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用于生物组织弹性模量检测的压电触觉传感器∗

胡　 捷,刘仁鑫,杨卫平,段武茂,文建萍

(江西农业大学工学院　 南昌　 330045)

摘　 要:在粘膜下肿瘤早期诊断中,使用内窥镜获得触觉反馈信息有助于提高生物组织的弹性模量检测精度,进而精准定位血

管,确定生物组织的健康状况与类型,从而提高治疗质量。 故设计了一种适用于安装在医用内窥镜上的微型压电触觉传感器

(PTS,ϕ= 2. 0
 

mm),该器件主要由两个刚度不同的组件(内部和封装组件)及 PVDF 压电层构成。 基于串联弹簧模型和压电传

递方程,建立了 PTS / 生物组织接触传感数值模型,深入分析 PTS 的生物组织弹性模量传感规律;采用微机电系统( MEMS)制造

工艺,制备了 PTS 样机,同时搭建 PTS / 生物组织动态载荷测试平台对猪胃中不同人工肿瘤软 / 硬特性测试和模型验证。 计算结

果表明,当 PTS 接触较硬的生物组织时,大部分的轴向载荷由内部组件-铜球传递,PDMS 封装层的形变很小。 相反,当 PTS 接

触较软的生物组织时,PDMS 封装层产生的形变较大。 其次,PVDF 层靠近内部组件(铜球)的接触区域产生的响应电压(V)与

应力(σ)最大,其与封装层接触区域产生的 V 与 σ 较小;实验结果表明,内部组件与封装组件响应电压之比(V1 / V2 )
 

与生物组

织弹性模量(Et)成线性关系,0. 2~ 3. 5
 

MPa 内,随 Et 增大,V1 / V2 增大,且与模型计算结果相吻合。 因此,上述测量方法可有效

提取生物组织的生物力学信息。
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Abstract:In
 

the
 

early
 

diagnosis
 

of
 

submucosal
 

tumors,
 

using
 

endoscopy
 

to
 

obtain
 

tactile
 

feedback
 

information
 

can
 

help
 

improve
 

the
 

accuracy
 

of
 

elastic
 

modulus
 

detection
 

of
 

biological
 

tissues,
 

thereby
 

accurately
 

locating
 

blood
 

vessels,
 

determining
 

the
 

health
 

status
 

and
 

type
 

of
 

biological
 

tissues,
 

and
 

improving
 

the
 

quality
 

of
 

treatment.
 

In
 

this
 

paper,
 

a
 

novel
 

micro
 

piezoelectric
 

tactile
 

sensor
 

( PTS,
 

ϕ= 2. 0
 

mm)
 

suitable
 

for
 

installation
 

on
 

an
 

endoscope
 

to
 

detect
 

the
 

elastic
 

modulus
 

of
 

biological
 

tissue
 

is
 

designed.
 

This
 

device
 

mainly
 

consists
 

of
 

two
 

components
 

with
 

different
 

stiffness
 

( internal
 

and
 

packaging
 

components)
 

and
 

a
 

polyvinylidene
 

fluoride
 

( PVDF )
 

piezoelectric
 

film.
 

Simultaneously,
 

based
 

on
 

the
 

series
 

spring
 

model
 

and
 

piezoelectric
 

transfer
 

equation,
 

a
 

numerical
 

model
 

for
 

PTS /
biological

 

tissue
 

contact
 

sensing
 

has
 

been
 

established,
 

and
 

the
 

sensing
 

law
 

of
 

biological
 

tissue
 

elastic
 

modulus
 

and
 

its
 

energy
 

conversion
 

law
 

of
 

PTS
 

have
 

been
 

deeply
 

analyzed
 

via
 

the
 

Comsol
 

Multiphysics.
 

Meanwhile,
 

a
 

PTS
 

prototype
 

was
 

prepared
 

using
 

a
 

MEMS
 

manufacturing
 

process,
 

and
 

a
 

PTS / biological
 

tissue
 

dynamic
 

load
 

testing
 

platform
 

was
 

conducted
 

to
 

test
 

the
 

soft / hard
 

characteristics
 

of
 

different
 

artificial
 

tumors
 

in
 

the
 

pig
 

stomach
 

for
 

validating
 

the
 

above
 

model.
 

Moreover,
 

the
 

calculation
 

results
 

show
 

that
 

most
 

of
 

the
 

axial
 

load
 

is
 

transmitted
 

by
 

the
 

internal
 

components-copper
 

balls,
 

and
 

the
 

deformation
 

of
 

the
 

PDMS
 

encapsulation
 

layer
 

is
 

minimal
 

when
 

PTS
 

comes
 

into
 

contact
 

with
 

harder
 

biological
 

tissues.
 

On
 

the
 

contrary,
 

the
 

PDMS
 

encapsulation
 

layer
 

undergoes
 

greater
 

deformation
 

when
 

PTS
 

comes
 

into
 

contact
 

with
 

softer
 

biological
 

tissues.
 

The
 

calculation
 

results
 

also
 

indicate
 

that
 

the
 

response
 

voltage
 

(V)
 

and
 

stress
 

(σ)
 

generated
 

in
 

the
 

contact
 

area
 

of
 

the
 

PVDF
 

layer
 

near
 

the
 

internal
 

component
 

( copper
 

ball)
 

are
 

significantly
 

higher
 

than
 

those
 

in
 

the
 

contact
 

area
 

with
 

the
 

packaging
 

layer,
 

which
 

reveals
 

the
 

mechanical-electric
 

field
 

coupling
 

and
 

energy
 

transfer
 

process
 

of
 

PTS.
 

Furthermore,
 

the
 

experimental
 

and
 

computational
 

results
 

confirm
 

that
 

the
 

PTS
 

device,
 

with
 

a
 

2. 0
 

mm
 

diameter,
 

was
 

successfully
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installed
 

in
 

the
 

endoscopic
 

biopsy
 

channel.
 

It
 

is
 

noteworthy
 

that
 

the
 

ratio
 

of
 

the
 

response
 

voltage
 

(V1 / V2 )
 

between
 

the
 

internal
 

and
 

the
 

packaging
 

component
 

is
 

linearly
 

related
 

to
 

the
 

elastic
 

model
 

of
 

biological
 

tissue
 

(Et ).
 

when
 

Et
 increases,

 

V1 / V2
 increases

 

within
 

0. 2~ 3. 5
 

MPa,
 

which
 

aligns
 

well
 

with
 

the
 

model
 

calculation
 

results.
 

The
 

above
 

proposed
 

PTS
 

device
 

effectively
 

identifies
 

elastic
 

parameters
 

of
 

tissue,
 

and
 

this
 

measurement
 

method
 

providing
 

a
 

new
 

way
 

for
 

solving
 

the
 

measurement
 

problem
 

of
 

biomechanical
 

information
 

of
 

animal
 

tissue.
Keywords:tissue;

 

tactile
 

sensor;
 

piezoelectric;
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modulus

0　 引　 　 言

　 　 动物肿瘤通常表现为胃、肺和其他身体器官软组织

的硬肿块(肿瘤)。 许多研究也表明动物肿瘤组织比周

围健康组织更硬[1-3] 。 动物正常组织的弹性模量范围一

般为 0. 01 ~ 100
 

MPa,病灶处的肿瘤弹性模量一般是对应

正常组织的 2 ~ 6 倍[4-6] 。 动物肿瘤一般发生在皮肤,肠
胃、关节等软组织处[7-9] ,例如猪皮肿瘤组织的弹性模量

约 0. 45
 

MPa,健康猪皮组织约为 0. 20
 

MPa[10] 。 在活体

实验前,一般采用仿生人工材料模拟肿瘤的力学特性,其
材料一般为硅橡胶或者水凝胶[11-13] 。 粘膜 下 肿 瘤

(submucosal
 

tumors,
 

SMT) 在临床术语中是突发性病变

或覆盖完整的粘膜肿块,其病变起源于粘膜肌层或粘膜

下层,而不是生物组织粘膜表面,因此早期很难通过内窥

镜活检通道上的视觉检测的方法来诊断 SMT 特征[14-16] 。
此时,通常采用超声内窥镜( endoscopic

 

ultrasonography,
 

EUS)可有效地检测粘膜下病变是否为肿瘤,该方法是诊

断胃肠道 SMT
 

最准确的成像技术[17-18] 。 但是超声 EUS
成本高,在低成本的动物微创外科手术( animal

 

minimally
 

invasive
 

surgery,
 

AMIS)中难以广泛采用。
为了实现高精度、低成本的动物 SMT 检测,提出了

一种用于测量生物组织弹性模量的微型触觉传感器,以
替代现有 SMT 检测方法。 该传感器与传统的动物内窥

镜活检通道兼容。 近年来,许多研究人员提出了不同的

动物医学触觉传感器来测量微创外科手术( minimally
 

invasive
 

surgery,
 

MIS) 过程中的触觉信息[19-20] 。 根据传

感机理的不同[21] ,上述触觉传感器可分为电容感应

式[22-23] ,压 电 式[24-25] , 压 阻 式[26-27] 和 气 助 式[28-29] 等。
Sokhanva 等[30] 提出了一种用于生物组织特征检测的压

电式触觉传感器(尺寸:22
 

mm×4
 

mm×0. 8
 

mm),该器件

采用 3 层 PVDF 悬臂梁结构测量生物组织的力学参数。
Tanaka 等[31] 构建了一种气助式触觉传感器系统(尺寸:
ϕ= 4

 

mm),通过注入生物相容性水进行气球膨胀,可以

确保在不需要电力的情况下安全接触液体。 该传感器可

有效地检测生物组织中的弹性体刚度,具有术中脑肿瘤

诊断的潜力。 Sangpradit 等[32] 提出了一种用于 MIS 力反

馈传感器(尺寸:ϕ= 11. 5
 

mm)。 与其他触觉和力学传感

器相比,期传感元件为气垫。 Zhao 等[33] 利用两个不同刚

度的压阻悬臂梁来识别动物软 / 硬组织,并开发了压阻式

触觉传感器(尺寸:19
 

mm×19
 

mm)。 Ji 等[34] 受人体皮肤

的启发,开发了一种由低介电常数( low-k)微纤毛阵列、
高介电常数(high-k)粗糙表面和微圆顶阵列组成的新型

混合电介质;其中压力引起的 low-k 和 high-k 之间的串

并联转换混合电介质的组件能够实现线性有效介电常数

和可控的初始 / 合成电容,因此混合电介质的梯度可有效

反映压缩性使弹性模量随压力的线性行为,从而实现弹

性模量的测量。 综合对比前人对不同传感材料的触觉感

知方法可知,压电材料在开发微型化、高灵敏度、快响应

传感器件具有较大优势[35-38] 。
内窥镜作为一种广泛使用的动物微创外科手术

(animol
 

minimally
 

invasive
 

surgery,AMIS)工具,其不仅为

视觉检查提供动画,还可进行动物活检[39-40] 。 然而 SMT
的早期诊断中目视检查仍然不够,因此使用内窥镜获得

触觉反馈信息有助于提高生物组织的弹性模量检测精

度,进而精准定位血管,确定生物组织的健康状况与类

型,从而提高治疗质量。 为此,本研究提出了一种用于生

物组 织 弹 性 模 量 检 测 的 微 型 压 电 式 触 觉 传 感 器

(piezoelectric
 

tactile
 

sensor,
 

PTS),利用有限元法建立

PTS 数值模型,验证并分析了 PTS 与生物组织接触的能

量转化 过 程, 以 及 响 应 信 号 特 征。 此 外, 微 型 PTS
(ϕ= 2. 0

 

mm)可安装在通用的医用内窥镜上,用于人工

肿瘤的弹性检测。

1　 PTS 设计

1. 1　 生物组织弹性模量的传感机理

　 　 微型化的 PTS 由两个刚度不同的组件组成(如图 1
所示),即由铜球组成的硬性内部组件(E1 ) 和聚二甲基

硅氧烷(polydimethy
 

lsiloxane,
 

PDMS)制成的软性封装组

件(E2)。 当传感器在法向力的作用下接触目标生物组

织时,由于上述两组件与生物组织的相对刚度不同,其将

发生不同程度形变。 由于内部组件的弹性模量大于封装

组件的弹性模量(E1
 >

 

E2 ),其上的压电膜会产生不均匀

的应力分布,从而在相应的组件电极上获得两个不同的

响应电压(V1&V2)。 所以刚度不同的传感组件在均布载

荷下的力传递不同,其响应电压不同。 当 PTS 分别接触

软和硬性组织时,前者下封装组件的形变将明显大于后
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者的形变。 可见,当 PTS 接触软性组织时,封装组件的力

传递相对较大。 进一步分析可知,当 PTS 接触软性组织

时,内部和封装组件对应的压电薄膜上应力分布的差异

较低,响应电压比( V1 / V2 ) 相对较小( 如图 1 ( a))。 然

而,当 PTS 接触硬性组织时,大部分的法向力会被内部组

件吸收并传递,从而导致压电薄膜上应力的分布差异大,
因此 V1 / V2 更大(如图 1(b))。 由上述分析可知,利用内

部组件和封装组件的 V1 / V2 可预测生物组织弹性模量。

图 1　 器件传感机理

Fig. 1　 Sensing
 

mechanism
 

of
 

tactile
 

sensor

1. 2　 理论分析

　 　 采用串联弹簧模型将 PTS / 组织样品系统简化为两

组平行的一维弹簧,如图 2 所示。
同时利用上述双弹簧模型分析内部组件和封装组件

在聚偏二氟乙烯( polyving
 

lidene
 

difluoride,
 

PVDF) 压电

薄膜上的应力分布。 由于适用于生物组织内窥镜活检通

道的 PTS 外径较小(ϕ= 2. 0
 

mm),因此本研究假设:1)
PTS 与目标生物组织接触过程保持平坦;2)硬、软刚度弹

簧与生物组织接触时,组织扰度的差异可以忽略不计,以
避免组织形变引起的干扰。 具有不同刚度( 弹性模量

值)的两个弹簧 E1 和 E2 分别表示 PTS 内部组件和封装

组件。 Esub 表示生物组织粘膜;E0 表示目标组织。 封装

组件、组织粘膜和目标组织的厚度分别为 Hs、Hsub 和 H t。
传感器受法向均布载荷作用,其 PVDF 层产生局部应力

图 2　 基于串联弹簧模型的理想接触分析

Fig. 2　 The
 

ideal
 

contact
 

analysis
 

based
 

on
 

the
 

tandem
 

spring
 

model

(σ1
 &

 

σ2),该应力分别与内部组件和封装组件对应的
V1

 &
 

V2 成正比。 在上述假设条件下,两组平行弹簧的总

垂直变形为:
δ = Δ1 + Δ3 + Δ5 = Δ2 + Δ4 + Δ6 (1)
其中,Δ1 和 Δ2 分别为 PTS 的内部组件(E1 )和封装

组件(E2)的弹簧形变。 Δ3 和 Δ4 为粘膜(Esub ) 的形变,
Δ5 和 Δ6 为样品组织(E t )的形变。 上述两组弹簧发生的

应变可由式(2) ~ (7)表示。

ε1 =
Δ1

Hs
(2)

ε3 =
Δ3

Hsub
(3)

ε5 =
Δ5

H t
(4)

ε2 =
Δ2

Hs
(5)

ε4 =
Δ4

Hsub
(6)

ε6 =
Δ6

H t
(7)

上述弹簧的法向应力由对应弹簧的应变(线性弹性

变形)来表示,其表达式为:

σ1 = E1

Δ1

Hs
(8)

σ3 = Esub

Δ3

Hsub
(9)
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σ5 = E t

Δ5

H t
(10)

σ2 = E2

Δ2

Hs
(11)

σ4 = Esub

Δ4

Hsub
(12)

σ6 = E t

Δ6

H t
(13)

其中,E 为弹性模量。 事实上,当两个或两个以上的

弹簧串联排列时,施加于整体的外部应力相当于作用在

每个弹簧上且形变一致。 因此,连续排列的单个弹簧产

生的应力可表示为:

σ1 = σ3 = σ5⇒E1

Δ1

Hs

= Esub

Δ3

Hsub

= E t

Δ5

H t
(14)

σ2 = σ4 = σ6⇒E2

Δ2

Hs

= Esub

Δ4

Hsub

= E t

Δ6

H t
(15)

利用式(14)、(15),Δ3 和 Δ5 可由 Δ1 表示,Δ4 和 Δ6

可由 Δ2 表示。 通过计算两组弹簧的总形变,即式(1),
Δ1 / Δ2 表达为:

Δ1

Δ2

=
(E tEsubHs) + (E2E tHsub) + (E2EsubH t)
(E tEsubHs) + (E1E tHsub) + (E1EsubH t)

(16)

因此 PTS 内部组件和封装组件处的归一化应力的比

值(σ1 / σ2)如式(17)所示。
σ1

σ2

=
E1

E2

Δ1

Δ2

=

E1[(E tEsubHs) + (E2E tHsub) + (E2EsubH t)]
E2[(E tEsubHs) + (E1E tHsub) + (E1EsubH t)]

(17)

由式(17)可知,PVDF 压电薄膜的应力分布取决于

PTS 内部组件和封装组件的刚度,通过压电方程中应变

与电压的关系,对式(17)进一步扩展。 压电传递方程的

二维空间的微分表达形式为:
E =- ΔV (18)
D = dσ + ε 0ε rE (19)
- ρf 2

ω u = Δ·σ
ε = SE + d31E

ε = 1
2

[( Δu) T + Δu]

ì

î

í

ï
ïï

ï
ï

(20)

式中:ρ 为 PVDF 密度;u 为位移;D 为电位移;fω 为角频率

(fω = 2πf ); σ 为 应 力; ε 为 应 变; d31 为 压 电 系 数

(d31 =1. 358×10-11
 

C / N);SE 为压电柔性常数(SE= 13. 5×10-12
 

Pa-1);ε0 为自由空间的介电常数(ε0 = 11×10-10
 

Farad / m);
εr 为相对介电常数 ( εr = 1

 

290);E 为电场强度;V 为

PVDF 薄膜的响应电压。 联立式(17) ~ (20)可计算得到

PTS 中 PVDF 压电薄膜受压后内部组件和封装组件对应

的响应电压(V1
 &

 

V2)。

1. 3　 数值模型

　 　 为了对上述理论分析结果可视化,本研究采用有限

元数值计算方法,构建了 2D 的 PTS 数值计算模型,分析

了 PTS 与生物组织接触的能量转化过程(如图 3 所示)。

图 3　 PTS 计算域示意图

Fig. 3　 Schematic
 

diagram
 

of
 

calculation
 

domain
 

of
 

PTS

图 3(a)为 PTS 模型示意图。 模型中不同材料的计

算参数进行变量求解,PTS 的结构和物性参数分别如表 1
和 2 所示。 值得注意的是,PVDF 薄膜中的压电参数,包
括 d31,SE,ε0,εr 值来自式(20)。

表 1　 模型几何参数

Table
 

1　 The
 

specifications
 

of
 

PTS
 

model (mm)

材料 长度 厚度

内部组件
 

0. 4 0. 4

封装层
 

1. 4 0. 6

压电薄膜
 

1. 4 2. 8×10-2

柔性电极层
 

1. 4 5. 0×10-2

载片
 

1. 4 1. 5

粘膜
 

10. 0 0. 8

生物组织 10. 0 10. 0
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表 2　 模型物性参数

Table
 

2　 Physical
 

parameters

材料
密度

/ (kg·m-3 )
弹性模量

/ MPa
泊松比

内部组件
 

7
 

940 110
 

000. 00 0. 35

封装层
 

1
 

030 1. 40 0. 40

压电薄膜
 

1
 

780 3
 

000. 00 0. 35

柔性电极层
 

1
 

353 2
 

510. 00 0. 34

载片
 

2
 

020 23
 

500. 00 0. 25

粘膜
 

980 0. 26 0. 50

生物组织 1
 

800 0. 00~ 4. 00 0. 40

　 　 图 3(b)展示了 PTS 模型的网格及边界条件。 由图

可知,在 10
 

mm×13
 

mm 计算域顶面施加均匀外力 1
 

N,并
将底面设置为固定端边界条件。 采用 8 节点六面体元素

构建模型网格,通过收敛试验确定总网格单元数约为

80
 

000。 在此基础上,对 5 个不同弹性模量的生物组织

进行了传感性能评估,研究了 PVDF 压电薄膜上电势分

布,并与实验结果对比。 上述 5 种弹性生物组织材料由

美国道康宁公司提供,其弹性模量可通过动态机械分析

仪(DMA 仪器,TAQ800)测量,如表 3 所示。

表 3　 模型中 5 种弹性生物组织的物性参数

Table
 

3　 Different
 

elastomers
 

for
 

numerical
 

simulation

材料
密度

/ (kg·m-3 )
弹性模量

/ MPa
泊松比

道康宁
 

3120
 

RTV
 

硅橡胶 1
 

710 3. 51 0. 48

道康宁 1Sylgard
 

160
 

硅橡胶 1
 

570 3. 08 0. 48

道康宁 Sylgard
 

184
 

硅橡胶 1
 

030 1. 40 0. 40

道康宁 Sylgard
 

170
 

硅橡胶 1
 

380 1. 18 0. 48

道康宁 Sylgard
 

186
 

硅橡胶 980 0. 26 0. 50

2　 实　 　 验

2. 1　 传感器的制备

　 　 PTS 制备步骤如图 4 所示。
1)

 

柔性电路板由两侧涂有导电铜膜的聚酰亚胺

(PI)层组成,通过光刻蚀刻形成电极结构(如图 4( a)
(i )); 2 )

 

采用 28
 

μm 厚聚偏氟乙烯 ( PVDF ) 薄膜

(Measurement
 

Specialties 公司提供)作为传感材料(如图

4(a)(ii)。 PVDF 作为一种压电、热释电材料,具有重量

轻、柔性、低功耗和无毒的特点;3)
 

用丙酮去除 PVDF 薄

膜上的双面银涂层,用去离子水冲洗(如图 4( a) ( iii));

图 4　 PTS 制备及其安装

Fig. 4　 Schematic
 

of
 

fabrication
 

process
 

and
 

installing
 

with
 

PTS

4)
 

将裸露的 PVDF 薄膜夹在两个 FPC 薄膜之间,使用各

向异性导电膜将 PVDF 与 FPC 粘结,并采用导线将 FPC
和 PVDF 的复合结构固定(如图 4( a) ( iv));5)

 

修剪上

述微结构满足器件直径 ϕ = 2. 0
 

mm(如图 4(a) (v));6)
 

并使用 PDMS
 

160 固定底层(如图 4(a)(vi));7)
 

通过成

型技术,并采用粘合剂手动放置和固定铜球(如图 4( a)
(vii));8)

 

采用 PDMS
 

184 封装顶层(如图 4(a)(viii))。
事实上,上述加工所涉及的材料,例如聚二甲基硅氧烷

(polydimethylsiloxane,
 

PDMS)常被选择作为微机电系统

(micro-electro-mechanical
 

system,
 

MEMS) 器件的封装材

料,其具有力学上柔性和生物相容性,同时和其他聚合物

材料相比,PDMS 弹性模量较低。 此外,PDMS 便于消毒,
适合用于体内 PTS 使用。
2. 2　 测量

　 　 基于上述微型化 PTS,搭建了一个动态测试系统来

分析生物组织的力学性能,如图 5 所示。 拉压弹簧试验

机(HLB-1000,爱德堡仪器有限公司,中国)以 1
 

Hz 频率

动态接触测试对象;同时在振动夹具前设有一个力传感

器(209C01,PCB 压电电子公司,美国),以控制 PTS 和目

标生物组织之间的载荷。 力传感器输出信号通过信号转

换器传输到示波器(AFG3022,泰克公司,美国)进行实时
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图 5　 PTS 响应信号动态测量装置

Fig. 5　 Dynamic
 

measurement
 

setup
 

for
 

analyzing
 

response
 

signal
 

from
 

PTS

监测。 此外,PTS 的两个输出信号(V1 和 V2 )通过电荷放

大器( B&K
 

NEXUS2690A) 传递到示波器。 本研究通过

上述实验平台,重点探寻不同仿生生物组织 ( Sylgard
 

160, Sylgard
 

140, Sylgard
 

170, Sylgard
 

186, 3120
 

RTV
 

Rubber)下的响应信号(V1 和 V2)时域曲线特点及其影响

规律,以此验证 PTS 数值模型的准确性。

3　 计算与测试结果分析

　 　 基于 1. 2 节串联弹簧模型解析结果,PTS 响应电压

理论值与目标生物组织弹性模量关系如图 6 所示。

图 6　 PTS 响应电压与目标生物组织弹性模量关系

Fig. 6　 The
 

relationship
 

between
 

the
 

response
 

value
 

of
 

PTS
 

and
 

elastic
 

modulus
 

of
 

the
 

test
 

tissue

由图 6 可知,随 E t 增加,PTS 的 V1 / V2 增大。 上述

PTS 响应曲线可看成是两条线性曲线的叠加,分别为

1. 4
 

MPa 以下和 1. 4
 

MPa 以上,该值约为 PDMS 封装层

的弹性模量(E2 )。 事实上,E2 = 1. 4
 

MPa 与软性生物组

织(E t<
 

1
 

MPa)相当,而铜球的弹性模量(E1 = 120
 

GPa)
明显比 E2 更高,其比率 E1 ∶ E2 约为 86

 

000。 进一步分

析,当 PTS 接触较硬的生物组织(E t >
 

1. 4
 

MPa)时,大部

分的轴向载荷由内部组件-铜球传递,封装层的形变很

小。 相反,当 PTS 接触较软的生物组织(E t <
 

1. 4
 

MPa)
时,PDMS 封装层产生的形变较大。 因此,上述两部分线

性曲线的过渡值取决于是 PTS 组件件相对于目标生物组

织的相对弹性模量。 对比 E t 在 0. 2 ~ 1. 4
 

MPa 和 1. 5 ~
3. 5

 

MPa 两个范围内,前者的斜率,即 PTS 灵敏度比后者

的高,这说明了本研究设计得 PTS 可有效的描述软性生

物组织弹性变化。 对图 6 中不同 E1 ∶ E2响应曲线分析可

知,当两个 PTS 组件的刚度比(E1 ∶ E2 ) 从 1. 5 ∶ 1增加到

200 ∶ 1,V1 / V2 增加,反映 PTS 灵敏度提高。 该规律的原

因为:由于内部组件和封装组件的 E1 ∶ E2越高,在 PVDF
压电薄膜上的归一化法向应力分布的差异越大,根据

式(18) ~ (20)可知,应力 σ 与电位移 D、电压 V 为正相

关的线性关系,因此导致 PVDF 电极产生的响应电压的

差异,即 V1 / V2 越大。 此外,将 E1 ∶ E2增加到一个较高值

(例如 10
 

000
 

000),根据上述理论解析结果,此时 PTS 会

产生非常高的灵敏度。 但是,实现中缺乏如此高的刚度

比材料,因此不适合制造 PTS。 实际上,目标生物组织的

E t 应与传感器组件的 E2 适配,PTS 的 V1、V2 均可有效测

量时,V1 / V2 方可精准反映生物组织的软 / 硬程度。
当 PTS 与生物组织之间施加 1 N 的接触力时,PTS

模型中位移、应力和电势分布如图 7 所示。

图 7　 PTS 的数值模拟结果

Fig. 7　 Numerical
 

results
 

of
 

PTS
 

model

图 7 中①为器件位移场云纹图。 由图可知,受法向

载荷作用,PTS 与带有粘膜的生物组织层接触区域的形
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变 S 最大,Smax 约为 1. 4×10-3
 

mm;随-Y 方向增加,S 逐

渐减小。 说明接触力对靠近接触区域的影响较大,在固

支约束区域的形变约为 0。 根据 PVDF 压电材料的正压

电效应,计算结果分别展示了 PVDF 薄膜层的 σ 及 V 分

布,如图 7 中②、③所示。 由图可知,尽管施加的是均布

载荷,但由于铜球的硬度高于 PDMS 封装层(E1 >
 

E2 ),
PVDF 薄膜所产生的 σ 是不均匀的,σ 集中在内部组件

接触区域;此外,V 与 σ的分布规律一致。 上述计算结果

有效揭示了 PTS 的力-电多场耦合及能量传递过程。
为了对 PTS 的传感规律定量描述,图 8 展示了 Et =

1. 32
 

MPa、E1 = 110
 

GPa、E2 = 1. 40
 

MPa 时,PTS 中 PVDF 层

σ 和 V 在 X 方向的变化规律(截面位置 y0 = 11. 464 5
 

mm)。

图 8　 PTS 组件中应力和电势分布规律

Fig. 8　 The
 

σ
 

and
 

V
 

distribution
 

of
 

the
 

PTS
 

component

由图 8 可知,V 与 σ的在 X 方向的变化规律一致,在
x= 0. 32

 

mm 处,即铜球圆心位置,PTS 产生的 V 与 σ 最

大(Vmax = 2. 3
 

mV;σmax = 4 500
 

N / m2)。 在其他区域 PTS 产

生的 V 与 σ较小。 因此,结果表明了 PTS 中 PVDF 层上

的电势分布可精确反映内部组件和封装层与生物组织接

触时的力变化。 基于图 5 中实验平台,本研究通过信号

发生器输出信号(频率和幅值)调节对拉 / 压力试验机的

动态压力进行控制。 图 9 展示了 E t = 4. 8
 

MPa,激振参数

为 1
 

Hz、2
 

VP-P 时,V1、V2 时域曲线对比。 PTS 的两个输

出信号(V1、V2 ) 通过电荷放大器接入示波器进行测量。
由图可知,V1 和 V2 输出的频率均约 1

 

Hz,其与信号发生

器的激励频率一致,说明了 PTS 传感器对动态载荷的准

确响应能力;V1 比 V2 幅值大,反映铜球接触区域产生的

应变较大,证明了图 8 中的 PVDF 薄膜的应变规律,可见

通过 PTS 和生物组织样品的接触,可有效测量不同生物

组织样品的响应电压输出比。
为了模拟动物体内粘膜下肿瘤组织,本研究在猪胃

粘膜下埋入 5 种弹性材料( Sylgard
 

160 硅橡胶,Sylgard
 

184 硅橡胶,Sylgard
 

170 硅橡胶,Sylgard
 

186 硅橡胶,3120
 

图 9　 Et = 4. 8
 

MPa,激振为 1
 

Hz、2
 

VP-P 时,V1 、V2 时域曲线

Fig. 9　 Comparison
 

of
 

V1
 and

 

V2
 time-domain

 

curves
 

with
 

Et = 4. 8
 

MPa,
 

excitation
 

parameters
 

of
 

1
 

Hz
 

and
 

2
 

VP-P

RTV 橡胶)作为人工肿瘤,如图 10 所示。 根据搭建的动

态压力测试系统,在每个工况下开展了 10 次重复性实

验。 图 11 展示了猪胃黏膜下层 5 种不同弹性模量弹性

体的 V1 / V2 变化规律。 由图可知,V1 / V2 与人工猪胃粘膜

肿瘤的弹性模量成正比;在 E t = 1. 4
 

MPa 左右呈两部分

线性关系;测量曲线与计算曲线相吻合。 此外,PTS 在

1. 01 ~ 3. 51 MPa 的动态范围内进行了测试,对比 1. 01 ~
1. 40

 

MPa 和 1. 50 ~ 3. 51 MPa 范围内的 V1 / V2 变化程度,
前者 的 斜 率 比 后 者 更 大, 这 意 味 着 PTS 在 1. 01 ~
1. 40

 

MPa 内的灵敏度更高。 该数据进一步证实了基于

串联弹簧模型和压电传递方程所构建的 PTS / 生物组织

接触传感数值模型的计算结果。 因此,研究结果表明,本
研究设计的新型微型压电触觉传感器可有效地提取动物

肿瘤组织生物力学信息,辨识猪胃粘膜下层组织的弹性

变化。

图 10　 不同弹性材料作为人工肿瘤在猪胃粘膜中的安放位置

Fig. 10　 Placement
 

of
 

different
 

elastic
 

materials
 

as
 

artificial
 

tumors
 

in
 

the
 

submucosa
 

of
 

pig
 

stomach

表 4 展示了本研究开发的 PTS 与不同类型触觉传感

器的性能比较,用于测试生物材料的弹性模量。 从表 4
可以看出,本研究开发的传感器的灵敏度和尺寸非常有

竞争力。 更重要的是,这项工作中引入的用于数值分
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图 11　 猪胃黏膜中不同 Et 弹性体 V1 / V2 变化规律

Fig. 11　 Voltage
 

output
 

ratio
 

for
 

elastomers
 

with
 

varying
 

elastic
 

moduli
 

embedded
 

in
 

the
 

submucosa
 

of
 

pig
 

stomach

析的模块化设计方法可与基于 MEMS 的传感元件兼容,
这可以显著提高触觉传感器的灵敏度性能。

表 4　 用于测量生物材料弹性模量的不同类型触觉

传感器的性能比较

Table
 

4　 Comparison
 

of
 

the
 

performance
 

of
 

different
 

types
 

of
 

tactile
 

sensors
 

used
 

to
 

measure
 

the
 

elastic
 

modulus
 

of
 

biomaterials

类型

(触觉传感器)
规格

/ mm
灵敏度

/ MPa-1 检测范围
  

电容式[41] 5. 0 0. 16
 

9. 0~ 60
 

kPa

混合式[42] 20. 0
 

0. 25
 

9. 0~ 90
 

kPa

便携式笔状[43] 10. 0
 

0. 37 0. 2~ 3. 1
 

MPa

压阻式
 [44] 19×19

 

0. 45
 

0. 1~ 1. 0
 

MPa

压电式
 [45] 22×4×0. 8

 

0. 26
 

0. 5~ 2. 5
 

MPa

PTS
 

(本研究提出) 2. 0
 

0. 36
 

1. 0~ 3. 5
 

MPa

4　 结　 　 论

　 　 本研究结合试验和数值分析的方法研究了适用于生

物组织弹性模量测量的压电触觉传感器。 本研究提出了

一种适用于安装在内窥镜上以检测动物肿瘤组织弹性模

量的微型压电触觉传感器,其主要由两个刚度不同的组

件(内部和封装组件)及 PVDF 压电层构成,该器件直径

为 2. 0
 

mm,成功安装于内窥镜活检通道中。 其次,基于

串联弹簧模型和压电传递方程,建立了 PTS / 生物组织接

触传感数值模型,深入分析 PTS 的生物组织弹性模量传

感规律,计算结果表明,PVDF 层靠近内部组件(铜球)的

接触区域产生的 V 与 σ 最大,其与封装层接触区域产生

的 V 与 σ 较小,揭示了 PTS 的力-电多场耦合及能量传

递过程。 最后,采用 MEMS 制造工艺,制备了 PTS 样机,
同时搭建 PTS / 生物组织动态载荷测试平台对猪胃中不

同人工肿瘤软 / 硬特性测试和模型验证。 结果表明,内部

组件与封装组件响应电压之比(V1 / V2 )与生物组织弹性

模型( E t ) 成线性关系,0. 2 ~ 3. 5
 

MPa 内,随 E t 增大,
V1 / V2 增大,且与模型计算结果相吻合。

参考文献

[ 1 ]　 CHEN
 

CH
 

Y,
 

YANG
 

Y
 

F,
 

WANG
 

P
 

C,
 

et
 

al.
 

Simvastatin
 

attenuated
 

tumor
 

growth
 

in
 

different
 

pancreatic
 

tumor
 

animal
 

models [ J].
 

Pharmaceuticals,
 

2022,
 

15(11):1408- 1412.
[ 2 ]　 张建,

 

宋志刚,
 

王书浩,
 

等.
 

基于胃部肿瘤病理数据

特征提取的分型模型研究[J].
 

仪器仪表学报,
 

2024,
 

45(7):210- 217.
ZHANG

 

J,
 

SONG
 

ZH
 

G,
 

WANG
 

SH
 

H,
 

et
 

al.
 

Research
 

on
 

feature
 

classification
 

model
 

based
 

on
 

pathological
 

data
 

of
 

gastric
 

tumor [ J ].
 

Chinese
 

Journal
 

of
 

Scientific
 

Instrument,
 

2024,
 

45(7):210- 217.
[ 3 ]　 邸拴虎,

 

杨文瀚,
 

廖苗,
 

等.
 

基于
 

RA-Unet
 

的
 

CT
 

图

像肝脏肿瘤分割[ J].
 

仪器仪表学报,
 

2022,
 

43(8):
65- 72.
DI

 

SH
 

H,
 

YANG
 

W
 

H,
 

LIAO
 

M,
 

et
 

al.
 

Liver
 

tumor
 

segmentation
 

from
 

CT
 

images
 

based
 

on
 

RA-Unet [ J ].
 

Chinese
 

Journal
 

of
 

Scientific
 

Instrument,
 

2022,
 

43(8):
65- 72.

[ 4 ]　 QIU
 

S
 

H,
 

ZHAO
 

X
 

F,
 

CHEN
 

J
 

Y,
 

et
 

al.
 

Characterizing
 

viscoelastic
 

properties
 

of
 

breast
 

cancer
 

tissue
 

in
 

a
 

mouse
 

model
 

using
 

indentation [ J].
 

Journal
 

of
 

Biomechanics,
 

2018,
 

69:81- 89.
[ 5 ]　 FEIG

 

V
 

R,
 

TRAN
 

H,
 

LEE
 

M,
 

et
 

al.
 

Mechanically
 

tunable
 

conductive
 

interpenetrating
 

network
 

hydrogels
 

that
 

mimic
 

the
 

elastic
 

moduli
 

of
 

biological
 

tissue[ J].
 

Nature
 

Communications,
 

2018,
 

9:2740- 2748.
[ 6 ]　 EXTON

 

J,
 

HIGGINS
 

J
 

M
 

G,
 

CHEN
 

J
 

J.
 

Acute
 

brain
 

slice
 

elastic
 

modulus
 

decreases
 

over
 

time[ J].
 

Scientific
 

Reports,
 

2023,
 

13(1):12826-12829.
[ 7 ]　 TAMOŠIŪNAS

 

M,
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