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摩擦力和样品厚度对压痕法测量生物试样 

弹性的影响 

严 旭 1，高 琦 2，程 茜 1，周红生 2，徐 峥 1

 
(1. 同济大学物理科学与工程学院，上海 200092；2. 中国科学院声学研究所东海研究站，上海 201815) 

摘要：生物试样的弹性测量可为生物体疾病的早期诊断和治疗提供依据。利用压痕法对生物试样的弹性进行了测量，

并用有限元软件对压痕过程进行了模拟。研究发现，试样厚度对弹性测量存在影响，试样厚度越大，测量结果越接近

试样真实的杨氏模量。当试样厚度为压痕深度的 75倍时，测量误差仅为 0.74 %。又研究了压头速度对弹性测量结果

的影响。研究发现，当压头速度较大时，由于摩擦力的作用，测量结果与试样弹性的真实值之间存在一定的差异。在

模拟过程中添加摩擦力可准确反演试样的弹性，误差在 5 %以下。 
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The effects of  friction and specimen thickness on the measurement  

of  biological specimen elasticity with indentation method 
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Abstract: The measurement of  elasticity of  biological samples can provide the basis for the early diagnosis and treatment 

of  diseases. In this paper, the elasticity of  biological samples is measured by indentation method. The indentation process 

is simulated by finite element software. Results indicate that the thickness of  the sample influences the measurement of  

the elasticity. The measurement error is 0.74 % when the thickness of  the specimen is 75 times of  the indentation depth. 

The effect of  indentation velocity on elasticity measurement has also been studied. It is found that there is a certain 

difference between the measured result and the true Young’s modulus due to the effect of  friction when the indentation 

velocity is high. The elasticity of  the sample can be accurately calculated when the friction has been taken into account 

and the error of  the calculated modulus is 5 % or less relative to the true modulus.  
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0  引 言 

生物体内大到器官小到细胞均为生物软组织。

这些组织时刻受到不同大小的内力和外力的作用，

并保持弹性。一旦组织的弹性改变时，就意味着组

织的损伤或者病变，如癌症

[1-4]
、动脉粥样硬化

[5]
、

青光眼

[6]
等都会导致生物组织弹性发生改变。在细

胞层面，研究者们发现细胞形态

[7-9]
改变，或细胞发

生迁移

[8,10-11]
、增殖

[9,12-14]
或分化

[10,15-17]
时，其弹性将改

变。因此，弹性对于表征生物体的活性和理解生物

组织的生理功能均非常重要。 

目前，生物组织的弹性可以通过超声弹性成像

技术

[18-21]
、磁共振弹性成像技术

[22-26]
等进行测量，但

这些测量均为定性测量，无法反映生物组织的真实

弹性。为得到生物组织弹性的定量结果，一般可使

用压缩法

[27-28]
、静态拉伸法

[29-31]
、压痕法

[32-35]
等。其

中压痕法因为操作简单、对测量试样无损、测试精

度高等优点而被广泛应用。但压痕法测量弹性是基

于半无限大试样建立的理论，当试样厚度有限时，

尤其是当压痕深度与试样厚度可比拟时，试样底面

的反射会给测量结果带来误差。另外，压痕法要求

测试的速度必须很慢，当压头速度较大时，由于粘

滞力和摩擦力等的作用会给弹性测量结果带来误

差。而现在很多研究工作已不局限于对试样单点弹

性的测量，而是测量整个生物试样的弹性分布

[36]
，
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这样的测量在现有方法基础上需要耗费大量的时

间。因此建立一种快速且准确的弹性测量方法非常

必要。 

本文利用实验和有限元仿真研究了试样厚度

对压痕法测量弹性结果的影响。挑选了恰当厚度的

试样并通过改变压头速度，分析了摩擦力对弹性测

量结果的影响，并给出了存在摩擦力作用时反演生

物试样弹性的方法。 

1  实验方法和材料 

图 1为压痕法测量生物试样弹性的实验装置示

意图(1(a)～1(c))与仪器实物图(1(d))。实验装置由激

光器、伺服电机、样品台、悬臂梁、压头组成。悬

臂梁一端连接伺服电机，一端连接压头。压头直径

为 5 mm，悬臂梁的长度为 45 mm。实验前，为得

到激光位移补偿，需校准仪器，利用探针下压载物

台上的钢块，得出行程-变形量的曲线，根据曲线调

整电机行程。实验过程中，伺服电机驱动悬臂梁向

下运动， cz 代表电机的位移，当压头触碰到试样表

面时，悬臂梁发生弯曲，激光器发射的光照射到悬

臂梁上反射的光路发生改变，激光仪检测到反射光

路的变化，软件记录下电机位移 cz 和激光位移 tz 。

根据测得的数据，可通过赫兹模型计算得到弹性。 

 
(a) 测试试样的侧视图 

 
(b) 悬臂梁俯视图 

 
(c) 悬臂梁侧视图 

  
(d) 装置实物图 

图 1  实验仪器图 

Fig.1  Experimental apparatus: (a) Side view of  test specimen; (b) Top 

view of  cantilever beam; (c) Side view of  cantilever beam; (d) 

Device physical drawing 

当半径为 R 的球形压头压在半无限大的介质

上，力与压痕深度 δ的关系
[37]
满足： 
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表示有效弹性，表达式为 
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其中： 1E 、 2E 分别表示压头和试样的弹性， 1ν 、 2ν

分别表示压头和试样的泊松比。实验中，悬臂梁的

劲度系数为 0.030 5 N/m，压头的材料为钢，其弹性

为 2.05×10
11

 Pa，泊松比为 0.28。软组织的泊松比

一般在 0.45～0.49之间
[38]
，实验用猪皮凝胶制作的

生物仿体作为被测试样，其泊松比设为 0.47。 

为得到试样的真实弹性，使用有限元模拟压痕

过程。如图 2所示，根据实物构建二维轴对称模型，

固定试样的 z轴以及其底部，设置压头与试样表面

接触。为了确保计算结果的准确，在模型的接触区

域细分了网格。 

 

图 2  Comsol模拟压痕过程的网格以及边界条件 

Fig.2  Comsol mesh and boundary conditions for simulating in-

dentation process 

2  结果与讨论 

Cox等人发现，在压头速度非常低时，反馈力

仅与试样弹性有关

[39]
。实验中压头速度设置为 0.03 

mm/s。图 3是压痕过程(进针、静止和退针)中试样

反馈力与时间的关系曲线。从图 3可以发现，在该

速度下进针和退针曲线具有很好的对称性，并且在

中间静止段没有受到其他力的作用，表明试样的粘

滞作用可忽略。 

当试样厚度大于 10 倍的压痕深度时，可以忽

略试样底部反馈力的作用，本实验采用的压痕深度

为 0.6 mm。选择 5、15、45 mm厚度的生物试样，

分别研究了在这些厚度条件下，压痕法由于试样厚

度造成的误差。首先研究了不同厚度试样(5、15、

45 mm)对弹性测量结果的影响。如图 4所示，在压

痕刚产生时，实验测得力曲线与赫兹模型计算得到
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结果符合得较好。随着压痕深度的增加，实验测得

的结果逐渐偏离赫兹模型计算结果，当试样厚度越

小时，测得的反馈力越大。这是因为赫兹模型建立

在半无限大厚度试样上，对有限厚度试样，存在载

物台的反作用力，当试样厚度越小时，反作用力越

大，因此实验与赫兹模型的计算结果偏差也越大。

另外，当试样与压头的接触面积变大，赫兹模型的

假设(接触半径 a<<压头半径 R)不再满足，这也会导

致实验力曲线与理论计算结果的偏差增大。 

 

图 3  时间与反馈力关系图 

Fig.3  The relation between time and feedback force 

 

图 4  实验测出的不同厚度的力曲线及理论力曲线 

Fig.4  Experimental curves for different thicknesses and theoretical 

curves 

将力-压痕深度关系通过式(1)和(2)可反演试样

的杨氏模量，图 5给出了不同厚度生物试样测出的

杨氏模量，5 mm和 15 mm厚度的生物试样计算出

的杨氏模量分别为 95.06、94.45 kPa，误差分别为

8.02％、7.33％。计算得到的 45 mm厚度的生物试

样的弹性为 88.65 kPa，有限元法计算得出的生物试

样的弹性为 88 kPa，误差仅为 0.74％。 

我们又研究了压头速度对弹性反演的影响，不

同压头速度测出的杨氏模量如图 6所示。为了减少

载物台对压头的反作用力，选择 45 mm厚度的试样

进行实验。分别研究了压头以 0.03、0.09、0.12、0.2 

mm/s 速度撤针测量得到的杨氏模量，结果如表 1

所示。由表 1可知，压头速度越快，反演得到的杨

氏模量误差越大。因此，用赫兹模型反演试样的杨

氏模量需考虑摩擦力的作用。由表 1的结果可知，

试样与压头间的摩擦力与压头速度有关。因此假设

摩擦力表达式为 

td dnf kv S=    (3) 

积分后得到 

2 π n

zf k v Rδ=   (4) 

式中：k为单位面积阻尼系数；R表示压头半径； tv

为压头速度沿接触面的切向速度分量；v 为压头速

度；δ为压痕深度；n为常数。随后可根据实验数值

计算出 k。 

  
图 5  不同厚度试样的杨氏模量 

Fig.5  Young's modulus of  different thickness samples 

 
图 6  不同压头速度测出的杨氏模量图 

Fig.6  Young's modulus plot measured at different head speeds 

表 1  不同速度测出的 45 mm试样的杨氏模量 

Table 1  Young's modulus of 45 mm specimen measured at different 

speeds 

速度/(mm/s) 杨氏模量/kPa 误差/% 

0.03 88.65 0.74 

0.09 76.11 14.15 

0.12 72.11 18.66 

0.20 56.02 36.81 

通过模拟结果与实验结果对比，本文计算出 k

为 2.05×10
7
 kg/(m

2
·s)，当 n=1时，计算与实验结

果符合最好。图 7分别给出了在压头速度为 0.03、

0.09、0.12 mm/s和 0.20 mm/s时，力曲线的实验值 
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(a) 压头速度为 0.03 mm/s 

 
(b) 压头速度为 0.09 mm/s 

 
(c) 压头速度为 0.12 mm/s 

 
(d) 压头速度为 0.20 mm/s 

图 7  压头速度分别为 0.03、0.09、0.12、0.20 mm/s时力曲线的实验值、

未考虑以及考虑摩擦力之后的计算值 

Fig.7  The force curves of  experimental value and the calculated values 

without and with considering frictional force for indentation 

speeds of  0.03, 0.09, 0.12 and 0.20 mm/s  

与未考虑摩擦和考虑摩擦后的计算值对比。从图

7 中发现，当压头速度很小(低于 0.03 mm/s)时(图

7(a))，考虑摩擦和不考虑摩擦计算出的力曲线几乎

重合，这表明速度很小(低于 0.03 mm/s)时可以忽略

摩擦力的作用。此外，图 3中低速(0.03 mm/s)的进

针曲线与退针曲线相对称，说明速度很小时可忽略

粘滞力的作用。当速度渐渐增大时，摩擦力的作用

变得明显。在退针过程中受摩擦力作用使反馈力减

小，当压头速度为 0.20 mm/s时，由于摩擦力作用

使实验和赫兹模型得到的力曲线相差很远。此时反

演得到的杨氏模量与试样的真实值相差达到

36.81 %(见表 1)。在考虑摩擦的情况下，可以看到

实验测量值与赫兹模型符合较好。 

表 2为考虑摩擦力后反演的杨氏模量。发现在

考虑摩擦的情况下四种压头速度得到的杨氏模量

很接近，与杨氏模量的真实值相差均在 5 %以下。 

表 2  考虑摩擦力后计算出的杨氏模量 

Table 2  Young's modulus calculated after considering the frictional 

force 

速度/(mm/s) 杨氏模量/kPa 误差/％ 

0.03 90.98 3.39 

0.09 89.29 1.47 

0.12 91.13 3.57 

0.20 85.80 2.50 

3  结 论 

本文利用压痕实验测出生物试样的力曲线及

弹性，同时利用有限元法计算了理想状态下生物试

样的力曲线，并给出了有摩擦力作用下的弹性反演

方法。实验表明试样厚度对弹性测量存在影响，当

试样厚度远大于压痕深度时，测量误差仅为0.47 %。

在此基础上研究了有摩擦力作用下的弹性测量方

法，根据公式(4)可将测量误差减小到 5 %以下。在

以后利用压痕法测量生物试样的弹性时，可通过降

低速度、缩小压头的尺寸达到减少摩擦的效果。 
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