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摘要 人体骨骼为层级结构，由密度、强度较高的密质骨和密度较低、内含血管的松质骨组成。因此，人体植入物

的结构和力学性能要与人体骨骼特征相匹配。基于人体自然骨的受力情况，采用激光粉末床熔融（LPBF）技术成

形了由拓扑优化方法设计的钛合金多孔结构，然后通过压缩实验和数值模拟的方法对多孔结构的力学性能和变形

失效模式进行了分析，发现数值模拟与实验结果具有较高的一致性。最后，通过与人体自然骨的力学性能对比，并

结合多孔结构的失效模式获得了可适用于人体植入物的多孔材料。
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Abstract The human bone appears as a hierarchical structure composed of cortical bone with high density and
strength and cancellous bone with low density and blood vessels. Therefore, the structure and mechanical properties
of human implants should match the characteristics of human bone. Based on the stress on the natural human bone,
the titanium alloy porous structure designed by topology optimization method was fabricated by laser powder bed
fusion (LBPF). The mechanical properties and deformation failure mode of the porous structure were analyzed by
compression experiment and numerical simulation. It was found that the numerical simulation and experimental
results have a high consistency in the current work. Finally, by comparing with the mechanical properties of human
natural bone, combined with the failure mode of porous structure, a porous material suitable for human implants was
obtained.
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1 引 言

骨缺损是目前较为常见的一种骨科疾病，而骨

科再生医学的关键问题之一就是设计可复制宿主

骨骼且具有生物力学性能的植入物。人体骨骼由

密质骨和松质骨组成，研究表明，人体植入物需满

足以下几点要求［1］：1）良好的生物相容性，对人体细

胞和组织无毒、副作用；2）良好的力学性能，与自然

骨相匹配的力学性能；3）良好的抗腐蚀性和耐磨损

性；4）良好的生物结合性，能够与骨组织很好地结

合；5）良好的骨传导、骨诱导性，可以引导新生骨组

织沿材料表面生长，诱导成骨细胞分化而形成新

骨。钛合金多孔材料因为具有良好的力学性能、生

物相容性及较强的耐腐蚀性、无毒等优点，成为目

前应用于医疗植入体的主要材料。

多孔材料的传统制造方法主要有粉末冶金

法［2］、发泡法［3-4］、熔模铸造法［5］、纤维烧结法［6-8］等，但

由这些方法得到的孔隙形状和尺寸往往是难以控

制的，这将导致内部缺陷较多、强度较低、裂纹易产

生，故不能满足植入体要求。而增材制造（AM）技

术的产生和发展，突破了传统制备方法的局限。

AM技术是基于离散-堆积原理，由零件三维数据驱

动零件逐层加工成形的快速制造技术。运用AM技

术可以实现零件的“自由制造”，成形结构复杂的零

件。尤其是激光选区熔化（SLM）技术因具有制造

速度快、加工的零件致密度高、组织细小均匀、力学

性能优越等特点，被广泛应用于航空航天及医疗领

域［9-12］。近年来，利用激光粉末床熔融（LPBF）和电

子束熔融（EBM）等增材制造技术制备的金属多孔

结构，因其具有良好的力学性能和生物相容性已经

在牙科及骨科领域得到了广泛应用。

国内外研究人员对医疗植入多孔结构进行了

大量研究。如吴先哲等［13］为了解决金属植入体与

人骨间的“应力屏蔽”问题，对 SLM技术制备的菱形

十二面体多孔钽结构进行了研究 ，发现孔径为

500 μm和 700 μm的多孔结构的杨氏模量分别为

2. 15 GPa和 0. 94 GPa，可有效降低金属植入体和人

骨间的“应力屏蔽”现象。Heinl等［14］为获得可应用

于骨科植入的多孔结构，对 SLM技术成形的八面体

多孔钛结构的力学性能进行了研究，发现孔隙率为

10%~95% 的 多 孔 结 构 的 抗 压 强 度 在 0. 5~
350 MPa之间，与自然骨的抗压强度范围相近。

Chen等［15］为了获得与人骨力学性能相近的多孔材

料，对 TC4立方八面体多孔结构的力学性能进行了

研究，结果发现孔隙率为 33%~84%的多孔结构的

杨氏模量在 1. 3~4. 864 GPa之间，结果表明其具有

作为植入体的潜力。Ataee等［16］对孔隙率为 82%~
85%的 TC4 螺旋二十四面体结构的力学性能进行

了 研 究 ，发 现 其 杨 氏 模 量 和 屈 服 强 度 分 别 在

0. 637~1. 084 GPa和 13. 1~19. 2 MPa之间，与小梁

骨相当，可应用于骨植入领域。Parthasarathy等［17］

采用 EBM形成了 TC4多孔结构，并对其进行了压

缩试验，得到孔隙率为 49. 75%~70. 32%的多孔结

构的杨氏模量在 0. 57~2. 92 GPa之间，抗压强度在

7. 28~163. 02 MPa之间，其力学性能可满足植入体

要求。Xiao等［18］对 SLM技术成形的拓扑优化设计

的多孔结构力学性能进行了研究，发现多孔结构的

平台应力和杨氏模量均随孔隙率的增加而下降，但

是与其他多孔结构的性能相比，拓扑优化所得的多

孔结构力学性能更优。而目前对于拓扑优化设计

的多孔结构的研究相对较少，需要展开更深入的

研究。

为获得与人骨力学性能相匹配的多孔植入体，

本文采用 LPBF技术制备了拓扑优化设计的多孔结

构，并利用压缩实验和数值模拟分析了多孔结构的

应力应变曲线、抗压强度、杨氏模量及失效模式与

孔隙率的关系。然后通过对比多孔结构与人体自

然骨的力学性能，获得了可应用于人体植入物的仿

生多孔结构。

2 材料与方法

2. 1 实验材料、设备

实 验 所 用 材 料 为 德 国 EOS（Electro Optical
System）公司生产的 TC4粉末，成分满足 ASTM
F136-12 标准［外科植入 TC4（超低间隙）锻造合金

标准］要求，成分对比如表 1所示。粉末用气体雾化

方法制备，具有良好的球形度，粉末平均粒径为

40 μm。

由于激光波长会影响金属粉末对激光的吸收

率［19］，LPBF 成形设备中通常选用波长为 1064~
1075 nm波段的激光，多孔结构成形设备采用德国

EOS公司的激光粉末床熔融设备 EOS M280，该设

备采用 IPG（Interpublic Group of Companies）公司

连续可调的 400 W光纤激光器，波长为 1064 nm，激

光的光斑直径为 100 μm。该设备除包含激光器的

光学系统外，还包含成形舱、控制系统及气体循环

过滤系统等组成部分。

多孔结构的压缩性能测试采用德国 Zwick公司

的万能材料试验机。

2. 2 多孔结构成形参数

多孔结构成形参数采用 EOS公司开发的 TC4
专用参数，支撑结构及实体部分的参数设置如表 2

所示。但为了保证支撑结构易去除，支撑结构成形

时铺粉厚度使用 60 μm（层厚为 30 μm），以使其强度

较低。待多孔结构成形后，将基板从成形舱内取

出，利用电火花线切割技术将多孔结构与基板分

离 ，之后进行喷砂处理使其表面机械性能得到

改善。

2. 3 拓扑优化多孔单元结构的建立

2. 3. 1 胞元的拓扑优化设计

由于人体在行走及站立的过程中，骨骼都要承

受自身体重所带来的负载，如图 1所示。为了简化

问题，构建适合人体骨骼组成的基本单元结构，将构

成人体骨骼的基本单元认定为小立方体集。另外，

为了让设计的多孔结构内部具有曲面结构，对立方

体的受力条件要求如图 1所示，然后基于ANSYS 软

件的拓扑优化模块，对立方体进行拓扑优化，获得多

孔结构的胞元。材料选用TC4，其基本性能参数为：

杨氏模量 110 GPa，泊松比 0. 33。立方体由 8000个
solid95六面体网格单元组成，x、y、z方向各均匀分布

20个。在立方体的一角施加固定约束，并根据人体

骨骼受力情况，在其对角位置施加方向竖直向下、大

小为 150 N的集中载荷［20］，如图 2所示，设置优化后 的体积分别为初始设计区域的 60%、70%、80%，经

过 20次优化迭代后获得如图 3所示的结果。然后

根据优化结果的特征，采用 Solidworks建立如图 4
所示边长为 L的胞元模型。获得的胞元模型表面具

有复杂曲面 ，可以为骨细胞的生长提供充足的

空间［21］。

2. 3. 2 单元多孔结构的建立

按 照 长 宽 高 各 2 个 胞 元 的 方 法 ，利 用

Solidworks 将 8个胞元旋转和阵列组合成如图 5所
示的单元多孔结构，单元多孔结构沿三个平面对

称，在 x方向和 y方向上的力学性能具有同性，并可

充分利用 z方向上的承载能力。以此结构作为多孔

结构的组成单元。

表 1 实验所用TC4粉末与ASTM F136-12标准化学成分（质量分数）对比

Table 1 Comparison of chemical composition (mass fraction) of TC4 powder with ASTM F136-12 standard unit: %

表 2 TC4多孔结构的成形工艺参数

Table 2 Forming process parameters of TC4 porous structure

图 2 拓扑优化模型建立

Fig. 2 Establishment of topology optimization model

图 1 人体骨骼基元的物理模型与受力条件描述

Fig. 1 Description of physical model and stress condition of
human skeleton element
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过滤系统等组成部分。

多孔结构的压缩性能测试采用德国 Zwick公司

的万能材料试验机。

2. 2 多孔结构成形参数

多孔结构成形参数采用 EOS公司开发的 TC4
专用参数，支撑结构及实体部分的参数设置如表 2

所示。但为了保证支撑结构易去除，支撑结构成形

时铺粉厚度使用 60 μm（层厚为 30 μm），以使其强度

较低。待多孔结构成形后，将基板从成形舱内取

出，利用电火花线切割技术将多孔结构与基板分

离 ，之后进行喷砂处理使其表面机械性能得到

改善。

2. 3 拓扑优化多孔单元结构的建立

2. 3. 1 胞元的拓扑优化设计

由于人体在行走及站立的过程中，骨骼都要承

受自身体重所带来的负载，如图 1所示。为了简化

问题，构建适合人体骨骼组成的基本单元结构，将构

成人体骨骼的基本单元认定为小立方体集。另外，

为了让设计的多孔结构内部具有曲面结构，对立方

体的受力条件要求如图 1所示，然后基于ANSYS 软

件的拓扑优化模块，对立方体进行拓扑优化，获得多

孔结构的胞元。材料选用TC4，其基本性能参数为：

杨氏模量 110 GPa，泊松比 0. 33。立方体由 8000个
solid95六面体网格单元组成，x、y、z方向各均匀分布

20个。在立方体的一角施加固定约束，并根据人体

骨骼受力情况，在其对角位置施加方向竖直向下、大

小为 150 N的集中载荷［20］，如图 2所示，设置优化后 的体积分别为初始设计区域的 60%、70%、80%，经

过 20次优化迭代后获得如图 3所示的结果。然后

根据优化结果的特征，采用 Solidworks建立如图 4
所示边长为 L的胞元模型。获得的胞元模型表面具

有复杂曲面 ，可以为骨细胞的生长提供充足的

空间［21］。

2. 3. 2 单元多孔结构的建立

按 照 长 宽 高 各 2 个 胞 元 的 方 法 ，利 用

Solidworks 将 8个胞元旋转和阵列组合成如图 5所
示的单元多孔结构，单元多孔结构沿三个平面对

称，在 x方向和 y方向上的力学性能具有同性，并可

充分利用 z方向上的承载能力。以此结构作为多孔

结构的组成单元。

表 1 实验所用TC4粉末与ASTM F136-12标准化学成分（质量分数）对比

Table 1 Comparison of chemical composition (mass fraction) of TC4 powder with ASTM F136-12 standard unit: %

Element
TC4 powder

ASTM F136-12 standard

Al
6. 49
5. 5‒6. 5

V
4. 29
3. 5‒4. 5

O
0. 074
<0. 13

N
0. 01
<0. 05

C
0. 008
<0. 08

H
0. 0033
<0. 012

Fe
0. 18
<0. 25

Ti
Bal.
Bal.

表 2 TC4多孔结构的成形工艺参数

Table 2 Forming process parameters of TC4 porous structure

Forming structure
Supporting structure
Physical part

Laser power /W
100
170

Scanning speed/（mm·s-1）
600
1250

Scanning interval /mm
0. 10
0. 10

Powder layer thickness /μm
60
30

图 2 拓扑优化模型建立

Fig. 2 Establishment of topology optimization model

图 1 人体骨骼基元的物理模型与受力条件描述

Fig. 1 Description of physical model and stress condition of
human skeleton element
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2. 4 实验方法

为了研究孔隙率对多孔结构压缩性能的影响，

本实验中多孔结构均由边长 L=6 mm的胞元阵列

组成，孔隙率分别为 60%、70%、80%，分别命名为

6-60、6-70、6-80试样，参考 ISO13314中多孔结构压

缩实验的测试标准，压缩实验的试样规格均采用

20 mm×20 mm×34 mm的多孔结构，如图 6所示，

压缩速度为 2 mm/min，最大载荷为 100 kN。为了

图 4 Solidworks建立的胞元模型。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 4 Cell models created by Solidworks. (a) Porosity 60%; (b) porosity 70%; (c) porosity 80%

图 5 不同孔隙率单元多孔结构。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 5 Unit porous structure with different porosity. (a) Porosity 60%; (b) porosity 70%; (c) porosity 80%

图 3 不同孔隙率的拓扑优化胞元。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 3 Topology optimization cells with different porosity. (a) Porosity 60%; (b) porosity 70%; (c) porosity 80%

图 6 多孔结构试样。（a）6-60试样；（b）6-70试样；（c）6-80试样

Fig. 6 Porous structure samples. (a) 6-60 sample; (b) 6-70 sample; (c) 6-80 sample
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保证试样在压缩过程中受力均匀，在多孔结构顶部

和底部均添加 2 mm厚的薄板。

为进一步分析多孔结构压缩过程中的应力分

布及失效机制，本实验利用 ABAQUS软件对多孔

结构的压缩行为进行了数值模拟，模拟过程中约束

条件尽可能与实验过程相近，即将多孔结构的底部

固定，上部不受约束，且运用 Johnson-Cook损伤模

型对多孔结构的失效机理进行阐释，并采用修正的

二次四面体单元 C3D10M进行网格划分。

3 结果与讨论

3. 1 应力应变曲线分析

多孔结构的压缩应力应变曲线通常与 Gibson
等［22］对弹脆性开孔泡沫材料的研究结果相似，但又

不完全相同，泡沫材料的应力应变曲线分为线弹性

阶段、屈服平台阶段和最终的致密化阶段，而本实

验中拓扑优化所得多孔结构的应力应变曲线分为

线弹性阶段、屈服平台阶段以及最终的断裂失效阶

段，如图 7所示。分析其原因发现，拓扑优化的多孔

结构孔径较大且分布不均匀，存在较大的块状结

构，在压缩过程中细杆断裂后，大的块状结构相互

接触后未被破坏，但在较大应力下发生滑动，致使

结构发生崩塌失效而不出现致密化。但随着结构

孔隙率的变化，其应力应变曲线亦有所不同，如图 7
所示，6-60和 6-70的应力应变曲线有着与泡沫材料

相近的前两个阶段，而 6-60曲线中的应力峰值及平

台应力均高于 6-70，这是因为 6-60结构的孔隙率较

低，内部杆件较粗，其所能承受的应力较大所致；而

在屈服平台结束后两种结构均发生类似于实体结

构的斜向 45°坍塌（图 8），这导致应力应变曲线直线

下降，没有出现致密化。在 6-80曲线中只有线弹性

图 7 多孔结构试样的应力应变曲线

Fig. 7 Stress-strain curves of porous structure specimen

图 8 不同孔隙率多孔结构压缩变形过程（ε为压缩变形）

Fig. 8 Compression deformation process of porous structures with different porosity (ε is compression deformation)
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和失效阶段，没有屈服平台阶段，这是因为其孔隙

率较高，在压缩变形过程中当达到应力峰值后，内

部细杆全部断裂导致整体结构发生崩塌，使得应力

随应变逐渐减小。

3. 2 断裂失效行为及应力分布

图 8为不同孔隙率多孔结构的压缩变形过程，

具体可分为起始阶段、线弹性阶段、屈服平台阶段

及断裂失效四个阶段。结合图 7中应力应变曲线，

根据其是否存在上下波动的屈服平台阶段，可将本

实验中多孔结构的断裂失效行为分为弹脆性断裂

和脆性断裂两类。由图 7可知，孔隙率为 80%时，

其断裂失效模式为脆性断裂，即应力应变曲线中无

屈服平台出现。这是因为孔隙率达到一定程度后，

多孔结构内部杆件较细，在压缩过程中这些细杆在

达到自身应力极限后便率先发生断裂并失效，随后

块状结构相互接触起到一定支撑作用，故图 7所示

曲线出现略微回弹现象，但很快内部块状结构相对

滑动致使支撑作用失效，进而导致整体结构发生坍

塌。因此其应力应变曲线表现为：在达到应力峰值

后开始下降，随后经小幅上升后继续下降，其间未

出现波动的屈服平台。因为这种脆性断裂失效模

式下的多孔结构不利于在人体中长期使用，故不推

荐用作医疗植入体。

而孔隙率为 60% 和 70% 的多孔结构的断裂

失效模式可归纳为弹脆性断裂。为了进一步探究

其压缩过程中的应力分布和变形规律，本实验利

用 ABAQUS软件对多孔结构的压缩变形行为进

行了模拟。由图 9中米塞斯应力云图可知，在线弹

性阶段，应力 S主要集中在多孔结构内部的结点

处，而占整体结构大部分的粗大块状结构受力较

小；随着应力的进一步加大，内部结点破碎，使得

细小杆件逐层失效，进而导致内部的粗大块状结

构相互接触起到支撑作用，如此反复，致使应力应

变曲线中出现上下波动的屈服平台阶段；随着应

力的继续加大，内部块状结构发生相对滑动，致使

整体结构崩塌而失效。总体来说，此类失效模式

下的多孔结构具有更优异的抗压减振能力，更适

合用作骨植入。

为了进一步了解多孔结构内部的应力分布情

况及失效位置，采用数值模拟方法以单元多孔结构

为例对其线弹性阶段的内部应力分布情况进行分

析。发现三种不同孔隙率的单元多孔结构的应力

图 9 不同孔隙率多孔结构应力分布。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 9 Stress distribution of porous structure with different porosity. (a) Porosity 60%; (b) porosity 70%;（c）porosity 80%
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分布有微小差异，但整体来说其分布特征相似。如

图 10所示，应力主要集中在结构内部的 5个位置，

即单元多孔结构中细杆斜向交叉位置①、细杆横向

交叉位置②、、粗大块状结构内向空心位置③、、细杆

与块状结构斜向交叉位置④以及细杆与块状结构

横向交叉位置⑤。这些特殊交叉位置或存在锐角，

或出现结构特征的急剧变化，因此多孔结构在压缩

过程中会出现缺口效应［23］，导致这些位置容易出现

应力集中而最先发生失效。这也印证了图 9中多孔

结构的整体失效情况。

图 11是不同孔隙率多孔结构应力应变曲线的

实验与模拟结果对比。从图中可以看出，孔隙率

为 60% 和 70% 的多孔结构的模拟结果与实验结

果在线弹性阶段具有较好的重合性，这说明两种

孔隙率的多孔结构的抗压强度和杨氏模量的模拟

结果和实验结果相近。但两种孔隙率结构的模拟

和实验结果在屈服点处对应的应变值均有所区

别，可以看到两者的模拟结果中屈服点对应的应

变值均较实验中结果大，其原因是在实验过程中

结构的内部杆件断裂失效后便脱离了整体结构，

而在模拟过程中并未发生内部杆件脱落的情况。

此外，经计算发现孔隙率为 60%的多孔结构的实

验结果和模拟结果所对应的抗压强度和杨氏模量

的误差分别为 2. 5%和 5%，孔隙率为 70%的多孔

结构所对应的误差分别为 5. 8%和 2. 4%，由此说

明模拟结果和实验结果高度贴合。而对于孔隙率

为 80%的多孔结构，其实验结果和模拟结果有较

大差异，经计算发现实验与结果模拟所对应的抗

压强度和杨氏模量的误差分别为 55%和 20%，造

成这种差异的原因可能是实验所用的多孔结构在

成形过程中内部出现微小孔隙或粉末未熔化等缺

陷，导致其力学性能降低，而模拟过程中并未考虑

存在缺陷的情况。总体来说，基于 Johnson-Cook
材料损伤模型的模拟结果可用来预测多孔结构的

力学性能和压缩行为，但与实际的实验结果相比

仍有一定的误差。

3. 3 抗压强度和杨氏模量

图 12所示为不同孔隙率多孔结构的抗压强度

和杨氏模量，实验结果表明，在单元结构尺寸一定

的情况下，随着孔隙率的增加，多孔结构的抗压强

度和杨氏模量均在减小，其抗压强度的范围在 19~

110 MPa之间，杨氏模量在 1. 2~18. 5 GPa之间。

而人体骨骼的力学性能［24-25］为：松质骨的抗压强度

为 2~15 MPa，杨氏模量为 1~2 GPa；密质骨的抗压

强度为 100~230 MPa，杨氏模量为 2~20 GPa。由

此可知孔隙率为 60%的多孔结构力学性能能够与

图 10 多孔结构内部应力分布。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 10 Stress distribution in porous structure. (a) Porosity 60%; (b) porosity 70%; (c) porosity 80%

图 11 不同孔隙率多孔结构实验及模拟的压缩应力应变曲线。（a）孔隙率 60%；（b）孔隙率 70%；（c）孔隙率 80%
Fig. 11 Experimental and simulated compressive stress-strain curves of porous structure with different porosity.

(a) Porosity 60%; (b) porosity 70%; (c) porosity 80%
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人体密质骨相匹配，而孔隙率为 80%的多孔结构的

力学性能虽然与人体松质骨相近，但是结合图 7中
应力应变曲线及其失效方式可知，其并不适合用作

人体植入物。综上可知，孔隙率为 60%的多孔结构

适合用作人体骨骼中密质骨植入物的仿生结构。

4 结 论

本文对拓扑优化所得的不同孔隙率多孔结构

的压缩性能和断裂失效行为进行了实验及模拟研

究，得出以下结论：

1）压缩实验中，多孔结构的失效行为可分为孔

隙率为 60%和 70%的弹脆性断裂与孔隙率为 80%
的脆性断裂，且无屈服平台的脆性断裂结构不适合

用于医学领域；而随着应力的增加，结构逐层破坏，

存在屈服平台的弹脆性断裂结构因其具有较为优

异的抗变形能力更适合用于医疗行业。进一步对

抗压强度和杨氏模量的分析得出孔隙率为 60%的

多孔结构适用于人体骨骼中密质骨植入物的仿生

结构。

2）压缩实验中，模拟结果与实验结果较为吻

合，特别在线弹性阶段孔隙率为 60%和 70%的多

孔结构中两者具有高度的一致性，但是用模拟结果

来预测多孔结构的力学性能仍有一定的误差。下

一步的工作可继续在数值模拟过程中增加约束条

件（如摩擦因数等）来优化模拟结果，以便其可以更

好地预测多孔结构的力学性能和压缩行为。
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