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微血管模型的重建和生物力学设计
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摘要：血管生成在许多生理和病理过程中发挥着重要作用，但其机理仍不清楚。 血管细胞在体内同时受到多种生

物化学和生物力学刺激，处于复杂的微环境中，因此，在体外构建血管模型并重现其在体微环境，对探究血管生成

机制十分必要。 近年来，随着微加工和微流控技术的进步，各种体外微血管模型应运而生，对剪切力、渗流、血管生

成因子浓度梯度等变量进行准确控制，极大地推动了血管生成的研究。 本文综述各类微血管模型的构建方式、发
展演化及其生物力学设计。
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　 　 心血管系统是人体胚胎时期形成的第 １ 个器

官，也是人体最重要的器官系统之一。 心血管疾病

是当今世界威胁人类健康的头号杀手，世界卫生组

织预计到 ２０３０ 年，全球每年将有超过 ２􀆰 ３ 亿人死于

心血管疾病。 异常的血管生成是血管病变的一个

重要原因，可引发包括心血管疾病在内的许多常见
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疾病，如动脉粥样硬化、关节炎、哮喘和肿瘤等［１⁃３］。
因此，加深对血管生成内在机制的理解进而有效地

控制血管生成，成为科研工作者和临床医生长期以

来的研究重点。 迄今为止，血管生成机制仍未完全

探明，除生物化学因素（如生长因子、细胞因子）外，
越来越多的研究显示，生物力学因素（如血液流动

引起的剪切力、循环应变、脉动压力等）也会极大地

影响血管生成过程［４］。 但是，在体外构建模拟真实

血管生成的微环境，特别是力学微环境，进而研究

血管生成机制仍然较为困难。 随着微加工和微流

控技术的进步，体外微血管模型作为一种新工具，
为血管生成机制的研究提供更多可能。 相较于传

统的体外血管生成模型，体外微血管模型对各类实

验变量的控制更加精准，更加接近体内真实环境，
并且样品消耗少，通量高，便于多细胞共培养和定

量分析，故优势明显［５⁃８］。 近年来，涌现出一大批体

外微血管模型，根据其研究目的和展现形式，大致

可分为 ３ 种，分别为单血管模型、血管网模型和出

芽血管模型。

１　 单血管模型

单血管模型是指整个模型由 １ 根单独的微管

构成，微管内表面一般覆有内皮细胞。 理想的单血

管模型应具有正常血管的生理功能，如屏障功能、
可对生长因子和力学刺激做出反应等，还可以经受

住长时间的灌流。 一般来说，管径越小的单血管模

型越难以制造。 Ｃｈｒｏｂａｋ 等［９］利用“悬针法”率先在

胶原中制造出微米级的通道，随后在其内接种内皮

细胞，最终形成能够灌流的单层内皮管道（见图 １）。
该研究首先利用光刻胶在硅片表面制造出宽度和

高度各为 １ ｍｍ、长度 １ ｃｍ 的长方体模型，该模型凸

出于 硅 片 表 面。 随 后， 将 聚 二 甲 基 硅 氧 烷

（ｐｏｌｙｄｉｍｅｔｈｙｌｓｉｌｏｘａｎｅ，ＰＤＭＳ）浇筑于硅片上并进行

固化，以此得到单通道 ＰＤＭＳ 模具。 利用一个简单

的 ＰＤＭＳ 辅助支架，将 １ 根直径为 １２０ μｍ 的细针

平行悬空于 ＰＤＭＳ 模具的通道内，并在细针周围灌

满胶原。 当胶原胶连固化后，小心取出细针，即可

得到 １ 条微米级的微管。 随后，向微管内接种人脐

静脉内皮细胞 （ ｈｕｍａｎ ｕｍｂｉｌｉｃａｌ ｖｅｉｎ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ
ｃｅｌｌｓ，ＨＵＶＥＣｓ）并培养至单层。 以此方法，最终制

造出管径 ７５～１５０ μｍ 的内皮微血管。 该微血管可

图 １　 悬针法制造内皮微管示意图［９］

Ｆｉｇ．１　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｆｏｒ ｔｈｅ ａｓｓｅｍｂｌｙ ｏｆ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ

ｔｕｂｅ ｂｙ ｎｅｅｄｌｅ ｓｕｓｐｅｎｓｉｏｎ［９］

以在 １０ ｍｍＨｇ （１ ｍｍＨｇ ＝ ０􀆰 １３３ ｋＰａ） 平均压力、
１ Ｐａ剪切力条件下灌流 １ 周左右，具有一定的屏障

功能，并且可对炎症刺激快速反应。 利用该微血管

模型，Ｐｒｉｃｅ 等［１０］ 研究了力学信号对微血管屏障功

能和血管稳定性的影响。 通过调整内皮微管的管

径或将两条内皮微管平行排列，该研究分别测定流

量、剪应力、跨壁压力和平均腔内压力等对内皮微

血管渗透率和存续时间的作用，发现剪应力是维持

微血管屏障功能的主要因素，而跨壁压力是维持微

血管稳定性的主要因素。 随后，Ｐｏｌａｃｈｅｃｋ 等［１１］ 也

以该单血管模型为基础，研究 Ｎｏｔｃｈ 信号对血管屏

障功能的调节，证实 Ｎｏｔｃｈ１ 跨膜受体通过一种不依

赖转录的信号机制直接调节血管屏障功能，驱动黏

着连接组装。 他们还将人骨髓间质细胞外衬于内

皮微管外共培养，以此探究炎症反应中内皮细胞与

壁细胞相互作用对血管屏障功能的影响，发现

ＲｈｏＡ、Ｒａｃ１ 和 Ｎ⁃钙黏素在其中起到重要作用［１２］。
文献［１３］也利用类似的方法，将细针替换为可自主

设计 形 状 的 ＰＤＭＳ 细 杆， 制 造 出 管 径 ５０ ～
１ １５０ μｍ、具有一定屏障功能的内皮微管。 Ｉｎｇｒａｍ
等［１４］还使用诱导多能干细胞 （ ｉｎｄｕｃｅｄ ｐｌｕｒｉｐｏｔｅｎｔ
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ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓ，ｉＰＳＣｓ）来源的内皮细胞制作微血管，该微

血管具备屏障功能，可分泌血管生成因子和炎症介

质，并可通过改变血管表型对细胞外微环境的变化

作出反应。 Ｍａｎｄｒｙｃｋｙ 等［１５］ 利用不锈钢弹簧在

ＰＤＭＳ 中构建厘米级的螺旋微管，并在其内侧接种

内皮细胞。 螺旋微管的弯曲和扭转可控，还可承受

５０ μＬ ／ ｍｉｎ 流量的灌注。 利用该模型，该研究证实

旋动流可以改变内皮细胞表型。
此外，还有一些研究者尝试用三维生物打印的

技术制造单血管模型。 生物打印的优势是可以一

次制造出任意长度的单血管，但如何直接打印小口

径、可灌流的血管仍是一个难题。 Ｄａｎｉｅｌｅ 等［１６］ 将

光聚合法与多层同轴生物打印技术相结合，制造出

内径 １２５ μｍ、外径 ２００ μｍ 的聚乙二醇微管，但该微

管无法承受液体灌注。 在此基础上，他们将甲基丙

烯酸明胶（ｇｅｌａｔｉｎ ｍｅｔｈａｃｒｙｌｏｙｌ，ＧｅｌＭＡ）与聚乙二醇

混合，并将血管所需细胞（内皮、平滑肌及周细胞）
预先混入混合胶原内，先后制造出纯内皮微血管

（ｈｕｍａｎ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｍｉｃｒｏｖｅｓｓｅｌｓ，ＨＥＭＶ）和多细胞微

血管（ｍｕｌｔｉ⁃ｃｅｌｌ ｍｉｃｒｏｖｅｓｓｅｌｓ，ＭＣＭＶ） ［１７］。 这两种微

管具有相同的管径，可长期存活。 随后，他们将微

管植入混有成纤维细胞的三维基质，微管经培养展

现出一定的出芽能力，可形成原始的血管网，还可

承受最高 ２􀆰 ５ Ｐａ 灌流。

２　 血管网模型

相较于单血管模型，血管网模型的结构更加复

杂，制造难度也更高。 除了基础研究的需要外，构
建功能性血管网对组织工程尤为重要。 由于氧气

扩散的极限距离是 １００ ～ ２００ ｍｍ，大于该尺寸的人

工组织要想存活，必须在内部提供输送养分的通

道。 在体外培养时，营养和氧气可由生物灌流系统

提供。 而当植入体内后，则需要依靠功能性毛细血

管网［１８⁃１９］。 因此，在体外构建功能完善的血管网是

组织工程长期以来的研究重点。 目前，体外构建的

血管网模型大致可分为两种：一是由内皮细胞自组

装形成的随机血管网模型；二是在预制模具内形成

的规则血管网模型。
２􀆰 １　 随机血管网模型

内皮细胞可在水凝胶如 Ｍａｔｒｉｇｅｌ 或Ⅰ型鼠尾胶

原中通过自组装，形成类似毛细血管的网格状结

构［２０］。 这样形成的网状结构虽然形态上与毛细血

管网类似，但无法灌流，也无法长时间存续，在一段

时间后会自行降解。 Ｓｏｎｇ 等［２１］ 利用 ＰＤＭＳ 制造了

三通道模型，该模型两侧为细胞接种流道，中间为

３００ μｍ 宽的胶原通道，３ 条流道之间由 ＰＤＭＳ 微柱

分隔。 内皮细胞在细胞接种流道内环绕形成微管，
并从 ＰＤＭＳ 微柱的间隙间出芽进入中间胶原，在胶

原中相互吻合形成网络。 两侧的内皮微管被该网

络相连通，１ μｍ 荧光粒子可随灌注液体在压差的作

用下通过吻合管。 Ｊｅｏｎａ 等［２２］ 采用类似的结构，将
ＨＵＶＥＣｓ 和骨髓来源的人间充质干细胞 （ ｂｏｎｅ
ｍａｒｒｏｗ ｄｅｒｉｖｅｄ ｈｕｍａｎ ｍｅｓｅｎｃｈｙｍａｌ ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓ，
ＢＭ⁃ｈＭＳＣｓ）直接混合在中间的胶原通道中，将培养

基灌注在两侧流道中，形成具有一定屏障功能的内

皮血管网。 Ｋｉｍ 等［２３］将流道扩展到 ５ 条，在中间流

道注入 ＨＵＶＥＣｓ 与纤维蛋白原溶液，在其两侧流道

加入培养基，并将人肺成纤维细胞 （ ｈｕｍａｎ ｌｕｎｇ
ｆｉｂｒｏｂｌａｓｔｓ ｃｅｌｌｓ，ＨＬＦｓ）与纤维蛋白原混匀后注入最

外侧两流道。 内皮细胞在中间流道内通过自组装

形成了联通两侧流道的血管网，该血管网具有一定

的屏障功能，并能承受 ３００ μＬ ／ ｈ 低流量灌注。 他们

随后增加了中间流道的宽度，并将位于顶板的

ＰＤＭＳ 替换成带有孔径 ２００ μｍ 阵列微孔的 ＰＤＭＳ
薄膜［２４］。 这样可以将一些肿瘤细胞团块种植在薄

膜上，实现与血管网的共培养。
Ｍｏｙａ 等［２５］将一系列菱形的微组织腔通过微流

道相连，并将人内皮细胞集落形成细胞来源的内皮

细胞 （ ｈｕｍａｎ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｃｏｌｏｎｙ ｆｏｒｍｉｎｇ ｃｅｌｌ⁃ｄｅｒｉｖｅｄ
ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｃｅｌｌｓ，ＥＣＦＣ⁃ＥＣｓ）与 ＨＬＦｓ 混合，与纤维蛋

白原溶液中一起注入到微组织腔中，使其自组装成

随机血管网。 他们通过调节组织腔上下两端的压

力梯度来改变渗流方向，并定期反转渗流方向以促

进血管网的均匀生长。 最终，他们得到了管径 １５ ～
５０ μｍ、可存活 ７ ｄ 的功能性微血管网。 该血管网能

承受流速 ４ ｍｍ ／ ｓ 以下、剪切率 １ ０００ ｓ－１ 以下的

灌流。
２􀆰 ２　 规则血管网模型

另一种构建血管网模型的方法是在预先构建

好的模具内接种内皮细胞，使其直接形成规则血管

网模型。 Ｚｈｅｎｇ 等［２６］ 用 ＰＤＭＳ 制成直梯状的模具，
将Ⅰ型鼠尾胶原灌注其中，随后将 ＨＵＶＥＣｓ 接种于
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流道内壁，形成具有一定屏障功能且可存活 １～２ 周

的规则血管网。 三维生物打印也是构建规则血管

网模型的常用方法，Ｍｉｌｌｅｒ 等［２７］ 利用一种具有生物

兼容性的刚性合成糖纤维编织成三维晶格牺牲模

板（ｓａｃｒｉｆｉｃｉａｌ ｍｏｌｄｉｎｇ），并将该模板与小鼠胚胎成纤

维细胞共同封装于细胞外基质中。 模板被溶解后，
将 ＨＵＶＥＣｓ 注入形成的管道中，最终得到可承受短

时间灌流的三维血管化组织（见图 ２）。 Ｋｉｎｓｔｌｉｎｇｅｒ
等［１９］随后使用由激光烧结碳水化合物粉末制成的

牺牲模板，制成树枝状或其他复杂的血管网络，并
使用该模型定量研究细胞增殖和代谢梯度对灌流

液体和细胞氧气和代谢物扩散的响应。 类似地，
Ｍａｓｓａ 等［２９］ 使用琼脂糖纤维制作牺牲模板， 在

ＧｅｌＭＡ、ＳＰＥＬＡ、ＰＥＧＤＡ 等水凝胶中构建结构复杂、
多种直径（０􀆰 １～１ ｍｍ）的三维通道。 但该研究只将

内皮细胞接种进简单的直管中，形成具有一定屏障

功能 的 内 皮 微 管。 Ｋｏｌｅｓｋｙ 等［３０］ 将 普 朗 尼 克

（ｐｌｕｒｏｎｉｃ）和凝血酶的混合物作为牺牲模板，利用

ｈＭＳＣｓ 和人新生儿真皮纤维母细胞（ｈｕｍａｎ ｎｅｏｎａｔａｌ
ｄｅｒｍａｌ ｆｉｂｒｏｂｌａｓｔｓ，ｈＮＤＦｓ）在细胞外基质中构建脉管

系统，并在其内接种 ＨＵＶＥＣｓ，由此得到厚约 １ ｃｍ
血管化组织。 该组织可灌注，能长期存活，还可通

过干细胞分化驱动特定谱系。

图 ２　 利用碳水化合物玻璃纤维作为牺牲模板制造可灌注三维网络

示意图［２７］

Ｆｉｇ．２　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｕｓｉｎｇ ｃａｒｂｏｈｙｄｒａｔｅ ｇｌａｓｓ ａｓ ｓａｃｒｉｆｉｃｉａｌ

ｔｅｍｐｌａｔｅ ｔｏ ｆａｂｒｉｃａｔｅ ｐｅｒｆｕｓａｂｌｅ ３Ｄ ｆｉｌａｍｅｎｔ ｎｅｔｗｏｒｋｓ［２７］

３　 出芽血管模型

出芽血管模型以单血管模型或血管网模型为

基础，侧重于研究内皮细胞的出芽过程。 在以单血

管模型为基础的出芽血管模型中，一般需额外添加

生长因子以促进内皮出芽。 Ｎｇｕｙｅｎ 等［３１］ 以“悬针

法”在胶原内制造了两条平行的内皮微管，向其中

一条微管内加入促血管新生因子如血管内皮生长

因子（ｖａｓｃｕｌａｒ ｅｎｄｏｔｈｅｌｉａｌ ｇｒｏｗｔｈ ｆａｃｔｏｒ，ＶＥＧＦ）、１⁃磷
酸鞘氨醇（ｓｐｈｉｎｇｏｓｉｎｅ⁃１⁃ｐｈｏｓｐｈａｔｅ，Ｓ１Ｐ）、基质金属

蛋白酶（ｍａｔｒｉｘ ｍｅｔａｌｌｏｐｒｏｔｅｉｎａｓｅ，ＭＭＰｓ）等，以诱发

另一条内皮微管的出芽。 Ｊｅｏｎｇ 等［３２］将内皮细胞接

种于 ＰＤＭＳ 制成的微流道中形成小管，随后向相邻

通道的胶原中出芽。 结合仿真计算，可以较为精准

的控制流道内的 ＶＥＧＦ 浓度梯度。 他们还研究了内

皮出芽的形态，发现出芽直径与延伸率成反比，且
位于出芽尖端的顶细胞通过 ＭＭＰ⁃２ 促进细胞外基

质降解，并调节出芽直径［３３］。 本课题组在三通道

ＰＤＭＳ 芯片的基础上对流动控制系统加以改良，成
功模拟了血管生成初始阶段的微环境［３４］。 该模型

具有自动化、无泡、高仿真、低消耗等特点，可对内

皮细胞所受壁面剪切力、跨内皮流、间质流及生长

因子浓度梯度等进行精准调控，实现了对内皮微血

管高通量、长时间的灌流（见图 ３）。 利用该模型发

现，腔内流诱导产生的壁面剪切力对血管生成有抑

制 作 用， 硫 酸 乙 酰 肝 素 （ ｈｅｐａｒａｎ ｓｕｌｆａｔｅ
ｐｒｏｔｅｏｇｌｙｃａｎｓ，ＨＳＰＧ）作为力传感器参与介导这一

过程。

图 ３　 微流动控制系统示意图［３４］

Ｆｉｇ．３　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｍｉｃｒｏｆｌｕｉｄｉｃ ｃｏｎｔｒｏｌ ｓｙｓｔｅｍ［３４］

以随机血管网模型为基础的出芽血管模型多

依托于的 ＰＤＭＳ 芯片。 Ｓｏｎｇ 等［２１］ 开发了三通道芯

片，在内皮出芽吻合成血管网前即可用来研究出芽

过程。 内皮渗流可通过改变两侧流道的静水压调

节，研究发现，ＶＥＧＦ 浓度梯度与渗流共同影响出芽

形态，且渗流可通过小 ＧＴＰ 酶 ＲｈｏＡ 和组蛋白脱乙

酰酶 １（ｈｉｓｔｏｎｅ ｄｅａｃｅｔｙｌａｓｅ１，ＨＤＡＣ１）的介导影响内
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皮出芽［３５⁃３６］。 Ｋｉｍ 等［３７］开发了六通道芯片，可以同

时作为随机血管网模型和出芽血管模型。 他们在

内侧两条流道中充满胶原，其中一条流道内混入内

皮细胞，通过自组装形成血管网；另一条流道内只

有纯胶原，可用于出芽。 最外侧的两条流道内接种

有成纤维细胞，其余两条流道内灌注培养基。 在该

模型中，渗流同样通过静水压差调节，结果发现，渗
流可以使内皮细胞从静息态转向出芽，且逆向渗流

促进出芽。

４　 结论

目前体外微血管模型对力学微环境的模拟主

要集中在血压、血流剪切力和渗流上，通过与数值

仿真和微流控技术相结合，体外微血管模型可对上

述参数进行较为精准的调控。 作为一种新型的体

外实验技术，体外微血管模型还需要不断发展。 例

如，可以对模型中常用的水凝胶弹性、黏弹性等力

学特性进行更加精确的控制；也可以通过对模型进

行牵拉以模拟血管壁周向应变。 综上所述，体外微

血管模型对于模拟在体力学微环境、研究血管生成

机制具有重要作用。
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５８１
赵　 萍，等． 微血管模型的重建和生物力学设计
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