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摘 要： 截肢表面和假肢接口之间的应力分布以及人体足底应力分布对医学研究有着极为重要的意义．为了测
量截肢和足底界面应力，本文提出了用平板电容和ＰＤＭＳ超弹塑性材料制作用于电子皮肤的界面应力传感器的方法．
对该传感器的测量范围、器件大小、材料选择、机械部分设计、电极耦合和器件制作等问题提出了解决方法．最后，制作
出了能够测量０～２２０ｋＰａ正压力和０～７０ｋＰａ剪切力的用于电子皮肤的界面应力传感器．从实验得到传感器在不同正
压力和剪切力下输出电容的实验数据，利用实验数据给出了传感器对正压力和剪切力的响应函数和响应曲线．
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１ 引言

据世界卫生组织测算，全球残疾人约占总人口的

５％．另据全国残疾人抽样调查显示，我国约有 ６０００万
残疾人，其中截肢者约有 ８９万人，占残疾人总数的
１４８％，最新的统计显示这一数字每年不断增加．这些
截肢者绝大部分依靠假肢行走［１，２］，对于截肢者而言，

假肢的好坏直接影响到他们的生活．在不牺牲移动性的
前提下，获得良好的舒适性成为众多医生和科研者追求

的目标［３］．为了帮助患者改善舒适性，获得截肢表面和
假肢接口之间表面应力的分布对于一个假肢接口系统

而言，显得尤为重要．此外，足底应力分布不仅被医学上
认为是研究某些疾病的重要参考数据，而且被制鞋设计

师和运动员研究广泛使用，因此，准确便捷地测量足底

应力同样显得尤为重要．
截肢表面和假肢接口之间的界面应力包括与界面

垂直的正压力（ＣｏｍｐｒｅｓｓｉｖｅＰｒｅｓｓｕｒｅ）和与界面相切的剪
切力（ＳｈｅａｒＳｔｒｅｓｓ）［４，５］．已经有许多文献报道了能够测
量截肢表面和假肢接口之间的表面应力分布的器件，这

些器件包括电阻应变测量计（ＲｅｓｉｓｔｉｖｅＳｔｒａｉｎＧａｕｇｅｓ）［６］、
压电电阻计（ＰｉｅｚｏｅｌｅｃｔｒｉｃＲｅｓｉｓｔｏｒｓ）［７］、光线电缆（Ｂｅｒｏｐ
ｔｉｃＣａｂｌｅｓ）及波导器件（Ｗａｖｅｇｕｉｄｅｓ）［８］、充气腔器件（Ｇａｓ
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ｌｌｅｄＣａｖｉｔｉｅｓ）［９］，多晶硅压力传感器［１０］，和基于电容的方
法（ＣａｐａｃｉｔａｎｃｅＢａｓｅｄＭｅｔｈｏｄｓ）［１１，１２］．然而，这些器件都
只能测量正压力，确不能同时测量剪切力．

有些报道尝试建立数学模型根据正压力来预测剪

切力，但是最新的报道发现这些数学模型都不准确．而
且，基于这些技术的器件很难用于测量足底应力分布．
因为基于这些器件的传感器不但本身增加应力，而且

体积太大，很难方便地应用于鞋底狭小的空间．此外，
这些器件不仅容易受到干扰，而且很难标定．

为了克服这些器件的缺点，必须开发新型的能够

同时测量正压力和剪切力的微型传感器器件．本文利
用平板电容和 ＰＤＭＳ超弹塑性材料设计出了能够同时
测量正压力和剪切力的界面应力传感器．首先分析了
应用目的和条件，确定了传感器的测量范围和器件大

小，选定材料并设计出机械部分，根据平板电容原理进

行电极耦合，详细论述了传感器制作过程，并设计出了

传感器及电子皮肤雏形．从实验得到传感器在加载正
压力和剪切力时输出电容之间的实验数据，用该实验

数据和最小二乘法建立了传感器在加载正压力和剪切

力时的传递函数，并且给出了传递函数的曲线图．

２ 传感器基本结构及设计流程

２．１ 电子皮肤界面应力传感器的基本结构

平板电容的电容大小与电极的面积成正比，与电

极间的距离成反比．当改变电极之间的面积或者距离
时，会引起输出电容发生改变．基于平板电容的传感器
正是利用改变平板电极间的面积或距离，引起输出电

容的改变来测定被测对象发生的变化的．电子皮肤界
面应力传感器采用电容传感器．

电子皮肤界面应力传感器采用传统的三层结构设

计：表层，中间层和底层，如图１所示．在表层耦合驱动
电极，底层耦合感应电极，中间层采用超弹塑性材料．
当传感器表层加载压力时，中间层的弹塑性材料发生

应变，从而引起驱动电极和感应电极之间的距离和重

合面积发生变化，根据输出电容的变化，达到检测加载

的应力大小的目的．

２．２ 设计流程

传感器设计过程包括应用目的分析、机械单元设

计、材料选择、电极耦合、样本制造与测试和测量电路

的设计（如图２所示）．

３ 传感器设计的关键问题及其解决方法

对该传感器的测量范围、器件大小、材料选择、机

械部分设计、电极耦合和器件制作等问题提出了解决

的方法．
３．１ 确定测量范围

传感器将用于测量截肢表面和假肢表面之间的应

力分布和足底应力分布两种界面应力．因此，必须先确
定传感器的测量范围．

当传感器用于足底界面应力测量时，被测者整个

身体重量将会压在传感器上，根据 Ｏｇｄｅｎ等人的研
究［１３］，全球将有近９５％的男性体重不超过１０２ｋｇ．传感
器受到的最大应力约为１３倍的体重，约为１３００Ｎ．Ａｒｍ
ｓｔｒｏｎｇ等人［１４］、Ｃａｖａｎａｇｈ等人［１５］和 Ｙａｖｕｚ等人［１６］利用测
压平台研究认为，假肢和足底界面的最大剪切力为

９７８ｋＰａ．
Ｓａｎｄｅｒｓ等人设计了一个 １５２ｍｍ的悬臂梁结构的

传导器和一个直径６３６ｍｍ的应力测量器，详细研究了
假肢中截肢表面和假肢之间的界面应力分布，并且报

道了大量关于截肢和假肢之间界面应力的数据［１７～２１］，

根据他的研究，假肢表面最大静压力为３４２ｋＰａ．
Ｌｏｒｄ等人［２２］研究发现，假肢界面应力和足底应力

的测量值会随着器件的大小而变化，变化范围为４０％．
也就是说，这些文献报道的测量数据，会由于测量器件

过大而引起测量数据最大有 ４０％的偏差．这个测量结
果说明，大部分测量数据由于测量器件的测量单元过

大而存在测量误差．此外，不同的测量方法同样会引起
测量结果上的偏差［１５］．

基于以上的分析，在本例中，采用３４２ｋＰａ作为正压
力最大值，采用９７８ｋＰａ作为最大剪切力值，若考虑到
４０％的测量偏差，传感器受到的最大正压力约为
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２０５ｋＰａ，最大剪切力约为 ５９ｋＰａ．考虑到器件的测量裕
量，本例中将传感器的测量范围确定为为０～２２０ｋＰａ正
压力和０～７０ｋＰａ剪切力．
３．２ 器件大小

传感器将形成阵列被整合于假肢中，因此传感器

的直径要足够小以便使得电子皮肤有足够的分辨率能

够捕捉界面应力的分布情况．但器件越小，受力时产生
的应变会越小，传感器的灵敏度会越低．综合考虑传感
器的应用目的和器件的设计限制条件，本例中传感器

的大小将设计成１０ｍｍ×１０ｍｍ．
３３ 材料选择

为了便于电极耦合，顶层和底层将采用印刷电路

板（ＰｒｉｎｔｅｄＣｉｒｃｕｉｔＢｏａｒｄ）．中间层主要用于分割顶层和底
层电极，同时当传感器受力时，为传感器提供压缩位

移，所以一般采用超弹塑性材料．在本例中，选用的超
弹塑性材料必须满足以下设计要求：（１）耐压：能够承
受最大２２０ｋＰａ正压力和７０ｋＰａ剪切力而不会产生永久
变形或者破坏；（２）重复性好：能够多次承受传感器检
测范围内要求的正压力和剪切力而不会产生永久变

形；（３）易铸造：能够很容易地精确铸造成要求的形状．
有多种高分子聚合物（Ｐｏｌｙｍｅｒｓ）材料满足这样的设

计要求，比如 ＰＤＭＳ［２３］，ＰＥＤＯＴ［２４］，ＰＥＤＯＴ：ＰＳＳ［２５］和 ＳＵ
８［２６］．由于ＰＤＭＳ材料不仅可以软刻蚀（ＳｏｆｔＬｉｔｈｏｇｒａｐｈｙ），
而且其理化特性使其具有铸造高保真（ＦａｂｒｉｃａｔｉｏｎＤｅｌｉ
ｔｙ）的优点［２７，２８］．所以，本例选用 ＰＤＭＳ作为中间层超弹
塑性材料．
３．４ 机械部分设计

根据上文分析，顶层和底层采用了 １０ｍｍ×１０ｍｍ
大小的 ＰＣＢ板制成．中间层采用了 ＰＤＭＳ超弹塑性材
料．中间层的超弹塑性材料的形状可以采用正方体或
圆柱体，数量可以有单个或者多个．在本例中，采用了４
个ＰＤＭＳ正方体分隔柱（ｐｉｌｌａｒｓ）形状，分别位于传感器
四角．采用这种安排，主要基于以下考虑：（１）传感器加
载压力时，相对于单个材料，４个 ＰＤＭＳ分隔柱可以提
供更多的压缩位移，从而提高传感器的灵敏度；（２）易
于改变大小和高度以达到最佳设计要求；（３）四角分别
制作一块 ＰＤＭＳ分隔柱，加载的应力更易于均匀分布于
整个传感器．

为了确定 ４块分隔柱的具体大小和高度，利用
ＣＯＭＳＯＬ软件建立了传感器的有限元（ＦｎｉｔｅＥｌｅｍｅｎｔ
Ａｎａｌｙｓｉｓ）模型，如图３所示．将传感器模型底层固定，在
表层加载压力．

由于平板电容传感器的两个电极的距离越近，输

出电容越大，抗干扰能力越强．但是若两个电极距离过
近，ＰＤＭＳ分隔柱高度就很小，受力时不能提供足够的

压缩位移，从而影响传感器的灵敏度．为了选择 ＰＤＭＳ
分隔柱最佳的高度和宽度，建立了传感器分隔柱不同

高度和不同宽度下的有限元模型，并测试了不同高度

和宽度下承受的最大压力，如图４所示．由图可见，当传
感器承受最大压力为 ２２０ｋＰａ时，分隔柱最佳高度为
１ｍｍ，最佳宽度为４ｍｍ．所以单个分隔柱最终的尺寸为
４ｍｍ×４ｍｍ×１ｍｍ．

３．５ 电极耦合

传感器的电极将耦合到顶层和底层ＰＣＢ中，具体尺
寸如图５所示．顶层耦合７ｍｍ×７ｍｍ驱动电极，底层分别
耦合 Ｘ，Ｙ，Ｚ三个方向的感应电极．底层 ＰＣＢ中心耦合
大小为４ｍｍ×４ｍｍ的 Ｚ向感应电极，侧边分别耦合大小
为６５ｍｍ×３ｍｍ的 Ｘ向感应电极和 Ｙ向感应电极．

若将传感器底层固定，表层加载静压力，Ｚ向感应
电极和驱动电极之间的距离发生变化，根据 Ｚ向输出
电容的变化可检测静压力．若表层加载剪切力，Ｘ向或
Ｙ向的感应电极与驱动电极之间的重合面积发生变化，
引起 Ｘ向或Ｙ向输出电容发生变化，根据输出电容的
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变化可检测加载的剪切力大小．耦合电极后传感器结
构图如图６所示．

３．６ 器件制作

传感器采用失蜡法（Ｌｏｓｔｗａｘｐｒｏｃｅｓｓ）制作，如图 ７
所示，制作过程包括表面制备、底漆的制备、模具的制

备、固化、去除多余 ＰＤＭＳ材料、融化蜡核和制作电子皮
肤．制作的传感器器件如图８所示，制作的电子皮肤雏
形如图９所示．

４ 实验

实验采用 ＡＴＩ自动化公司生产的 Ｎａｎｏ１７六纬加载
单元，使用加拿大 ＢｉｏＭｏｍｅｎｔｕｍ公司生产的 Ｍａｃｈ１微
机械测试系统完成．实验原理如图１０所示．输出电容由
一个整合转换电路模块测量，该模块分辨率为４ｐＦ并且
会自动对接收到的１００个实验数据进行平均以消除由
于白平衡引起的误差．

首先将传感器镶嵌于一个坚硬的表面，在传感器

表面加载静压力，为了测量器件的极限响应，这里加载

的静压力范围为０～３２０ｋＰａ．在测量过程中，记录传感器
在不同静压力 ＦＺ下Ｚ向输出电容ＣＺ，实验数据如表１
所示．

表１ 传感器在不同正压力下 Ｚ向输出电容

ＦＺ（ｋＰａ） ３１．９６ ４６．５３ ９９．１３ １３５．７７１８２．９２２４１．３０３１１．７８
ＣＺ（ｐＦ） ３１．９６ ４６．５３ １０２．２２１３７．００１８４．７２２４２．７８３０８．８９

为了产生一个剪切力，我们采用了先向传感器表

面加载一个垂直的正压力，同时向传感器表面加载一

个平行的剪切力．加载的正压力范围为０～３２０ｋＰａ，加载
的平行的剪切力为 ０～７０ｋＰａ．我们记录了在不同的平
行剪切力和不同的正压力下传感器输出电容的值，实

验数据散点图如图１１所示．

５ 传感器对静压力和剪切力的响应

由于ＰＤＭＳ分隔柱是超弹性材料，其应力应变模型
是非线性函数．随着静压力的逐渐增加，ＰＤＭＳ分隔柱
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的压缩位移逐渐减小，根据实验结果，选用指数函数来

拟合．设传感器加载的正压力为 ＦＺ，Ｚ向输出电容为
ＣＺ，则传感器对静压力的响应函数为

Ｃｚ＝１．４４３Ｆ１．１２９１ｚ （１）
响应曲线如图１２所示．

当向传感器加载剪切力的时候，输出电容不仅随

着正压力的变化而变化，而且随着剪切力的变化而变

化，传感器对剪切力的响应函数为多元线性函数．设传
感器加载的 Ｘ向剪切力为Ｆｘ，Ｘ向输出电容为Ｃｘ，则传
感器对 Ｘ向剪切力的响应函数为
Ｃｘ＝－７．６５３＋１．９５４４Ｆｘ＋０．０８５８Ｆｚ＋０．００５３Ｆ２ｘ

＋０．００２８ＦｘＦｚ－０．００１Ｆ２ｚ （２）
响应曲面如图１３所示．

图１２和图 １３可见，传感器能够同时检测 ０～
２２０ｋＰａ静压力和０～７０ｋＰａ剪切力，能够达到设计要求．

６ 结论

本文基于平板电容设计了一种能够同时检测正压

力和剪切力的界面应力传感器．解决了该传感器的测
量范围、器件大小、材料选择、机械部分设计、电极耦合

和器件制作等问题，也制作出了能够测量０～２２０ｋＰａ静
压力和０～７０ｋＰａ剪切力的电子皮肤的界面应力传感
器，同时给出了传感器对静压力和剪切力的响应函数

和响应曲线．从实验结果表明：该电子皮肤的界面应力
传感器能够正确测量正压力和剪切力．
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