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摘要    羟基磷灰石骨替代材料被植入人体后骨组织在其内部生长, 它的强度、刚度会逐渐

增加. 其力学相容性是指成为活体骨的一部分后, 其力学性质应与周围骨组织的力学性质一

致. 由于骨的力学性质与应变率相关, 骨替代材料的力学相容性既包括静态也包括动态力学

性质. 应用分离式霍普金森压杆实验技术(SHPB)研究了羟基磷灰石骨替代材料、不含有机物

的牛骨和含有机物的牛骨动态力学性质, 测量了  3 种试样在冲击载荷下的应力-应变曲线, 比
较分析了  3 种材料的弹性模量的差别, 以判断胶原纤维的作用. 将羟基磷灰石骨替代材料看

作颗粒复合材料, 估计了植入体内后其弹性模量的变化, 判断其动态刚度方面的力学相容性. 
确定所研究的羟基磷灰石骨替代材料的孔隙率在 0.8 左右时有利于刚度方面的相容性.  
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1  引言 

人工合成的用作骨替代材料的羟基磷灰石

(hydroxyapatite)呈多孔结构 , 具有良好的生物相容

性、生物活性和骨传导性[1,2], 主要作为植入人体骨内

的构架, 骨细胞和胶原纤维在其上生长, 最终成为活

体骨的一部分. 因为在体内起承载作用, 用作骨替代

材料的羟基磷灰石及其复合材料的力学性质或力学

相容性一直是研究重点之一[3~5]. 骨替代材料力学相

容性的含义如下: 若骨替代材料的力学性质与骨一

致, 则会与活体骨起到相同的力学作用, 否则会引起

负作用. 比如, 若骨替代材料的刚度大于活体骨的刚

度则会产生应力遮挡, 造成周围骨组织的骨质疏松; 
若刚度太小则起不到承载作用[5~7].  

关于力学相容性, 通常强调植入人体前力学性

质与骨一致[8,9]. 这对由金属或聚合物（包括相应的复

合材料）等为主体制成的骨替代材料是可行的, 因为

这类材料植入体内后力学性质不会改变. 但是, 以羟

基磷灰石为主体制成的骨替代材料情况并非如此 , 
尤其是由水热入交换法制成的羟基磷灰石材料可以

直接植入体内[10]. 这种材料被植入人体后骨组织在

其内部的孔隙中生长, 它的强度、刚度会逐渐增加, 
最终成为活体骨的一部分. 因此, 这时的力学相容性

应该是指成为活体骨后的状态而非植入时的状态.  
由于骨的力学性质与应变率相关 [ 11~13], 骨替代

材料的力学相容性既包括静态也包括动态力学性质. 
因为, 牛骨的弹性模量与人骨弹性模量基本一致 [14], 
应用分离式霍普金森压杆实验技术(SHPB)研究了羟

基磷灰石骨替代材料、不含有机物的牛骨和含有机物 
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的牛骨动态力学性质, 测量出 3 种试样在冲击载荷下

的应力-应变曲线, 比较分析  3 种材料的弹性模量的

差别. 将羟基磷灰石骨替代材料看作颗粒复合材料, 
估计了植入体内后其弹性模量的变化, 判断其动态

刚度方面的力学相容性. 确定所研究的羟基磷灰石

骨替代材料的孔隙率在 0.8 左右时有利于刚度方面的

相容性.  

2  实验原理与方法 

2.1  试样及实验测试装置 

采用以由珊瑚为基体通过水热交换法制成的羟

基磷灰石材料制作试样(孔隙率为  50％, 质量密度为

0.70 g/cm3, 北京意华健科贸有限公司). 试样厚度为

4 mm, 横向尺寸为8 mm × 8 mm. 骨试样取自牛胫骨的

密质骨部分, 新鲜的牛胫骨干燥后沿骨干的轴向(生长

轴方向)取出厚度为 4 mm, 横向尺寸为7 mm × 7 mm 的

试样. 将骨试样分成两组, 一组在 580~600℃电炉上煅

烧去掉有机成份, 余下的成份主要是羟基磷灰石[15,16], 
称为无有机成分的骨. 另一组保持原样称为骨或含有

机成份的骨. 3 组试样总计 15 个, 每组 5 个.  
实验在  SHPB 实验装置上进行, 冲击杆、输入杆

和输出杆均由铝合金制成, 直径  14.5 mm. 入射波、反

射波和透射波信号由超动态电阻应变仪放大后经过

A/D 转换输入到计算机.  

2.2  实验测试 

测试时将试样置于输入杆和输出杆之间, 为减

小摩擦在试样与杆接触的两个端面抹上少许润滑剂, 
使压杆端面与试样两个平面紧密接触. 采样时间间

隔为  0.2 μs. 图  1, 2 和 3 分别为  3 种试样的典型波形. 
图中εi, εr 和εt 分别表示入射波、反射波和透射波. 

 

图 1  羟基磷灰石试样波形 

 

图 2  无有机成份的骨试样波形 

 

图 3  含有机成分的骨试样波形 

由于  3 种试样的强度及波阻抗大小相差较多而

且都是脆性材料, 不能确保每种试样的应力-应变曲

线都在同一应变率水平上获得. 实测时以使试样发

生破断但不粉碎为准则确定冲击杆的速度. 测量羟

基磷灰石和无有机成份骨试样时冲击杆的速度在

3.7~3.8 m/s 之间, 骨试样冲击杆的速度在 4.7~4.8 m/s
之间. 

3  测试结果 
图  4~6 是根据霍普金森压杆理论 [ 17]计算得到的

上述 3 种试样的典型的应力应变曲线. 实际测量中试

样表面与压杆端面难于紧密接触, 因此将曲线起始

约 5％处视为有效起始点; 在到达最高点前约 10%  

 

图 4  典型羟基磷灰石试样的应力-应变曲线 
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根据图  4, 应力应变曲线的最高点定义为极限应

力. 如表 1 所示, 极限应力在 41.7 和 48.8 MPa 之间, 
平均值为  45.11 MPa; 最大应变率分别为 maxε = 

1228.9 s−1; 表观弹性模量的范围在  4.93 至 6.61 GPa
之间 , 平均值 5.94 GPa; 线性拟合相关系数超过  

0.99. 

3.2  无有机物的骨的测试结果 

测试结果如表  2 所示 , 极限应力介于  103.8 和

123.1 Mpa 之间, 平均值为  115.8 MPa; 最大应变率

maxε = 653.3 s−1; 表观弹性模量介于  9.75 和  14.2 GPa

之间, 平均值 12.3 GPa; 线性拟合相关系数超过 0.98. 

图 5  无有机物的骨试样应力-应变曲线 

 

图 5 中的曲线出现两个峰值, 可能的原因是应力

达到第一个峰值时试样开始出现断裂(主要为沿应力

方向的纵向断裂). 如前所述试样并未完全断开, 等
效于小横向尺寸块的聚集体而减弱了横向效应, 使
纵向变形加快导致应力幅值瞬时减小从而出现曲线

下凹. 之后试样被压实, 应力继续增加, 产生了图中

的双峰. 显然, 极限应力应为第一个峰值.  图 6  含有机物的骨试样应力-应变曲线 

3.3  含有机成分的骨的测试结果 处开始出现非线性变化趋势, 所以取这两点之间的

数据用最小二乘法线性拟合, 斜率为试样的表观弹

性模量E[11]. 
实验测试结果如表 3 所示, 极限应力在 211.7 和

259.2 MPa 之间, 平均值为  237.8 MPa; 最大应变率

maxε = 942.9 s−1; 表观弹性模量介于  14.4 和 15.5 GPa

之间, 平均值 15.1 GPa; 线性拟合相关系数超过  0.99. 

3.1  羟基磷灰石的测试结果 

表 1 是羟基磷灰石试样的测试结果. 

表 1  羟基磷灰石的测试结果 

试样 极限应力 (MPa) 最大应变率 ε ( s−1) 弹性模量 E (GPa) 相关系数 R 

1 48.8 932.7 6.25 0.9914 

2 46.2 1126.5 5.68 0.9900 

3 46.3 1172.0 4.93 0.9906 

4 42.7 1148.9 6.24 0.9944 

5 41.7 1228.9 6.61 0.9925 

表 2  无有机物的骨试样测试结果 

试样 极限应力 (MPa) 最大应变率 ε ( s−1) 弹性模量 E (GPa) 相关系数 R 

1 122.2 653.3 12.6 0.9810 

2 113.5 396.8 14.2 0.9956 

3 116.4 479.4 12.9 0.9951 

4 103.8 596.6 9.75 0.9978 

5 123.1 647.8 12.0 0.9963 
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表 3  含有机成份的骨试样测试结果 

试样 极限应力 (MPa) 最大应变率 ε ( s−1) 弹性模量 E (GPa) 相关系数 R 

1 237.7 817.8 15.2 0.9962 

2 250.4 942.9 14.4 0.9989 

3 259.2 797.3 15.5 0.9941 

4 230.1 745.5 15.4 0.9912 

5 211.7 727.3 15.2 0.9942 
 

4  结果分析 
为了便于比较, 还采用经典的方法测量 3 种试样

的静态压缩弹性模量(每种试样测量了5个试样). 骨、

无机成份的骨和羟基磷灰石都具有线性的应力应变

关系, 静载下的弹性模量(平均值)分别为 20.9, 14.3
和 11.4 GPa. 与此相比, 动态时三种材料的弹性模量

均低于各自在静载时的弹性模量. 这一结果与文[11]
的结论一致, 该文应用霍普金森技术测试了牛密质

骨(湿骨)的弹性模量随应变率的变化, 确定弹性模量

与应变率成反比. 静态时(ε = 0)弹性模量为 20.4 GPa, 
当应变率增至ε = 800 s−1 时, 弹性模量降为 4.96 GPa. 
虽然文[11]的结论来自湿骨, 而且试样来源并不相同

(也包括个体差异), 但与羟基磷灰石、骨和无有机成

份骨的结果的趋势与本文的结论是一致的. 这从一

个侧面说明了羟基磷灰石材料的刚度性质与骨的刚

度性质存在相容的可能性.  
对比骨与无有机成份骨的测试结果可以看出 , 

含有机成份骨的弹性模量比无有机成份的骨弹性模

量大 15％左右, 体现了胶原纤维的作用. 亦即占重量

20%~30%左右的胶原纤维 [14,18]使弹性模量至少提高

15%. 这里强调至少二字是指骨被煅烧后虽然有机成

份变成了碳化物, 但仍留在密质骨内部. 骨试样受压 
时, 这些碳化物仍然可承受压缩载荷, 若没有这些碳

化物相当于无有机成份的骨孔隙率增加, 因而弹性

模量可能还会降低, 可以说骨内纤维组织对骨弹性

模量的影响是明显的.  
图  7 从另一个侧面说明了胶原纤维的作用 . 图

7(a)和(b)分别是骨和无有机成份的骨试样拉断后的

断口微观照片. 骨的断口(图  7(a))凸凹不平表现了纤

维增强复合材料断口特点. 无有机成份骨试样失去

了胶原纤维的增强作用, 其断口(图 8(b))相对平齐.  
对比羟基磷灰石和无有机成份的骨的测试结果

可以看出无有机成份骨的弹性模量是羟基磷灰石的

2.1 倍, 直观的差别是孔隙率, 见图 7(b)和(c). 孔隙率

是羟基磷灰石作为骨组织在其内部生长的构架的意

义所在. 若羟基磷灰石材料被植入到体内后, 在其孔

内生长的骨组织使其弹性模量增加 2 倍左右, 就可以

达到在动态载荷下刚度方面相容性.  

5  刚度相容性分析 
羟基磷灰石植入体内后, 骨组织将在其内部孔

隙中生长, 在力学意义上相当于复合材料, 羟基磷灰

石相当于基体. 当骨组织最终能充满孔隙时, 这种复

合材料有效弹性模量的大小若与周围正常骨组织一

致, 可以说刚度方面是力学相容的. 从形态上看骨组

织相当于颗粒(或夹杂), 因为骨组织生长于基体(羟 

 

图 7  显微镜下三种试样断面形貌 
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图 8  有效模量随孔隙率的变化曲线 

基磷灰石)的孔隙中受孔隙的约束而成形. 文献[19]
曾基于方形颗粒的模型分析骨和软骨之间的人造生

物连接材料的有效弹性模量. 但是, 与一般意义上的

颗粒复合材料不同, 骨替代材料的孔隙是连通的. 从
而使得基体和骨组织颗粒相互交错而颗粒之间又是

交联的.  
计算复合材料有效弹性模量的方法很多, 但多

数都将颗粒看作独立的, 忽略颗粒之间相互作用. 文
[20]认为应该用拓扑参数描述这种骨组织颗粒之间的

交联性质. 所提出的模型既考虑颗粒与基体的几何

特征(形状、孔隙等), 也考虑其拓扑性质, 适合于任

何体积比的有效弹性模量计算. 认为有效弹性模量 

 ,m f s
e m mc f fc

f ms m fs

E E V
E E V E V

E V E V
= + +

+
 (1) 

其中 Em是基体的弹性模量, Ef为颗粒的弹性模量. Vmc, 
Vfc分别为基体和颗粒连续部分的体积分数, Vs为基体

与颗粒交错部分的体积分数. Vms 和 Vfs 分别是后一部

分中基体和颗粒的体积分数. Vs=1−Vmc−Vfc, 若基体

材料的孔隙率为 P, 则 Vmc 和 Vfc 分别为 

2(1 ) ,
(1 )mc

p RV
p p R

−
=

+ −
 

2
,

(1 )fc
p RV

p p R
=

+ −
 

其中  R 表示为颗粒的特征尺度与基体特征尺度之比. 
Vms, Vfs 分别为  

1
,mc

ms
s

p V
V

V
− −

=  1 ,fs mV V= − s  

若设想颗粒的弹性模量 Ef 为  0, (1)式退化为 

  (2) ,e m mcE = E  V

此时的 Ee 相当于无颗粒时的多孔材料的表观弹性模

量, 等同于本文中羟基磷灰石的表观弹性模量的测

量值. (1)式的第 1 项在形式上类似于经典复合材料力

学中用混合律表示的有效弹性模量, 第 2 项表示拓扑

特征的作用.  
将上述结论应用于所测试的羟基磷灰石骨替代

材料的刚度相容性分析, 因为羟基磷灰石材料的孔

隙率为 50%, 可以近似取 R 等于 1. 如表 1, 羟基磷灰

石的表观弹性模量的测量值 5.94 GPa, 据此, 由(2)式
可求得无孔隙时羟基磷灰石的弹性模量 Em= 23.8 GPa. 
若假设骨组织完全长满羟基磷灰石的孔隙, 而且其

弹性模量等于测量值 Ef = 15.1 GPa(表 3), 忽略两种试

样测试时应变率的差别, 可以由(1)式算出有效弹性

模量, 即 Ee = 18.97 GPa. 其中拓扑相((1)式的第 2 项)
的贡献为  9.24 GPa, 占有效弹性模量  Ee 的  48.7 %, 这
一项说明了骨组织交联部分相互作用的程度.  

根据刚度相容性的分析目标, 有效弹性模量  Ee

越接近于 Ef = 15.1 GPa, 越是理想的结果. 在上述计

算分析中 Em 和 Ef 确定后, 有可能影响 Ee 的因素还有

尺度比R和孔隙率P两个参数. 由(1)式计算后可以确

定当 R 由 0.7 增加至 1.3 时, Ee 的值单调的由 18.96 增

加至 18.99 GPa, 仅仅增加了 0.16%, 可以说Ee基本不

依赖于 R. 而当孔隙率由 0.4 增加至 0.85 时, 如图 8
所示, 有效模量 Ee随 P的增加近似线性减小. 当羟基

磷灰石的孔隙率增加到 0.8~0.85 时 Ee 接近于 16 GPa. 
此值更有利于刚度方面的力学相容性的实现, 实际

应用中增加孔隙率也有利于骨组织在孔隙中的生长, 
这是临床所需要的.  

采用上述同样的方法分析静态刚度的相容性 . 
取实验测试值  11.4 GPa 为羟基磷灰石的静态表观弹

性模量, 以骨的测试值 20.9 GPa 作为颗粒的弹性模量, 
孔隙率为 0.5 时有效弹性模量为 30.9 GPa, 孔隙率增

加至 0.8 时有效弹性模量为 24.3 GPa. 此值与骨的静

态表观弹性模量一致, 说明无论是高应变率时还是

静态时 0.8 的孔隙率都有利于力学相容的实现.  

6  讨论 
应该说有意义的分析应是针对湿骨进行的, 因

为一般干骨的弹性模量比湿骨大 10%~15%[21]. 为了

对比无有机成份的骨与骨及羟基磷灰石的力学性质, 
以确定动态载荷下胶原纤维的力学作用, 只能对干

1142 



 
 
 

 
中国科学 E 辑: 技术科学   2009 年 第 39 卷 第 6 期 

 

 

骨进行测试 . 在此似乎应将干骨测量值折算减小

10%~15%, 但是当这种骨替代材料植入体内后孔隙

中并非能全部长满骨组织, 而且, 骨组织中的胶原纤

维(也包括其它类型的组织纤维)也会长入到羟基磷灰

石的微孔中, 起到增强的作用. 所以这种折算未必有

意义. 另一方面上述分析忽略了骨和羟基磷灰石的

测试结果之间的应变率差别, 根据表  1 和  3, 羟基磷

灰石结果的应变率大于骨. 两种材料都与文献[11]的
结论一致: 弹性模量随应变率的增加而降低. 于是若

以骨的测试结果为基准, 在与骨同样应变率水平下, 
羟基磷灰石的弹性模量的取值应大于表  1 中的平均值

(5.94 GPa), 使得根据(1)和(2)式算出的有效模量会大

于Ee = 18.97 GPa的估算值. 这是未折算干湿骨弹性

模量的第 2 个原因.  
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