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ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ ａｎｄ ｉｓ ｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｏｎ ｎｏｔ ｏｎｌｙ ｔｈｅ
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６１



ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｔｏ ｒｅｓｉｓｔ ｆｒａｃｔｕｒｅ． Ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｐｏｓｓｅｓｓｅｓ
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ｉｎｔｏ ａ ｈｉｅｒａｒｃｈｉｃａｌｌｙ ｏｒｄｅｒｅｄ ａｒｃｈｉｔｅｃｔｕｒｅ． Ｔｈｉｓ
ａｒｃｈｉｔｅｃｔｕｒｅ ｉｓ ｃａｐａｂｌｅ ｏｆ ｎｏｔ ｏｎｌｙ ｓｕｐｐｏｒｔｉｎｇ
ｈｅａｖｙ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄｓ， ｂｕｔ ａｌｓｏ ｒｅｓｉｓｔｉｎｇ ｌａｒｇｅ
ｆｒａｃｔｕｒｅ⁃ｉｎｄｕｃｉｎｇ ｆｏｒｃｅｓ， ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｉｎｇ ｔｈｅ ｍｏｓｔ
ｅｌｅｇａｎｔ ｄｅｓｉｇｎ ｓｔｒａｔｅｇｙ ｆｏｒ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｌｏａｄ⁃ｂｅａｒｉｎｇ
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ａｓ ａ ｍｏｄｅｌ ｔｏ ｄｅｓｉｇｎ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ｆｏｒ ｏｓｔｅｏｇｅ⁃ｎｉｃ
ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ． Ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ ａｄｄｒｅｓｓｅｓ ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｐｔｓ
ａｎｄ ａｎａｌｙｓｅｓ ｏｆ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ；
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ｒｅｓｉｓｔｉｎｇ ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ
ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ． Ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｃａｎ ｂｅ ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ ｂｙ ｔｈｅ
Ｙｏｕｎｇ’ｓ ｍｏｄｕｌｕｓ ｆｏｒ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ｗｉｔｈ ｌｉｎｅａｒ
ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ ａｎｄ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅｍｅｎｔａｌ ｍｏｄｕｌｉ ｏｆ ａ
ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ ｆｏｒ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ｗｉｔｈ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ
ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ［５］ ． Ｔｈｕｓ， ｉｔ ｉｓ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｔｏ ｅｓｔａｂｌｉｓｈ ａ
ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ ｉｎ ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ ａｎａｌｙｓｅｓ．

Ｓｅｖｅｒａｌ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｍｏｄｅｌｓ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ
ｔｏ ｔｅｓｔ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ—
ｓｔｒｅｔｃｈｉｎｇ， ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ， ａｎｄ ３⁃ｐｏｉｎｔ ｂｅａｍ
ｂｅｎｄｉｎｇ ｕｎｄｅｒ ｈｙｄｒａｔｅｄ ａｎｄ ｄｅｈｙｄｒａｔｅｄ ｃｏｎｄｉ⁃
ｔｉｏｎｓ． Ｔｈｅ ３⁃ｐｏｉｎｔ ｂｅａｍ ｂｅｎｄｉｎｇ ｍｏｄｅｌ ｐｒｏｖｉｄｅｓ
ｔｅｎｓｉｌｅ ａｎｄ ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｖｅ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ． Ｔｈｕｓ， ｔｈｉｓ
ｍｏｄｅｌ ｉｓ ｕｓｅｄ ｉｎ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ ｔｏ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｅ ｔｈｅ

ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｓ ａｎｄ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ｏｆ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ａｎａｌｙｓｅｓ． Ｉｎ ａｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｔｅｓｔ， ａ ｓｐｅｃｉｍｅｎ ｏｆ
ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｏｒ ａｎ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌ ｃａｎ ｂｅ ｓｈａｐｅｄ
ｉｎｔｏ ａ ｒｅｃｔａｎｇｕｌａｒ ｂｅａｍ ｗｉｔｈ ｄｅｓｉｒｅｄ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｓ
ａｎｄ ｓｅｔ ｕｐ ｆｏｒ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ａｓｓｅｓｓｍｅｎｔ ａｓ ｓｈｏｗｎ
ｉｎ Ｆｉｇ． １Ａ． Ａｓ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｉｓ
ｐｒｉｍａｒｉｌｙ ｂｏｒｎｅ ｉｎ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ， ａ ｓｉｍｐｌｉｆｉｅｄ
ｕｎｉａｘｉａｌ ｍａｔｈｅｍａｔｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｉｓ ｕｓｅｄ ｈｅｒｅ． Ｆｏｒ
ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｔｅｓｔ， ｔｗｏ ｋｅｙ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ， ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ
ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒａｉｎ ａｔ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ
ａｔ ｅａｃｈ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ， ａｒｅ ｒｅｑｕｉｒｅｄ ｆｏｒ ｔｈｅ
ａｎａｌｙｓｉｓ． Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｔｒｅｓｓ ｏｆ ａ ｓｐｅｃｉｍｅｎ
ｂｅａｍ ａｔ ｅａｃｈ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ ｃａｎ ｂｅ ａｓｓｅｓｓｅｄ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ ｅｑｕａｔｉｏｎ［５］：

σ＝ ３ＦＬ ／ ２ｂｈ２ 　 （Ｎ ／ ｍ２ ｏｒ Ｐａｓｃａｌ ｉｎ ｕｎｉｔ） （１）
ｗｈｅｒｅ σ ｉｓ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｔｒｅｓｓ， Ｆ ｉｓ ｌｏａｄｉｎｇ
ｆｏｒｃｅ， Ｌ ｉｓ ｂｅａｍ ｌｏａｄｉｎｇ ｓｐａｎ， ｂ ｉｓ ｂｅａｍ ｗｉｄｔｈ
ｎｏｒｍａｌ ｔｏ ｔｈｅ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ， ａｎｄ ｈｉｓ ｂｅａｍ ｔｈｉｃｋ⁃
ｎｅｓｓ （ ～ １ ／ ４ ｏｆ Ｌ） ｐａｒａｌｌｅｌ ｔｏ ｔｈｅ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ
（Ｆｉｇ． １ ） ． Ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｔｒａｉｎ ɛ ａｔ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ
ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ ａｔ ｅａｃｈ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ ｉｓ
ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ［５］：

ɛ ＝ｃ ／ Ｒ　 （ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｌｅｓｓ） （２）
ｗｉｔｈ ｃ ｔｈｅ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｎｅｕｔｒａｌ ｓｕｒｆａｃｅ ｔｏ ｔｈｅ
ｏｕｔｅｒ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ ａｎｄ Ｒ ｔｈｅ ｒａｄｉｕｓ ｏｆ
ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ （ Ｆｉｇ． １） ． Ａ ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ
ｃｕｒｖｅ ｃａｎ ｂｅ ｅｓｔａｂｌｉｓｈｅｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｓｔｒｅｓｓ ａｎｄ
ｓｔｒａｉｎ ｌｅｖｅｌｓ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ａ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓ ｆｏｒｃｅ
ａｌｔｅｒａｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ． Ｆｏｒ ｂｏｎｅ ｓｐｅｃｉｍｅｎｓ ａｎｄ
ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌｓ， ｔｈｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｓｅｇｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ ｉｓ ｕｓｕａｌｌｙ ｌｉｎｅａｒ， ｆｒｏｍ ｗｈｉｃｈ
ｔｈｅ Ｙｏｕｎｇ’ｓ ｍｏｄｕｌｕｓ ｃａｎ ｂｅ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ａｎｄ ｕｓｅｄ
ｔｏ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ． Ｔｈｅｒｅ ｏｆｔｅｎ ｅｘ⁃
ｉｓｔｓ ａ ｓｈｏｒｔ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｓｅｇｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ
ｃｕｒｖｅ ｐｒｉｏｒ ｔｏ ｍａｔｅｒｉａｌ ｙｉｅｌｄｉｎｇ． Ｔｈｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｆ
ｔｈｉｓ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｓｅｇｍｅｎｔ ｃａｎ ｂｅ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｂｙ
ｉｎｃｒｅｍｅｎｔａｌ ｍｏｄｕｌｉ ｍｅａｓｕｒｅｄ ａｔ ｖａｒｙｉｎｇ ｌｏｃａｔｉｏｎｓ
ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ ｉｎ ａ ｓｉｍｐｌｉｆｉｅｄ ｏｎｅ⁃
ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ． Ｔｈｅ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｏｆ ａ ｓｐｅｃｉｍｅｎ
ｉｓ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｓｔｒｅｓｓ ｌｅｖｅｌ ａｔ ｔｈｅ
ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｐｏｉｎｔ， ｋｎｏｗｎ ａｓ ｔｈｅ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｓｔｒｅｎｇｔｈ．

７１
医用生物力学　 第 ３５ 卷　 第 １ 期　 ２０２０ 年 ２ 月

Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ， Ｖｏｌ． ３５　 Ｎｏ．１， Ｆｅｂ． ２０２０



Ａｌｓｏ， ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｃａｎ ｂｅ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ
ｓｔｒｅｓｓ ｌｅｖｅｌ ａｔ ｆｒａｃｔｕｒｅ， ｋｎｏｗｎ ａｓ ｔｈｅ ｕｌｔｉｍａｔｅ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ． Ｉｎ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ， “ｓｔｒｅｎｇｔｈ” ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｔｈｅ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｓｔｒｅｎｇｔｈ．

Ｆｉｇ．１ 　 Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｓｅｔｔｉｎｇｓ ｆｏｒ ａｓｓｅｓｓｉｎｇ ｔｈｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ （ Ａ ） ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ （ Ｂ ） ｏｆ ｂｏｎｅ ａｎｄ
ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｐｅｃｉｍｅｎｓ ｂｙ ｔｈｅ ３⁃ｐｏｉｎｔ ｂｅａｍ⁃
ｂｅｎｄｉｎｇ ｔｅｓｔ． Ｆ ｉｓ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ， Ｌ ｉｓ ｂｅａｍ ｌｏａｄｉｎｇ
ｓｐａｎ， ｂ ｉｓ ｂｅａｍ ｗｉｄｔｈ ｎｏｒｍａｌ ｔｏ ｔｈｅ ｌｏａｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ， ｈ
ｉｓ ｂｅａｍ ｔｈｉｃｋｎｅｓｓ （ ～ １ ／ ４ ｏｆ Ｌ） ｐａｒａｌｌｅｌ ｔｏ ｔｈｅ ｌｏａｄｉｎｇ
ｆｏｒｃｅ， ｃ ｉｓ ｔｈｅ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｎｅｕｔｒａｌ ｓｕｒｆａｃｅ ｔｏ ｔｈｅ
ｏｕｔｅｒ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ， ａｎｄ ａ ｉｓ ｔｈｅ ｃｒａｃｋ ｄｅｐｔｈ．

Ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ ｉｓ ｔｈｅ ａｂｉｌｉｔｙ ｏｆ
ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ
ｆｏｒｃｅｓ， ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｉｎｇ ａ ｍａｊｏｒ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ ｏｆ ｓｔｒａｉｎ
ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｉｏｎ ａｎｄ ａ ｍａｊｏｒ ｆａｃｔｏｒ ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｉｎｇ
ｔｏ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｏｒ ｔｈｅ ｃａｐａｃｉｔｙ ｏｆ ｄｉｓｓｉ⁃
ｐａｔｉｎｇ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ［４，６⁃８］ ． Ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ
ｉｓ ａｔｔｒｉｂｕｔｅｄ ｔｏ ｔｗｏ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ—ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ａｎｄ
ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ， ａｎｄ ｃａｎ ｂｅ ａｓｓｅｓｓｅｄ ｂａｓｅｄ
ｏｎ ｔｈｅ ａｒｅａ ｏｆ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ
ｄｕｒｉｎｇ ａ ｂｅａｍ ｂｅｎｄｉｎｇ ｔｅｓｔ［４，６］ ． Ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ
ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ ｔｈｅ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ
ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｏｒ ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ （ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ
ｂｙ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｆｒａｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ
ｃｕｒｖｅ ａｒｅａ）； ｗｈｅｒｅａｓ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ
ｔｈｅ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｏｒ
ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ （ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｆｒａｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ
ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ａｒｅａ ） （ Ｆｉｇ． ２ ） ． Ｔｈｅ
ｅｌａｓｔｉｃ ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ ａｒｅ ｐｈｙｓｉｃａｌｌｙ
ｓｅｐａｒａｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｐｏｉｎｔ， ａｔ ｗｈｉｃｈ
ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｅｎｄｓ ａｎｄ ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｂｅｇｉｎｓ． Ｔｈｅ ３⁃ｐｏｉｎｔ ｂｅａｍ⁃ｂｅｎｄｉｎｇ
ｍｏｄｅｌ ｄｅｓｃｒｉｂｅｄ ａｂｏｖｅ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ ｆｏｒ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｔｅｓｔｓ［３，６］ ． Ｉｔ ｉｓ ｏｆｔｅｎ ｒｅｑｕｉｒｅｄ ｔｏ ｍａｋｅ ａ
ｓｍａｌｌ ｓｈａｒｐ ｃｒａｃｋ ａｔ ｔｈｅ ｃｅｎｔｅｒ ｏｆ ｔｈｅ ｂｅａｍ

ｓｕｒｆａｃｅ ｏｐｐｏｓｉｎｇ ｔｏ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｆｏｒｃｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ
（Ｆｉｇ． １）． Ｔｈｉｓ ｃｒａｃｋ ｓｅｒｖｅｓ ａｓ ａ ｐｒｅ⁃ｅｘｉｓｔｉｎｇ
ｄｅｆｅｃｔ． Ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｃｒａｃｋ ｄｅｐｔｈ ａｎｄ ｔｈｅｉｒ
ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｔｏ ｔｈｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｌｅｖｅｌ ｄｕｒｉｎｇ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｒｅ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｍｅａｓｕｒｅｓ ｆｏｒ ｔｈｅ
ａｓｓｅｓｓｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｄｙｎａｍｉｃ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ ｐｒｏｃｅｓｓ．
Ｔｈｅ ｏｖｅｒａｌｌ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ （ＫＪ） ｃａｎ ｂｅ
ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ ｅｑｕａｔｉｏｎ ［３，６⁃７］：

ＫＪ ＝（ＪＥ′）⅟ 　 （Ｐｍ⅟ ｉｎ ｕｎｉｔ） （３）
ｉｎ ｗｈｉｃｈ Ｊ ｉｓ ｔｈｅ ｒａｔｅ ｏｆ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｒｅｌｅａｓｅ ｗｉｔｈ
ｒｅｓｐｅｃｔ ｔｏ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ ａｎｄ Ｅ′ ｉｓ Ｅ ／ （１ － ν２ ）
ｗｉｔｈ Ｅ ｔｈｅ Ｙｏｕｎｇ’ ｓ ｍｏｄｕｌｕｓ ｏｆ ｔｈｅ ｌｉｎｅａｒ ｅｌａｓｔｉｃ
ｐｏｒｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ａｎｄ ν ｔｈｅ
Ｐｏｉｓｓｏｎ’ｓ ｒａｔｉｏ． Ｐｍ⅟ ｉｓ ｔｈｅ ｕｎｉｔ ｏｆ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｗｉｔｈ
Ｐ ａｓ Ｐａｓｃａｌ ａｎｄ ｍ ａｓ ｍｅｔｅｒ． Ｊ ｉｓ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ：

Ｊ＝Ｊｅｌ＋ Ｊｐｌ （４）
ｗｉｔｈ Ｊｅｌ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ａｎｄ Ｊｐｌ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ
ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ． Ｊｅｌ ｉｓ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ：

Ｊｅｌ ＝Ｋ２ ／ Ｅ′ （５）
ｗｉｔｈ Ｋ ｔｈｅ ｓｔｒｅｓｓ ｉｎｔｅｎｓｉｔｙ ｆａｃｔｏｒ ｆｏｒ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ
ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ
ｅｑｕａｔｉｏｎ ｆｏｒ ｔｈｅ ３⁃ｐｏｉｎｔ ｂｅａｍ ｂｅｎｄｉｎｇ ｍｏｄｅｌ［７，９］：

Ｋ＝ＦＬ ／ ｂｈ３ ／ ２［２ ９（ａ ／ ｈ） １ ／ ２－４ ６（ａ ／ ｈ） ３ ／ ２＋
２１ ８（ａ ／ ｈ） ５ ／ ２－３７ ６（ａ ／ ｈ） ７ ／ ２＋３８ ７（ａ ／ ｈ） ９ ／ ２］

（６）
ｗｉｔｈ ａ ｔｈｅ ｃｒａｃｋ ｄｅｐｔｈ （Ｆｉｇ．１） ．

Ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｒｅｌｅａｓｅ ｒａｔｅ Ｊｐｌ ｉｓ
ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｐｌａｓｔｉｃ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｃａｎ ｂｅ
ａｓｓｅｓｓｅｄ ｂｙ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ ｅｑｕａｔｉｏｎ［３，６］：

Ｊｐｌ ＝ ２ Ａｐｌ ／ ｂ（ｈ－ａ） （７）
ｉｎ ｗｈｉｃｈ Ａｐｌ ｉｓ ｔｈｅ ａｒｅａ ｏｆ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｐｏｒｔｉｏｎ ｕｎｄｅｒ
ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ． Ｔｈｅ ｏｖｅｒａｌｌ ｔｏｕｇｈ⁃
ｎｅｓｓ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ ｃａｎ ｂｅ ａｓｓｅｓｓｅｄ ｂｙ ｉｎｔｅｇｒａｔｉｎｇ
ｅｑ． ４－７ ｉｎｔｏ ｅｑ． ３． Ｏｆｔｅｎ， ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｉｓ ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ ａｓ
ａ ｆｕｎｃｔｉｏｎ ｏｆ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ． Ｓｕｃｈ ａ ｃｕｒｖｅ ｉｓ
ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ａ ｃｒａｃｋ ｇｒｏｗｔｈ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ ｃｕｒｖｅ ｏｒ
Ｒ⁃ｃｕｒｖｅ． Ｔｈｉｓ ｃｕｒｖｅ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｔｈｅ ｐｒｏｇｒｅｓｓｉｏｎ ｏｆ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｃｈａｎｇｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ ａｎｄ
ｔｈｅ ａｂｉｌｉｔｙ ｏｆ ｒｅｓｉｓｔｉｎｇ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ． Ａｎ ｅｌａｓｔｏ⁃
ｐｌａｓｔｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌ ｉｓ ｏｆｔｅｎ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚｅｄ ｂｙ ｔｈｅ
ｐｒｅｓｅｎｃｅｏｆ ａ ｎｏｎ⁃ｌｉｎｅａｒ ｒｉｓｉｎｇ Ｒ⁃ｃｕｒｖｅ ｂｅｃａｕｓｅ ｏｆ

８１ ＬＩＵ Ｓｈｕｑｉａｎ． Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｄｅｓｉｇｎ ｉｎ Ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ



ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ａｌｏｎｇ ｗｉｔｈ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ
ｄｕｒｉｎｇ ｆｒａｃｔｕｒｅ．

Ｔｈｅｒｅ ａｒｅ ｔｗｏ ａｄｄｉｔｉｏｎａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｕｓｅｄ ｆｏｒ
ｅｘｐｒｅｓｓｉｎｇ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ
ｍａｔｅｒｉａｌｓ—ｈａｒｄｎｅｓｓ ａｎｄ ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ． Ｈａｒｄｎｅｓｓ ｉｓ
ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｄｅｐｔｈ ｏｆ ａｎ
ｏｂｊｅｃｔ ｏｒ ｉｎｄｅｎｔｅｒ ｉｎｔｏ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ ａｔ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｉｎ
ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ［４］ ． Ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ
ｈａｒｄｎｅｓｓ ｉｓ ｕｓｕａｌｌｙ ｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ． Ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ ｉｓ
ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｔｈｅ ｍａｘｉｍａｌ ｓｔｒａｉｎ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ ａｔ
ｆｒａｃｔｕｒｅ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ［４］ ． Ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ
ｃａｎ ｂｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｗｉｔｈ ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｒ
ｐｌａｓｔｉｃ ｗｉｔｈ ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ． Ｅｌａｓｔｉｃ
ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ ｃａｎ ｂｅ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｂｙ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｗｉｔｈ ａｎ
ｉｎｖｅｒｓｅ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ． Ｐｌａｓｔｉｃ ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ ｉｓ ｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ
ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ． Ａｓ ｓｕｃｈ， ｔｈｅｓｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｗｉｌｌ ｎｏｔ ｂｅ
ｄｉｓｃｕｓｓｅｄ ｆｕｒｔｈｅｒ．

Ｆｉｇ．２　 Ａ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ｆｒｏｍ ａ ｂｅａｍ ｂｅｎｄｉｎｇ
ｔｅｓｔ ａｓ ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｆｉｇ． １ Ａ． ｌｅ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｔｈｅ ｌｉｎｅａｒ
ｅｌａｓｔｉｃ ｒｅｇｉｏｎ； ｎｅ ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｅｌａｓｔｉｃ ｒｅｇｉｏｎ； ａｎｄ
ｐ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｒｅｇｉｏｎ． Ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓ⁃
ｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ｉｎ ｅａｃｈ ｒｅｇｉｏｎ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｓｔｒａｉｎ
ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｂｙ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ
ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ． Ｔｈｅ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｐｏｉｎｔ ｓｅｐａｒａｔｅｓ ｔｈｅ
ｅｌａｓｔｉｃｆｒｏｍ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｒｅｇｉｏｎ．

３ 　 Ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｏｆ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｒｅｎｇｔｈｅｎｉｎｇ
ａｎｄ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ

　 　 Ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｒｅ ｔｗｏ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｅｓｓｅｎｔｉａｌ ｔｏ ｔｈｅ ｔｗｏ ｆｕｎｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ
ｂｏｎｅ⁃ｓｕｐｐｏｒｔｉｎｇ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄｓ ａｎｄ ｒｅｓｉｓｔｉｎｇ
ｆｒａｃｔｕｒｅ， ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ． Ａ ｍａｊｏｒ ｇｏａｌ ｏｆ

ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｅｓ ｉｎ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ
ｉｓ ｔｏ ｓｔｕｄｙ ａｎｄ ｕｎｄｅｒｓｔａｎｄ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｏｆ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｒｅｎｇｔｈｅｎｉｎｇ ａｎｄ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ， ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ
ａ ｆｏｕｎｄａｔｉｏｎ ｆｏｒ ｔｈｅ ｄｅｓｉｇｎ ｏｆ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉ⁃
ａｌｓ． Ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｙｉｅｌｄｉｎｇ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｉｓ ｄｅｐｅｎｄｅｎｔ
ｏｎ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ ｂｙ ｔｈｅ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ ａｔｏｍｉｃ ／ ｍｏｌｅｃｕｌａｒ
ａｒｒａｎｇｅｍｅｎｔ， ａｎｄ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ａｒｅ ｓｔｉｆｆｅｒ
ａｎｄ ｓｔｒｏｎｇｅｒ ｔｈａｎ ａｍｏｒｐｈｏｕｓ ｍａｔｅｒｉａｌｓ． Ｉｎ ｔｈｅ
ｂｏｎｅ， ｔｈｅ ｐｒｅｓｅｎｃｅ ｏｆ ｈｉｅｒａｒｃｈｉｃａｌｌｙ ｏｒｇａｎｉｚｅｄ
ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅｓ ｉｓ ｔｈｅ ｂａｓｉｓ ｆｏｒ ｔｈｅ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｔｈａｔ ｓｕｐｐｏｒｔｓ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄｓ． Ｔｈｅ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｅｖｏｌｖｅｓｔｈｒｏｕｇｈ ｍｏｒｅ
ｃｏｍｐｌｉｃａｔｅｄ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ， ｉｎｖｏｌｖｉｎｇ ｅｌａｓｔｉｃ ａｎｄ
ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ［４，６⁃７］ ． Ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ
ｔｈｅ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ
ｅｌａｓｔｉｃ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ
（ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｅｌａｓｔｉｃ
ｓｅｇｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ），
ｗｈｅｒｅａｓ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ ｔｈｅ ｓｔｒａｉｎ
ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ ｐｌａｓｔｉｃ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｆｏｌｌｏｗｉｎｇ ｍａｔｅｒｉａｌ ｙｉｅｌｄｉｎｇ （ ｒｅｐｒｅｓｅｎ⁃
ｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｓｅｇｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ） （Ｆｉｇ．２） ． Ｉｎ ｔｈｅ ｂｏｎｅ，
ｔｈｅ ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ ｔｈｅ ｐｒｉｍａｒｙ ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｏｒ ｔｏ
ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ［４，６⁃７］ ．

Ｔｈｅｒｅ ａｒｅ ｔｗｏ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｔｈａｔ ｔｏｕｇｈｅｎ
ｍａｔｅｒｉａｌｓ—ｉｎｔｒｉｎｓｉｃ ａｎｄ ｅｘｔｒｉｎｓｉｃ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ，
ｄｅｆｉｎｅｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｌｏｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｉｒｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｉｎ ｒｅｆｅｒｅｎｃｅ ｔｏ ａ ｐｒｅ⁃ｆｒａｃｔｕｒｅ
ｃｒａｃｋ［４，６⁃７，１０］（Ｆｉｇ．３） ． Ｉｎｔｒｉｎｓｉｃ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ ｉｎｖｏｌｖｅｓ
ｐｒｏｃｅｓｓｅｓ ｏｆ ｍｏｌｅｃｕｌａｒ ａｎｄ ｌａｒｇｅｒ ｐａｒｔｉｃｌｅ ｄｉｓｌｏｃａ⁃
ｔｉｏｎ， ｓｌｉｄｉｎｇ， ａｎｄ ｃｌｅａｖａｇｅ ｉｎ ｆｒｏｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｃｒａｃｋ
ｌｅａｄｉｎｇ ｅｄｇｅ； ｗｈｅｒｅａｓ ｅｘｔｒｉｎｓｉｃ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ
ｉｎｖｏｌｖｅｓ ｐｒｏｃｅｓｓｅｓ ｏｆ ｍｉｃｒｏ⁃ｃｒａｃｋ ａｎｄ ｌａｒｇｅｒ
ｃｒａｃｋ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ， ｃｒａｃｋ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ， ａｎｄ ａｃｒｏｓｓ⁃
ｃｒａｃｋ ｂｒｉｄｇｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｂｅｈｉｎｄ ｔｈｅ ｃｒａｃｋ ｌｅａｄｉｎｇ
ｅｄｇｅ （Ｆｉｇ．３） ［４，６⁃７，１１］ ． Ｒｅｇａｒｄｌｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｒｉｎｓｉｃ ｏｒ
ｅｘｔｒｉｎｓｉｃ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ， ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｌｅａｖａｇｅ， ｃｒａｃｋ
ｆｏｒｍａｔｉｏｎ， ａｎｄ ｃｒａｃｋ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｏｃｃｕｒ ｐｒｉｍａｒｉｌｙ ｉｎ
ｔｈｅ ｓｔｉｆｆ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ｃｏｍｐａｒｔｍｅｎｔ；

９１
医用生物力学　 第 ３５ 卷　 第 １ 期　 ２０２０ 年 ２ 月

Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ， Ｖｏｌ． ３５　 Ｎｏ．１， Ｆｅｂ． ２０２０



ｍｏｌｅｃｕｌａｒ ａｎｄ ｐａｒｔｉｃｌｅ ｄｉｓｌｏｃａｔｉｏｎ ａｎｄ ｓｌｉｄｉｎｇ ｍａｙ
ｏｃｃｕｒ ｉｎ ｂｏｔｈ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ａｎｄ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｍａｔｒｉｘ
ｃｏｍｐａｒｔｍｅｎｔｓ； ｗｈｅｒｅａｓ ｔｈｅ ａｃｒｏｓｓ⁃ｃｒａｃｋ ｂｒｉｄｇｅｓ
ａｒｅ ｂｕｉｌｔ ｂｙ ｄｕｃｔｉｌｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ． Ａｌｌ ｔｈｅｓｅ
ｉｎｔｒｉｎｓｉｃ ａｎｄ ｅｘｔｒｉｎｓｉｃ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｅ ｔｏ
ｔｈｅ ｄｉｓｓｉｐａｔｉｏｎ ｏｆ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｕｒｉｎｇ ｍａｔｅｒｉａｌ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ， ｐｒｅｖｅｎｔｉｎｇ ｓｔｒｅｓｓ ｃｏｎｃｅｎｔｒａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｆｒａｃｔｕｒｅ． Ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｉｓ ａ ｓｙｓｔｅｍ ｗｉｔｈ
ｏｐｔｉｍｉｚｅｄ ｅｌａｓｔｉｃ ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ，
ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ｓｕｆｆｉｃｉｅｎｔ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｔｏ ｓｕｐｐｏｒｔ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ｌｏａｄｓ ａｎｄ ａｄｅｑｕａｔｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｔｏ ｄｉｓｓｉｐａｔｅ ｓｔｒａｉｎ
ｅｎｅｒｇｙａｎｄ ｒｅｓｉｓｔ ｆｒａｃｔｕｒｅ［４，６⁃７］ ．

Ｆｉｇ． ３ 　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｉｎｔｒｉｎｓｉｃ
ａｎｄ ｅｘｔｒｉｎｓｉｃ ｔｏｕｇｈｅｎｉｎｇ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ．

Ｉｔ ｉｓ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｔｏ ｎｏｔｅ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｔｏｕｇｈ⁃
ｎｅｓｓ ｓｈｏｕｌｄ ｂｅ ａｎａｌｙｚｅｄ ｂｙ ｔａｋｉｎｇ ｉｎｔｏ ｃｏｎｓｉｄｅｒａ⁃
ｔｉｏｎ ｍｕｌｔｉｐｌｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ． Ｉｎ ｅｌａｓｔｉｃ ｍａｔｅｒｉ⁃
ａｌｓ ｗｉｔｈ ｌｉｔｔｌｅ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ， ｔｈｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｉｓ ｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ
ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ． Ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｏｒ
ｄｅｃｒｅａｓｉｎｇ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｔｏ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｌｅｖｅｌ ｍａｙ ｌｏｗｅｒ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｓ ｔｈｅ ｅｘｔｅｎｔ ｏｆ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｒ ｆｏｒｃｅ ｉｓ
ｒｅｄｕｃｅｄ ａｔ ｔｈｅ ｆｒａｃｔｕｒｅ ｐｏｉｎｔ， ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ， ｔｈｕｓ
ｒｅｄｕｃｉｎｇ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ
ｃｕｒｖｅ ａｎｄｄａｍｐｅｎｉｎｇ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｉｏｎ［８］

（Ｆｉｇ．４） ． Ｉｎ ｔｈｅ ｃａｓｅ ｏｆ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｅｌｅｖａｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ａ
ｃｏｎｓｔａｎｔ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｌｅｖｅｌ， ｔｈｅ ｅｘｔｅｎｔ ｏｆ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｍｕｓｔ ｂｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ， ｔｈｅｒｅｂｙ ｅｎｈａｎｃｉｎｇ ｔｈｅ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ． Ｃａｓｅｓ ｗｉｔｈ ｏｔｈｅｒ ｃｏｍｂｉｎａ⁃
ｔｉｏｎｓ ｏｆ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｃａｎ ｂｅ ａｎａｌｙｚｅｄ ｉｎ
ａ ｓｉｍｉｌａｒ ｗａｙ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ
ｃｕｒｖｅ ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｆｉｇ． ４． Ｉｎ ｅｌａｓｔｏｐｌａｓｔｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌｓ，

ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｐｌａｙ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ， ｓｔｒｅｎｇｔｈ，
ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｓ ｔｈｅ ｌｅｖｅｌ ｏｆ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ．
Ｆｏｒ ａ ｇｉｖｅｎ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｌｅｖｅｌ，
ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ｅｎｈａｎｃｅｓ ｔｈｅ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ． Ｏｆｔｅｎ， ａｌｔｅｒｉｎｇ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ｏｒ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｃａｕｓｅｓ ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ａｎｄ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ， ｄｅｐｅｎｄｉｎｇ ｏｎ ｔｈｅ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ
ｍｏｌｅｃｕｌａｒ ａｒｒａｎｇｅｍｅｎｔ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ． Ｔｈｅ ｏｕｔｃｏｍｅｓ
ｏｆ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｎｄ ｉｔｓ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｗｉｔｈ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ，
ｓｔｒｅｎｇｔｈ， ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ ｍｕｓｔ ｂｅ ａｎａｌｙｚｅｄ ｆｏｒ ｅａｃｈ
ｔｙｐｅ ｏｆ ｍａｔｅｒｉａｌ ｂｙ ｔａｋｉｎｇ ａｌｌ ｅｌａｓｔｉｃ ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｉｎｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｔｏｔａｌ ａｍｏｕｎｔ ｏｆ
ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎ
ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ ｆｏｒｃｅｓ ｏｒ ｔｈｅ ａｒｅａ ｏｆ ｔｈｅ
ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｏｒ ｓｔｒｅｓｓ⁃ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅ．

Ｆｉｇ．４ 　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ
ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ （ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｉｎｇ ｔｈｅ ａｍｏｕｎｔ
ｏｆ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ） ｉｎ
ｒｅｓｐｏｎｓｅｔｏ ｖａｒｉａｔｉｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｏｆ ｍａ⁃
ｔｅｒｉａｌｓ． Ａｎ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｏｒ ｄｅｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ
ｔｏ ｃｅｒｔａｉｎ ｌｅｖｅｌｓ ｒｅｄｕｃｅ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃
ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔｃｕｒｖｅ （Ａ１ ａｎｄ Ａ２， ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ） ｉｎ ｒｅｆｅｒｅｎｃｅ

ｔｏ ｔｈａｔ （Ａ） ａｔ ｔｈｅ ｍｅｄｉａｎ ｌｅｖｅｌｓ ｏｆ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ．

４　 Ｂｏｎｅ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ ａｎｄ ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ

Ｔｈｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｉｓ ａ ｐｒｏｃｅｓｓ ｏｆ
ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｃａｌｃｉｕｍ ｐｈｏｓｐｈａｔｅ （ＣａＰ） ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ
ｉｎｔｏ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ａｎｄ ＣａＰ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｔｏ ｃｒｙｓｔａｌ
ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅｓ， ｅｓｔａｂｌｉｓｈｉｎｇ ａ ｈｉｅｒａｒｃｈｉｃａｌｌｙ
ｏｒｄｅｒｅｄ， ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ⁃ｃｏｌｌａｇｅｎ⁃ｉｎｔｅｒｗｅａｖｅｄ
ａｒｃｈｉｔｅｃｔｕｒｅ． Ｔｈｉｓ ｐｒｏｃｅｓｓ ｉｓ ｒｅｇｕｌａｔｅｄ ｂｙ ｍｕｌｔｉｐｌｅ
ｆａｃｔｏｒｓ， ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｓｅｌｅｃｔｅｄ ｍｏｔｉｆｓ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ［１２］，
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌ ｄｅｎｓｉｔｙ［１３］， ｎｏｎ⁃ｃｏｌｌａｇｅｎｏｕｓ

０２ ＬＩＵ Ｓｈｕｑｉａｎ． Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｄｅｓｉｇｎ ｉｎ Ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ



ｐｒｏｔｅｉｎｓ［１４⁃１６］， ａｃｉｄ ａｍｉｎｏ ａｃｉｄｓ［１７］， ｐｒｅｎｕｃｌｅａｔｉｏｎ
ｃｌｕｓｔｅｒｓ［１８］， ａｎｄ ｔｈｅ ｌｅｖｅｌ ｏｆ ｈｙｄｒａｔｉｏｎ［１９］ ． Ｔｈｅ
ｄｕｃｔｉｌｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｃｏｍｐａｒｔｍｅｎｔ ｉｓ ｂｕｉｌｔ ｆｒｏｍ
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｐｅｐｔｉｄｅｓ［２０⁃２１］ ． Ｅａｃｈ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｐｅｐｔｉｄｅ ｉｓ
ｃａｐｐｅｄ ｂｙ Ｎ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ ａｔ ｔｈｅ Ｎ ｔｅｒｍｉｎｕｓ ａｎｄ
Ｃ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ ａｔ ｔｈｅ Ｃ ｔｅｒｍｉｎｕｓ． Ｔｈｒｅｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ
ｐｅｐｔｉｄｅｓ ａｒｅ ｓｅｌｆ⁃ａｓｓｅｍｂｌｅｄ ｉｎｔｏ ａ ｈｅｌｉｃａｌ ｒｏｐｅ⁃
ｌｉｋｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｋｎｏｗｎ ａｓ ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ ｗｉｔｈ ｄｉａｍｅ⁃
ｔｅｒ ｏｆ ～１ ５ ｎｍ ａｎｄ ｌｅｎｇｔｈ ｏｆ ～３００ ｎｍ． Ｔｈｅ ｔｒｏｐｏ⁃
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｃｅｓ ａｒｅ ｓｅｌｆ⁃ａｓｓｅｍｂｌｅｄ ｉｎ ａ ｓｔａｇ⁃
ｇｅｒｅｄ ｍａｎｎｅｒ ｗｉｔｈ ａ ｓｅｑｕｅｎｔｉａｌ ａｘｉａｌ⁃ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｓｈｉｆｔ
ｏｆ ～６７ ｎｍ， ｆｏｒｍｉｎｇ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ｏｆ ５０ ｔｏ ｓｅｖｅｒａｌ
ｈｕｎｄｒｅｄ ｎｍ ｉｎ ｄｉａｍｅｔｅｒ （ Ｆｉｇ． ５ ） ． Ｔｈｅ Ｃ⁃
ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ ｅｎｄ ｏｆ ａ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｘ ｉｓ ｓｅｐａｒａｔｅｄ ｂｙ
ａ ｇａｐ ｓｐａｃｅ ｏｆ ～ ３６ ｎｍ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ａｄｊａｃｅｎｔ
Ｎ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ ｅｎｄ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｘｔ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｘ． Ｓｕｃｈ
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｘ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎｓ ａｎｄ ｏｒｇａｎｉｚａｔｉｏｎ ａｌｌｏｗ
ａ ｌａｔｅｒａｌｌｙ ｒｅｐｅａｔｅｄ ａｌｉｇｎｍｅｎｔ ｏｆ ｅｖｅｒｙ ｆｉｖｅ ｔｒｏｐｏ⁃
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｃｅｓ， ｇｉｖｉｎｇ ａ ｂａｎｄｅｄ ｐａｔｔｅｒｎ ｔｏ ｃｏｌｌａ⁃
ｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ （Ｆｉｇ． ５） ［２０⁃２１］ ． Ｈｕｎｄｒｅｄｓ ｔｏ ｔｈｏｕｓａｎｄｓ
ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ａｒｅ ｏｒｇａｎｉｚｅｄ ｉｎ ｔｏ ａ ｃｏｌｌａｇｅｎ
ｂｕｎｄｌｅ， ａ ｂａｓｉｃ ｍａｔｒｉｘ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｐｒｅｓｅｎｔ ｉｎ ｔｈｅ
ｂｏｎｅ ａｎｄ ｏｔｈｅｒ ｏｒｇａｎｓ．

Ｆｉｇ． ５ 　 Ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ｂｙ ｓｅｌｆ⁃ａｓｓｅｍｂｌｙ．
Ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｃｅｓ ａｒｅ ａｓｓｅｍｂｌｅｄ ｉｎｔｏ ｓｕｂ⁃ｆｉｂｒｉｌ
ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ， ｗｈｉｃｈ ｄｅｖｅｌｏｐ ｉｎｔｏ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ．
Ｎｏｔｅ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｐａｔｔｅｒｎ ｏｆ ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｘ
ａｌｉｇｎｍｅｎｔ ｉｎ ｔｈｅ ｓｈａｄｅｄ ｒｅｇｉｏｎ ｉｓ ｉｄｅｎｔｉｃａｌ ｔｏ ｔｈａｔ
ｉｎ ｔｈｅ ｕｎｓｈａｄｅｄ ｒｅｇｉｏｎ． Ｎ： Ｎ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ． Ｃ：
Ｃ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ．

Ｃｏｌｌａｇｅｎ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｂｅｇｉｎｓ
ｗｉｔｈ ＣａＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ ｔｏ ｔｈｅ ｇａｐ ｓｐａｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ
Ｎ⁃ ａｎｄ Ｃ⁃ｔｅｌｏｐｅｐｔｉｄｅ ｅｎｄｓ ｏｆ ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ
ｈｅｌｉｃｅｓ［２２］（Ｆｉｇ．６） ． Ｉｔ ｈａｓ ｂｅｅｎ ｔｈｏｕｇｈｔ ｔｈａｔ ａｍｏｒ⁃
ｐｈｏｕｓ ＣａＰ （ＡＣＰ） ｉｓ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｐｈａｓｅ ｔｈａｔ ｄｅｐｏｓｉｔｓ

ｔｏ ｔｈｅ ｇａｐ ｓｐａｃｅ［２３］ ． Ｔｈｅ ＡＣＰ ｐｈａｓｅ ｃａｎ ｔｒａｎｓ⁃
ｆｏｒｍ ｔｏ ｏｃｔａｃａｌｃｉｕｍ ｐｈｏｓｐｈａｔｅ （ＯＣＰ）， ａｎ ｉｎｔｅｒ⁃
ｍｅｄｉａｔｅ ｍｅｔａｓｔａｂｌｅ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ｐｈａｓｅ ｏｆ ＣａＰ，
ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｆｕｒｔｈｅｒ ｔｒａｎｓｆｏｒｍ ｔｏ ｔｈｅ ｆｉｎａｌ ｓｔａｂｌｅ
ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ｐｈａｓｅ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ （ＨＡＰ） ［２４］ ． ＣａＰ
ｐｈａｓｅ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｏｃｃｕｒｓ ｓｐｏｎｔａｎｅｏｕｓｌｙ ｂａｓｅｄ ｏｎ
ｔｈｅ ｒｕｌｅ ｏｆ ｅｎｅｒｇｙ ｍｉｎｉｍｉｚａｔｉｏｎ． ＡＣＰ ｉｓ ｔｈｅ ｍｏｓｔ
ｕｎｓｔａｂｌｅ ｐｈａｓｅ ｒｅｑｕｉｒｉｎｇ ｔｈｅ ｈｉｇｈｅｓｔ ａｍｏｕｎｔ ｏｆ
ｍａｉｎｔｅｎａｎｃｅ ｅｎｅｒｇｙ， ｗｈｅｒｅａｓ ＨＡＰ ｉｓ ｔｈｅ ｍｏｓｔ
ｓｔａｂｌｅ ｐｈａｓｅ ｒｅｑｕｉｒｉｎｇ ｔｈｅ ｌｏｗｅｓｔ ａｍｏｕｎｔ ｏｆ
ｍａｉｎｔｅｎａｎｃｅ ｅｎｅｒｇｙ． Ｔｈｅ ＨＡＰ ｐｈａｓｅ ｉｓ ｐｒｅｓｅｎｔ
ｉｎ ｔｈｅ ｆｏｒｍ ｏｆ ｎａｎｏｐｌａｔｅｌｅｔｓ ｗｉｔｈｉｎ ｔｈｅ ｓｐａｃｅｓ
ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｃｅｓ［２４⁃２６］ ． ＯＣＰ ｉｓ ａｎ
ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｍｅｔａｓｔａｂｌｅ ｐｈａｓｅ ｐｒｅｓｅｎｔ ｉｎ ｔｈｅ
ｐｒｅｍａｔｕｒｅ ｂｏｎｅ， ｓｅｒｖｉｎｇ ａｓ ａ ｐｒｅｃｕｒｓｏｒ ｆｏｒ ＨＡＰ
ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ ａｎｄ ｐｌａｙｉｎｇ ａ ｃｒｉｔｉｃａｌ ｒｏｌｅ ｉｎ
ｏｓｔｅｏｇｅｎｅｓｉｓ［２７］ ．

Ｆｉｇ．６　 Ｂｏｎｅ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ．　 （Ａ） Ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｃａｌｃｉ⁃
ｕｍ ｐｈｏｓｐｈａｔｅ （ ＣａＰ） ｃｌｕｓｔｅｒｓ （ ｌｉｋｅｌｙ ａｍｏｒ⁃
ｐｈｏｕｓ ＣａＰ ｏｒ ＡＣＰ） ｔｏ ｔｈｅ ｇａｐ ｓｐａｃｅｓ ｂｅｔｗｅｅｎ
ｔｒｏｐｏｃｏｌｌａｇｅｎ ｈｅｌｉｃｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｓｔａｇｅ ｏｆ
ｂｏｎｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ． （ Ｂ ） Ｇｒｏｗｔｈ ｏｆ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ
ＣａＰ ｎａｎｏｐｌａｔｅｌｅｔｓ （ ｏｃｔａｃａｌｃｉｕｍ ｐｈｏｓｐｈａｔｅ ａｔ
ｆｉｒｓｔ， ｆｏｌｌｏｗｅｄ ｂｙ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ） ｆｒｏｍ ＣａＰ
ｃｌｕｓｔｅｒｓ． Ｄａｒｋ ｄｏｔｓ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｃａｌｃｉｕｍ ｐｈｏｓ⁃
ｐｈａｔｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ．

Ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｏｆ ｉｎｉｔｉａｌ ＡＣＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ
ａｎｄ ＡＣＰ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｔｏ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ ＣａＰｓ ｈａｖｅ ｎｏｔ
ｂｅｅｎ ｗｅｌｌ ｕｎｄｅｒｓｔｏｏｄ． Ｔｈｅ ＡＣＰ ｐｈａｓｅ ｍａｙ ｓｔａｒｔ
ｆｒｏｍ Ｐｏｓｎｅｒ ｃｌｕｓｔｅｒｓ， ～ １ ｎｍ⁃ｓｉｚｅｄ ＣａＰ
ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ ｗｉｔｈ ～ ８ ｃａｌｃｉｕｍ ｉｏｎｓ［２３］ ． Ｔｈｅ Ｐｏｓｎｅｒ
ｃｌｕｓｔｅｒｓ ｓｅｒｖｅ ａｓ ｎｕｃｌｅｉ ｆｏｒ ＡＣＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ． ＡＣＰ
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Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃｓ， Ｖｏｌ． ３５　 Ｎｏ．１， Ｆｅｂ． ２０２０



ｃａｎ ｔｒａｎｓｆｏｒｍ ｉｎｔｏ ＯＣＰ ｗｉｔｈｉｎ ａ ｓｈｏｒｔ ｐｅｒｉｏｄ
ｉｎ ｖｉｔｒｏ， ｒａｎｇｉｎｇ ｆｒｏｍ ２０ ｍｉｎ ｔｏ ｈｏｕｒｓ ｄｅｐｅｎｄｉｎｇ
ｏｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ
ａｎｄ ｐＨ［２３］ ． Ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ａｔ ｎｅｕｔｒａｌ ｐＨ
ｐｒｏｍｏｔｅｓ ＡＣＰ⁃ｔｏ⁃ＯＣＰ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ． Ｈｏｗｅｖｅｒ， ｔｈｅ
ＡＣＰ⁃ｔｏ⁃ＯＣＰ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｔｉｍｅ ｉｎ ｖｉｖｏ ｒｅｍａｉｎｓ ｔｏ ｂｅ
ａｓｓｅｓｓｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｂｏｎｅ ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ ａｎｄ
ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ． ＡＣＰ⁃ｔｏ⁃ＯＣＰ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｍａｙ ｉｎｖｏｌｖｅ
ｔｗｏ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ： ｄｉｓｓｏｌｕｔｉｏｎ ｆｏｌｌｏｗｅｄ ｂｙ ｒｅｐｒｅ⁃
ｃｉｐｉｔａｔｉｏｎ ａｎｄ Ｐｏｓｎｅｒ’ｓ ｃｌｕｓｔｅｒ⁃ｍｅｄｉａｔｅｄ ｔｒａｎｓｆｏｒ⁃
ｍａｔｉｏｎ［２４］ ． Ｆｏｒ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ， ｅｓｔａｂｌｉｓｈｅｄ
ＡＣＰ ｃｌｕｓｔｅｒｓ ａｒｅ ｄｉｓｓｏｌｖｅｄ ｉｎｔｏ ｓｐｈｅｒｕｌｅｓ，
ｆｏｌｌｏｗｅｄ ｂｙ ＣａＰ ｒｅｐｒｅｃｉｐｉｔａｔｉｏｎ ｏｎｔｏ ｓｐｈｅｒｕｌｅｓ ｔｏ
ｅｓｔａｂｌｉｓｈ ＯＣＰ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ［２３］ ． Ｆｏｒ ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄ
ｍｅｃｈａｎｉｓｍ， ｃｒｙｓｔａｌｌｉｎｅ Ｐｏｓｎｅｒ’ ｓ ｃｌｕｓｔｅｒｓ ｍａｙ
ｓｅｒｖｅ ａｓ ｎｕｃｌｅｉ ｔｈａｔ ｉｎｉｔｉａｔｅ ｄｉｒｅｃｔ ＯＣＰ ｆｏｒｍａ⁃
ｔｉｏｎ［２３，２８⁃２９］ ． Ｆｏｒ ｔｈｅ ｔｒａｎｓｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ＯＣＰ ｔｏ
ＨＡＰ， ａｓ ｔｈｅ ａｔｏｍｉｃ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ＯＣＰ ｉｓ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｏ
ｔｈａｔ ｏｆ ＨＡＰ， ＨＡＰ ｍａｙ ｄｉｒｅｃｔｌｙ ｇｒｏｗ ｆｒｏｍ ｔｈｅ
ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ａｎ ＯＣＰ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ， ａ ｐｒｏｃｅｓｓ ｋｎｏｗｎ ａｓ
ｅｐｉｔａｘｉａｌ ｇｒｏｗｔｈ［２４］ ． Ａ ｐｒｅｆｅｒｒｅｄ ｓｕｒｆａｃｅ ｆｏｒ ｇｒｏｗｔｈ
ｉｓ （１００）， ａ ｃｒｙｓｔａｌ ｆａｃｅ ｐｅｒｐｅｎｄｉｃｕｌａｒ ｔｏ ｔｈｅ ａ ａｘｉｓ，
ｂｕｔ ｐａｒａｌｌｅｌ ｔｏ ｔｈｅ ｂ ａｎｄ ｃ ａｘｅｓ ｏｆ ａｎ ＯＣＰ ｕｎｉｔ
ｃｅｌｌ［２４，３０］ ． Ｔｈｅ ｄｉｓｓｏｌｕｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｅｐｒｅｃｉｐｉｔａｔｉｏｎ
ｐｒｏｃｅｓｓｅｓ ｍａｙ ａｌｓｏ ｏｃｃｕｒ ｉｎ ＯＣＰ⁃ＨＡＰ ｔｒａｎｓｉ⁃
ｔｉｏｎ［２４］ ． Ｈｏｗｅｖｅｒ， ａｌｌ ｔｈｅｓｅ ＣａＰ ｔｒａｎｓｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｎｅｅｄ ｆｕｒｔｈｅｒ ｃｏｎｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ．

ＣａＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ ｔｏ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ｈａｓ ｂｅｅｎ
ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ａ ｐｒｏｃｅｓｓ ｒｅｇｕｌａｔｅｄ ｂｙ ｎｏｎ⁃ｃｏｌｌａｇｅ⁃
ｎｏｕｓ ｐｒｏｔｅｉｎｓ ａｎｄ ｓｅｌｅｃｔｅｄ ａｍｉｎｏ ａｃｉｄｓ． Ｎｏｎ⁃
ｃｏｌｌａｇｅｎｏｕｓ ｐｒｏｔｅｉｎｓ ｉｎｃｌｕｄｅ ｏｓｔｅｏｎｅｃｔｉｎ［３１］， ｂｏｎｅ
ｓｉａｌｏｐｒｏｔｅｉｎ［１４］， ｐｈｏｓｐｈｏｐｈｏｒｙｎ［３２⁃３３］， ｂｉｇｌｙｃａｎ［３４⁃３５］，
ｄｅｃｏｒｉｎ［３６］， ｔｙｒｏｓｉｎｅ⁃ｒｉｃｈ ａｃｉｄｉｃ ｍａｔｒｉｘ ｐｒｏｔｅｉｎ［３７］，
ａｎｄ ｄｅｎｔｉｎ ｍａｔｒｉｘ ｐｒｏｔｅｉｎ １［３８］ ． Ｔｈｅｓｅ ｐｒｏｔｅｉｎｓ
ｃｏｎｓｔｉｔｕｔｅ ｕｐ ｔｏ ～ １０％ ｏｆ ｔｈｅ ｅｘｔｒａｃｅｌｌｕｌａｒ ｍａｔｒｉｘ
ｃｏｍｐａｒｔｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ． Ｏｓｔｅｏｎｅｃｔｉｎ， ａｌｓｏ
ｋｎｏｗｎ ａｓ ｓｅｃｒｅｔｅｄ ｐｒｏｔｅｉｎ ａｃｉｄｉｃ ａｎｄ ｒｉｃｈ ｉｎ ｃｙｓ⁃
ｔｅｉｎｅ， ｉｓ ａ ｇｌｙｃｏｐｒｏｔｅｉｎ ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ ａｎｄ ｓｅｃｒｅｔｅｄ
ｆｒｏｍ ｏｓｔｅｏｂｌａｓｔｓ． Ｔｈｉｓ ｐｒｏｔｅｉｎ ｉｓ ｉｎｖｏｌｖｅｄ ｉｎ ｔｈｅ
ｒｅｇｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ， ｏｓｔｅｏｂｌａｓｔ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ， ａｎｄ ｏｓｔｅｏｃｌａｓｔ ａｃｔｉｖｉｔｙ， ｃｏｎｔｒｉｂｕ⁃

ｔｉｎｇ ｔｏ ｂｏｎｅ ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ［３１］ ． Ｂｏｎｅ ｓｉａｌｏｐｒｏｔｅｉｎ ｉｓ
ａｎ ａｃｉｄｉｃ ｐｒｏｔｅｉｎ ｐｒｅｓｅｎｔ ｉｎ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ａｎｄ ｄｅｎｔｉｎ，
ｐｌａｙｉｎｇ ａ ｒｏｌｅ ｉｎ ｒｅｇｕｌａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｄｅｖｅｌｏｐｍｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｃｏｒｔｉｃａｌ ｂｏｎｅ［１４］ ． Ｐｈｏｓｐｈｏｐｈｏｒｙｎ ｃａｎ ｂｉｎｄ ｃａｌｃｉｕｍ
ｉｏｎｓ ａｎｄ ｉｎｔｅｒａｃｔ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｍａｔｒｉｘ，
ｉｎｉｔｉａｔｉｎｇ ＣａＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ ｂｏｎｅ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａ⁃
ｔｉｏｎ［３２⁃３３］ ． Ｂｉｇｌｙｃａｎ ｉｓ ａ ｐｒｏｔｅｏｇｌｙｃａｎ ｃｏｍｐｒｉｓｉｎｇ ａ
ｃｏｒｅ ｐｒｏｔｅｉｎ ａｎｄ ｇｌｙｃｏｓａｍｉｎｏｇｌｙｃａｎ ｃｈａｉｎｓ
（ｃｈｏｎｄｒｏｉｔｉｎ ｓｕｌｆａｔｅｓ ａｎｄ ｄｅｒｍａｔａｎ ｓｕｌｆａｔｅｓ） ［３４⁃３５］

ａｎｄ ｃａｎ ｉｎｔｅｒａｃｔ ｗｉｔｈ ｂｏｎｅ ｍｏｒｐｈｏｇｅｎｅｔｉｃ ｐｒｏｔｅｉｎ ２
ｔｏ ｓｔｉｍｕｌａｔｅ ｏｓｔｅｏｂｌａｓｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ ａｎｄ ｂｏｎｅ
ｆｏｒｍａｔｉｏｎ［３５］ ． Ｄｅｃｏｒｉｎ ｉｓ ａ ｐｒｏｔｅｏｇｌｙｃａｎ ｗｉｔｈ ｓｔｒｕｃ⁃
ｔｕｒｅ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｏ ｔｈａｔ ｏｆ ｂｉｇｌｙｃａｎ ａｎｄ ｐｌａｙｓ ａ ｒｏｌｅ ｉｎ
ｒｅｇｕｌａｔｉｎｇ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ［３６］ ． Ｔｙｒｏｓｉｎｅ⁃ｒｉｃｈ ａｃｉｄｉｃ ｍａｔｒｉｘ
ｐｒｏｔｅｉｎ ｒｅｇｕｌａｔｅｓ ｔｈｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ
ｆｉｂｒｉｌｓ［３７］ ． Ｄｅｎｔｉｎ ｍａｔｒｉｘ ｐｒｏｔｅｉｎ １ ｃａｎ ｂｉｎｄ ｔｏ
ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌｓ ｔｏ ｐｒｏｍｏｔｅ ＣａＰ ｄｅｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ
ｂｏｎｅ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ［３８］ ． Ｃｈａｒｇｅｄ ａｍｉｎｏ ａｃｉｄｓ，
ｓｕｃｈ ａｓ ａｓｐａｒｔｉｃ ａｃｉｄ， ｇｌｕｔａｍｉｃ ａｃｉｄ， ｐｈｏｓｐｈｏ⁃
ｓｅｒｉｎｅ， ａｒｇｉｎｉｎｅ， ａｎｄ ｌｙｓｉｎｅ， ｈａｖｅ ａｌｓｏ ｂｅｅｎ
ｓｈｏｗｎ ｔｏ ｍｅｄｉａｔｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ［１７］ ．
Ｏｖｅｒａｌｌ， ａｌｔｈｏｕｇｈ ｎｕｍｅｒｏｕｓ ｎｏｎ⁃ｃｏｌｌａｇｅｎｏｕｓ
ｐｒｏｔｅｉｎｓ ａｎｄ ａｍｉｎｏ ａｃｉｄｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｉｄｅｎｔｉｆｉｅｄ ａｓ
ｒｅｇｕｌａｔｏｒｓ ｆｏｒ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｂｒｉｌ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｍｉｎｅｒａｌｉ⁃
ｚａｔｉｏｎ， ｉｔ ｒｅｍａｉｎｓ ｐｏｏｒｌｙ ｕｎｄｅｒｓｔｏｏｄ ｈｏｗ ｔｈｅｓｅ
ｆａｃｔｏｒｓｃｏｏｒｄｉｎａｔｅ ｉｎ ｔｈｅ ｒｅｇｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｂｏｎｅ ｄｅｖｅｌｏｐ⁃
ｍｅｎｔ ａｎｄ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ．

５　 Ｄｅｓｉｇｎ ｏｆ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌｓ

Ｂｏｎｅ ｌｏｓｓ ｏｃｃｕｒｓ ｉｎ ｉｎｊｕｒｙ ａｎｄ ｄｉｓｅａｓｅ． Ａ
ｃｏｍｍｏｎ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｓｔｒａｔｅｇｙ ｉｓ ｔｏ ｉｍｐｌａｎｔ ｂｏｎｅ⁃
ｓｕｂｓｔｉｔｕｔｅ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ｔｏ ｒｅｐｌａｃｅ ｔｈｅ ｌｏｓｔ ｂｏｎｅ ａｎｄ
ｉｎｄｕｃｅ ｂｏｎｅ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ． Ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍｉｎｅｒａｌｉｚａ⁃
ｔｉｏｎ ｉｓ ａｎ ｅｓｓｅｎｔｉａｌ ｐｒｏｃｅｓｓ ｏｆ ｂｏｎｅ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ，
ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ｔｈｅ ｆｏｕｎｄａｔｉｏｎ ｏｆ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｓｔｒｅｎｇｔｈ
ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ， ｔｗｏ ｅｓｓｅｎｔｉａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｆｏｒ ｂｅａｒ⁃
ｉｎｇ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄｓ ａｎｄ ｒｅｓｉｓｔｉｎｇ ｆｒａｃｔｕｒｅ
ｆｏｒｃｅｓ， ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ． Ａ ｆｕｎｄａｍｅｎｔａｌ ｑｕｅｓｔｉｏｎ ｉｓ
ｈｏｗ ｔｏ ｄｅｓｉｇｎ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ｔｈａｔ ｐｒｏｖｉｄｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｅｄ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ． Ｔｈｉｓ ｉｓ ａ ｑｕｅｓｔｉｏｎ ｄｉｆｆｉｃｕｌｔ

２２ ＬＩＵ Ｓｈｕｑｉａｎ． Ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ Ｄｅｓｉｇｎ ｉｎ Ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ



ｔｏ ａｄｄｒｅｓｓ ａｓ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｒｅ ｃｏｎ⁃
ｔｒｏｌｌｅｄ ｂｙ ｄｉｓｔｉｎｃｔ ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎｓ， ｓｔｒｕｃ⁃
ｔｕｒｅｓ， ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ， ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ． Ｔｈｅ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｏｆ ａ
ｍａｔｅｒｉａｌ ｉｓ ｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｏｎ ｉｔｓ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ， ｍｏｌｅｃｕ⁃
ｌａｒ ａｒｒａｎｇｅｍｅｎｔ， ａｎｄ ｅｌａｓｔｉｃ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ． Ｃｒｙｓｔａｌｌｉ⁃
ｚａｔｉｏｎ ａｎｄ ｓｔｉｆｆｅｎｉｎｇ ａｒｅ ｔｗｏ ｐｒｏｃｅｓｓｅｓ ｔｈａｔ ａｕｇ⁃
ｍｅｎｔ ｔｈｅ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ． Ａｎ ｅｘａｍｐｌｅ ｉｓ
ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ， ａ ｐｈａｓｅ ｏｆ ｃｒｙｓｔａｌｌｉｚｅｄ ｃａｌｃｉｕｍ
ｐｈｏｓｐｈａｔｅ， ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｓｔｉｆｆｅｒ ａｎｄ ｓｔｒｏｎｇｅｒ ｔｈａｎ
ａｍｏｒｐｈｏｕｓ ｃａｌｃｉｕｍ ｐｈｏｓｐｈａｔｅ， ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ｓｔｒｅｎｇｔｈ
ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｆｏｒ ｂｅａｒｉｎｇ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｌｏａｄｓ．
Ｈｏｗｅｖｅｒ， ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ｉｔｓｅｌｆ ｉｓ ｉｎａｄｅｑｕａｔｅ ｔｏ
ｓｅｒｖｅ ａｓ ａ ｂｏｎｅ⁃ｓｕｂｓｔｉｔｕｔｉｎｇ ｍａｔｅｒｉａｌ ａｓ ｉｔ ｉｓ ｔｏｏ
ｂｒｉｔｔｌｅ （ ｌｉａｂｌｅ ｔｏ ｓｈａｔｔｅｒｉｎｇ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ ａｐｐｌｉｅｄ
ｆｏｒｃｅｓ） ａｎｄ ｉｓ ｎｏｔ ｔｏｕｇｈ ｅｎｏｕｇｈ ｔｏ ｒｅｓｉｓｔ ｆｒａｃｔｕｒｅ
ｆｏｒｃｅｓ［８］ ．

Ｉｎ ｃｏｎｔｒａｓｔ， ｔｈｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｏｆ ａ ｍａｔｅｒｉａｌ ｉｓ
ｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｏｎ ｎｏｔ ｏｎｌｙ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ，
ｍｏｌｅｃｕｌａｒ ａｒｒａｎｇｅｍｅｎｔ， ａｎｄ ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ， ｂｕｔ ａｌｓｏ
ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ． Ｔｈｅ ｃｏｍｐｌｅｘｉｔｙ ｏｆ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｎａｌｙｓｅｓ
ｃａｎ ｂｅ ｓｅｅｎ ｉｎ ｔｈｅ ｓｅｃｔｉｏｎ ｏｆ “ Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ ａｎｄ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌｓ”
ａｂｏｖｅ． Ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｎｄ
ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｉｓ ｎｏｔ ａｌｗａｙｓ “ ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎａｌ ｔｏ ｅａｃｈ
ｏｔｈｅｒ” ． Ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｍａｙ ｎｏｔ ｎｅｃｅｓｓａｒｉｌｙ
ｅｎｈａｎｃｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ， ｅｓｐｅｃｉａｌｌｙ， ｗｈｅｎ ｔｈｅ ｅｘｔｅｎｔ
ｏｆ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｓ ｒｅｄｕｃｅｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｍａｔｅｒｉａｌ
ｂｅｃｏｍｅｓ ｍｏｒｅ ｂｒｉｔｔｌｅ， ａｎｄ ｉｎｃｒｅａｓｉｎｇ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ
ｍａｙ ｃｏｍｐｒｏｍｉｓｅ ｓｔｒｅｎｇｔｈ． Ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｏｆ
ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ ｗｉｔｈ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｏｔｈｅｒ ｍａｔｅｒｉａｌ
ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ， ｓｕｃｈ ａｓ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ， ｒｅｖｅｒｓｉｂｌｅ
ｄｅｆｏｒｍａｂｉｌｉｔｙ， ａｎｄ ｐｌａｓｔｉｃｉｔｙ， ｃａｎ ｂｅ ａｓｓｅｓｓｅｄ ｂｙ
ａ ｓｉｍｐｌｅ ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｔｈｅ ａｒｅａ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ⁃
ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ， ｗｈｉｃｈ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｓ ｔｈｅ ａｍｏｕｎｔ
ｏｆ ｓｔｒａｉｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｔｈｅ ｌｅｖｅｌ ｏｆ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ．

Ｉｎ ｔｈｅ ｄｅｓｉｇｎ ｏｆ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌｓ， ａｎ
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