右腳)以代表雙腳，接著將人體骨骼

簡化為四根桿件及三個接頭組成，桿件分別為右腳腳掌、小腿、大腿以及上半身

(HAT, Head-Arm-Trunk)，接頭則代表踝關節、膝關節及髖關節，並將簡化模型的

腳尖設為原點，從右視圖進行分析；x軸以圖中的右方為正，y軸以向上為正，角

度計算以正 x軸為零度，逆時針為正，簡化完的模型如圖 3.2所示。
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圖 3.2: 人體平面簡化模型

研究中所需要的人體幾何參數，如各肢段長度、質量、質心離肢段近端的位

置以及相對於質心的慣性矩如表 3.1所示 [34]。
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表 3.1: 人體幾何參數：表中肢段長度的數值為相對於人體總身高的比例，肢段質
量的數值為相對於人體總質量的比例，質心位置的數值為質心離肢段近端的距離
相對於肢段長度的比例

肢段 肢段長度 肢段質量 質心位置 慣性矩

手掌 - 0.006 - -

前臂 - 0.016 - -

上臂 - 0.028 - -

腳掌 0.152 0.0145 0.5 0.0112

小腿 0.285 0.0465 0.433 0.051

大腿 0.245 0.1 0.433 0.0926

頭及脖子 - 0.081 - -

骨盆 - 0.142 - -

軀幹 - 0.355 - -

上半身 (HAT) 0.47 0.678 0.626 5.4505

3.1.1 實驗設備及方法

本實驗所使用的 IMU型號為Xsens MTw Awinda系統 [35]，取樣頻率為 40Hz，

穿戴於受試者身上的 4個部位，分別是右腳的腳掌、小腿、大腿以及骨盆，如

圖3.3所示。並且假設貼於肢段上之 IMU所量測到的直線加速度，可以直接代表

該肢段之直線加速度，因此不受限於 IMU於肢段上之位置，直接利用 IMU量測

值代表該肢段的加速度資訊。實驗動作為反向跳 (countermovement jump, CMJ)，

受測者以自行選定的速度進行蹲下並跳躍，盡可能蹲於九十度，並要求受測者須

手叉腰，使實驗結果不受手部擺盪的影響。分析時主要分析至起跳前一刻，本論

文是利用地面反作用力小於 0的前一刻作為起跳時間。圖3.4為反向跳過程之示意

圖，由左至右分別為站立、蹲下及起跳當下 (腳離地之前一刻)。

20



doi:10.6342/NTU202403789

圖 3.3: 受測者正面及背面 Xsens的穿戴及擺放位置

圖 3.4: 反向跳之示意圖

3.1.2 慣性量測單元數據分析

本論文從慣性量測單元直接得到的實驗數據為直線加速度以及旋轉矩陣。直

線加速度直接被用於之後建立動態系統的比較以及地面反作用力的計算中，並且

利用兩肢段旋轉矩陣間的關係找到關節角度，進而計算肢段角度、角速度及角加

速度。

肢段角度

在計算肢段角度前，首先將 IMU對第一幀站立時的姿態進行校正，找到每顆

IMU相對於骨頭的旋轉矩陣。接著計算兩肢段間的關節角度，主要是利用放置於

兩個肢段的慣性量測單元間的旋轉矩陣計算的。

首先，式 3.1到式 3.3分別是繞著 x、y、z軸旋轉的旋轉矩陣，其中 x軸指向

人體正前方，y軸指向正上方，z軸指向正右方，式中 α、β、γ 則分別是繞著 x、
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y、z軸旋轉的關節角度：

Rx =


1 0 0

0 cos(α) −sin(α)

0 sin(α) cos(α)

 (3.1)

Ry =


cos(β) 0 sin(β)

0 1 0

−sin(β) 0 cos(β)

 (3.2)

Rz =


cos(γ) −sin(γ) 0

sin(γ) cos(γ) 0

0 0 1

 (3.3)

對於大多數關節，ISB (International Society of Biomechanics,國際生物力學學

會)建議旋轉矩陣的旋轉順序使用 zxy [36]，得到的旋轉矩陣如式 3.4式所示。本

研究的實驗動作為蹲跳，所在的平面主要以矢狀面 (sagittal plane)為主，對於其他

的平面影響不大 [30]，因此所要觀察的角度主要為 γ 角。

Rzxy = RzRxRy

=


cos(γ) −sin(γ) 0

sin(γ) cos(γ) 0

0 0 1



1 0 0

0 cos(α) −sin(α)

0 sin(α) cos(α)




cos(β) 0 sin(β)

0 1 0

−sin(β) 0 cos(β)



=


cosγcosβ−sinγsinαsinβ −cosαsinγ cosγsinβ + cosβsinγsinα

cosβsinγ + cosγsinαsinβ cosγcosα sinγsinβ−cosγcosβsinα

−cosαsinβ sinα cosαcosβ


(3.4)

最後所得到的旋轉矩陣即為兩肢段間的旋轉矩陣，便可以透過該式子回推兩

肢段間的角度，接著利用兩肢段間的關節角度推算各肢段角度，角度的單位為弧

度。
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3.2 地面反作用力計算方法驗證

接著本章節將利用 IMU進行地面反作用力的估算，並且以測力板作為黃金標

準進行驗證，接下來將依序介紹實驗進行方式及計算程序。

3.2.1 受測者資料蒐集

在驗證實驗中共有兩名受測者，被要求連續蹲站三次，並執行三次。受測者

在執行動作時，同時進行了 IMU及測力板數據的量測，以供後續進行比較和驗

證，但在本章節僅拿一筆資料進行驗證結果分析。

將 IMU穿戴於受試者身上的 17個部位，包括頭部、肩膀、上臂、前臂、手

掌、軀幹、骨盆、大腿、小腿和腳掌，但實際沒有用到肩膀的 IMU，整個軀幹是

直接利用軀幹的 IMU進行計算。測力板的部分，受試者被要求雙腳各踩上 Kistler

9286A型號 [37](Kistler Instrument AG, Winterthur, Switzerland)的兩塊測力板，取

樣頻率為 960Hz。

下圖為 Xsens的穿戴及擺放位置，以及兩腳分別踩在測力板上的情況。

圖 3.5: 受測者正面及背面 Xsens的穿戴及擺放位置

3.2.2 地面反作用力計算

經由文獻探討可知，大多數地面反作用力的計算是基於每個肢段的垂直加速

度乘以其質量，因此本論文也採用這種方法進行計算。
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準確度分析

首先將從 IMU得到的加速度資料乘以肢段質量計算地面反作用力，並將其與

實際量測的地面反作用力進行對比。圖 3.6為研究的動作站與蹲的兩種姿勢，此動

作的總時長為三秒。

圖 3.6: 深蹲示意圖

將估算出的地面反作用力與實際使用測力板所測得的資料進行對比，初始結

果顯示於圖 3.7中。圖中的橫軸代表時間，單位為秒；縱軸表示力，單位為牛頓；

實線和虛線分別代表計算值和測量值的地面反作用力。

圖 3.7: 利用 IMU量測結果計算的數值跟實際量測值間之軌跡圖

在量測 IMU跟測力板時的開始量測時間不同，因此需先將 IMU數據跟測力

板數據進行訊號對齊，再進行比較。對齊的方式是將 IMU的數據進行平移，找到

跟測力板數據之間誤差平方和最小時，視為對齊。圖 3.8為對齊後的結果，其中的
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橫軸代表時間，單位為幀數；縱軸表示力，單位為牛頓；橘色實線和虛線分別代

表計算值和測量值的地面反作用力；黑色實線則代表兩者誤差。可以看出兩者差

異不大，誤差平均僅為 2.8951牛頓，其中最大誤差值為 32.18牛頓，最小誤差值

為-16.11牛頓，接下來也會對誤差進行更詳細的分析。誤差平均是先計算出每一

刻中兩者之誤差，接著將每一刻之誤差進行絕對值再相加，並除以幀數而得。

圖 3.8: 利用 IMU量測結果計算的數值跟實際量測值間之軌跡經對齊圖

兩者之間的誤差百分比

圖 3.9圖示了誤差與實際測量值之間的比例，其中的橫軸代表時間，單位為幀

數；縱軸表示與實際量測值的比例，單位為百分比，其平均值為 0.9416%。

圖 3.9: 利用 IMU量測結果計算的數值跟實際量測值間之誤差百分比圖
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圖 3.10則是 IMU跟利用測力板量測到的地面反作用力之間的誤差比例的直方

圖，可以看出主要都集中在正負 2%內。

圖 3.10: 利用 IMU量測結果計算的數值跟實際量測值間之誤差直方圖

研究結果顯示，從 IMU取得的加速度資料計算地面反作用力的平均誤差僅為

2.8951牛頓（0.9416%），主要也都集中在正負 2%中，證實了利用肢段加速度計

算肢段力方法的可行性。

3.3 運動狀態估測

這章節主要為本研究提出的核心方法，利用最佳控制理論的概念，找到控制

輸入，將得到的模型狀態跟標準答案進行比較，使系統中的肢段角度及角速度、

肢段直線加速度以及地面反作用力大小及位置盡可能與其相同。

3.3.1 動態系統

本節重點為建立一個動態系統，將扭矩作為輸入，即可得到人體在作反向跳

過程中的狀態，其中包含肢段角度、角速度、肢段質心加速度、地面反作用力之

大小及位置。由於為動態系統，因此在運動過程中每一刻都有相關聯，而非獨立

進行計算。

彈簧阻尼系統

本研究首先每個肢段 i皆建立一個彈簧阻尼系統，如式 3.5所示，並將其表示

成式 3.6，以滿足最佳控制所需要的形式，其中狀態為角度及角速度，並以肢段力
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矩當作控制輸入，找到每一刻中可以使系統中的角度、角速度以及加速度跟 IMU

量測到的數據盡可能相同的肢段力矩。

Iiθ̈i + ciθ̇i +Kiθi = τi (3.5)

ẋi(t) = Aixi(t) + Biui(t) (3.6)

在式 3.6中，肢段 i的狀態輸出 x、控制輸入 u、係數 A及 B可以由式 3.7進行

表示。

xi(t) =

θi(t)
ωi(t)

 ui(t) = τi(t) Ai =

 0 1

−Ki

Ii

−ci
Ii

 Bi =

0
1
Ii

 (3.7)

τi：肢段 i對於質心的力矩

Ki：扭轉彈簧係數，本研究假設系統中沒有彈簧，因此皆設為 0

ci：扭轉阻尼係數，本研究假設系統中沒有阻尼，因此皆設為 0

Ii：肢段 i對於質心的慣性矩，如表3.1所示

接著利用式3.6計算出來的每一刻的狀態變化 ẋ，來找到下一時刻的狀態，使

每一時刻都有相關聯，而非獨立計算，詳細如式3.8所示。

xi(t+∆t) = xi(t) + ẋi(t)∆t (3.8)

運動學：肢段質心加速度

肢段加速度則是先利用扭轉彈簧阻尼系統所找到的角度及角速度推算出角加

速度，再運用運動學的概念進行計算得出。如式 3.9所示，計算 B肢段的質心加

速度時，須利用 A肢段的質心加速度及 B肢段相對於 A肢段的角速度及角加速度

進行計算。

aB = aA +

−ω2
B −αB

αB −ω2
B

PB/A (3.9)
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aA：肢段 A之質心加速度

aB：肢段 B之質心加速度

ωB：肢段 B之角速度

αB：肢段 B之角加速度

PB/A：肢段 B的質心相對於肢段 A的質心之位置向量

動力學：地面反作用力

本研究的目標為了使地面反作用力的位置更接近真實位置，將計算出來的地

面反作用力位置，也就是壓力中心 (center of pressure, COP)位置跟模型進行比較，

使兩者盡可能相近。在本論文建立的動態系統中，COP位置是利用全身相對於腳

尖的扭矩及地面反作用力進行計算，如式3.10所示。其中，地面反作用力是將所

有肢段的質量與質心加速度分別相乘後相加計算，τtotal 則是將所有肢段造成的力

矩相加，如式 3.11所示，式中為每一刻的扭矩計算方式。在本研究中只有使用四

顆 IMU貼於四個肢段上，因此這一小節的地面反作用力及力矩皆是只利用四個肢

段的質心加速度進行計算，並會在後面章節跟利用全身穿戴 IMU所量測計算得到

的數據進行比較。

COP =
τtotal
GRFv

(3.10)

τtotal =
∑
i

(ri ×miai + Iiαi) (3.11)

COP ：地面反作用力相對於腳尖的 x方向位置

τtotal ：各肢段相對於腳尖之力矩總和，利用式 3.11進行計算

GRFv：垂直方向之地面反作用力

i ：肢段數量，為 1到 4

mi ：肢段 i的質量

ai ：肢段 i的質心加速度

ri ：肢段 i的質心相對於腳尖的位置向量

地面反作用力模型則是由論文中得來的 [38]，是利用測力板量測到的地面反

作用力位置與腳掌-地面夾角之關係圖，如下圖所示，圖中兩條深淺灰色線分別
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代表步態以及蹲跳時的量測結果，黑色實線則是利用兩者結合人體簡化模型擬合

出來的地面反作用力模型曲線。圖中 X軸 (θ4)為腳掌-地面之夾角，Y軸 (xD)為

COP的位置；X軸上四個狀態由左而右分別為步態中的腳跟著地 (heel strike, HS)、

腳跟離地 (heel off, HO)、蹠骨離地 (metatarsal off)以及腳趾離地 (toe off)，Y軸上

的 xA、xB、xC、xD 則分別代表腳跟、蹠骨前、拇指頂端以及地面反作用力作用

的壓力中心的位置，如圖3.12所示。

圖 3.11: 地面反作用力模型 [38]

圖 3.12: 壓力中心位置 [38]

將量測到的角度輸入至該地面反作用力模型，結合最佳化即可使 COP位置更

接近真實，並在考慮地面反作用力位置的情況下計算動態系統的狀態。

3.3.2 最佳化

目的為找到肢段力矩輸入 u，使得系統中的狀態在考慮地面反作用力位置的

狀況下，盡可能滿足 IMU中不同感測器所量測到的資訊。由於最佳化中之系統為

動態，每一刻都會相互影響，因此亦可稱之為動態最佳化。
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最佳化問題

本研究之最佳化問題如式 3.12所示。

min
u

J =
∑
i,k

{uT
i,kRui,k + (yi,k − ỹi,k)TQ(yi,k − ỹi,k)}

subject to 0 < |POSgrfk | < lfoot

(3.12)

在目標函式中，可以分為控制項及追蹤項。控制項由控制輸入 ui,k 及比重 R

組成；追蹤項則由輸出 y、ỹ及比重 Q組成，如式3.13所示。追蹤項之目的為使動

態系統輸出 y(包含角度、角速度、加速度、地面反作用力位置)與欲追蹤之目標 ỹ

盡可能相同。

yi,k =


xi,k

ai,k

POSgrfk

 ỹi,k =


xmeasuredi,k
ameasuredi,k

POSgrfmodelk

 R = wu Q = diag(Wx,Wa, wpos)

(3.13)

在追蹤項之比重 Q中的Wx及Wa則可以利用式3.14來表示。

Wx =

wθ 0

0 wω

 Wa = waI2 (3.14)

• i、k ：分別為肢段數量及時刻，其中在此研究中有 4個肢段 (i = 1, 2, 3, 4)

及 51個時刻 (i = 1, 2, 3, ..., 51)

• u：肢段力矩，為此最佳化函式的變數

• x：肢段角度及角速度，利用彈簧阻尼系統 (式3.6)計算得到

• xmeasured：肢段角度及角速度，為 IMU輸出朝向加上計算而得

• a：肢段質心加速度，利用角度及角速度，藉由運動學 (式3.9)所計算得到

• ameasured：肢段質心加速度，利用 IMU加速規直接量測得到

• POSgrf：地面反作用力位置，利用3.10計算得到

• POSgrfmodel ：地面反作用力位置，從地面反作用力模型 (圖3.11)得到

• lfoot：腳掌長度，如表 3.1所示

• wθ、wω、wa、wu、wpos ：分別是肢段角度的比重、肢段角速度的比重、肢

段質心加速度的比重、力矩的比重以及地面反作用力位置的比重，可以依照
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需求進行調整

• I：單位矩陣

在最佳化的目標函式中，以肢段力矩作為變數，使得系統狀態中的肢段角度

及角速度跟 IMU輸出之朝向相近，肢段質心加速度跟 IMU加速規直接量測數據

相近，地面反作用力位置跟實際位置相近，並且本研究採取最佳控制的策略，因

此肢段力矩在最小化的情況下達到該運動狀態。而在垂直跳躍的過程中，地面反

作用力的位置並不會超出腳外，因此將最佳式的限制式設為將地面反作用力的位

置限制在腳的長度內。

最佳化演算法

本研究之演算法是利用MATLAB所提供之 fmincon的預設函式’interior-point’

進行計算，除了將MaxFunctionEvaluations改為 1e6外，其他皆保留函式原本預設

值。在最佳化中，若找到誤差最小值，並且迭代次數在設定之最大迭代次數內，

則完成迭代結束最佳化；若還未找到誤差最小值但迭代次數已大於設定之最大

迭代次數，則最佳化失敗；若還未找到誤差最小值，且迭代次數在設定之最大迭

代次數內，則更新變數，再進行一次迭代。下面為本研究之虛擬碼 (pseudocode)，

其中包含最佳化之輸入、輸出以及流程，透過該虛擬碼之流程找到最佳之肢段力

矩輸入。
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Algorithm 1: Pseudocode for optimization with Interior Point Method and Con-
straints
input : f(u), objective function;

u0, initial guess of segment moment;
xmeasured, reference segment angle and angular velocity;
ameasured, reference segment acceleration;
POSgrfmodel , reference GRF position;
lfoot, length of foot;
ϵ, tolerance for convergence;
itermax, maximum number of iterations;
fvalnummax, maximum number of function evaluations

output: u∗, optimized segment moment;
f(u∗), objective function value at solution;
iter, number of iterations performed;
fvalnum, number of function evaluations performed

1 u← u0

2 fprev ← f(u) + 2ϵ
3 iter ← 0
4 fvalnum← 1
5 while |f(u)− fprev| > ϵ and iter < itermax and fvalnum < fvalnummax do
6 fprev ← f(u)
7 substitute u into ẋ(t) = Ax(t) + Bu(t)
8 use x to calculate the center of mass acceleration a of each segment
9 use a to calculate the position of ground reaction force POSgrf

10 if |POSgrf | ≤ lfoot then
11 penalty ← 0
12 else
13 penalty ←M · (|POSgrf | − lfoot)

2 // where M is a large
constant

14 end
15 f(u)←

(x− xmeasured)2+(a− ameasured)2+u2+(POSgrf −POSgrfmodel)
2+ penalty

16 update u
17 fvalnum← fvalnum+ fvalnumiter
18 iter ← iter + 1

19 end
20 return [u∗, f(u∗)]

3.4 最佳化方法驗證

本節主要是在驗證本研究所使用的最佳化演算法的正確性，其中包含如何驗

證以及驗證出的結果。
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3.4.1 驗證方式

本研究的驗證方法為首先給簡化模型一已知肢段力矩，並利用運動學方法計

算出肢段角加速度，進而計算出肢段角度、角速度以及肢段質心加速度，將其作

為 IMU量測輸入，經由最佳化後找到變數，也就是肢段力矩，最後將最佳化變數

的肢段力矩與原本已知力矩進行比較，看此方法是否可行，流程圖如3.13所示。

圖 3.13: 驗證方法之流程圖

在驗證方法中肢段角度的比重 wθ、角速度的比重 wω、肢段質心加速度的比

重 wa、力矩的比重 wu 以及地面反作用力位置的比重 wpos 如式 3.15所示。因為後

續運動學是利用角度進行計算，並且希望地面反作用力位置跟真實相近，因此將
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wtheta 及 wpos 設為最大；又希望最佳化找到的力矩以及原本已知力矩相同，因此

將 wu設為 0，不改變其計算出來的大小。

wθ = 1e3 wω = 1e− 3 wa = 1e− 1 wu = 0 wpos = 1e3 (3.15)

3.4.2 驗證結果

驗證結果如圖3.14所示，四張圖中從左而右從上到下分別為腳掌、小腿、大

腿、軀幹的力矩；橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩大小，單位為牛頓米；

藍色線為已知的肢段力矩輸入，橘色線為利用最佳化找到的力矩變數。從圖中可

以看出四個肢段中，利用最佳化找到的力矩都跟原本已知力矩 (答案)相差甚小。

圖 3.14: 力矩驗證結果

在圖3.15中可以看出最佳化目標函數的值原本相差很大，但漸漸在下降，最

終下降至最佳化容忍值內。最佳化目標函式內除了力矩外包含了肢段角度及角速

度、肢段質心加速度、地面反作用力位置跟輸入之間的差值，從圖中可以得知最

後差值很小，表示利用此方法所計算出來的值跟輸入都很相近。
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圖 3.15: 迭代過程中目標函式的值

圖3.15中因為一開始數據太高，導致第 230幀後數值大小難以分辨，圖3.16為

230幀後的數據，可以看出明顯有在變小，並在最後趨於 1.8393。

圖 3.16: 迭代過程中目標函式於 230幀後的值
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3.5 小結

本研究提出動態最佳化的概念，其中包含感測器融合及考慮地面反作用力，

以找到更接近真實的運動學數據，並將最佳化方法進行驗證，此方法所計算出的

系統狀態結果會在下一章節作說明。該動態最佳化結果之後可以用於分析各種用

於該簡化平面模型情況，像是分析肌肉力或是各種動力學的計算。
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第四章

實驗結果分析

本章會將三個方法得出之運動學以及地面反作用力結果進行比較，表4.1為三

種方法之介紹。

表 4.1: 欲比較之方法介紹

方法一
僅以量測朝向為分析輸入 (with only orienta-
tion)

方法二
以量測朝向與加速度做為分析輸入 (with ori-
entation and acc)

本研究提出之方法
利用最佳化找到最佳的肢段力矩，進行計
算運動學及地面反作用力資訊 (proposed op-
timization method)

4.1 欲比較之其他方法介紹

相較於本研究提出的方法 (圖 3.1)：利用最佳控制的策略結合地面反作用力模

型進行最佳化，找到最佳的肢段力矩，進而進行接下來的計算找到肢段角度、角

速度、肢段質心加速度、地面反作用力的大小及位置；方法一是直接利用 IMU的

輸出朝向計算得到角度，由肢段角度出發，利用運動學推算質心加速度，再進行

後續計算，如圖4.1所示。

37



doi:10.6342/NTU202403789

圖 4.1: 方法一之流程圖

方法二則是直接利用 IMU的輸出朝向得到肢段角度，直接利用加速規得到肢

段質心加速度，再進行後續計算，如圖4.2所示。
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圖 4.2: 方法二之流程圖

圖4.3則是本研究提出之方法之流程圖：
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圖 4.3: 本研究之流程圖

後續章節會將本研究提出之方法跟另外兩個方法所造成的運動學與地面反作

用力進行比較，以了解本研究提出的方法的可行性及優勢，並在後續進行驗證。

4.2 系統結果比較

本研究提出的方法的肢段力矩主要是利用式 3.12進行計算，在本章節中，肢

段角度的比重 wθ、角速度的比重 wω、肢段質心加速度的比重 wa、力矩的比重 wu

以及地面反作用力位置的比重 wpos 如式 4.1所示。後續計算大多是基於肢段角度

進行，並且本研究認為地面反作用力位置對於蹲跳行為的分析至關重要，因此將

角度及地面反作用力位置的比重設最重，比重都可以依需求自行調整。
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wθ = 1e5 wω = 1e− 1 wa = 1e2 wu = 1e− 3 wpos = 1e5 (4.1)

接下來會比較三個方法所計算出的結果，並進行討論。相較於其他論文，本

研究所建立的系統考慮了地面反作用力的位置，因此在結果時會先討論地面反作

用力，再討論找到的系統輸入：肢段扭矩，最後再進行運動學的討論。

本研究所分析的蹲跳過程為第 20幀開始蹲，第 40幀時蹲到最低，並且開始

跳，第 51幀時為起跳前一刻。

4.2.1 動力學：地面反作用力及肢段力矩

地面反作用力位置

圖4.4中為地面反作用力位置圖，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作

用力作用的位置，單位為公尺。從圖中可以得知，利用其他兩個方法所計算出的

地面反作用力位置都會在蹲跳期間超出腳的大小，較不合理。而利用本研究提出

之方法所估算的地面反作用力位置則都有在腳的範圍內，並在起跳時刻時的位置

在腳尖的部分，較接近真實情況。

圖 4.4: 地面反作用力之位置
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地面反作用力大小

圖4.5為地面反作用力量值，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作用力

的大小，單位為牛頓。經由 3.2節的地面反作用力計算方法驗證，可以將 15顆

IMU量測計算得到的地面反作用力視為測力板量測到的真實地面反作用力。從

圖4.5中可以看的出來方法一因為是利用角度進行直線加速度的推算，會導致計算

出的地面反作用力誤差較大；方法二及本研究提出之方法所計算出來的地面反作

用力則跟 15顆 IMU量測計算的數值較相近。

圖 4.5: 地面反作用力之大小

肢段力矩

接著圖4.6為四個肢段的肢段力矩，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩，

單位為牛頓-米。從圖4.6中可以發現，本研究所提出的方法所計算出來的肢段力

矩與方法一及方法二相比是類似的，並沒有相差太多，但方法一及方法二的肢段

力矩是由 IMU輸出朝向所計算得到的角度微分所得，因此從圖中可以看到其波動

較大，而本研究提出之方法因採取了最佳控制的策略，使得在系統輸出之運動狀

態與量測結果保持相近的情況下，以最小化的肢段力矩作為輸入，因此所估測的

力矩較為平滑，不受微分誤差影響。
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圖 4.6: 肢段力矩

4.2.2 運動學：肢段質心加速度、肢段角度及角速度

接下來的章節將探討本研究所提出的方法得出的運動學結果與另外兩個方法

之比較。

肢段質心加速度

圖4.7為四個肢段中兩個方向的肢段質心加速度，橫軸為時間，單位為幀數，

縱軸為加速度量值，單位為公尺/秒平方。從圖可以得知，本研究提出之方法所估

測的直線加速度與利用 IMU加速規 (方法二)直接得到的數據相似，但方法一是利

用角度進行直線加速度的推算，將導致誤差較大。
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圖 4.7: 肢段質心加速度
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肢段角度及角速度

圖4.8及4.9分別為腳掌-地面以及三個關節的角度、角速度，橫軸皆為時間，

單位為幀數，縱軸則分別為角度及角速度量值，單位分別為弧度及弧度/秒。從圖

中可以得知，本研究提出之方法估測的角度、角速度跟方法一及方法二利用 IMU

朝向計算得到的角度及角速度相似。

圖 4.8: 肢段角度
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圖 4.9: 肢段角速度

4.3 比重調整之結果比較

本節將調整比重，觀察若是較看重某幾項時，結果將會如何變化。本研究最

佳化問題如式 3.12所示，藉由分別調整加速度、肢段力矩以及地面反作用力項之

比重進行結果之比較，其他保持與前一章相同。

4.3.1 調整力矩項之比重

在本研究中採取了最佳控制的策略，希望控制輸入起伏不要太大，將控制輸

入放於目標函式中，調整比重使其平滑化。本章節首先調整力矩項的比重，將其

乘上 1e4，並將其他比重保持跟前一章相同，將結果跟前一章以及追蹤目標進行

比較。

肢段力矩

首先圖4.10為四個肢段的肢段力矩，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩，

單位為牛頓-米。從圖中可以看得出來，當力矩項加大時，如圖中黃色線所示，結
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果普遍都會較平滑，跟追蹤目標差較多；而當力矩項較小時，結果會跟追蹤目標

較近。其中，各肢段之追蹤目標是由 IMU朝向計算得到之角度資訊二次微分得到

角加速度，再乘上慣性矩而得。比重可以依研究需求進行調整，看是需要使控制

輸入較平滑，亦或是跟目標較相近。

圖 4.10: 調整力矩項比重後之肢段力矩

地面反作用力位置

圖4.11中為地面反作用力位置圖，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作

用力作用的位置，單位為公尺。從圖中可以得知，兩個情況下的地面反作用力位

置皆有在範圍內，並且皆跟追蹤目標相近。其中，地面反作用力位置之追蹤目標

為將角度輸入地面反作用力模型中而得。
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圖 4.11: 調整力矩項比重後之地面反作用力之位置

而其餘的結果如圖4.12至圖4.15所示，因為力矩項加大後，表示其他項的比重

降低，會導致計算出來的結果跟目標相差較多。

地面反作用力大小

圖4.12為地面反作用力量值，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作用

力的大小，單位為牛頓。地面反作用力之追蹤目標為利用 15顆 IMU量測數值計

算得到。

圖 4.12: 調整力矩項比重後之地面反作用力之大小
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肢段質心加速度

圖4.13為四個肢段中兩個方向的肢段質心加速度，橫軸為時間，單位為幀數，

縱軸為加速度量值，單位為公尺/秒平方。肢段質心加速度之追蹤目標直接由 IMU

中的加速規量測而得。
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圖 4.13: 調整力矩項比重後之肢段質心加速度
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肢段角度及角速度

圖4.14及4.15分別為腳掌-地面以及三個關節的角度、角速度，橫軸皆為時間，

單位為幀數，縱軸則分別為角度及角速度量值，單位分別為弧度及弧度/秒。肢段

角度及角速度之追蹤目標為利用 IMU輸出朝向計算而得。

圖 4.14: 調整力矩項比重後之肢段角度
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圖 4.15: 調整力矩項比重後之肢段角速度

4.3.2 調整地面反作用力位置項之比重

地面反作用力位置為本研究中之重點，因此接著調整地面反作用力位置項的

比重。本節將其他比重保持跟前一章相同，將地面反作用力項之比重調整，乘上

1e-4，探討在對地面反作用力模型考慮程度較低的情況下，系統結果的變化，並

且跟前一章結果以及追蹤目標進行比較。其中，追蹤目標為將角度輸入地面反作

用力模型中而得。

地面反作用力位置

圖4.16為地面反作用力位置圖，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作

用力作用的位置，單位為公尺。從圖中可以得知，當將地面反作用力位置的比重

降低時，因為較少考慮地面反作用力模型之影響，因此位置都很隨意，較不符合

真實情況。
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圖 4.16: 調整地面反作用力位置項比重後之地面反作用力之位置

其餘的結果如圖4.17至圖4.21所示，可以看的出來，當地面反作用力位置項

的比重變小後，代表其他項的比重增加，導致計算出來的結果跟目標更相近，

尤其從橫向地面反作用力 (GRFx)、軀幹力矩 (Moment(Trunk))及橫向直線加速度

(Acceleration(Trunk))可以很明顯地看的出來。

地面反作用力大小

圖4.17為地面反作用力量值，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作用

力的大小，單位為牛頓。地面反作用力大小之目標為利用 15顆 IMU加速規量測

數值計算而得。

圖 4.17: 調整地面反作用力位置項比重後之地面反作用力之大小
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肢段力矩

接著圖4.18為四個肢段的肢段力矩，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩，

單位為牛頓-米。肢段力矩之追蹤目標為利用 IMU輸出朝向計算之角度資訊二次

微分得到角加速度，將其乘上慣性矩而得。

圖 4.18: 調整地面反作用力位置項比重後之肢段力矩

肢段質心加速度

圖4.19為四個肢段中兩個方向的肢段質心加速度，橫軸為時間，單位為幀數，

縱軸為加速度量值，單位為公尺/秒平方。肢段質心加速度之追蹤目標直接從 IMU

中的加速規量測值取得。
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圖 4.19: 調整地面反作用力位置項比重後之肢段質心加速度
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肢段角度及角速度

圖4.20及4.21分別為腳掌-地面以及三個關節的角度、角速度，橫軸皆為時間，

單位為幀數，縱軸則分別為角度及角速度量值，單位分別為弧度及弧度/秒。肢段

角度及角速度之追蹤目標由 IMU輸出朝向數據計算而得。

圖 4.20: 調整地面反作用力位置項比重後之肢段角度
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圖 4.21: 調整地面反作用力位置項比重後之肢段角速度

4.3.3 調整加速規項之比重

若將加速規之比重調小，肢段之質心加速度便為直接利用 IMU輸出朝向計算

得到之角度進行計算，減少感測器融合的效果。在本章節最後調整加速規項之比

重，將其乘以 1e-4，將其餘比重保持如前一章之設定，觀察並比較其與上一章、

追蹤目標之結果。

肢段質心加速度

圖4.22為四個肢段中兩個方向的肢段質心加速度，橫軸為時間，單位為幀數，

縱軸為加速度量值，單位為公尺/秒平方。肢段質心加速度之追蹤目標為直接由

IMU加速規中取得。從圖中可以看到當把加速規項之比重調小，計算得到之肢段

質心加速度起伏較大，較不符合真實情況；跟加速規直接量測得到的值差距也較

大，沒有達到感測器融合之較果。
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圖 4.22: 調整加速規項比重後之肢段質心加速度
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肢段角度及角速度

圖4.23及4.24分別為腳掌-地面以及三個關節的角度、角速度，橫軸皆為時間，

單位為幀數，縱軸則分別為角度及角速度量值，單位分別為弧度及弧度/秒。肢段

角度及角速度之追蹤目標為由 IMU朝向結果計算而得。從兩張圖可以看的出來，

當加速度項之比重調小時，相對而言其他項之比重變大，因此跟追蹤目標較為相

似。

圖 4.23: 調整加速規項比重後之肢段角度
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圖 4.24: 調整加速規項比重後之肢段角速度

而圖4.25至圖4.26都有利用加速度資訊進行計算，因此算出來的值之起伏皆較

大，較不接近真實情況。

地面反作用力位置

圖4.25中為地面反作用力位置圖，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反

作用力作用的位置，單位為公尺。從圖中可以得知，兩個情況下的地面反作用力

位置皆有在範圍內，是合理的。其中，地面反作用力位置之追蹤目標為將角度輸

入地面反作用力模型而得。
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圖 4.25: 調整加速規項比重後之地面反作用力之位置

地面反作用力大小

圖4.26為地面反作用力量值，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為地面反作用

力的大小，單位為牛頓。地面反作用力大小之追蹤目標為利用 15顆 IMU量測之

加速度資訊計算而得。

圖 4.26: 調整加速規項比重後之地面反作用力之大小

肢段力矩

接著圖4.27為四個肢段的肢段力矩，橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩，

單位為牛頓-米。肢段力矩之追蹤目標為利用 IMU輸出朝向進行計算而得。
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圖 4.27: 調整加速規項比重後之肢段力矩

4.4 小結

本研究中提出的方法 (proposed optimization method)在考慮地面反作用力及平

面簡化模型之運動學限制的狀況下，融合 IMU中的朝向跟加速度資訊，再利用最

佳控制的策略，估算出動態系統中的運動狀態。

由前面的結果可以發現本研究提出的方法所計算出的結果中：

1. 角度跟角速度與 IMU輸出之朝向計算之結果相似

2. 質心加速度跟加速規量測到的相似

3. 估算出的力矩跟原本趨勢相近，但較為平滑，不會受到角度量測結果直接微

分造成的誤差影響

4. 估算的地面反作用力量值與真實相似

5. 地面反作用力位置落在合理的位置內

62



doi:10.6342/NTU202403789

表4.2整理了三個方法的優缺點，可以從表中看出本研究提出之方法整合了另

外兩個方法的優點，並且解決兩者之缺點。

表 4.2: 三個方法之優缺點比較

方法 優點 缺點

方法一 (僅以量測朝
向做為分析輸入)

滿足平面簡化模型之
運動學限制

只利用一個感測器進行量
測，加速度是利用角度計
算得到，較不準確，並且
沒有考慮到地面反作用力
位置

方法二 (以量測朝向
與加速度做為分析輸
入)

兩種感測器分別量到
的數據是準確的

兩個感測器資訊無法同時
滿足平面簡化模型之運動
學限制，並且沒有考慮到
地面反作用力位置

本研究提出之方法

融合兩種感測器結
果，滿足平面簡化模
型之運動學限制，數
據較為平滑，消除微
分誤差，考慮地面反
作用力位置合理性

而藉由改變每項之比重的結果可以發現，目標函式中的每項都很重要，缺一

不可。值得一提的是當力矩項的比重越大時，其曲線也越平滑。
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第五章

結論與未來工作

本研究利用最佳控制和感測器融合策略，首先建立了一個人體肢段的動態系

統，系統的輸入為各肢段之力矩，輸出則是符合運動學約束的運動狀態。接著透

過最佳化方法求得最佳的系統輸入，在確保地面反作用力位置合理的前提下，使

系統輸出與多個感測器測量結果相符合。接下來會先總結本論文每一章節內容，

再討論本研究的研究成果與貢獻以及未來工作。

首先在本論文在第一章中講述了研究的背景以及動機，說明地面反作用力位

置對於蹲跳行為分析的重要性，以及使用 IMU量測的便利性。接著在第二章時回

顧了相關方面的研究，看他人對於此方面是如何進行研究，並且看是否有其沒考

量到之處。第三章為本研究提出的方法介紹，藉由此方法可以在考慮地面反作用

力位置合理性的情況下，使系統輸出和多個感測器量測到的結果相似。第四章則

為前一章提出方法的結果，從結果可以看出本研究建立的系統中的狀態除了地面

反作用力都作用在合理範圍內以外，運動學數據跟兩個感測器直接量測到的相比

非常相似，但又可以滿足平面簡化模型中的運動學約束。

5.1 研究成果與貢獻

在地面反作用力估測方面，其他利用 IMU計算地面反作用力的論文，大多都

在探討如何減少 IMU，以使計算出的地面反作用力資訊與測力板量測到的數值相

近，或是將 IMU貼於哪個肢段會使量測到的地面反作用力更加準確，並沒有看到

在討論地面反作用力位置的研究。本研究僅利用四顆 IMU，即可推測出地面反作

用力大小及位置的方法，過程中無需測力板，使得量測上更為容易，適用場景更

加廣泛，並經過驗證證明此方法是可行的。
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在人體運動狀態估測方面，若感測器獨立量測時，雖然各別量測到的數據都

很準確，但無法利用同一系統進行表示，而且該數據並無考慮地面反作用力位置

的合理性。而本研究推測人體運動狀態之過程中，除了考慮到地面反作用力位置，

亦加入 IMU中感測器的相互融合，使得推估之人體運動狀態，既能符合地面反作

用力位置合理性，亦符合平面簡化模型之運動學約束。

在肢段力矩估測方面，若是直接將朝向計算得到之角度資訊進行微分，將嚴

重受到微分誤差影響，本研究之方法應用最佳控制的策略，使得推估之肢段力矩

得以在估測運動狀態與量測結果保持相近情況下，較為平滑，免去微分誤差造成

的影響。

總結以上，以下為本研究之主要貢獻：

• 本研究僅利用四顆 IMU，即可推測出地面反作用力大小及位置，過程中無

需測力板，使得量測上更為容易，適用場景更加廣泛，並經過驗證證明此方

法是可行的。

• 本研究在推測人體運動狀態之過程中，除了考慮到地面反作用力位置，也加

入 IMU中感測器的相互融合，如此一來，此方法推估之運動狀態既能符合

地面反作用力位置合理性，亦符合平面簡化模型之運動學約束。

• 應用最佳控制的策略，使得推估之肢段力矩較為平滑，不受到量測之微分誤

差影響。

5.2 未來工作

5.2.1 模型與動作之複雜度

本研究將模型簡化為四桿三接頭，並且只有分析矢狀面的數據，在後續分析

肌肉力時也只有分析十一條肌肉。將來可以增加不同平面，並且增加模型的複雜

度，例如增加桿件或肌肉數，使計算結果更接近真實系統。本論文所研究的動作

只有蹲跳，將來可以增加分析不同動作，也可以增加動作作用平面的維度，看本

研究所提出方法的可行性。
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5.2.2 模型假設

在本研究建立之模型中，肢段長度是參考文獻 [34]得到的，並沒有探討關於

肢段長度對於結果之影響，在未來可以對這部分加以探討。而在本研究中，也假

設了慣性量測單元所量測到之直線加速度，可以直接代表肢段之直線加速度，不

受 IMU穿戴於肢段上位置的影響，在將來也可以討論關於 IMU位置對於結果之

影響。

5.2.3 力矩結果之合理性

從第四章中力矩的圖都可以發現，利用 IMU直接量測計算得到的結果在尾端

都會突然升高。而因為本研究中沒有進行力矩量測，因此不確定此現象為真實發

生亦或是量測誤差所造成之影響，將來可以利用直接量測值進行比較。

5.2.4 肌肉力的估測

本研究後續有將第三章所計算出來的運動學及地面反作用力資訊，輸入靜態

最佳化方法以進行肌肉力的計算，如此使每一幀的計算都跟上一幀有相關聯，而

非獨立進行計算。肌肉骨骼模型主要是基於 [39]的模型進行修改並計算，其中修

改的部分包含增加一個肢段 (軀幹)以及地面反作用力。所需的肌肉參數、四個肢

段詳細的自由體圖以及最佳化函式放於附錄中，其中最佳化函式跟 [39]相異之處

為將力平衡及力矩平衡放於目標函式中。

然而由於使用之肌肉骨骼模型自由度不足，無法同時滿足所有運動學約束，

案例分析放於附錄中。因此未來工作可以改用自由度較多之肌肉骨骼模型，來進

行後續肌肉力的推算。
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附錄A

AppendixA

A.1 肢段自由體圖

圖 A.1、圖 A.2、圖 A.3及A.4分別是腳掌、小腿、大腿及軀幹四個肢段的自由

體圖，可以從圖中看出各肢段的肌肉力以及關節接觸力。模型是修改 [39]中的模

型而得的，在本研究中比其多加了腳掌上的地面反作用力以及軀幹的自由體圖。

圖中 x軸以向右為正，y軸向上為正，角度逆時針為正，並且力矩以質心為支

點；Li為肢段 i的長度，li為肢段 i的質心至肢段近端 (proximal)的距離，lR為肢

段踝關節離腳跟的距離，Θi為肢段 i的角度；ej,i為肌肉 j 在肢段 i插入位置離肢

段近端的距離，ϕj,i為肌肉 j 在肢段 i的插入角度；GRFpos為利用第三章計算出

來的地面反作用力位置，GRFx及 GRFy則為第三章所計算得到的水平及垂直地

面反作用力大小。
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腳掌

圖 A.1: 腳掌骨骼肌肉自由體圖：修改 [39]之模型，將其增加地面反作用力

∑
Fx = −R3,x + F11 cos (Θ3 + ϕ11,3) + F8 cos (Θ3 + ϕ8,3)

+F5 cos (Θ3 + π − ϕ5,3) +GRFx = m3Ẍ3

∑
Fy = R3,y −m3g + F11 sin (Θ3 + ϕ11,3) + F8 sin (Θ3 + ϕ8,3)

+F5 sin (Θ3 + π − ϕ5,3) +GRFy = m3Ÿ3

∑
Mz = F5 sinϕ5,3 (e5,3 − lR)− (F8 sinϕ8,3 + F11 sinϕ11,3) (l3 − e8,3)

+ (GRFx sinΘ3 +GRFy cosΘ3) (|L3 − |GRFpos| − l3|)

− (R3,x sinΘ3 +R3,y cosΘ3) (l3 − lR) x = I3Θ̈3

(A.1)
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小腿

圖 A.2: 小腿骨骼肌肉自由體圖 [39]

∑
Fx = R3,x −R2,x + F7 cos (Θ2 + π + ϕ7,2) + F4 cos (Θ2 + π + ϕ4,2)

+ (F1 + F10) cos (Θ2 + π − ϕ1,2) + F3 cos (Θ2 + π + ϕ3,2)

+F2 cos (Θ2 + π − ϕ2,2) + F8 cos (Θ2 + 2π − ϕ8,2)

+F5 cos (Θ2 + ϕ5,2) = m2Ẍ2

∑
Fy = −R3,y +R2,y −m2g + F7 sin (Θ2 + π + ϕ7,2) + F4 sin (Θ2 + π + ϕ4,2)

+ (F1 + F10) sin (Θ2 + π − ϕ1,2) + F3 sin (Θ2 + π + ϕ3,2)

+F2 sin (Θ2 + π − ϕ2,2) + F8 sin (Θ2 + 2π − ϕ8,2)

+F5 sin (Θ2 + ϕ5,2) = m2Ẍ2

∑
Mz = − (R3,x sinΘ2 +R3,y cosΘ2) (L2 − l2)− (R2,x sinΘ2 +R2,y cosΘ2) l2

+(F7 sinϕ7,2 + F4 sinϕ4,2) (l2 − e4,2) + (F1 + F10) sinϕ1,2 (l2 − e1,2)

+F3 sinϕ3,2 (l2 − e3,2) + F2 sinϕ2,2 (l2 − e2,2) + F8 sinϕ8,2 (l2 − e8,2)

+F5 sinϕ5,2 (l2 − e5,2) = I0,2Θ̈2

(A.2)
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大腿

圖 A.3: 大腿骨骼肌肉自由體圖 [39]

∑
Fx = −R1,x +R2,x + F6 cos (Θ1 + π − ϕ1,1) + F9 cos (Θ1 + π + ϕ9,1)

+F10 cos (Θ1 + ϕ10,1) + F7 cos (Θ1 + 2π − ϕ7,1)

+F11 cos (Θ1 + 2π − ϕ11,1) = m1Ẍ1

∑
Fy = R1,y −R2,y −m1g + F6 sin (Θ1 + π − ϕ1,1) + F9 sin (Θ1 + π + ϕ9,1)

+F10 sin (Θ1 + ϕ10,1) + F7 sin (Θ1 + 2π − ϕ7,1)

+F11 sin (Θ1 + 2π − ϕ11,1) = m1Ÿ1

∑
Mz = − (F2,x sinΘ1 +R2,y cosΘ1) (L1 − l1)− (R1,x sinΘ1 +R1,y cosΘ1) l1

+F9 sinϕ9,1 (l1 − e9,1)− F6 sinϕ6,1 (l1 − e6,1)

+F10 sinϕ10,1 (e10,1 − l1)− F7 sinϕ7,1 (e7,1 − l1)

−F11 sinϕ11,1 (e11,1 − l1) = I0,1Θ̈1

(A.3)
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圖 A.4: 軀幹骨骼肌肉自由體圖：參考 [39]而得

∑
Fx = R1,x + F6 cos (Θ4 + π + ϕ6,4) + F1 cos (Θ4 + π + ϕ1,4)

−F9 cos (Θ4 + π − ϕ9,4)− F2 cos (Θ4 + π − ϕ2,4)− F3 cos (Θ4 + π − ϕ3,4)

−F4 cos (Θ4 + π − ϕ4,4) = m4Ẍ4

∑
Fy = −R4,y −m4g − F6 sin (Θ4 + π + ϕ6,4)− F1 sin (Θ4 + π + ϕ1,4)

−F9 sin (Θ4 + π − ϕ9,4)− F2 sin (Θ4 + π − ϕ2,4)− F3 sin (Θ4 + π − ϕ3,4)

−F4 sin (Θ4 + π − ϕ4,4) = m4Ÿ4

∑
Mz = (R1,x sinΘ4 +R1,y cosΘ4) (L4 − l4) + (F6 sinϕ6,4) (e6,4 − l4)

+ (F1 sinϕ1,4) (e1,4 − l4) + (F9 sinϕ9,4) (e9,4 − l4) + (F2 sinϕ2,4) (e2,4 − l4)

+ (F3 sinϕ3,4) (e3,4 − l4) + (F4 sinϕ4,4) (e4,4 − l4) = I0,4Θ̈4

(A.4)
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表 A.1: 力平衡及力矩平衡式中之未知數

Unknowns Description
F1 股直肌 (rectus femoris)之肌肉力
F2 半腱肌 (semitendinosus)之肌肉力
F3 半膜肌 (semimembranosus)之肌肉力
F4 股二頭肌長頭 (biceps femoris caput longum)之肌肉力
F5 脛前肌 (tibialis anterior)之肌肉力
F6 髂肌 (iliacus)之肌肉力
F7 股二頭肌短頭 (biceps femoris caput breve)之肌肉力
F8 比目魚肌 (soleus)之肌肉力
F9 臀大肌 (glutei)之肌肉力
F10 股肌 (vasti)之肌肉力
F11 腓腸肌 (gastrocnemius)之肌肉力
R1,x 水平方向髖關節接觸力
R1,y 垂直方向髖關節接觸力
R2,x 水平方向膝關節接觸力
R2,y 垂直方向膝關節接觸力
R3,x 水平方向踝關節接觸力
R3,y 垂直方向踝關節接觸力

A.2 肌肉參數表

表 A.2: 肌肉參數，其中截面積單位為平方公分，角度單位為度

肌肉 j 截面積
起點 止點

肢段 位置 角度 肢段 位置 角度
RF 1 13.9 軀幹 0.95 5 小腿 0.156 10.8
ST 2 4.9 軀幹 1 5 小腿 0.223 36.6
SM 3 19.1 軀幹 1 5 小腿 0.112 33.5
CL 4 11.6 軀幹 1 5 小腿 0.130 16.5
TA 5 11.0 小腿 0.377 4.5 腳掌 0.585 49.4
IL 6 10.2 軀幹 0.867 45 大腿 0.152 64.9
CB 7 5.2 大腿 0.533 10.2 小腿 0.130 17.9
SO 8 58.8 小腿 0.356 9.3 腳掌 0.000 80.8
GL 9 30.4 軀幹 0.867 20 大腿 0.253 27.9
VA 10 77.5 大腿 0.494 16.1 小腿 0.156 10.8
GA 11 31.3 大腿 0.995 45.9 腳掌 0.000 87.1
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A.3 最佳化問題

利用最佳化計算肌肉力，目的主要是想讓所有肌肉的應力總和最小 [40]，並

且力平衡及力矩平衡無法完全滿足，因此將殘餘力及殘餘力矩放於目標函式中，

盡可能使兩者等於 0，因此本研究的最佳化問題如式 A.5所示。

min
fM

11∑
j=1

wj

(
fM
j

Aj

)P

+ wf ∗ Fbalance.
2 + wm ∗Mbalance.

2

subject to Fbalance = 0

11∑
j=1

wj = 1

fM
j ≥ 0

(A.5)

在目標函式中，第一項是肌肉力的部分：fM
j 為第 j 條肌肉的肌肉力，即為這

個最佳化所要找的變數；wj 是從第 j 條肌肉的權重，目前是將每條肌肉的權重都

設為 1
11
；Aj 為第 j條肌肉的截面積 [29]；b為次方項，設為 3 [41]。後面兩項分別

是肢段力及力矩平衡：Fbalance 為殘餘力，Mbalance 則為殘餘力矩，兩者皆希望儘

可能為 0；wf 及 wM 則分別為力平衡及力矩平衡的比重，可以依研究需求進行調

整。限制式中，第一條為強制滿足力平衡，看研究需求決定需要放入的肢段之力

平衡；並且比重加起來為 1及肌肉力不可為負值。

A.4 力與力矩平衡及肌肉力結果

本案例分析將四個肢段之力平衡放於限制式中，將四個力矩平衡目標函式比

重皆設為 1e1，力平衡及肌肉力比重設為 0，觀察模型是否可以達到力平衡並且力

矩平衡，結果如圖A.6所示，發現即使在沒考慮肌肉最小化的狀況下，力矩已經無

法平衡，即使有考慮殘餘力矩也差有點多。初步考慮是模型問題，可能是限制太

多但自由度太少，又因加在腳掌跟軀幹的限制較多、不確定性也較高。

其中力平衡圖中的橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力的大小，單位為牛頓；

力矩平衡圖中的橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為力矩大小，單位為牛頓-米；肌

肉力結果圖中的橫軸為時間，單位為幀數，縱軸為肌肉力大小，單位為牛頓。
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圖 A.5: 肢段力平衡

圖 A.6: 肢段力矩平衡
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圖 A.7: 肌肉力結果
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