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摘要       基于数字化成型的增材制造技术具有成型效率高、设计自由度高以及近净成形等优点,为医用钛合

金植入物的加工带来了新的发展机遇. 这种“绿色制造”技术能够将植入物的宏观尺寸与待修复缺损部位的生

理环境进行有机结合,实现个性化匹配治疗和复杂微观结构的可调控性,提高其生物力学相容性,减缓植入部

位的应力遮挡,在骨-植入物界面构建良好的骨性结合. 本文综合评述了增材制造技术制备钛合金植入物的工

艺流程以及影响因素,对钛合金的组织、力学性能、体内外生物相容性以及临床应用等进行了全方位的总结

评价, 并对该技术在钛合金医用植入物制备领域的未来发展方向进行了展望.
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1   引言

Ti及其合金作为生物医用金属材料的优势主要

体现在: 低密度、低刚度高强度、良好的耐腐蚀性能

(表面易生成钝化膜)、耐疲劳性能以及良好的生物相

容性等[1],在临床上有着广泛的应用,如人工关节等硬

组织修复领域[2]、口腔修复领域[3]、心血管修复[4]以

及颅骨颌面骨[5]等复杂部位的修复. 一方面, 尽管与

不锈钢以及钴铬合金相比, 钛合金的弹性模量较低,
仅为110 GPa左右, 但与人骨的弹性模量(0.3~20 GPa)

相比, 仍要高出许多, 在服役过程中由于应力遮挡效

应容易引发二次骨折等现象; 另一方面, 部分钛合金

在服役过程中会释放出Al, V等毒性元素,这些问题在

一定程度上制约了钛合金的临床发展. 为了解决钛合

金弹性模量过高以及毒性元素Al, V所带来的潜在威

胁,研究人员开发了大量的无毒、无过敏性的新型钛

合金,如以Ti-6Al-7Nb[6]为代表的α+β型钛合金以及以

Ti-13Nb-13Zr[7], Ti-12Mo-6Zr[8], Ti-30Zr-Mo[9], Ti-35Nb-
5Ta-7Zr[10]和Ti-24Nb-4Zr-7.9Sn(Ti-2448)[11]为代表的新

型β钛合金.
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传统的钛合金加工方法如锻造、铸造、粉末冶

金等制备得到的钛合金部件成材率低, 洁净度差, 通
常还需要后续的热处理如热等静压等手段细化组织

以及提高致密度等. 近年来新兴的空间支架法[12]、燃

烧合成法[13]、等离子喷涂法[14]以及聚合物海绵结构

替换法[15]等工艺流程虽然稍有简化,也能够加工出多

孔结构,但对孔隙的尺寸、形状以及分布等无法精确

控制. 相比于传统的加工制造方法, 增材制造钛合金

的优势主要体现在以下几方面. (1)加工方便,周期短,
材料利用率高: 由于钛合金化学性质活泼, 易与气体

杂质发生反应,且由于塑性差,切削加工性能差,这些

问题在传统制造中无法避免;而增材制造钛合金通常

是在真空或是惰性气体保护下进行,且无需模具、近

净成形,材料也可以循环利用,具有较高的能效. (2)能
够实现按需制造: 传统的钛合金加工方法如熔铸、锻

造等通常适合于大批量生产,而增材制造更适合于医

学上的小批量制造. (3)致密层与多孔层的一体加工:
钛合金的传统制备工艺只能加工出全致密或是全多

孔的结构,无法实现致密体与多孔结构之间的良好配

合;而增材制造技术则能够一体成型,实现致密层与多

孔层的有机结合. (4)满足个性化制造的需求: 具有较

高的设计自由度,既能够在宏观层面上设计加工出具

有特定形状、结构和尺寸的植入物,实现植入物与周

围环境的良好配合;还能在微观结构上对植入物内部

的孔隙结构进行精确的控制,这对血液、营养物质、

代谢废物等的运输以及骨组织的长入是很有利的[16].
除了增材制造技术本身的优势外, 近年来, 医学

影像及数据处理技术的日渐成熟也为其在医学上的

应用奠定了基础. 而随着社会生活水平的日渐提高,
人们对生活质量的要求也越来越高,基于患者本身特

性的定制化医疗器械已经成为一个趋势,不受模型复

杂度限制的增材制造技术,刚好满足了临床上不同患

者不同病变部位的个性化需求.

2   钛合金医用植入物的增材制造

作为20世纪80年代后期逐渐兴起的新型数字化

成型技术,增材制造技术在生物医用材料领域的发展

逐渐得到越来越多的关注,而传统工艺的诸多缺陷和

制约,以及计算机技术的飞速发展也进一步鼓励了该

技术的发展. 区别于传统的材料去除制造方法, 增材

制造是以数字化模型为基础,借助于计算机辅助设计

与制造(CAD/CAM)或是断层扫描(CT/MRI)的数据模

型, 基于离散、分层、叠加的原理, 对逐层铺展的离

散材料进行扫描固化, 从而直接得到三维模型. 对钛

基医用金属植入物而言,通常选取粉末作为加工原材

料,制造工艺所采用的主流热源主要有激光和电子束

两种,即采用激光束的激光直接烧结技术(direct metal
laser sintering, DMLS)、选择性激光熔融技术(selective
laser melting, SLM)和电子束熔融技术(electron beam
melting, EBM),其成型手段是通过高功率的激光或电

子束选择性地对金属粉末材料进行融化或烧结. 对金

属粉末而言, DMLS技术在一定程度上可视为与SLM
技术相同, 文章后续部分将DMLS技术和SLM技术统

称为SLM技术.

2.1   粉体材料

增材制造钛合金植入物通常需要粉末颗粒纯净

度高、球形度好、粒径分布窄、氧含量低、粉末粒

径细小、具备良好的可塑性以及流动性等[17]. 金属粉

末颗粒的粒径分布对增材制造工艺有很大的影响,粒
径过大, 铺粉时的流动性能好, 但是成型部件的表面

会产生分层效应, 精度也会大大降低, 还需要更高的

能量输入才能完全融化粉末. 而小粒径的粉末, 松装

密度比较大, 能量输入作用更为均匀稳定, 但是粒径

过小的粉末, 由于较大的表面能, 铺粉过程中流动性

较差,特别是小粒径的活性金属粉末容易与环境中的

氧气发生反应, 甚至可能导致爆炸. 事实上, 一方面,
当粉末粒径小于5 μm时, 在铺粉的过程中, 由于气体

循环以及铺粉装置与粉末之间的摩擦,会引起粉末飞

扬, 对实验人员或设备的光学部件易产生污染; 另一

方面,在制备金属粉末时,其粒度本身就分布不均,同
一粒度的粉末采集困难,产量较低;其次,不同粒度的

粉末一起时,可以使颗粒的松装密度更大. 因此,用于

增材制造的金属粉末,通常采用颗粒尺寸在一定范围

内呈正态分布而非统一粒度的粉末. 如图1所示为在

SEM下观察到的Ti6Al4V粉末颗粒形态, 能够清楚地

看到在大的球形颗粒周围环绕着一些小的颗粒. 通常

将这些小尺寸的粉末称作卫星粉末,这是通过气体雾

化得到的粉末颗粒的典型特征[18]. 这种不同尺寸进行

配比得到的粉末具有更好的流动性,小尺寸颗粒可以

填补大尺寸颗粒之间的缝隙,使得融化得到的金属层
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图 1     Ti6Al4V粉末颗粒形貌[18]

具有更好的致密性.
EBM 技 术 所 采 用 的 粉 末 颗 粒 通 常 为 45~

100 μm (http://www.arcam.com/technology/products/
metal-powders/), 近年来 , 随着粉末制备技术的进步.
用于EBM成型的钛合金粉末的尺寸也在逐渐细化 .
Arcam公司的EBM设备所采用的粉末层厚度也逐渐

由原来的100 μm下降到50~70 μm[19],这种小尺寸的金

属粉末有利于微观组织的细化以及力学性能的改进.
由于SLM技术所采用的能量源是激光束,其分辨率要

高于电子束,因此SLM技术所采用的粉末颗粒尺寸要

小于EBM技术, 一般为25~45 μm[20], 粉末层厚度控制

在20~30 μm(http://www.eos.info/material-m).

2.2  结构设计

以数字化模型为前提的增材制造技术,其三维数

据一般有两种途径获得: (1)可通过医学影像技术,如
采用CT, MRI等对病人的缺损部位进行扫描成像, 然
后在相应的医学修复软件如Mimics上进行重建,以得

到与患者需进行修复的部位相匹配的模型结构; (2)可
以直接在计算机的三维构图软件中进行设计,如可以

设计出具有特定结构和尺寸的多孔结构单元,通过结

构单元的堆叠或与其他结构相配合以得到具有特定

形状和孔隙率的植入体. 根据结构的不同, 多孔金属

大体可以分为两类: 随机多孔和周期性多孔. 随机多

孔结构一般是由随机分布的开孔和闭孔组成,所谓开

孔可以理解为是能够与周围进行物质交换的开放式

孔隙,而闭孔则多是由于加工缺陷如金属粉末融化不

完全或气泡未能及时逸出等使得丝径内部产生封闭

的微小孔洞. 多数情况下, 人们希望多孔结构是相互

连通的开放式孔隙,以确保营养物质以及代谢废物的

输运. 而周期性多孔结构则是由多孔单元体进行周期

性排列得到的均一性多孔结构, 研究表明, 具有相同

体积分数或质量的周期性多孔金属的力学性能要优

于随机多孔金属[21]. 图2所示为常用的几种多孔单元

体结构.

除了随机孔和规则多孔结构, van Grunsven等人[22]

设计并利用EBM技术加工出了梯度多孔结构,其设计

理念是在骨科植入物中,递进性的孔隙结构在植入物

与骨组织之间可以进行更好的力学性能的传递,具有

较高刚度的核心可用于承担载荷,孔隙率较高的外层

则可以降低植入物的整体刚度,同时其孔隙的存在还

可以进一步促进骨长入. 多孔钛合金植入物中还有一

个较为典型的实例——小梁钛结构(trabecular titanium,
TT),小梁钛具有640和1200 μm两种尺寸的孔隙,以多

面六边形为单元的多孔结构,其形态和性能能够很好

地模拟自然骨, 如图3所示.

2.3  成型方法

如前所说,增材制造钛合金植入物的成型工艺主

要有以激光束为能源的SLM技术和以电子束为能源

的EBM技术两种. 在激光熔融域处于领先地位的是德

国的Concept Laser公司, 该公司拥有LaserCUSING技

术专利; 德国另外一个成立于1989年的EOS GmbH公
司也是专攻SLM增材制造技术,其直接金属激光烧结

图 2    多孔结构单元类型
(a)简单立方结构; (b)六棱柱结构; (c)金刚石结构; (d)菱形十二

面体结构; (e) 截角八面体结构

http://www.arcam.com/technology/products/metal-powders/
http://www.arcam.com/technology/products/metal-powders/
http://www.eos.info/material-m
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图 3     SEM下真实的自然骨(a)和“骨小梁”金属结构(b)[23]

技术,有着非常广泛的市场覆盖率. 而EBM技术则在

2005年被Arcam AB(瑞典)商业化,并逐渐垄断相关市

场 . 近年来的相关研究报道多是由以Concept Laser,
EOS GmbH设备以及Arcam Q10, Arcam A2或者类似

的EBM设备[24]制备得到, 表1对近年来广泛应用的商

业化的医用金属增材制造设备进行了简单的总结和

比较.
SLM和EBM技术均是以金属粉末为原材料,采用

由下至上,层层堆叠的方法,在激光束或电子束的热源

作用下,快速打印出具有一定形状和结构的多孔或致

密部件,图3所示为SLM以及EBM设备原理示意图. 部
件的形状和内部的多孔结构预先通过计算机软件如

CAD或是医学扫描软件CT以及MRI等得到,电子束或

激光束的扫描路径可通过设备配套的磁偏转线圈或

是光学调控软件进行调控. 需要注意的是, 基于SLM
或EBM技术的制造原理是金属粉末的层层融化堆叠.
由于熔融的金属在沉积时不能支撑自身的重量,因此

在加工多孔结构时,金属丝材与水平方向即加工平台

的夹角会对其加工精度产生影响. 当夹角低于30°~40°

时, 就需要在构建的过程中增加支撑结构, 否则会产

生较大的变形而影响成型部件的精确度[25]. 支撑结构

需要提前进行设计加工, 且材质与加工部件相同, 在
部件成型结束后,需要通过机械处理的方法将支撑结

构去除[26].
SLM和EBM技术加工金属部件的基本流程类似,

以EBM加工技术为例,其打印金属植入物的一般步骤

如图4所示[27]. 在EBM设备加工之前,要先确定零件的

三维CAD模型,然后按照一定的厚度进行分层切片处

理, 从而将零件的三维数据离散成一系列二维数据,
再将所得的模型导入成型设备中. 在EBM设备中, 进
行铺粉-预加热-融化-平台下降-铺粉的循环加工, 直
至得到最终的成型部件. 其中预加热是电子束熔融成

型钛合金部件中极为重要的步骤,这主要体现在以下

几个方面: 预加热过程中粉末的部分烧结能够使其在

后续的熔化过程中固定在适当的位置,以免在随后高

能电子束的辐照下发生飞溅;使得粉末层具有良好的

导电、导热以及力学稳定性;可以减少前后两个融化

层之间的温度梯度,从而降低由此产生的热应力差[28].
韩建栋等人[29]通过试验证实了对粉末进行预热可以

明显提高其抗溃散性能, 能有效改善部件表面的“边
缘缺陷”和“结球缺陷”,提高表面成型质量.

除了采用的辐照热源不同,两种技术的不同之处

还在于——EBM加工舱是高真空保护状态(10−2~10−3

Pa), 可以有效地避免金属材料被氧化、污染和侵害,
提高产品的纯净度;而SLM则是氩气或是氮气等稀有

气体保护,对加工材料的保护力度不够充分,在加工的

过程中通常不需要预加热. EBM成型部件由于加工过

程中的预加热,其残余应力较低,表面粗糙度较高,而

表 1    常见的增材制造金属设备及公司a)

设备名称 工艺 能源 束斑直径(μm) 可加工尺寸(mm) 制造商

EOSINT 280 DMLS 200/400W钇光纤 100~500 250×250×325 EOS, 德国

EOSINT 270 DMLS 200W钇光纤 250×250×215 EOS, 德国

Arcam A2 EBM 7000W电子束 200×200×350 Arcam, 德国

Arcam Q10 EBM 7000W电子束 200×200×180 Arcam, 德国

M3 Cusing SLM 激光光纤 70~300 300×350×300 Concept Laser,德国

DiMetal 280 SLM 激光光纤 70~150 280×280×300 华南理工, 中国

Realizer 250 SLM 200W光纤激光 250×250×240 MCP , 德国

a) http://www.arcam.com/; http://www.eos.info/en; http://www.concept-laser.de/en/home.html

http://www.arcam.com/;
http://www.eos.info/en;
http://www.concept-laser.de/en/home.html
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图 4     (网络版彩图)设备加工原理图
(a) SLM[27]; (b) EBM引自http://www.arcam.com

SLM部件在成型过程中则易产生热应力、组织应力、

残余应力等, 导致部件的翘曲变形和裂纹[30]. 以电子

束为能源的EBM技术的能源利用效率要高于以激光

束为能源的SLM技术,这是因为激光烧结过程中由于

金属粉末的光反射将导致激光束损失约95%左右的能

量. 而电子束烧结过程中被加热的物体仅限于融化金

属部分以及周围粉末的保温,能源可被充分有效地利

用, 也使得EBM技术的加工速度要比SLM技术快3~5
倍[31]. 因此, 对比这两种基于金属粉末材料的快速成

型技术, SLM技术成型精度要优于EBM成型技术, 但
是成型效率较低, 残余应力较大, 往往需要二次热处

理,更适合于小型和精度要求较高的部件的快速打印.
而EBM技术成型部件的精度略差, 但成型效率高, 高
温条件下一次成型, 残余应力较低, 通常不需要二次

热处理, 适合于骨科植入物的直接成型, 相应的产品

已经获得美国FDA以及欧盟CE的认证,并为多家医疗

公司所采用[32~34].

2.4  后处理

在部件加工完成之后, 一般情况下, 需要在真空

或氦气气氛下冷却至100℃左右, 然后引入空气冷却

至室温. 由于增材制造金属部件的本质是粉末颗粒的

选择性融化,因此在成型部件的表面必将存在一些尚

未完全融化的粉末颗粒. 这些颗粒与部件实体的结合

并不紧密,在植入过程中或植入后与周围组织的磨损

中, 会逐渐剥离脱落, 由于巨噬细胞的活化而引起炎

症反应. 因此,通常会采用喷砂处理(与原材料是同一

种成分)的方法将黏附的未融化的粉末敲击下来,而这

些移除掉的粉末也可以循环利用[28]. 虽然增材制造技

术得到的成型部件的力学性能已经足以匹配传统工

艺,但有时还需要一些后续的热处理以得到更为优异

的性能,如消除部件的残余热应力、细化微观组织以

及提高塑韧性和耐疲劳性能等. Vrancken等人[35]证实

对SLM技术制备的Ti6Al4V部件在850~950℃进行热

处理能够使其如热性力学性能得到显著的提高.
增材制造金属植入物,除了考虑成型部件的机械

属性和物理属性, 还需要考虑到产品的清洗和无菌.
尤其是对一些具有多孔结构的植入物,其清洗过程是

非常关键的. 通常会选择对部件进行超声清洗以去除

杂质,并在无菌的环境下干燥. 最后,将部件封装在无

菌袋里,并在120℃的温度下加热15 min[36].

2.5  表面成型质量

增材制造的多孔结构支柱的表面,总是很粗糙的,
这要归结于两方面的原因: (1) 由于快速成型的基本

原理是在激光束或电子束的循环扫描作用下,金属粉
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末依次融化,这种融化滞后效应会在成型部件表面留

下阶梯状的扫描线,有研究者将之称为“阶梯效应”[37];
(2)由于激光束和电子束的扫描速度过快,部分粉末不

能吸收足够的能量而无法完全融化,最终以颗粒状态

黏附在支柱表面. 研究表明, 粉末层厚度的减小在一

定程度上能够降低阶梯效应, 增加加工精度, 但是过

小的厚度层反而会导致孔隙缺陷的加剧[38]. 因此, 粉
末层的厚度并不是越薄越好,而是与不同的加工参数

相互配合,存在一个较佳的范围. 通常,粗糙的表面会

给部件的使用性能带来不利的影响,比如容易产生应

力集中从而导致部件的疲劳抗力下降[39];与基体结合

较弱,在植入人体后由于微动磨损等容易释放到生理

环境中,产生炎症反应等[40]. 因此,研究者们会采取一

些后处理技术来尽可能的消除表面颗粒,比如用和部

件相同的原材料进行喷砂、超声波清洗或是化学处

理[41]等, 后者对内部多孔结构而言更合适一些. 但是

Yuan等人[42]通过研究发现,具有一定粗糙度的表面能

够促进贴壁依赖性骨形成细胞的黏附、增殖和分化.
因此也有不少学者认为, 对于增材制造的多孔部件,
可以没有特殊的表面质量要求. Sallica-Leva等人[18]发

现在丝径内部也存在一些小的孔隙,如图5所示,其产

生的原因可能有两点: 粉末颗粒融化不完全造成的缺

陷;烧结过程中吸收的氢气等气体杂质. 研究发现,输
入的能量越高, 产生的孔隙数量就越多. 这是因为氢

气在液体金属钛中的溶解度随着温度的升高而下降,
导致氢气从融化状态的钛液中溢出,较快的冷却速度

则阻止了气泡在液态金属凝固之前的溶解,从而产生

了气孔.

3   钛合金医用植入物的性能评价

3.1   微观组织

在室温下, 纯Ti为100%的α型金属, Ti6Al4V则是

典型的α+β型合金, 其微观组织对力学性能有着显著

的影响. 一般情况下, 钛合金的微观组织可以通过温

度和形变进行改变, 比如说, 当合金从高温快速冷却

时,一般会由β相转变为α相或是α+β的两相组织. 在不

同的加工温度和形变程度下,合金呈现出不同的微观

组织和形态,主要包括α相、α′相和β相等. α相的形态

可以是等轴状或层片状的, 层片状α相的宽度可随着

冷却速率的增加而下降,形状也愈倾向于针片状.

事实上,微观组织的形貌在很大程度上取决于部

件在加工过程中的冷却速度,虽然SLM和EBM部件均

具有很高的冷却速度,但其微观组织形貌却有所不同.
Murr等人[30]对SLM和EBM部件的微观组织进行了比

较, 如图6所示. SLM成型的Ti6Al4V部件的微观组织

为针片状的α′马氏体, EBM部件的微观组织则为α+β
的两相组织,以片层状的α相为主,在晶界处有少量的

初始β相残留,相与相之间交织成网篮状. 杨鑫等人[44]

认为这是由于在扫描结束的瞬间,熔池温度猝然下降

使得高温相来不及扩散而保存下来直至室温状态,这

图 5     (网络版彩图)EBM技术工艺流程图[43]
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图 6     金刚石结构的Ti6Al4V的表面形貌
白色箭头所示为粉末颗粒, 黑箭头所示为熔池搭接线(texture

lines)[37]

也是较高的冷却速度引起的快速固态相变所致. 考虑

到其快速冷却会经过相变温度,故钛合金微观组织的

不同之处就可归结于其从β相转变到α相的不同冷却

速度,由于SLM加工过程的冷却速度到可高达106 K/s,
这将导致α→α′相变的发生. 对EBM工艺而言,其加工

舱温度始终保持在650~700℃,不会发生α→α′的相变,
即使在工件加工完成后, 加工舱内也是由700℃缓慢

冷却到室温,从而形成了板条状的α相[45]. SLM和EBM
部件微观组织的差异意味着其力学性能的不同,三种

相组织的硬脆性大小次序为: α′>α>β, 因此SLM部件

的强度要高于EBM部件, 而韧性则偏低.
由于SLM和EBM技术的加工过程,是在激光束或

电子束的扫描下,由线到面再到三维体的逐渐融化成

型, 金属粉末的融化凝固必然存在一个方向性, 因此

其形成的微观组织在水平方向和垂直方向也有差异

性. Murr等人[46]通过3D光学显微镜(LOM)证实, 平行

于加工方向即和加工平台垂直的部件截面,有明显的

柱状晶存在,这种晶粒的取向性也将导致力学性能的

各向异性.

3.2   力学性能

研究表明,增材制造技术能够加工出近乎全致密

的金属部件. 如表2所示,相比于传统的铸造加工等技

术, EBM或SLM技术得到的钛合金的综合力学性能要

更为优越, 这是因为在电子束或激光束的作用下, 金
属粉末能够完全融化, 达到良好的冶金结合, 微观组

织也更加细化,也进一步证实了用EBM或SLM技术得

到全致密合金的有效性.

传统的多孔部件制造方法往往只能加工出随机

孔, 又称泡沫或海绵结构, 而基于数字化模型的增材

制造技术除了随机孔结构,还能加工出具有一定形状

和规则的多孔结构. 研究发现, 多孔结构合金的压缩

强度随着杨氏模量的下降即孔隙率的升高而下降,并
且在相同的杨氏模量下,规则网状多孔结构的压缩强

度要高于泡沫结构[47]. 这意味着增材制造技术制备得

到的规则多孔结构,其力学性能要优于传统的泡沫结

构, 更重要的是, 规则多孔结构能够通过改变单元体

的形状或几何参数如孔隙率、孔隙尺寸等得到特定

的力学性能.

近年来,越来越多的研究者致力于寻找单元体结

构与部件力学性能之间的关系. 其中, 较为经典的是

由Gibson和Ashby在研究蜂窝状多孔结构的力学性能

时建立的Gibson-Ashby法则:

( )E E C/ = / ,n
0 1 0 (1)

( )C/ = / ,n
0 2 0 (2)

即

E C= ,* *n
1 (3)

C= ,* *
2 (4)

式中, E, E0, E*和σ*分别代表多孔金属、实体金属的杨

表 2    不同加工方法得到的全致密钛基合金的力学性能总结a)

材料
屈服强度

(MPa)
极限拉伸强

度(MPa)
延伸率 硬度HRC 疲劳强度 弹性模量(GPa) 加工方法

TiAl4V(ELI) 930 970 16 32 >107 120 EBM

Ti Grade 2 540 570 21 EBM

Ti Grade 5 950 1020 14 32 >107 120 EBM

Ti6Al4V 1060 1200 10 110 SLM

Ti6Al4V 883 951 14 110 Wrought

a) 引自: http://www.arcam.com/; http://www.eos.info/en

http://www.arcam.com/
http://www.eos.info/en
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氏模量以及多孔金属的相对杨氏模量和相对强度; ρ,
ρ0, ρ*分别代表多孔金属、实体金属的密度以及多孔

金属的相对密度; 指数n和n′取决于丝径在拉伸和弯

曲变形过程中的相对贡献;前因子C1则是与结构相关

的参数[48]. Murr等人[49,50]设计并用EBM技术加工了不

同的泡沫多孔Ti6Al4V,研究其力学性能,发现其相对

刚度E*与相对密度ρ*之间的关系与Gibson-Ashby模型

符合较好. 但是值得注意的是, Gibson-Ashby模型的前

提是假设孔隙是随机分布并且孔洞的表面都是光滑

的, 因此一般情况下, 研究人员仅是将其结果作为参

考. 事实上,很多研究都表明,试验测得的多孔试样的

力学性能要低于Gibson-Ashby理论值[47,51,52],这是因为

实际加工出来的试样表面总是粗糙的,丝径上也分布

着很多尚未完全融化的粉末颗粒,导致局部应力集中,
从而使得力学性能有所下降.

近年来,关于增材制造生物医用钛合金的性能报

道基本上集中于Ti6Al4V合金,表3对其进行了简单的

总结. 从表中可以看到, 多孔钛合金的孔隙率范围均

在50%~90%内,孔隙尺寸则多在400~1000 μm,其弹性

模量和压缩强度随着孔隙率的升高以及孔隙尺寸的

增加而下降,且弹性模量大都在0.5~20 GPa之间,这与

人骨的0.3~20 GPa相符. 通过比较不同结构参数下的

力学性能, 发现即使是具有相同的孔隙率, 不同的单

元体结构或是丝径尺寸对最终的力学性能也有很大

影响. Parthasarathy等人[52]通过减小孔隙大小和丝径

尺寸使得两种结构的孔隙率均为50%左右,但两者最

终的杨氏模量以及压缩强度明显不同. 由于增材制造

的本质是金属粉末在能量源的扫描作用下由线到面,
逐层熔化, 层层叠加的过程, 这意味着成型部件的微

观结构是各向异性的,与之息息相关的力学性能也将

呈现出各向异性, 因此在力学性能测试中, 载荷的施

加方向对结果也会有很大影响. Heinl等人[64]通过研究

金刚石结构的钛合金的力学性能时发现,当加载方向

平行于加工方向也就是垂直于粉末层铺展方向时,会
表现出较高的力学强度. Amirkhani等人[65]在相对密

度相同的前提下设计了立方和六方两种单元体的多

孔结构,研究了其在不同加载方向下的压缩力学性能,
发现通过改变加载方向,两种结构的应力应变模式发

生了较大变化. 因此,在设计功能性植入物时,除了改

变孔隙的尺寸形状等,还可以通过调控载荷的施加方

向以获得特定的力学性能.

Cheng等人[47]研究了菱形十二面体多孔结构的

Ti6Al4V在单轴压缩条件下的形变机理, 并和随机孔

结构进行对比发现,虽然多孔结构的断裂都起始于由

顶层形成的断裂带,但是断裂带与压缩方向的夹角并

不一致: 随机孔结构的夹角为45°~90°,而规则多孔结

构的夹角始终保持恒定值45°. 随着应变的增加,断裂

带逐渐由顶层扩展到底部, 从而造成试样的失效. Li
等人[55]研究了立方体、G7和菱形十二面体的压缩力

学性能, 其应力应变曲线如图7所示, 不难发现, 多孔

结构的压缩应力应变曲线可以分为三个阶段: 达到第

一个峰值应力前的弹性变形区域; 平台应力区域; 应
力急剧增加的致密化区域. 有报道指出, 平台区应力

值的剧烈波动是脆性多孔结构的典型特征,这意味着

立方体和菱形十二面体多孔结构在压缩条件下表现

出脆性变形行为; 而G7结构的平台应力较为平滑, 意
味着其以塑性变形为主. 值得注意的是G7结构在平

台区后应力值急剧下降,说明其在致密化的过程中网

格发生了碎裂. 三种结构在单轴压缩条件下的不同形

变行为说明了可以通过对多孔结构的设计进行优化

以改变其形变机制,从而得到具有高强度和低刚度的

多孔结构.
金属植入物在植入人体后通常需要承受来自外

界或周围组织的循环力学刺激,因此疲劳抗力对其长

期稳定性是很关键的. Li等人[39]通过对菱形十二面体

结构的Ti6Al4V进行疲劳压缩试验, 发现多孔金属在

压缩条件下的疲劳行为主要表现为随着压缩应变的

增加, 试样逐渐缩短. 在循环载荷下的变形过程主要

分为3个阶段: (1) 阶段1, 低循环周期下的快速应变;
(2)阶段2,较宽的循环周期范围内的相对稳定的小应

变,通常被认为是疲劳时效的潜伏期; (3)阶段3,应变

突变后的快速变形累积过程. 其疲劳性能主要是由第

二个阶段控制的, 在整个疲劳变形过程中, 随着循环

载荷的施加, 杨氏模量持续下降, 疲劳强度随着相对

密度的增加而增加. Hrabe等人[56]研究基于EBM技术

的多孔Ti6Al4V(金刚石结构)的压缩疲劳性能,发现在

106个循环周期时, 相对密度为0.17~0.40, 孔隙尺寸为

500~1500 μm的多孔结构的疲劳极限比为0.15~0.25,这
要远低于具有相同微观组织的致密体结构的0.4~0.6.
多孔结构的疲劳性能下降的原因可归结于以下3点:
(1)丝径内部存在的一些封闭的小孔隙产生的应力集

中以及丝径横截面面积的下降; (2)丝径表面未充分融
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表 3    不同结构的多孔Ti6Al4V的力学性能总结

结构 相对密度 孔隙率(%)
孔隙尺寸

(μm)
丝径直径

(μm)
杨氏模量

(GPa)
压缩载荷

(kN)
压缩速度

压缩强度

(MPa)
屈服强度

(MPa)
参考文

献

松质骨 ‒ ‒ ‒ ‒
0.001~
2.942

‒ ‒ ‒ ‒ [53]

皮质骨 ‒ ‒ ‒ ‒ 14.7~34.3 ‒ ‒ ‒ ‒ [54]

0.62 86.00 ‒ ‒ 0.54 ‒ 10‒3 s‒1 ‒ 12.4

0.73 83.52 ‒ ‒ 0.89 ‒ ‒ ‒ 20.9

0.91 79.46 ‒ ‒ 1.38 ‒ ‒ ‒ 28.6

1.18 73.36 ‒ ‒ 2.99 ‒ ‒ ‒ 59.4

菱形十二

面体

1.68 62.08 ‒ ‒ 6.34 ‒ ‒ ‒ 112.8

[47]

泡沫结构 0.37 91.65 ‒ ‒ 0.19 ‒ 10−3 s−1 ‒ 3.8 [47]

50.75±
0.69

1020±45 941±17.1 2.92±0.17 ‒ ‒
163.02±
11.98

‒

60.41±
0.81

1424±
42.1

905±16.9 2.68±0.12 ‒ ‒
117.05±
5.54

‒

70.32±
0.63

1960±
49.4

882±13.2 2.13±0.21 ‒ ‒
83.13±
10.25

‒

立方体(改
变丝径尺

寸 )

49.75±
1.00

765±29.7 466±39.7 0.57±0.05 ‒ ‒ 7.28±0.93 ‒

[52]

立方体、

G7、菱形

十二面体

‒ 58~88 ‒ ‒ 0.5~15 ‒ 10~300 ‒ [55]

金刚石 0.17~0.40 ‒ 500~1500 ‒ ‒ ‒ ‒ ‒ 19.1~112.73 [56]

蜂窝结构 ‒ 66.3±2.1 1108±48 750±36 2.5±5 10
0.5

mm/min
116±10 73±8 [57]

正交 ‒ 60.1±2.4 700±80 ‒ 14±3.1 ‒ ‒ 163±11
138±8

CYS
[58]

‒ 45 ‒ ‒
64.76±
4.06

366.5±
7.16

328.06±2.13

‒ 51 ‒ ‒
25.89±
2.82

286.64±
35.45

185.45±
15.94

蜂窝结构

梯度孔

‒ 65 ‒ ‒ 2.72±0.64

‒10
0.5

mm/min

110.4±
26.35

89.7±12.47

[59]

82 ‒ 1000 1.5 ‒ ‒ ‒ ‒
立方体 ‒

72 ‒ ‒ 2.7 ‒ ‒ ‒ ‒
[60]

‒ ‒
12.9±0.9

(平行)
‒ ‒ 148.4±3.5 107.5±3.6

多孔

‒

61.3
450

‒
‒

3.9±2.1

(垂直)
‒ ‒

127.1±
29.2

49.6±20.6

[61]

800 5.1±0.3 ‒ 155±7 ‒

800 3.7±0.2 ‒ 145±2 ‒立方体 ‒ 70

550

‒

6.7±0.3 ‒

1.0
mm/min

164±6 ‒

[62]

68±5.3 710±42 ‒ 2.5±0.2 ‒ ‒ ‒ 63±4.7 [63]
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图 7    (网络版彩图)Ti6Al4V的微观组织
(a), (b)为光学显微镜下Ti6Al4V的微观组织比较(其中(a)为EBM
技术, (b)为SLM技术); (c)为EBM制备的Ti6Al4V在TEM下的微观

组织[66]

化的粉末颗粒和扫描纹理造成的应力集中(图8); (3)
微观组织造成的疲劳性能降低(图9).

通过以上结果不难看出,钛基合金的力学刚度通

过多孔结构的设计有一定程度的降低,可有效减缓应

力屏蔽效应,但是孔隙结构的引入会导致抗疲劳性能

的下降. 对骨科植入物而言,其在人体生理环境下,必
将受到周围组织所产生的循环载荷,因此良好的抗疲

劳性能是极其关键的. 考虑到金属基的增材制造技术

如EBM和SLM成型技术是在真空或是惰性气氛的保

护下进行的,在加工过程中发生杂质污染的可能性很

小, 因此在加工条件允许的情况下, 除了对多孔结构

进行设计优化外,还可以从化学成分以及微观组织的

角度来改善其抗疲劳性能.

3.3  体外生物学评价

相比传统植入物, 一方面, 新型的多孔金属植入

物的优势不仅体现在其对力学性能的控制以及应力

屏蔽效应的缓解, 另一方面, 孔隙的设计还为营养物

质的传递以及代谢废物的排出提供了通道,在一定程

度上能够促进骨长入,有利于植入物与机体更加牢固

的结合, 减少术后松动的风险. 良好的骨整合是植入

物移植成功的重要保障,这就要求所选择的材料具有

良好的成骨性能. 有很多研究人员试图研究出最适合

图 8    (网络版彩图)多孔结构的名义压缩应力应变曲线
(a) 立方体; (b) G7; (c) 菱形十二面体结构[55]
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图 9    疲劳断裂试样表面[56]

(a) 存在封闭孔隙的多个疲劳断裂表面; (b) 高倍显微镜下的内

部孔隙

成骨细胞的表面形态. 在早期, Boyan[67]指出成骨细胞

在光滑表面的增殖能力要好于粗糙表面. 而Anselme[68]

则认为,材料的表面特性会对成骨细胞在植入物表面

的黏附产生影响 , 具有一定粗糙度的表面能够促进

纤维蛋白的黏附,充当干细胞迁移至植入物表面的基

质,并且表面积越大,越有利于纤维蛋白基质的黏附.
Schmidt等人[69]也证明虽然体外条件下,在三维多孔结

构中形成连续的细胞层要比光滑表面更为困难,但是

一旦形成了三维网状结构的细胞,将会促进孔隙内的

组织分化,并指出三维多孔结构更有利于干细胞向成

骨细胞而非纤维细胞的分化. Sader等人[70]指出成骨细

胞一开始在粗糙表面上并未完全铺展开,细胞的增殖

速率也受到抑制,但在随后的培养过程中可以检测到

较好的细胞存活率以及ALP活性. Sammons等人[71]也

证实了成骨细胞在粗糙表面的黏附增殖速度要高于

光滑表面. Ponader等人[72]则通过体外试验研究发现,
当表面粗糙度Ra≤24.9 μm时,基因的表达并未受到很

大影响, 表面状态也更有利于细胞的分化, 但当表面

粗糙度超过一定程度时(Ra≥56.9 μm), 细胞的分化能

力开始受到抑制.
De Peppo等人[36]研究了EBM制造的多孔纯Ti和

Ti6Al4V的表面形貌对hES-MPs(human embryonic stem
cell-derived mesodermal progenitors)细胞的黏附、增殖

以及成骨分化能力的影响,发现化学成分不同但表面

形貌接近的两种多孔支架,都能够促进细胞在其表面

的黏附和生长,同时对参与成骨细胞分化的基因的表

达以及碱性磷酸酶的活性没有影响. Hrabe等人[37]利

用EBM技术制造了金刚石结构的相对密度为0.17~0.4,
孔隙尺寸为500~1500 μm的多孔Ti6Al4V,用人类成骨

细胞SAOS-2进行4周培养,发现随着时间的增加,结构

中的细胞能够成倍增加,细胞外基质胶原蛋白含量也

随之增加. 由成骨细胞合成的Ⅰ型和Ⅴ型胶原能够沉

积在新形成的基质上,这说明基于EBM技术的多孔钛

合金的表面形貌对成骨细胞的黏附、增殖以及骨胶

原基质的沉积是有促进作用的.
除了表面形貌外,多孔结构的孔径以及孔隙率等

因素也会影响细胞的黏附、增殖、向内的生长速度

以及深度等,因此国内外专家逐渐致力于探索孔隙率

以及孔径大小对骨形成的影响,希望能够确定出可以

促进新骨长入的最佳尺寸. Karageorgiou等人[73]在研究

3D多孔支架的成骨性时发现,体外和体内孔隙率对成

骨性能的影响是不同的. 在体外, 较低的孔隙率会抑

制细胞的增殖,迫使细胞团聚刺激成骨;相反,在体内,
较高的孔隙率和孔尺寸反而更有利于骨长入. 这可能

是由于在体外一般是静态培养,培养基以及氧气等的

流动和交换受到抑制,而在体内环境下,体液的固有流

动性,会促进营养物质和代谢废物的输运. 除此之外,
血管化的程度等也会对成骨性能产生影响. 由于孔隙

率以及孔尺寸的增加,必将伴随着力学性能的下降,因
此,在特定的约束条件下限定孔隙率以及孔尺寸的上

限是很有必要的. 在早期的研究中, Hulbert等人[74]认

为孔隙的尺寸最小要是100 μm,以确保细胞能够顺利

地迁移和运输,而较小的孔隙(75~100 μm)则会造成尚

未矿化的骨组织长入,更小尺寸的孔隙(10~44和44~75
μm)则只能长入纤维组织而非骨组织. 但到底多大的

孔径最适合新骨生成, 还没有统一的定论, 国内外专

家也对此持不同的看法. Frosch等人[75]也提出提高骨

整合能力的最小孔隙尺寸为300 μm,并通过进一步的

研究发现,在300~1000 μm的孔径范围内,成骨细胞在

600 μm大小的孔隙内, 其增殖速率要高于其他尺寸.
Frosch等人[75]还发现较大尺寸的孔隙更有利于细胞的

成骨分化以及细胞基质的矿化,这可能是大尺寸的孔

隙更有利于营养物质的快速运输以及气体的交换,从
而减少代谢废物在支架中心的滞留积累. Karageorhiou
等人[73]也证实, 在一定的条件下, 大孔径(>300 μm)更
有利于促进新骨和毛细血管的形成. Fukuda等人[76]通

过SLM技术制备了尺寸范围在500~1200 μm的单向孔

纯钛试样, 并对其进行表面处理, 发现骨生长能力最

好的尺寸为500 μm左右,并且发现在距离末端5 mm左

右处的骨诱导能力最佳. Van Bael等人[77]设计了6种结

构的Ti6Al4V骨支架(3种形状, 2种尺寸), 探索人骨膜

衍生细胞(human periosteum-derived cells, hPDCs)的体



周梦等: 基于增材制造技术的钛合金医用植入物

1108

外生物活性. 研究发现, 在细胞种植1天后, 较低孔隙

率即500 μm孔隙尺寸的支架上活细胞数量明显增多,
而DNA定性分析和代谢活性分析则发现14天后, 1000
μm的孔隙支架上活细胞数量更多. 结果表明细胞的

生长是受孔隙尺寸控制的,而细胞的分化则依赖于孔

隙的尺寸和形状. 这样的结果也意味着可以设计出具

有特定形状和力学性能的功能梯度支架,使其在促进

细胞增殖的同时还可以确保营养物质的运输. 刘邦定

等人[78]采用EBM技术制成了孔径大小分别为1.0, 2.0,
3.0 mm, 孔隙率依次为73%, 79%, 86%的多孔钛合金,
研究大孔径尺寸对成骨行为的影响,结果发现1.0 mm
孔径的新骨形成效果是最佳的,更大尺寸的孔隙反而

不利于新骨长入. 这是因为材料中的新骨形成需要一

定的支撑作用, 一旦孔径大于一定范围之后, 缺乏材

料的支架作用, 必将减缓新骨的形成.
Jonitz-Heincke等人[79]通过体外静态细胞试验比较

了SLM和EBM制造的多孔Ti6Al4V的生物相容性, 代
谢活性测试结果发现EBM试样的细胞接种效果不如

SLM试样,这可能归结于EBM部件的表面有许多尚未

完全融化的金属颗粒, 这会破坏支架表面的钝化层,
并且在随后的磨损过程中释放出V离子, V离子会诱

导活性自由基的释放,从而对细胞的存活产生不利的

影响. 因此成型后期的表面处理对EBM部件是很重要

的,一方面要通过喷砂处理尽可能除掉表面的残余颗

粒, 另一方面, 对部件表面进行一定的涂层处理也是

不错的选择.
研究者对孔隙结构对力学性能和成骨性能的影

响并未达成非常明确的结论,有些结果甚至是相悖的.
这是因为多孔结构的变化参数很多: 孔隙率、孔隙尺

寸、孔隙形状、孔隙取向、相互连通性等,任何一个

参数的变化都会对最终部件的性能产生影响. 比如在

相同的孔隙率下,孔隙尺寸越大,力学性能越差,而骨

长入能力在一定范围内会越好. 在活体组织中, 营养

物质、氧气以及代谢废物等都是通过血液的流动进

行传递和运输,因此, Dias等人[80]提出可以用渗透性来

综合表征这些参数对部件性能的影响,定量地表征介

质在多孔结构中的流动性能. 用渗透性作为设计多孔

结构参数的优势体现在其综合了孔隙率、孔隙尺寸

以及内部连通性等对物质传递性能的影响,任何一个

参数的变化都会导致渗透系数的变化. Mitsak等人[81]

指出高的渗透性有利于骨组织的长入,但是也有报道

指出不合适的渗透参数则有可能导致软组织而非骨

组织的形成[82].
目前关于增材制造多孔部件的体外生物学评价

多是静态培养, 实际上在生理环境下, 体液是不断流

动而非静止的,而在流动过程中的氧浓度和pH等也是

在变化的. 这些因素对细胞的活性和代谢行为起到至

关重要的作用, 因此, 在动态环境下检测其生物相容

性将是后期评价其性能的一个方向.

3.4  动物试验评价

一系列体外表征试验已经证明EBM和SLM技术

能够加工出具有一定力学性能的多孔钛合金植入物,
并且在一定范围内 , 孔隙结构对成骨细胞的黏附增

殖以及分化具有促进作用. 也有不少动物试验进一

步探究了这种增材制造钛合金植入物的生物相容性.
Thomsen等人[33]研究了传统加工Ti6Al4V和EBM制造

的Ti6Al4V在兔子体内的早期骨响应,发现6周后所有

的试样均表现出较高的骨整合效应,多孔部件因其较

高的表面积而具有更多的接触面积. Ponader等人[61]以

猪为动物模型进行了进一步的研究,通过对基于EBM
的致密体以及多孔的Ti6Al4V在14, 30和60天时的骨

响应分析,发现多孔材料的骨长入随着时间的延续而

持续增长, 不同试样的骨-植入物的接触比例表现出

明显的不同,但是其差异性会随着时间的延长而逐渐

减小. Palmquist等人[83]将基于EBM技术的多孔和致密

结构的Ti6Al4V植入羊的股骨两侧和背部皮下, 植入

物及其周围的组织在26周后被取出,通过SEM, EDS以
及mCT等检测手段评估其远期骨整合和生物相容性

的效果, 发现多孔和致密的Ti6Al4V均表现出良好的

骨整合效果, 并且多孔结构具有更高的骨-植入物交

联现象,软组织检测结果表明多孔植入物的纤维组织

更薄, 并且没有任何组织不耐受的炎症等发生. Yang
等人[84]将EBM制造的具有粗糙表面的螺钉和普通的

光滑表面的螺钉植入羊体内12周,通过病理学分析发

现, 在6周的时候, 两组螺钉表面均出现纤维组织, 而
在12周后, EBM螺钉表面已有成骨形成, 而对照组的

光滑螺钉则没有新的骨组织产生,这表明EBM技术制

造的粗糙表面具有较高的成骨性能. Wu等人[63]将多

孔Ti6Al4V的椎间盘融合器植入羊体内6个月,通过与

PEEK支架对比, 发现多孔钛融合器的骨整合能力更

好,更有利于骨组织的长入,虽然其压缩强度比PEEK
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略低,但是足以承受椎间融合过程的载荷.
Biemond等人[85]为了探索假体表面形貌的重要性,

将SLM和EBM制备的试样进行HA生物涂层后植入成

熟山羊体内,分别在4和15周后进行拉拔试验和病理学

分析,并与无涂层试样进行对比. 发现无涂层的EBM试

样在15周时的骨-植入物接触面积要高于SLM试样,但
是两者的拉拔强度并无明显区别,而有HA涂层的SLM
试样的拉拔强度反而低于无涂层试样. Li等人[31]通过

体外和动物体内试验发现基于EBM的多孔Ti6Al4V的
骨长入能力与有无生物涂层关系并不大. 这说明并不

是所有的生物涂层都能对植入物与基体的结合起到

积极作用,分析其原因,可能有以下几点: 涂层厚度不

够; 涂层与基体的结合强度不足; 涂层本身的化学性

质. 若涂层的溶解速度过快, 其预期的积极作用可能

在骨细胞与植入物接触之前就损失掉. 因此, 当设计

多孔结构表面的生物涂层时,要充分考虑各方面的因

素,在介入手术过程中也要尽量避免炎症反应.

3.5  临床评价

根据以上的动物试验验证结果,人们发现基于增

材制造技术的钛合金植入物具有良好的力学及生物

学效应,能够在保证力学强度的同时促进新骨的形成

和长入. 事实上, 基于增材制造技术的钛基合金植入

物在人体内的临床验证也体现了良好的修复效果. 关
于这方面的人体临床验证,可以分为两类,一类是基于

病人损伤部位的CT/MRI扫描数据,将数据转化为stl格
式后,重建三维模型,然后通过增材制造技术制备出与

病人的缺损部位相匹配的个性化植入物;还有一类是

定制化骨科植入物,是直接由三维软件设计出与人骨

形态相接近的结构,研究较为广泛的是基于骨小梁结

构的髋臼杯假体和人工椎体等,髋臼杯假体的骨小梁

结构可以通过对孔隙的形状、尺寸、相对密度以及

表面粗糙度的调节和优化来提高其与基体适配性和

骨整合效应. 如图10所示即为Arcam公司的髋臼杯以

及EOS公司的椎间盘融合器示意图. 表4对近年来基

于增材制造技术的钛合金的临床试验进行了简单的

总结. 根据结果, 大多数植入体都能够表现出令人满

意的结果,也有个别失败的案例. 通过分析,发现失败

的原因主要表现在以下几个方面: 成型部件的氧含量

过高; 植入部位发生偏差; 由于CAD建模错误导致植

入物形状不匹配,这是因为CT扫描得到的数据因为薄

图 10    常见的两种基于增材制造技术的钛合金植入物
(a) Arcam公司基于电子束成型制备的小梁结构髋臼杯(http://www.
arcam.com/); (b) EOS公司基于激光束成型制备的椎间盘融合器

(http://www.eos.info/en)

壁效应而未能正确导入CAD中. 因此, 在确保手术过

程和成型部件的正确度的同时,还要提高模型数据转

换的精确性,只有这样才能避免可能存在的手术风险.

4  展望

相较于传统的制造技术,增材制造具有无可比拟

的优势, 且随着近年来生活水平的提高, 人们对自身

的健康愈加重视,根据个体定制的医疗器械成为趋势,
促进了增材制造技术在医疗领域的应用越来越广泛,
尤其是基于钛合金植入物的增材制造更是成为研究

的热点. 尽管如此, 考虑到人体构造的复杂性以及个

异性, 增材制造钛合金植入物的发展还不够成熟, 还
有很多问题有待进一步的探索. 结合目前的研究现状,
增材制造钛合金植入物在未来的研究趋势可从以下

几点着手.
(1) 新的粉体材料的开发: 增材制造发展的关键

在于材料, 受工艺条件及精度的限制, 金属粉末需要

具有特定的尺寸和形状等,目前研究较为成熟的可增

材制造钛合金主要局限于纯Ti以及Ti6Al4V粉末,开发

新的可用于增材制造的钛合金粉体材料势在必行. 在
探索新的钛合金材料的同时,还可以尝试将具有一定

生物活性的陶瓷材料、可降解金属或可降解聚合物

与钛金属粉末进行复合,将钛合金的优良的综合力学

性能与陶瓷的生物活性以及聚合物的可降解性进行

有机的结合[98].
(2) 配套设备优化: 在增材制造技术飞速发展的

同时, 需要对现有的设备进行更新升级, 以实现一些

特殊材料的加工. 增材制造技术制备复合材料的难点

在于不同材料的理化性质不同,所需要的加热温度不

同,现有的电子束及激光束设备无法使其进行有效的

一体复合. 因此,可以改进增材制造设备的送粉以及
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表 4    基于CT扫描和增材制造技术的钛合金植入物的人体临床验证结果

病例情况 修复部位 加工设备 材料 随访周期 结果 图形 参考文献

94例病人, 103
例手术 , 平
均67岁

髋关节 Arcam EBM Ti6Al4V
术后3, 6, 12个
月, 随后每年

HHS由
53.9±7.5提升

到93.1±7.8

98例病人, 109
例手术, 男平

均63岁, 女平

均65岁

髋关节 Arcam EBM Ti6Al4V
术后3, 6个月,
随后每年

没有关节松动

[86]

31例病人, 平
均69.5岁

髋关节 Arcam EBM Ti6Al4V
平均随访时间

32个月(12~69
个月)

HHS由39.9%
提升至86.5%;
没有严重的

炎症反应

[87]

80例病人, 81
例手术 , 平
均68岁

全髋关节置换 Arcam EBM Ti6Al4V
平均随访时

间38.14个月

(24~62个月)

除1例病人发

生组件不稳定

外, 其余案例

术后均没有发

生髋臼断裂

[88]

1例 , 男性 ,
22岁

右颅骨大面

积缺损
EOSINTM270 Ti6Al4V ELI 8个月 恢复良好 [89]

1例 , 男性 ,
53岁

上颌骨萎缩—
钛网用作术

前固定板

EOSINTM270 Ti6Al4V 8个月
多孔钛网有利

于促进骨再生
[90]

1例 , 男性 ,
67岁

眼眶骨修复 EOSINTM270 Ti6Al4V 3周
与周围组织

匹配良好
[91]

12例病人, 10
男2女, 平均

年龄42岁

上颌及眼眶

种植体
Arcam EBM Ti6Al4V ELI

整体效果良好,
个别例子失败

[92]

18例病人 下颌骨重建 EOSINTM270 12个月

除1例病人因

病情恶化而死

亡, 其余病人

恢复良好, 无
并发炎症

[93]

9例(2例股骨

颈骨骨折, 7
例关节炎)

全髋关节

置换

Arcam EBM Ti6Al4V 6个月

均表现出良

好的初始稳

定性以及骨

长入能力

[94]

1例, 61岁男性 颌面骨重建
EOSINT M
systems

Ti6Al4V 12个月
良好的手术

规划作用
[95]
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续表4

病例情况 修复部位 加工设备 材料 随访周期 结果 图形 参考文献

1例, 32岁女性 颅面骨缺损 EOSINTM280 Ti6Al4V 2年
位置正确; 对
称性好; 无感

染或松动

[96]

10例, 5男5女
上颌骨, 外科

手术导板和

钛板固定

EOSINTM270 Ti6Al4V 1个月
具有精确的术

前规划作用
[97]

a) HHS为髋关节评分标准, 是通过测试病人术后的日常活动情况以及肢干的活动范围进行评

电子束、激光束融化系统,通过双送粉以及不同电压

和不同直径的能源供热的相互配合,以实现复合材料

的快速制造. 实际上, 在采用静电纺丝技术制备纳米

纤维复合材料时,研究者通常采用的同轴纺丝方法,就
是将不同成分以及浓度的纺丝液装在不同的针筒内,
不同针筒内的纺丝液受不同的电场控制,从而在特定

的时间以特定的速度进行纺丝[99].
(3)仿生结构的设计与优化: 结合实际植入部位的

要求,对钛合金植入物的结构如孔隙尺寸以及分布等

进行优化, 达到力学性能与生物性能的完美匹配. 可
以将基于有限元分析的拓扑优化和仿生概念进行结

合,开发出新的结构,实现性能的最优化. 还可以通过

特殊的结构设计与加工,将钛合金增材制造与细胞及

其他组织工程打印结合起来,实现机械制造与生物制

造的一体化成型.
(4) 后处理: 增材制造钛合金除了能得到宏观结

构上的孔隙,其实体部分也有很多微米或纳米级别的

孔隙存在, 因此可以对其表面进行一定的处理, 如通

过生物活性因子或药物的负载,制备出具有生物活性

的“4D”打印植入物. 有文献表明, 通过微弧氧化和浸

涂法,在纯钛基板表面得到多孔的TiO2/PD/Ag(PD为聚

多巴胺)涂层,在保留原有生物功能的同时还具有防腐

和抗菌的作用[100]. 因此,将增材制造与不同的表面处

理技术相结合,得到具有特定结构和功能的医用植入

物将是非常有前景的研究.
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Biomedical titanium implants based on additive manufacture
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Compared with traditional technologies, additive manufacture based on modern digital technology shows several advantages, such
as high efficiency, freedom of design and near net shape, etc., providing new chances for the development of titanium alloys used in
biomedical areas. This kind of “green manufacture” can also combine macroscopic contours of implants with the physical environment
of defects to be repaired, thus improving the biomechanical compatibility and achieving good osseointegration between implants
and human bones. This review summarizes the process and factors of AM technology, generalizes the microstructures, mechanical
properties, biocompatibility in vitro and in vivo, and clinical application of titanium implants. The future prospects of AM technology
in Ti-based implants have also been calculated.
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