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1  研究背景

骨骼肌的硬度，作为可以同时在主动收缩和被动拉伸

情况下被测量的肌肉属性，已经被证明对于肌肉的工作效

率起着非常重要的作用 [1]。肌肉硬度会在某些生理动作，

如自主收缩，或某些病理条件，如痉挛，抽搐和水肿等情

况下发生变化。因此，量化的肌肉硬度测量有助于增进对

骨骼肌的功能的了解。目前，已经有多种方法被用于肌肉

硬度测量。

触诊是一种被广泛用于临床检测组织硬度变化的方法。

模仿触诊而开发的定量硬度测量设备很早就已出现 [2]。例如，

软组织超声触诊系统（Tissue Ultrasound Palpation System，

TUPS），包括一个由超声换能器和精密压力传感器串联而

成的手持探头，被测组织的硬度由压力与形变线性关系的

斜率以及相应的数学模型确定 [3]。虽然这类设备在实用中

表现出不错的可靠性，但并不适用于较深的肌肉组织。

一些基于超声的方法也被用于测量组织硬度，比如超

声弹性成像（Elastography），通过施加一个缓慢和小幅度

的压缩过程，得到表示组织应变的二维图像 [4]。这种方法

对于检测正常组织内的小块病变十分有效，但它并不是一

个定量的测量方法。对于弥漫性病变引起的组织硬度变化，

需要直接测量组织的弹性系数，比如杨氏弹性模量或者剪
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切弹性模量，以确定病变的程度。 

理论上，对于各向同性的胡克弹性材料，剪切模量 μ

是与剪切波速 c 相关的 ： 

μ=ρc2                                                                            （1）

其中，ρ是弹性材料的密度。因此，测量某个频率的剪切

波波速可以计算出相应的剪切模量。而剪切波速可以由沿

着传播方向的两点间的距离除以传播时间，或者由二维应

变图像中波长来计算[5]。 

Sonoelastography 方法使用低频的机械振动来产生剪切

波，并利用多普勒原理对组织的应变成像。这一方法被用

于测量股四头肌的硬度，并且证明了肌肉剪切模量与主动

收缩水平具有正相关性 [6]。然而，Sonoelastography 需要很

长的数据采集时间，容易导致肌肉疲劳。因此，它并不适

合高收缩水平下的肌肉硬度测量。

与之相反，瞬时弹性成像法（Transient Elastography）

的测量几乎可以实时完成。它是将一个一维超声波换能器

串联在振动头上，所以其波速测量方向是与振动方向一致

的，也就是垂直于组织表面的 [7]。这一方法曾被用来测量

肱二头肌和腓肠肌的肌肉硬度，并且证明了在垂直于肌纤

维的方向上，肌肉硬度也与其收缩水平正相关。目前，瞬

时弹性成像法已经被扩展到二维平面上，被称为超音波剪

切成像法（Supersonic Shear Imaging）[8]。它在测量硬度的同

时，还可以利用频散曲线估测组织的粘度。但是，这种技

术需要超声成像设备具有很高的帧频（ 高达 10000 帧 /s），

这在现有的商用超声成像设备上很难实现。同时，由于成

像范围以及帧频的限制，它在测量超过 100kPa 的硬度时会

饱和，所以依然不足以测量高收缩水平下的肌肉硬度。

另一种被称为剪切波离散度超声测量计（Shear-wave 

Dispersion Ultrasound Vibrometry，SDUV) 的技术则被用来测

量垂直于振动方向上的组织硬度 [9]。它使用一道聚焦超声

波束在一定深度的组织内产生剪切波，同时使用另一道探

测波束，在临近位置探测剪切波的传播情况。剪切波速由

两道超声波束的距离除以剪切波传播的时间得出。该技术

已经在离体测量中得到验证，但在使用普通超声设备同时

产生聚焦波束和探测波束的尝试中并不成功，原因是聚焦

波束受到辐射能量的限制，无法在较深的组织中产生足够

幅度的剪切波。

磁共振弹性成像技术（Magnetic Resonance Elastography, 

MRE）是一种基于相位对比的磁共振成像技术，可以探测

组织中微小幅度的剪切波传播 [5]。相对于超声，MRE 在穿

透深度上没有任何限制，而且可以提供高分辨率的图像。

但是，除了成本较高外，MRE 完成一次数据采集也需要较

长的时间（大约 1~3min），这极大地限制了其在测量高收

缩水平下肌肉硬度中的应用。

如上所述，此前的研究已经初步验证了肌肉硬度与收

缩水平之间的正相关关系。但是，在这些研究中大都使

用固定的的重量负荷来表示肌肉的收缩水平，比如悬挂

1~10kg 的重物。事实上，不同的人肌肉力量是不同的，从

个人的相对肌肉收缩水平角度研究，可以使不同人的肌肉

硬度情况更容易比较。一个比较常用的表示肌肉相对收缩

水平的方法是使用 大自主收缩力矩的百分比（% MVC）。

这一方法曾被与 MRE 技术一起使用，但是只能在低于

20％ MVC 的水平上得到可靠的结果。在较高的 % MVC 水

平上，由于较长的采集时间造成了肌肉的疲劳，应变图像

的信噪比（S/N）大大降低。而使用基于超声的方法时，测

量范围也没有超过 40％ MVC。为了克服现有方法在测量高

收缩水平下肌肉硬度的局限性，本研究使用了一种新开发

的基于超声回波测量剪切波速的方法，以健康男女青年为

实验对象，测量了的其股中间肌的剪切模量，并确定了从 0% 

MVC 到 100% MVC，11 个不同的等长收缩水平与肌肉剪切

模量之间的关系。

2  方法 

2.1  实验对象

10 名健康的年轻男性受试者和 10 名健康的年轻女性

受试者自愿参加了本次研究。他们被要求保证大腿肌肉和

膝关节 近没有受过伤。所有受试者都签署了由大学伦理

委员会批准的“参加实验同意书”。 

2.2  实验设备

膝关节伸肌等长收缩下的扭矩由 HUMAC NORM 康复

训练系统（Computer Sports Medicine, Inc., USA）测量。一个

由函数信号发生器控制的电磁振动器 minishaker type 4810

（Brüel & Kjær, Denmark）被用来产生剪切波。振动器在大

腿表面以低频率的正弦波方式（频率 100Hz，10 个周期为

一个序列）振动。它的 大力量为 10N， 大峰值位移为

6mm。这意味着它产生的振动对人体是非常安全的。 

剪切波探测系统是基于一台可编程的商用超声成像设

备 SonixRP（Ultrasonix Medical Corp., Canada） 开 发 的， 使

用 5~14MHz 线阵列探头。我们通过对探头上某个位置的超

声换能器单独编程，实现了一个特殊的的扫描序列。首先，

连续采集包含 256 条扫描线的普通 B 型超声图像（宽度

38mm，深度根据需要设定，本次实验中为 65mm），用来辅

助探头定位，直到图像上股直肌，股中间肌和股骨可以被

很容易地分辨出来。然后，只有两条预先选定的扫描线被

保留，它们之间的距离为 15mm。这样做的目的是为了尽

可能的提高帧频，以提高测量时间延迟的分辨率。 终在

65mm 的深度，帧频可以被提高到大约 4.6kHz。同时，较

大的剪切波传输距离，也使可测波速的范围大大增加，可

以满足高收缩水平下测量肌肉剪切模量的需要。超声回波

信号的采样频率为 40MHz。振动器和超声采集设备由外部

触发信号同步。数据存储在 SonixRP 的硬盘上，之后再转
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到计算机上作进一步分析。 

2.3  实验步骤 

受试者坐在 HUMAC NORM 康复系统的坐椅上，右脚

踝部用束带与扭矩测量机械臂固定，并将机械臂的旋转轴

位置调整到与膝关节的旋转轴位置一致。膝关节角度为

90°（关节完全伸展时为 0°）。如图 1 所示，超声探头和振

动器被放置在从膝盖关节向上约 2/3 大腿长度的肌腹上。

通过调整支架高度，使接触位置上的压力保持适中，避免

肌肉由于受压变形而造成剪切模量明显改变。在测试过程

中，100% MVC 时的扭矩数值被首先确定，即保持等长收

缩 5s 的情况下能达到的 大扭矩值。接下来，测量 5 次放

松情况下的肌肉硬度，同时也给受试者大约 5min 的休息时

间，避免肌肉疲劳的出现。 后，受试者被要求在不同的

水平下保持等长收缩大约 4s，从 10％ ~100％ MVC，共 10

个级别，每个级别测量 3 次，2 次测量间有大约 1min 休息

时间。

 

图1  振动器和超声探头在实验中放置的位置

2.4  数据处理

MATLAB（The Mathworks, USA） 被 用 来 对 采 集 的 超

声数据做进一步处理。使用一种改进的互相关方法，从超

声回波射频信号中可以得到剪切波在各个不同深度的组织

中引起的应变波形。为了提高应变波形的空间分辨率，我

们对互相关结果中 大值附近的三个点进行了抛物线拟

合，再对拟合曲线进行插值并选择插值后的 大值位置作

为 终结果，使空间分辨率达到了 0.2μm 的水平。同样的

技术也被用来提高时间分辨率，使其对应的虚拟帧频达到

460kHz 的水平，进一步增加了测量精度。在这项研究中，

股直肌下面股中间肌靠近筋膜的部分被选为感兴趣区域

（Region Of Interest, ROI）。在 ROI 深度上，采自两个位置的

波形之间的时间延迟均值被用来计算剪切波速。再使用公

式（1），计算出沿肌纤维方向的肌肉剪切模量，公式中的

肌肉密度值被估算为 1000 kg/m3。对测得的剪切模量数值，

我们计算了其与肌肉相对收缩水平（% MVC）之间的相关

系数 Pr，并通过回归分析确定了它们之间的近似代数表达

式，计算了确定系数 R2。我们还使用 multi-way ANOVA 方

法分析了性别因素和 % MVC 因素对结果的影响。所有统计

分析都使用 SPSS（SPSS Inc., USA) 软件完成。统计显著性

的置信水平被设为 0.05。

3  结果

如图 2 所示，沿肌纤维方向，股中间肌的剪切模量与

其相对等长收缩水平（% MVC）是正相关的（相关系数 ：

男性组，Pr = 0.977 ；女性组，Pr = 0.974）。通过回归分析

可知，它们之间的关系接近二次多项式关系（确定性系数：

男性组，R2 = 0.999 ；女性组，R2 = 0.9985）。但从图上看，

标准差在大于 60％ MVC 的收缩水平后有变大的趋势。从

multi-way ANOVA 的分析结果看，性别 ×% MVC 这两个因

素的交互作用对结果没有显著影响（P = 0.91）。性别和 % 

MVC 分别作为主要因素对结果都具有显著影响（性别影响：

P = 0.011 ；% MVC 影响 ：P < 0.001）。由估测边际均值可知，

在相同的相对收缩水平下，男性组的肌肉硬度大于女性组。

同时，随着 % MVC 水平的增高，肌肉硬度显著增加。这一

结果与从图 2 得出的直观结果是一致的。

 

图2  两组受试者（男性组Male，女性组Female）肌肉剪切模量的

均值（标准差）与不同% MVC肌肉相对收缩水平间的关系

4  讨论 

除了使用机械振动器，还可以使用聚焦超声来产生剪

切波。其优点是振源可以比较精确地定位于某一特定的深

度，剪切波将从这一点传播到周围组织，不易受界面反射

的影响。其缺点是受辐射能量的限制，产生的振动幅度比

较小，在较深的组织中难以被探测到。机械振动法可以产

生更大的振幅，频率也可以精确地控制。因此，组织中的

应变波形可以容易地被跟踪和过滤以去除噪声。然而，剪

切波从皮肤表面传播到内部组织的过程中，可能发生折射

和反射等现象，特别是当骨骼和肌肉呈现比较复杂的几何

形状时 [10]。这将改变应变波形，增大时间延迟测量结果的

误差。

新的测量方法要求剪切波在被测肌肉中的传播模式为

较规整的平面波。根据文献，在不同位置使用不同形状的

振动头激励肌肉时，剪切波的传播模式是不同的。平面波

模式出现在用短棒状的振动头直接激励大尺寸肌肉的肌腹

时，因为此时肌纤维是平行排列并且被同时激励 [11]。股中

间肌具有较大的尺寸，平坦的形状，肌纤维几乎沿同一轴
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线平行排列，研究方向上的折射和反射现象可大大减少。

在研究中，我们发现，相比股直肌，在股中间肌的深度观

察到的平面波形态更加均 规整，这可能与剪切波在股直

肌深度受到从皮肤和筋膜两个界面反射回波的影响有关。

所以 终我们选择了股中间肌作为研究目标。 

在我们的结果中，收缩水平超过 60％ MVC 之后，两

组受试者剪切模量的标准差都有增大的趋势。这可能是由

于，在高收缩水平下，随着剪切波速的增大，所测时间延

迟缩短，时间分辨率受到帧频的限制，对结果的影响相应

增加。但也有可能是由于肌肉为了保持高水平的等长收缩，

其活跃程度本身的变化区间增加所致。我们还需要进行进

一步的研究，来确定这一偏差增长的趋势是由肌肉的固有

属性引起的，还是由测量系统的局限性造成的。 

综上所述，我们的研究结果表明，股中间肌沿肌纤维

方向上的剪切弹性模量与其相对等长收缩水平（% MVC）

是正相关的。此外，男性的肌肉硬度在同样的 % MVC 收缩

水平上大于女性。这些结果有助于增进我们对肌肉功能和

属性的进一步了解，同时新的测量方法也提供了用于力量

训练或者临床情况下肌肉评估的又一工具。我们进一步的

目标是在肌肉收缩过程中实时提供肌肉的弹性值，从而得

到弹性声肌图（sonomyography）[12-14]。
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