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器官移植供体短缺一直是世界各国医学界面临的重大难题之一。传统方法不可避免地存在并发症、
二次损伤和供体来源有限等潜在问题。3D 打印技术具有解决目前这些问题的潜力，可用于快速制
造个性化组织工程支架、细胞原位修复组织缺陷，甚至直接打印组织和器官。打印的植入体和器
官不仅与患者的受损组织完美匹配，而且能够调控材料微结构和细胞排列，促进细胞生长和分化。
因此，这类植入体有望实现组织修复，甚至最终解决供体短缺问题。本文总结了 3D 打印在医学领
域相关研究和最新进展的四个层次，介绍了不同类型的生物医用材料，并讨论了医学应用中 3D 打
印所需材料和构建体外细胞质基质（ECM）存在的问题和未来的发展方向。
© 2018 THE AUTHORS. Published by Elsevier LTD on behalf of Chinese Academy of Engineering and Higher 

Education Press Limited Company This is an open access article under the CC BY-NC-ND license  
(http://creativecommons.org/licenses/by-nc-nd/4.0/).
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1. 引言

组织或器官的病变和缺损一直是临床医学急需解决

的重大难题[1]，目前治疗方法主要包括自体移植、异

种移植和人工机械器官替代，但这些方法仍存在不足。

自体移植治疗效果令人满意，但该方法以牺牲自体健康

组织为代价，可能会导致并发症和二次损伤。异种移植

过程中的供体器官来源极为有限，而且存在免疫排斥反

应和传播病毒的潜在风险。临床治疗中人工机械器官能

够成功植入人体，但会严重影响患者的生活质量。采用

3D打印技术个性化构建人类仿生组织或器官，则有望

能解决这些传统治疗方法难以避免的问题。

3D打印，又称为增材制造，以“分层制造，逐层堆

积”为基本制造原理，在计算机控制下，利用计算机辅

助设计（CAD）模型或计算机断层扫描（CT）数据等[2]，
通过对实体建模，精确堆积材料，快速制造出任意复杂

形状的构件。近些年，随着3D打印机制造成本的降低

及打印精度、速度的提高，3D打印产业发生了爆炸式

增长，特别是在医用器械、植入材料和细胞打印等方面

都取得了巨大进步。借助于3D打印技术，可根据不同

患者的CT或磁共振等成像数据，制备器官模型、实现

个性化支架的快速制造，甚至对组织缺损部位直接打印

成形，为构建仿生组织或器官、解决供体短缺问题带来

了新的希望。
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目前，面向医学应用3D打印技术的研究主要包括

四个层次：①制造辅助医生术前规划和手术治疗分析的

病理器官原型的研究[3]；②个性化制造永久性非生物

活性植入体的研究；③制造具有局部生物活性和可生物

降解支架的研究；④直接打印具有完整生命功能整体器

官的研究[4–6]。尽管由于若干关键技术和基础科学问

题尚待攻克，3D打印技术还未获得广泛临床应用，但

在这些领域已经实现了显著的科学进步。

2. 面向医学应用 3D 打印的四个层次

2.1. 辅助术前规划和治疗分析的器官模型

高保真物理器官模型在临床治疗和医学教育中发挥

着重要作用。传统制造工艺，如铸造或锻造，在制备昂

贵模具上耗费了大量时间，而且往往会忽略患者间的个

体差异[7]。而3D打印不需要模具，在较低成本快速制

造个性化的医疗模型方面具有优势。3D打印具有复杂

形状的个性化医学模型，可以为医生和工程师提供交流

媒介，辅助手术分析和术前演练。打印的模型主要包括

用于术前规划、假肢设计、测试标准等的体外使用的医

疗模型、医疗器械，不进入人体，所以对使用的材料没

有生物相容性的要求。

中国和美国的一组研究人员使用3D打印技术，将

HeLa细胞和明胶/海藻酸盐/纤维蛋白水凝胶成功制造出

体外宫颈肿瘤模型[8]，从而构建了肿瘤环境的逼真三

维表象。如图1所示，三维凝胶中的HeLa细胞为表面光

图1. 细胞在三维结构和二维培养皿中的形态变化。（a）不同时期的HeLa细胞；（b）染色后的细胞骨架分布；（c）三维HeLa细胞/水凝胶结构中球
状体直径分布[8]。
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滑的圆形球体，细胞连接紧密，而在二维组织培养皿上

呈扁平细长形态。与二维培养皿相比，三维肿瘤模型更

好地揭示了肿瘤细胞的特性，研究人员和临床医生能够

更好地了解肿瘤的增殖、分化和扩散。

澳大利亚莫纳什大学的研究人员开发了一套独特的

3D打印人体解剖模型，通过使用CT扫描或平面激光扫

描器扫描的真实解剖标本，使用石膏状粉末或塑料材

料打印出来。该高解析度、高精度的3D打印系列彩色

的解剖复制品包括了四肢、胸部、腹部、头部和颈部

等人体主要部分（图2），可用于医学院或医院的人体

解剖培训。

3D打印出个性化器官模型不仅展示了各个组织、器

官在体内的真实情况，还可以帮助医生更清楚地了解患

者病情，进行术前规划。在密歇根州的Grand Rapids，
Spectrum Health Helen DeVos儿童医院的心脏专家团队

宣布，他们已经通过使用多个成像技术获得的数据，

3D打印出一个更精细的患者心脏模型（图3），这也是

首开先例地综合使用CT扫描和三维超声心动图的数据

3D打印出复合模型。以前的3D打印方法只利用一个成

像模态，而复合3D打印技术则通过集成各种成像方法

和对应数据集来模拟外科手术并减少并发症，以此辅助

正确诊断和手术规划。

3D打印模型在几何尺寸和耐用性方面比塑料标本

更具竞争力，甚至可以通过组织类型进行颜色或材料编

码。然而，除了更高的价格和需要三维数据采集之外，

3D打印模型还需要解决诸如打印分辨率有限、打印时间

较长、预期器官或组织可使用的多材料（multi-material） 
有限的问题[9]。为了提高3D打印模型的有效性，研究

人员进一步开发了具有不同触觉弹性、颜色和成分的材

料，来模拟人体组织和器官的外观，从而使人们在模型

中获得触觉体验[10]。

2.2. 永久性非生物活性植入体

医学应用中永久植入体通常用于牙科和骨科，要求

使用的材料植入后具有良好的生物相容性但是不能在体

内降解。与传统加工方法相比，3D打印可以实现个性

化实时制造任意复杂植入体，尺寸精度高且生产周期

短。在骨治疗过程中，因为传统的金属植入体比骨骼硬

度更大，很容易发生应力屏蔽现象，最终会损害骨骼的

完整性。拓扑优化设计与3D打印整合成为一种新型制

造技术，能够有效调节轻型定制植入体刚度[11]。该技

术还能与数字化测量设备在数据转换上和空间对接上实

现完美兼容，已获得广泛应用。

Zhang等[12]根据胫骨近端骨肉瘤截除的骨质形态，

设计并制造了定制型肿瘤关节植入体。图4展示了定制

人工假体的术后影像。在该研究中，大多数患者恢复了

良好的运动功能，极少出现并发症，但仍需长期关注患

者的功能恢复情况。由此表明，在新型辅助化疗和保肢

手术期间，定制肿瘤关节假体重建对于胫骨近端或近端

胫腓关节骨肉瘤患者产生了令人满意的结果。Galasso等
[13]还将定制的组配式股骨远端假体植入了一位20岁的

患有IIB期骨肉瘤患者体内。术后10个月，患者膝关节活

图2. 莫纳什大学公布的3D打印人体解剖模型套件，包括头部（a）和
手臂（b）。

图3. （a）CT扫描和三维超声心动图数据模型；（b）综合多种医学成像
技术的3D打印心脏模型。 图4. 定制人工假体重建术后正位（a）和横向（b）的X射线影像[13]。
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动范围达到0~110°，无需支撑就能够完全无痛负重。

目前，3D打印永久植入体已较为成熟，对此研究

主要趋于三个方面。一是致力于开发具有更好综合性能

的医用材料。Winder等[14]就使用立体光刻树脂直接制

造了定制的颅骨钛合金植入体[图5（a）]，大大简化了

制造工艺。二是使用先进制造技术，制造出与骨组织力

学性能匹配的植入体结构。德国SLM Solutions公司利

用激光选区熔化技术（SLM）为一位澳大利亚患者制造

了钛髋关节植入体[图5（b）]，该植入体强度高、轻量

化，并且能够很好地与人体组织相容。三是对现有成熟

医用材料进行表面改性来提高其生物相容性，以满足医

学应用要求。如图6（a）所示，西安交通大学边卫国等

[15]将所研制的羟基磷灰石（HA）涂层多孔钛作为载体，

将其与骨成型蛋白-2（BMP-2）通过明胶复合，成功制

备了具有骨传导性和骨诱导活性的三维复合多孔明胶涂

层钛。相比于对照组[图6（b）]的组织切片，图6（c）、
（d）表明，6周后BMP-2/凝胶/HA多孔钛组中形成了更

多表面直接接触的新骨。24周后多孔钛内部完全长满新

骨，有效促进骨的早期愈合。除了羟基磷灰石，其他凝

胶材料也能作为金属支架涂层。Sing等[16]整合SLM技

术与渗透胶原蛋白，以构建具有钛/1型胶原和钛-钽/1型
胶原的双相支架。胶原在细胞分化和生长中发挥促进骨

和血管再生的作用，支架则提供所需的机械强度。

表面改性甚至可以抑制细菌黏附和会导致感染的长

期生物膜的形成。研究人员发现，尽管宿主防御和常规

抗生素可以消除由浮游细菌引起的感染，但它们对细菌

形成的生物膜无能为力。因此，避免初始细菌黏附形成

生物膜对降低植入体的感染风险至关重要[17]。最近的

研究表明，使用两性离子化对生物材料进行化学改性来

调节植入体表面的抗菌性能，特殊表面纳米形貌或结构

对于控制和预防植入体的细菌黏附也是有效的。Zong等
[18]通过直写封装技术，设计和合成具有细菌抗黏附特

性和体外生物相容性行为的两性离子HA。与未修饰的

HA相比，这些HA表面上的两性离子对的有效相互作用

将细菌黏附降低了90%以上，并且在实验过程中保留了

HA的体外生物相容性。Izquierdo-Barba等[19]还发现，

采用磁控溅射（MS-GLAD）的掠射角沉积技术，涂覆

Ti纳米结构的Ti6Al4V具有高的纳米柱密度，而且严重

损坏细菌黏附性，抑制生物膜形成。这些防止细菌黏附

的方法为满足医疗要求的3D打印永久性植入体提供了

新方向。

2.3. 制造局部生物活性可生物降解支架

根据成形过程中是否直接操作细胞，有两种不同的

方法来人工制造组织或器官。一种是先成形三维支架再

接种细胞，称为组织工程[图7（a）]或细胞间接组装[20]。
无论是否封装活细胞，生物相容性材料、生长因子和物

理因子都可以用来制造仿生组织样微结构支架[21]。另

一种方法则同时将细胞和生物材料成形复合结构，称为

细胞直接组装[1]。如图7（b）、（c）所示，将细胞和凝

胶的混合物封装到另一种具有良好力学性能的凝胶制备

的三维支架，或者直接打印细胞和凝胶的混合物来控制

细胞的空间分布，甚至实现原位修复。可生物降解支架

作为细胞外基质仿生结构，在该过程中占据重要地位。

与传统支架成形方法相比，3D打印可整体成形微观孔

隙与宏观外形的复杂结构，并能有效控制支架的微观结

构和理化性质。

作为细胞依附的载体，要求支架材料具有良好的生

物相容性和可生物降解性，而且支架植入后必须能够与

人体组织反应以促进组织再生。作为一种新型功能材

图5. （a）定制固定钛板的头骨的光固化树脂模型；（b）德国SLM 
Solutions制作的髋关节植入体[14]。

图6. （a）BMP-2/明胶/HA多孔钛复合体标本的X线片；（b）植入HA涂
层多孔钛6周后的组织切片观察；植入BMP-2/明胶/HA多孔钛复合体6
周（c）和12周（d）后组织切片观察。
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料，三维网络结构凝胶具有类似于细胞外基质的仿生特

性，能够进一步帮助细胞迁移和生长，从而提高组织再

生和修复速度。越来越多的研究人员已经意识到使用这

些生物材料作为细胞移植和延迟释放生长因子的载体，

因为凝胶的特性使它们特别有利于软组织和器官的修复

和再生[22]。在修复组织时，研究人员非常注重增加或

加速血管形成，这也是临床治疗上的重要问题。因此，

一个研究小组[23]设计了一种新概念，其中复合支架由

多孔薄膜和长丝网组成，它们分层交替以促进血管生

长。为了改善三维支架逐层堆积模式并拓宽网络设计空

间，三维仿生微血管网络甚至可以通过直写封装技术，

在可光固化的凝胶库中进行打印以制造所需的微血管网

络[24]。原位打印三维支架能够有效促进大块组织再生。

例如，通过气雾化喷嘴，纤维蛋白/胶原凝胶和凝血酶

可以同时沉积打印在成纤维细胞层上[25]。在该研究中，

大伤口最终完全愈合，这表明原位皮肤打印可用于立即

修复伤口。

2.3.1. 支架特性

临床治疗中3D打印个性化支架适用于不同的患者

以及不同的症状，在生物理化性质、结构特点、力学性

能等方面均有要求，需要具备以下特性[26]：用于细胞

生长和营养物质、代谢废物流动运输的三维多孔的互联

孔隙网络；生物相容性和匹配细胞/组织在体外和（或）

体内生长的可控降解和吸收速度；用于细胞附着、增殖

和分化的合适表面化学；与植入部位的组织相匹配的力

学性能。

2.3.2. 支架分类

（1）细胞间接封装：将细胞直接封装到凝胶支架。

对于细胞间接封装，细胞被接种到多孔凝胶支架中[图
7（a）]。基于支架主要制造技术，可以将快速成形的高

含水量、优异生物相容性和可控生物降解的支架初步分

类为[27]：①挤出成形；②喷墨成形；③微阀成形；④

激光辅助生物打印。基于挤出原理的生物打印技术结合

流体分配系统和自动化机器人系统来实现挤出和生物打

印。Ozbolat和Hospodiuk [28]使用计算机控制和沉积系

统实现圆柱形细丝与接种细胞精确沉积的定制三维结

构。基于喷墨原理的生物打印技术（包括连续喷墨生物

打印和按需滴定喷墨生物打印）具有简单灵活的巨大优

势，也可以精确控制细胞和生物材料的沉积。该方法利

用重力、大气压力和流体力学来物理操纵生物墨水产生

液滴，然后喷射到接收基板上[29]。基于微阀原理的生

物打印技术也是一种按需滴定喷墨打印，但与基于喷墨

原理的生物打印相比，它是一种更可靠的高通量打印系

统[30]。可以实现具有高细胞活力和高通量率的多细胞

和生物材料的精确沉积控制，并具有适中的打印精度。

与前三种生物打印方法不同，激光辅助生物打印的基板

通常涂有激光吸收材料的薄层和生物材料的第二厚层，

如封装细胞的凝胶。激光脉冲聚焦到激光吸收层中，接

着在激光聚焦区域中该层蒸发产生高压蒸汽泡。蒸汽泡

通过蒸汽压向前推动生物材料，生物材料液滴沉积在收

集器载玻片的预定位置上[31]。
由于快速3D打印精细结构结合CT影像、CAD/CAE

仿生功能结构设计、凝胶/细胞复合过程的优势，通过

不同3D打印技术制造的个性化封装细胞支架在细胞实

验和手术移植过程中都取得了很好的效果。表1总结了

图7. 个性化可生物降解支架的三种加工方法示意图。（a）将细胞直接
封装到凝胶支架中；（b）将细胞/凝胶混合物封装到三维支架中；（c）
细胞/凝胶直接打印。
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封装细胞凝胶支架的国际研究和最新进展[32–41]。
（2）细胞直接封装：将细胞/凝胶混合物封装到三

维支架。直接将细胞接种到3D打印支架中容易导致细

胞接种率低、无法控制细胞空间分布的缺陷[42,43]。为

了解决这些问题，研究人员将细胞/凝胶混合物封装到

由另一种凝胶制成的三维支架中，发挥三维支架良好的

力学性能和塑性（图8），以及凝胶对细胞均匀包埋和

黏附的优势。苏木精-伊红染色切片[图8（b）]和番红O
染色切片[图8（c）]上可以观察到均匀分布的凹陷细胞，

形成岛状软骨组织。

通过将具有一定强度的胶原凝胶与具有某些机械性

质的快速成形聚乳酸-羟基乙酸（PLGA）支架同时结合，

软骨细胞均匀且有效地封装到支架中为软骨细胞提供了

合适的三维生长环境。如图9所示，样品表面为梭形细

胞，深层为数层已形成软骨陷窝的圆形细胞。大多数紧

密堆积的细胞已经成熟，均匀分布的细胞是圆形的，周

围有陷窝。生物材料孔隙间有软骨基质形成，促进了岛

状软骨生长。支架完全降解后，可见材料降解所留的空

隙。Hong等[44]将人类胚肾（HEK）细胞封装到1型鼠

尾胶原蛋白溶液，然后将混合物胶凝到打印的PEG-海
藻酸钠-纳米黏土网络的联通孔隙中，形成合成水凝胶。

接种细胞在培养7天后保持高活力[图9（c）]，证实含有

纳米黏土的高坚韧水凝胶具有良好的生物相容性，适合

于细胞长期培养。

（3）细胞直接封装：直接打印细胞/凝胶。将细胞

或细胞/凝胶混合物直接封装到三维支架中只能在体外

模拟细胞外基质的仿生结构，支架植入损伤部位甚至可

能导致二次损伤和并发症。为了实现体内原位修复，许

多研究人员直接将细胞封装到水凝胶，同时控制细胞生

长和空间分布[图7（c）]。Hockaday等[45]使用聚（乙

二醇）-二丙烯酸酯（PEG-DA）和藻酸盐混合物，结合

猪主动脉瓣膜间质细胞（PAVIC）进行打印。图10表明，

支架中PAVIC细胞活力在21天内保持接近100%。该方

法可用于快速制造细胞植入的解剖异质瓣膜导管。薛世

华等[46]混合人牙髓细胞和藻酸盐/明胶凝胶，使用生

物打印设备按照一定参数制造出具有定制形状尺寸的支

架，细胞密度可控，具有高活力的活细胞黏附在三维网

络中。该研究为生物打印技术进一步应用于牙齿组织工

程奠定了基础，有望为牙齿再生提供一种新的方法。

3D打印技术不仅能用在体外构建活体生物结构，还

可以将凝胶直接打印在缺陷部位进行原位修复，这意味

着复杂损伤部位可以被修复而不是替换，甚至还可以应

表1 国际不同技术制备的个性化支架的研究和最新进展

Researchers Material Manufacturing Encapsulated cells Achievements

Fedorovich et al. [32] Alginate hydrogel 3D fiber deposition Human chondrocytes and 
osteogenic progenitors

Possibility for the repair of osteochondral defects

Gauvin et al. [33] GelMA PSL HUVECs Demonstrating the biological functionality of the micro-
fabricated scaffolds

Lam et al. [34] Starch-based 
polymer powders

3DP — The scaffold properties were characterized

Chen et al. [35] nHA/PLGA Low-temperature deposi-
tion manufacturing

Chondrocytes of fetal rabbit Good biocompatibility, proper pore size and porosity

Hutmacher et al. [36] PCL FDM Primary human fibroblasts 
and periosteal cells

The PCL scaffolds have the potential to be applied in 
tissue engineering bone and cartilage

Fisher et al. [37] PPF Ultraviolet laser stereoli-
thography

— Photocrosslinked PPF scaffolds are biocompatible in both 
soft and hard tissues

Williams et al. [38] PCL SLS Fibroblasts In vivo results show PCL scaffolds with high-precision 
enhancement of tissue ingrowth

Zhang [39] PLGA/PU FDM — Mechanical properties of scaffolds are better than those of 
commercialized artificial blood vessels

Kim et al. [40] PLGA 3DP HCs and nonparenchymal 
liver cells from Lewis rats

Cells can attach to and survive on the 3D scaffolds in both 
static and flow conditions

Pati et al. [41] PCL 3DP Adipose tissue, cartilage 
tissue, and heart tissue

High cell viability and functionality of the printed dECM 
structures, and enhanced structural maturation of myo-
blasts

GelMA: gelatin methacrylate; PSL: projection stereolithography; HUVECs: human umbilical vein endothelial cells; 3DP: three-dimensional printing; nHA/
PLGA: nanohydroxyapatite/poly lactic-co-glycolic acid; PCL: polycaprolactone; FDM: fused deposition modeling; PPF: poly propylene fumarate; SLS: se-
lective laser sintering; PU: polyurethane; HCs: hepatocytes; ECM: extracellular matrix.
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用到微创修复的新领域。例如，藻酸盐水凝胶和一种

新的脱矿骨基质配方已分别用于软骨和骨的原位修复

[47]，修复部位的表面误差在临床上可接受的误差范围

内（图11）。通过选择其他材料和适当的接种细胞，这

项技术还可以扩展到生物医学领域的整形外科修复，如

微创和个性化的面部重建。Cui等[48]也在细胞/凝胶原

位打印方面取得了重大进展，他们制备了聚（乙二醇）

二甲基丙烯酸酯（PEGDMA）和人关节软骨细胞的混

合物作为生物墨水，在紫外线照射下对软骨缺陷部位进

行构建原位打印。打印后的细胞均匀分布在凝胶支架中

并保持高活力。表2表明，打印的水凝胶的压缩模量接

近天然关节软骨，是理想的解剖软骨材料。

虽然原位生物打印已经解决了依赖外部环境因素

（如紫外线、温度和钙元素）来引发体外构建组织沉积

后相变的问题，但是在原位打印时还需要精确规划路径

和变形。在伤口部位打印意味着不能通过表面处理实现

化学改性和改善表面纳米形貌。因此，研究人员在进

行原位生物打印时，必须更多地考虑防止植入体的细

菌黏附。

2.3.3. 增强支架力学性能

个性化支架，特别是工程软骨替代品，应提供与细

图8. 光镜下，聚乳酸-羟基乙酸（PLGA）-胶原凝胶包埋软骨细胞体内培养12周影像。（a）苏木精-伊红染色切片（×40）；（b）苏木精-伊红染色
切片（×100）；（c）番红O染色切片（×40）。

图9. （a）具有韧性和生物相容性水凝胶打印的网状物；（b）接种到3D打印网状物中，注入胶原凝胶的HEK细胞活率实验；（c）7天后HEK细胞活
性[44]。

图10. PAVIC细胞活率的影像。（a）不同时期内，根部和小叶表面可视的活细胞；（b）21天后根部和小叶间质组织探测到的细胞[45]。
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胞自然环境相等的微应力环境，保持结构稳定性和完整

性，并具有与软骨下骨和邻近软骨相匹配的机械强度，

来为植入部位提供即时和长期的承重功能[49]。因为目

前普遍使用的凝胶材料易收缩、脆性大、力学性能差，

研究人员通常采用交联工艺来改善凝胶材料的力学性能

[50]，交联工艺主要分为热敏交联、离子交联和pH交联。

在交联过程中使用不同的官能团可防止潜在的细胞毒性

交联剂[51]。例如，Wu等[52]使用3D打印技术制造了各

种外形的分层有序孔隙结构的生物活性玻璃支架，并用

聚乙烯醇（PVA）作为热交联剂来改善力学性能。

同时使用多种交联工艺，如用离子交联消耗机械

能，共价交联保持弹性，可以显著提高力学性能。Hong
等[44]构建了一个相互渗透的网络，制备了高延伸性、

高韧性水凝胶（图12）。这种生物兼容性水凝胶的韧性

依赖于两个机制的联合体：海藻酸钠的可逆Ca2+交联消

耗机械能，而在大变形下，PEG共价交联保持弹性。增

加高分子材料的浓度也能提高复合水凝胶的力学性能。

研究人员近期还开发了许多具有抗撕裂、高细胞

量和类似多层人工软组织的高强度水凝胶，如双网络

（DN）水凝胶[53−57]。Gong [58]发现由聚（2-丙烯酰

胺基-2-甲基-1-丙磺酸）（PAMPS）聚电解质和聚丙烯酰

胺（PAAm）中性聚合物制成的高强度DN水凝胶具有

独特的性能：低摩擦、低磨损和细胞相容性[图13（a）]。
Sherwood等[59]设计了多层软骨-骨组织工程复合支架

[图13（b）]。支架上部是由D,L-PLGA/L-聚乳酸（PLA）

构成的软骨诱导部分，以促进均质细胞接种，下部是由

L-PLGA/磷酸三钙（TCP）组成的骨诱导部分，有利于

骨向内生长。中间的过渡区域则由梯度材料和梯度孔隙

构成，以防止层间剥离。体内试验表明，该支架的力学

性能可满足体内植入和全关节置换的需要。

Cui等[60]利用双喷头低温纤维沉积技术制备了用于

外周神经修复再生的双层聚氨酯（PU）-胶原导管。图

14为双层PU-胶原神经导管，这种结构设计结合了内部

较好组织相容性的胶原和外层较好力学性能聚氨酯的

优势。

2.4. 组织、器官直接打印

传统组织工程是将细胞封装到可降解生物支架中，

图11. 软骨缺损（a）和骨软骨缺损（b）的俯视误差图。将打印表面的激光扫描与预损伤CT扫描参考几何结构进行比较[47]。

表2  含有/不含有人软骨细胞的打印/非打印PEGDMA的特性

PEGDMA content(% (w/v)) Mass-swelling ratio Equilibrium water content (%) Compressive modulus (kPa)

Printed 10 (without human chondrocytes) 12.54±0.30 9.02±0.19 37.75±7.18

10 (with human chondrocytesa) 11.80±0.07 91.53±0.05 30.14±4.41

20 (without human chondrocytes) 6.19±0.10 83.85±0.26 395.73±80.40

20 (with human chondrocytesa) 6.10±0.05 83.60±0.14 321.06±43.99

Non-printed 10 (without human chondrocytes) 12.18±0.01 91.74±0.06 47.61±2.80

10 (with human chondrocytesa) 12.51±0.04 92.00±0.03 36.12±8.44

20 (without human chondrocytes) 6.68±0.15 85.04±0.34 483.75±29.47

20 (with human chondrocytesa) 6.75±0.10 85.19±0.23 372.40±37.85
a Human chondrocyte concentration in hydrogels: 5×106 cells/mL; w/v: weight/volume.
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细胞无法精确接种到支架内部，生长因子也只能影响到

支架表面细胞的生长分化。所以，越来越多的研究人员

关注细胞或生长因子的直接打印技术，其最终目标是

制造出组织、器官。2000年，美国Clemson大学Thomas 
Boland教授提出“细胞及器官打印”的崭新概念，这也

是现代意义上生物3D打印技术的起源，即以种子细胞

（干细胞、已分化细胞等）、生长因子和营养成分等组

成的“生物墨汁”，结合其他材料层层打印出定制结构，

经培育处理形成有生理功能的组织或器官。

然而实现组织、器官打印最大的困难并不是加工工

艺本身，而是复制器官内部错综复杂的血管网络，因此，

许多研究人员将关注点转向血管打印。2009年，美国

Ganovo公司首次使用3D打印技术制造出人工血管[61]。
美国南卡罗莱纳医科大学和密歇根大学利用3D打印装

置，以混合琼脂糖和细胞作为支撑，打印出管径小于 
3 mm的血管分支网[62]。

哈佛大学Wyss仿生工程研究所的科学家[63]报道了

一种新的用于制造复杂结构3D生物打印的方法，使用

多个打印头和特殊的“墨水”制造出复杂微血管结构。

在制造带有血管、多种细胞和细胞外基质（ECM）组

织过程中，多个独立控制打印喷头的3D生物打印机用

于同时成形精确的多种材料异质结构。甲基丙烯酸明胶

图12. （a）打印的双层网格单轴拉伸到初始长度的三倍，松弛后几乎完全恢复其原始形状；（b）打印的锥状物承受95%的压缩应变，松弛后恢复
原始形状[44]。

图13. （a）高强度PAMPS/PAAm双网络水凝胶的影像；（b）细胞顶部接种后MTT染色的骨软骨支架的剖视图；（c）细胞顶部接种后MTT染色的骨
软骨支架的剖视图；（d）细胞顶部接种后MTT染色的骨软骨支架的外部视图；（e）细胞旋转接种后MTT染色的骨软骨支架的外部视图[53–57]。

图14. 双层PU-胶原神经导管的形态特征。（a）双层导管的图片；（b）
界面层（截面）的扫描电镜图像；（c）胶原层的显微组织；（d）PU层
的显微组织[60]。
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（GelMA）作为细胞和基质载体，而不同荧光团染色的

聚（二甲基硅氧烷）（PDMS）用于标记不同的生物材料[图
15（a）、（b）]。接着同时打印异质3D架构[图15（c）]，
每层由不同的GelMA组成。可以清楚地观察到绿色荧光

蛋白表达的人新生儿真皮成纤维细胞（HNDF）和红色

荧光蛋白表达的人脐静脉内皮细胞（HUVEC）[图15（d）、
（e）]，这证明了HUVEC细胞可以在打印的血管中黏附

和增殖，最终分化成可移植的、全功能活组织甚至器官。

国内外已经有研究人员成功打印出组织或器官。

Michael等[64]利用激光辅助生物打印技术将角质细胞和

纤维细胞在精确的三维空间中分层打印，制成了人工皮

肤替代物（图16）。将打印的皮肤结构置于小鼠皮肤的

伤口上，包括在人工脱细胞异体真皮顶部的标记为红色

的成纤维细胞和绿色的角质形成细胞[图16（b）]，而小

鼠皮肤的其他部分保持完整作为对比。在裸鼠背部皮肤

褶腔上测试皮肤结构时，打印的细胞保持活性并能持续

增殖分泌细胞外基质。此外，如图16（c）所示，在伤

口边缘也生长了一些血管有利于修复。这种多层细胞生

物打印技术为今后更复杂的组织打印奠定了基础。

Mannoor等[65]将接种软骨细胞的藻酸盐水凝胶基

质3D打印成人耳形状，再将银纳米粒子打印成耳蜗形

状，制成仿生耳[图17（a）、（b）]，这种打印出来的仿

生耳比人耳能接收到更广频率的声音。美国康奈尔大

学的生物学家使用干细胞和生物高分子材料也打印出能

正常工作的心脏瓣膜[图17（c）]，而且干细胞能够逐渐

转换为人体细胞。目前也有3D打印器官成功用于临床

治疗。如图17（d）所示，密歇根大学的研究人员在有

先天性气管缺陷的婴儿喉咙里植入了3D打印人工气管，

帮助其正常呼吸，这也是全球首例成功的3D打印人体

器官移植手术。

3. 3D 打印生物医用材料

生物医用材料（图18）主要包括金属材料（钛合

金）、高分子材料[热塑性聚合物（聚苯乙烯和PLGA）、

弹性体聚合物（PDMS）、软水凝胶]和陶瓷材料（HA），

已经被广泛用于3D打印永久性植入体或细胞质基质 
支架[66]。

3.1. 医用金属材料

医用金属材料主要用于制造永久植入体，如不锈

钢、钴铬合金、钛合金[图18（a）]、钽合金的骨科或牙

图15. （a~b）3D生物打印示意图；（c）培养的工程组织结构示意图；（d）工程组织结构培养0天的荧光示意图；（e）工程组织结构培养两天的荧光
示意图。（e）中的剖视图显示了内皮细胞排列在三维血管网络管腔[63]。
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科植入体，这些金属材料具有良好的生物相容性，符合

医学标准。

3D打印金属植入体晶粒细小，具有更好的力学性

能，因此比传统植入体更具优势。而且高度受控的打印

环境可以确保打印部件的高纯度，获得材料所需性能。

3D打印个性化制品的设计复杂度减小，还可以定制具

有类似人骨或牙齿力学性能的植入体。表面处理，如电

化学沉积、化学改性和碱热处理通常用于提高多孔金属

植入体的生物活性。作为金属3D打印价值链的一部分，

热处理也可以同时调节生物相容性和力学性能。经过合

适的热处理工艺和参数，SLM成形的Ti6Al4V表面更亲

水、粗糙和均匀。表面特征分析表明，热处理后的植入

体在抗开裂和疲劳方面具有更稳定的模量和硬度，而细

胞增殖分析显示，由于热处理后生物相容性得到优化，

细胞黏附增强且分布均匀[67]。因此，通过3D打印金属

材料和后续热处理制造的定制植入物有利于获得所需的

物理化学性质，而且避免了改善细胞相容性方面的额外

成本。

由于常见Ti6Al4V多孔支架中Al、V元素有细胞毒

性，目前正在开发用于医学应用的其他金属材料。例如，

Ti-Nb合金由于其非常低的弹性模量、优异的生物相容

性、高强度和低细胞毒性元素含量，非常适合生物医学

应用[68]。为了进一步降低植入体弹性模量以最小化应

力屏蔽的不利影响，可以在钛合金中添加钽作为稳定元

素[69]。SLM成形的Ti-Ta块体比Ti6Al4V具有更高的强

度和更低的弹性模量。Sing等[70]甚至证明了基于回归

分析方法的激光制造多孔Ti-Ta蜂窝晶格结构的可行性，

工艺参数极大地影响了Ti-Ta合金晶格结构的尺寸精度

和力学性能。研究人员还可以使用SLM技术成形复杂

结构，同时保持Ni-Ti合金超弹性和形状记忆功能特性

[71]。特殊的Ni-Ti单位细胞在皮质骨和骨小梁中表现出

压缩特性，并显示出更好的疲劳寿命。镁合金因其低的

腐蚀电位而在人体内完全分解，与天然骨中镁相似的杨

氏模量也能降低应力屏蔽效应，在植入体方面具有很大

的应用潜力[72]。此外，Mg元素也是促进骨细胞增殖和

图16. （a）小鼠成纤维细胞和角质形成细胞形成的特殊三维结构示意
图；（b）移植后在裸鼠背部皮肤褶腔伤口部位的组织工程皮肤结构；（c）
移植11天后在裸鼠背部皮肤褶腔伤口部位的组织工程皮肤结构[64]。

图17. （a）3D打印仿生耳的图像；（b）3D打印仿生耳体外培养的图像；
（c）3D打印人造气管；（d）3D打印心脏瓣膜[65]。

图18. 不同材料的3D打印制品。（a）钛合金植入体；（b）新型可再吸
收陶瓷生物材料制成的聚合物支架；（c）胶原凝胶支架[78]；（d）羟基
磷灰石支架[79]。
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分化的人体必需元素之一。

目前研发出的一些具有力学性能和生物相容性的

新型抗菌合金也可以解决细菌感染或炎症问题，如Co-
CrWCu[73]中铜元素就具有抗菌活性并能促进新陈代

谢。Lu等[74]研究了Cu元素对广泛用于整形外科和牙科

的CoCr合金的影响。研究结果证实CoCrW无细胞毒性，

在细胞活性测试期间，细胞能够在合金表面上黏附和增

殖[图19（a）、（c）]。抗菌测试证实了添加一定量Cu后
显示出的对大肠杆菌的优异抗菌性能[图19（b）、（d）]。

3.2. 医用高分子材料

高分子材料包括天然生物材料和人工生物材料，主

要用于制备医学模型和可降解支架。广泛使用的天然

医用高分子材料有壳聚糖、胶原[图18（c）]、胶原蛋白

等，细胞相容性好，能够促进细胞黏附增殖及维持细胞

表型，但是力学性能差，易变形。人工高分子材料如聚

乳酸、聚乙烯醇、聚己内酯[75]等，可以精确控制外形、

相对分子质量和降解速度。然而，高分子材料表面缺乏

细胞黏附的识别位点，细胞分布不均匀且容易流失。因

此，需要增强高分子材料的力学性能、流动性和表面粗

糙度等，使其适合打印过程，满足医学植入体要求。

Yue等[76]就将更多的复杂功能整合到高分子材料

中。他们制备了抗菌复合树脂，发现这种抗菌3D打印

植入体会接触杀菌，而且不会损害人体健康细胞，最终

可能会取代传统牙科填充物。而且，3D打印抗菌高分

子材料的方法可以应用到其他非医学应用领域，如食品

包装、水净化甚至是儿童玩具。

3.3. 医用陶瓷材料

陶瓷材料（主要是羟基磷灰石和磷酸三钙）在体内

理化性能稳定、具有良好的生物相容性和骨传导性，广

泛用于人工关节和牙科植入体[77]。这种材料在3D打印

过程中易控制形状尺寸且易着色，是理想的口腔材料。

由欧盟RESTORATION项目开发的新型可再吸收陶瓷生

物复合材料[图18（b）]将很快用于矫形和颌面应用。在

微创手术过程中，植入3D打印定制关节假体将大大减

少患者疼痛。羟基磷灰石[图18（d）]是一种骨和牙齿组

织中关键矿物成分，在临床应用中适合作为激光选区烧

结（SLS）和SLM等快速原型技术的陶瓷材料。

与金属和高分子材料相比，大多数陶瓷材料在烧结

后具有不同的固结机制和明显的残余应力，可能会影响

其机械强度和孔隙形态。在SLM或SLS过程中，粉末逐

层堆积、激光-粉末相互作用、热应力和残余应力等是

成形完全致密陶瓷结构的关键因素[80]。此外，还需要

在体外细胞中测试残留黏合剂的毒性。未来对全致密陶

瓷的研究应着重于提高其生物力学性能、打印分辨率、

生物相容性和持续药物释放等方面[81]。
上述生物材料在临床应用中各具有优缺点，因此，

植入体通常需要整合不同材料以实现多种功能[82]。例

如，三种类型的生物材料（即金属、高分子和陶瓷材料）

可用于制造多孔支架以满足植入物要求。研究人员将羟

基磷灰石涂层多孔Ti作为载体，与BMP-2通过明胶复合

以成功制备三维多孔活性复合材料[15]。
对材料的研究将加速生物医学应用中3D打印技术

的发展。除了现有传统材料，形状记忆材料（SMM），

也称为智能材料，正引起广泛关注。具有可逆性的智能

材料可以在特定的外部刺激下以预定方式改变其形状或

特性[83]。将定制的植入体移植到伤口中，然后在温度、

压力或磁场变化时转变其形状以适应组织缺陷的尺寸。

因此，3D打印智能材料在生物医学应用中显示出微创

治疗方面的巨大潜力。

4. 局限性

面向医学应用的3D打印技术属于新兴且快速发展

的交叉学科，与材料科学、生物学和临床科学紧密结

合，能够有效地解决器官移植的供体紧缺问题。现阶段

虽然可以直接打印细胞，但离体外构建组织仍然非常遥

远[84]。细胞外基质是一个组分很复杂的体系，因此体

外难以模拟其结构和生物学功能。现有技术主要是堆叠

图19. （a）封装到CoCrW合金的MG63细胞的荧光显微镜图像；（b）
在CoCrW合金上培养的大肠杆菌菌落；（c）封装到CoCrW-3Cu合金的
MG63细胞的荧光显微镜图像；（d）在CoCrW-3Cu合金上培养的大肠
杆菌菌落。
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接种细胞的凝胶结构，无法解决细胞营养和氧气供应的

问题。对于尺寸较大的支架，目前也无法提供足够细胞

量，而且前期附着支架表面的细胞与后期的相比，无法

获得足够的营养供应。这也就是说，细胞存活在非均衡

三维空间中[85]。此外，打印的支架、组织甚至器官必

须解决细胞存活、发育、分化和融合的一系列问题。

其次材料方面也存在限制。永久植入体一般选用具

有高弹性模量的医用金属材料，容易导致植入体和骨之

间的弹性失配。打印可降解支架往往使用生物相容性好

但力学性能较差的天然高分子材料，如胶原、海藻酸钠

和其他凝胶材料。而且目前国际上对于医用材料没有统

一标准，分析材料的优劣仍无系统可靠的指标或充足的

实验数据，只能依靠其结构、功能和临床效果等方面来

综合评判。

此外，尽管近年来涉及多学科知识的面向医学的

3D打印技术发展迅速，但3D打印最初用于工程学而不

是医学。目前，医学研究人员和工程学研究人员的研究

领域和结构框架相对独立，缺乏专业人才，这也在一定

程度上限制了其发展。而且细胞诱导技术和伦理问题也

不可忽视，因此面向医学3D打印技术的真正应用还需

要经历长期努力[86–88]。

5. 结论及未来趋势

面向医学3D打印技术发展至今已经取得了很大进

展。其中，器官模型和永久性植入体的制造技术日趋

成熟，研究人员已成功使用多种方法增强个性化可降

解支架的力学性能。尽管直接打印组织、器官仍处于

初始阶段，但国内外研究人员已从打印血管着手来推

进组织、器官直接打印。3D打印医用生物材料包括金

属、高分子和陶瓷材料，通常需要集成多种材料以实

现打印部件中的复杂功能。尽管已有3D打印制品用于

临床治疗，但3D打印技术在材料和体外构建细胞质基

质方面仍然受到限制。目前离打印出具有生物活性的

组织和器官、真正将其应用于临床应用的目标，还有

许多工作要做。

研究人员一直在致力于解决上述问题，真正实现将

3D打印技术与组织工程结合，主要研究工作包括开发

新设备以保证支架的高孔隙率和尺寸精度；研究适用于

不同医学应用3D打印技术的高性能材料；为3D打印支

架创建统一标准；加强市场监管以优化临床应用植入

体；为加强医院、企业和研究机构之间的沟通建立3D

打印平台。这些举措将进一步推动3D打印组织工程支

架的发展。
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