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人工膜肺氧合器技术进展
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摘要：人工膜肺氧合器，又称人工膜肺组件或人工膜肺，是体外膜肺 (ECMO)系统中 2个最重要的核心部件之一，用于实现对

静脉血液的供氧和二氧化碳的清除，支持病人建立体外心肺循环。人工膜肺氧合器是膜组件的一种，在 ECMO系统中属于耗

材，寿命一般较短且成本较高，目前第三代人工膜肺技术依然存在较多问题，需进一步开发基于新原理和新材料的人工膜肺组

件。为此，基于人工膜肺发展历程，从膜材料的制备、膜材料的生物相容性、组件的设计、微流控人工膜肺等方面综述人工膜

肺的发展现状，重点综述基于微流控原理的人工膜肺的研究进展。最后，对人工膜肺氧合器技术未来的发展方向进行展望，即

在传统中空纤维式膜肺氧合器方面，需进一步开发新的高透气材料并优化组件内流路；在新型微流控膜肺方面，需在芯片并行

放大、生物相容性改性及加工制备方法上进一步突破。 
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lung, is one of the two most important core components in an ECMO system. Its function is to realize the oxygen
supply  and  the  removal  of  carbon  dioxide  of  venous  blood,  and  establish  the  extracorporeal  gas  circulation  for
patient.  The artificial  membrane oxygenator  is  one kind of  membrane contactors,  which is  a  membrane separation
device, using special polymer membrane material as the separation unit. The service life of the artificial membrane
oxygenator  is  generally  short,  and  it  is  a  consumable  part  in  an  ECMO  system.  Due  to  expensive  membrane
contactors, the cost of the ECMO system is greatly affected by the cost of this component. At present, there are still
many problems in the third generation of artificial membrane lung technology, so it is necessary to further develop
extracorporeal  membrane  oxygenator  based  on  new  principles  and  new  materials.  Therefore,  based  on  the
development history of artificial membrane lung, the development status of artificial membrane lung was reviewed
from  the  preparation  of  membrane  materials,  biocompatibility  of  membrane  materials,  module  design,  i.e.,  the
development  of  membrane,  the  improvement  of  biocompatibility  of  the  membrane,  the  design  of  contactors,
microfluidics  artificial  membrane  lung  and  other  aspects,with  emphasis  on  the  research  progress  of  artificial
membrane  lung  based  on  the  principle  of  microfluidics.  Finally,  the  future  development  direction  of  artificial
membrane  oxygenator  technology  was  prospected,  that  is,  in  terms  of  the  traditional  hollow  fiber  membrane
contactors,  new materials of high gas permeation feature need to be developed and the flow path in the contactors
need  to  be  optimized.  For  microfluidics  membrane  contactors,  the  further  breakthrough  should  be  remained in
scaling up of contactors, improvement of biocompatibility and new fabrication method.
Keywords：ECMO; membrane contactor; membrane oxygenator; gas exchange
 

体外膜肺氧合 (extracorporeal membrane oxygenation，ECMO)系统，俗称“叶克膜”“人工膜肺”，于

1953年在密西根大学成功应用于临床[1]。ECMO是典型的高技术产品，运行原理却比较简单。循环过程中

该系统通过离心泵将人的大静脉血输送到人工膜肺组件 (又称氧合器)，血液在膜肺组件中进行增氧，同时排

出二氧化碳；再通过换热将血液控温至接近人体温度后输入大动脉，从而建立体外心肺循环。自 2019年新

冠肺炎爆发至 2022年 12月，全球超过 6亿人感染，680多万人死亡[2]。根据世界卫生组织统计，新冠肺炎重

症率约 13.8%，其中约 5%的病人需进入 ICU使用呼吸机和 ECMO设备[3]。在抢救新冠肺炎危重病人期间，

ECMO设备的“能救命、数量少、非常贵”等特点被媒体广泛报道。目前，ECMO设备单价在 100~
300万之间，设备最核心的部分为膜肺组件和血泵[4]。随着新冠及其他疾病导致的心肺循环衰竭病例的日益

增多，ECMO设备作为呼吸系统疾病终极救命设备，需求量必然进一步上升。ECMO的一次性使用耗材包

含离心血泵、管道和膜肺等，耗材套包视病人情况更换，每份价格 3~6万元不等，血泵单机价格为 8 000元左

右，膜肺在耗材成本中约占 50%[4−5]。究其原因是用于制备 ECMO设备的技术目前由少数国外公司垄断，据

统计在全球范围内能够生产 ECMO设备的厂家只有 10余个，其中 70%的市场被排名前三的德国迈柯唯

(Maquet)、美国美敦力 (Medtronic)和英国索林 (Sorin)公司包揽[5]。至 2023年，我国仅深圳汉诺医疗宣布成

功研制出人工膜肺系统[6]。

当前人工膜肺组件在有效膜面积、氧气增加能力 2个关键指标上比天然肺低 2个数量级，这也导致人

工膜肺组件存在 2个明显局限。一是组件氧气交换能力不足，为保证器官对氧气的需要，病人需保持静止状

态，致使 ECMO系统只能短时间用于病人体外循环。受制于单位膜面积氧气交换速率，要增加气体交换量

就须增大膜组件的尺寸，但会带来膜肺持血量 (组件的血液容纳体积)的增加，这意味着血液接触到的异物

面积大，进而会带来严重的红细胞破坏、血栓等问题，经长期优化，目前性能最佳的商业组件如迈柯唯

Quadrox组件的持血量在 200 mL左右[7]。二是气体传质阻力大，只能用纯氧作为气源，不能像天然肺一样直

接利用空气作为气源，无法做成便携式甚至是植入设备，限制了其只能在固定场使用。因此，突破现有组件

单位膜面积气体交换速率，开发基于新原理、新工艺的新一代人工膜肺组件非常必要。鉴于此，梳理人工膜

肺氧合器的历史发展脉络和研究现状，并展望其未来发展方向。

 1　人工膜肺组件发展历史
到目前为止，经过近 70年的发展，临床用人工膜肺组件的演进可分为如图 1所示的阶段。膜材料方面，

在 1950—1970年间，由于硅橡胶具有较好的生物相容性和气体渗透性，硅橡胶均质无孔膜首先被采用，但早
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期硅橡胶薄膜制造技术落后，薄膜不能兼具较好的机械性能与透气性，至 20世纪 70年代后，很快被多孔疏

水的聚丙烯膜替代[8]。但聚丙烯膜平均孔隙较大 (>0.1 µm)，这种膜存在较严重的血浆渗漏问题，使用寿命较

短，一般在几个小时到几天不等。2000年，德国 Membrana公司推出了 PMP非对称均质微孔膜，这种膜具

有致密皮层和微孔支撑层 (<0.01 µm)，且具较高气体交换速度与防血清渗漏功能，使用寿命可达几周至 2个

月[9]，一经推出，迅速取代了其他类型材料。据统计，目前美国 95%的人工膜肺组件采用 PMP膜[10]。组件方

面，从最初的板式和卷式膜组件发展到今天占主导地位的中空纤维膜组件，相比前两种类型组件，中空纤维

膜组件的比表面积要高 1到 2个数量级，能将组件的体积大幅压缩以减小组件持血量。

 2　人工膜肺组件发展现状
 2.1　膜材料的制备

在膜肺用膜材料的选择上，先后经历了致密硅橡胶膜、聚丙烯多孔膜、PMP(聚 4−甲基 1−戊烯)膜等三

代膜材料。选用 PMP作为基体材料是因为该材料中氧气渗透率在常温下可达 12 000 cm3•mm•m−2•d•MPa，
是其他聚合物如 PE，PS等材料透氧率的 10~100倍。PMP材料具有特殊的空间结构，其聚合体呈螺旋排列

且具有丰富的侧链结构，气体易从基团缝隙中穿透。此外，通过制膜工艺的改进，可进一步改善材料的透气

性能。目前商业膜材料普遍采用热致相分离技术纺制而成，工艺过程为：将 PMP塑料颗粒、稀释剂和其他

添加剂在高温下熔融，通过螺杆泵将高分子溶液从喷丝板挤出，然后通过后续的冷却和拉伸来控制膜内的孔

隙结构。采用这种工艺方法纺制出的膜丝中空管内外表面光滑致密，皮层厚度在 0.1~1.0 µm，内部孔隙大小

均匀，孔隙率高达 80%以上。PMP中空纤维膜的厚度往往在 100 µm以下，经材料结构的一步步优化，PMP
膜的氧气传递速率已从最初的 20 mL•m−2•min−1 提

升至 300 mL•m−2•min−1[11]。纺制出的膜管通过编织

技术形成预装填膜丝束 (如图 2)，为后续的封装制造

提供了基础原材料。由于采用表面无孔设计，膜材

料的寿命也取得较大进步。据统计，美国 95%以上

ECMO系统中的氧合器均采用 PMP中空纤维膜，使

用寿命最长可达 59 d[12]。

 2.2　膜材料的生物相容性改进

PMP是典型的非极性疏水材料，耐污染性较差，与血液接触后会产生凝血和血栓等问题。在提高膜材

 

人工肺膜材料发展简史
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PP (聚丙烯 )中空纤维膜
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图1　人工膜肺材料及组件发展简史

Fig. 1　Brief history of the development of artificial membrane lung materials and components

 

图2　PMP 中空纤维膜

Fig. 2　Hollow fiber membrane made from PMP
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料生物相容性方面，普遍采用涂层技术对制备的膜基材进行改性，如通过在膜表面共价接枝肝素以增加材料

抗凝性[13]，通过催化涂层在膜表面产生一氧化氮来增强血液的抗凝性[14]，通过在膜表面接枝醋酸酐酶以提高

二氧化碳的清除速度[15]，使用二氧化钛涂层来增强 PMP膜的抗血清渗漏功能等[16]。其中，共价接枝肝素是

目前商用膜普遍采用的抗凝技术手段，工艺过程如图 3。与未改性的膜相比，肝素化 PMP膜表面蛋白质吸

附可减少 60%~70%，血小板吸附减少 25%~30%，PMP膜表面活化部分凝血时间延长 4倍[17]。针对 PMP膜

的疏水性缺陷，有学者将两亲性物质如 2−甲基丙烯

酰氧基磷酰胆碱修饰在 PMP膜表面，结果发现在氧

气透过速率未降低的情况下，牛的血清蛋白吸附减

少，血液相容性显著提升[18]。类似的还有将两亲性

磺基甜菜碱偶联到 PMP膜表面，使血小板的沉积减

少 80%~95%[19]。部分研究人员采取更为仿生的方法，

将膜表面内皮化修饰，即在 PMP膜表面培育生长一

层内皮细胞，获得更接近真实血管的生物相容性[20−22]。

以上改性方法均取得了较好效果，但目前出于成本原因均未实现商业化。

 2.3　膜组件的设计

除膜材料本身，膜肺氧合器的性能还取决于膜

组件的设计。上世纪 50年代的膜组件为转轮式

(图 4(a))[23]，到上世纪 60—70年代，出现了盘式膜组

件 (图 4(b))[24] 和板式膜组件 (图 4(c))[25]，这些组件均

存在膜材料填充密度低的问题。至上世纪 70年代，

中空纤维式膜组件开始成为主流 (图 4(d))[26]。膜组

件的总体设计方向是提高膜的填充面积、优化血液

与膜丝的接触方式。在性能最好的商业膜组件内，

血液与膜丝采取交错流的接触方式可极大提高血液

的湍流度，减小血液侧的传质阻力[27]。但是，中空纤

维膜组件依然存在缺陷，在实际使用过程中会发生

血液凝血，进行体外心肺手术时需对患者进行抗凝

治疗。

近 10年，科学界和工程界在提高组件单位体积

有效膜面积、降低组件气体传质阻力以及提高组件

生物相容性等方面致力开展研究，但人工膜肺组件

的性能，尤其是气体交换速率并没有大幅度提升[14]。

目前人工膜肺组件受制于中空纤维膜和组件制造技

术，对天然肺泡结构中的膜结构、流动、气体传质过程仿生程度仍处于较低水平。人体在呼吸循环过程中，

吸气时气体通过气管进入肺部大血管，再流入复杂的毛细分支管，在分支管末端进入海量的肺泡 (3~4亿，平

均直径 200 µm)，肺泡表面包覆着大量毛细血管，血液隔着血管壁与肺泡膜进行气体交换，经气体交换的废气

通过呼出作用排出人体。人体肺泡的有效气体交换面积约 100 m2，人体具有一系列精巧的结构、机能使血

液与肺泡间的气体传质阻力极低。现代医学研究发现，肺泡结构中气体交换的膜结构厚度低至亚微米；另外，

肺泡周围的血管内径为 8~10 µm，这与血液中氧气载体红细胞尺寸 (6~8 µm)接近，狭窄的通道有效降低了血

液边界层的传质阻力[28−31]。生物医学专家还发现肺泡膜具有弹性，肺泡随着呼吸进行周期性收缩膨胀，进

而周期性挤压包裹在其表面的毛细血管，使血液做类似薄片样的层状流动，进一步降低了血液侧气体传质

阻力[32]。

相较而言，人工膜肺组件的结构与功能与天然肺泡差异较大，具体如下：

1) 人工膜材料的厚度远高于天然膜。后期封装需对膜丝采取编织、灌胶等操作，兼顾膜丝的机械性能

与透气性能，这就限制了膜管壁厚的进一步减小。目前商用膜丝的外直径一般在 200~400 µm，膜管壁厚在
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图3　PMP 中空纤维膜材料表面处理工艺

Fig. 3　Surface  treatment  process  of  PMP  hollow  fiber
membrane materials

 

(a) 转轮式 (b) 板式

(c) 盘式 (d) 中空纤维式

图4　常见的膜组件形式

Fig. 4　Common forms of membrane components
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50~100 µm之间[33]，与天然肺泡膜结构厚度相差 1~2个数量级。

2) 人工血液流道尺寸远大于天然血液流道尺寸。现有的中空纤维膜组件中，血液流道的尺寸通常在几

十微米到几百微米之间，与天然结构也存在 1~2个数量级的差距。

3) 人工血液流道分布均匀性远比天然结构差。膜丝非常纤细，在高填充密度条件下较难实现膜丝的规

则排列，在中空纤维膜丝管束间形成几十微米到几百微米分布不规则的流道，由此导致血液流量在不同膜丝

内分布不均匀，降低组件整体的传质效率。在氧气侧同样存在类似问题，由于膜丝分布不均匀，易形成流动死

区，降低气体侧传质效率。通过提高填充密度或采用编织技术[34] 可改善以上情况，但无法从根本上解决问题。

因此，如何在以上三方面进一步逼近肺泡特征，是突破现有膜肺组件性能上限的关键。

 2.4　微流控人工膜肺

基于以上原因，2000年左右出现了更加仿生的膜肺组件设计方案，这些仿生设计一般是基于微流控技

术[35−40]。如图 5中 3D模型所示，使用光刻技术在

PDMS材料上刻蚀出细密的槽道，槽道的尺寸可接

近真实血管的尺寸，达到十几微米到几十微米量级。

在血液槽道和气体槽道之间安置一层十几微米到几

十微米厚的 PDMS薄膜，PDMS具有较高的透氧性

能，可采用一定的加工方法使槽道和薄膜形成具有

高效传质性能的复合微流控装置。这些微流控装置

展现出一些优势：超薄 PDMS膜具有较高的透气性

能，可用空气作为气源，无需用纯氧作为气源，膜肺

不必固定在特定场所使用；膜组件体积更小，组件的

持血量在几毫升量级，可极大减少血液接触异物导致的血栓问题，另外便于未来作为植入式设备植入人体。

 2.4.1　微流控人工膜肺的兴起

2000年后，随着光刻等微加工技术的快速发展，微流控人工膜肺迎来重要发展机遇。2004年匹兹堡大

学的 Federspiel等[38] 预测人工膜肺有 2个特征：包含接近肺部毛细管尺寸的血液流动单元及包含包覆肺部

毛细血管尺寸的气体交换单元。2008年，Lee等[39] 比较由不同微流控人工膜肺制备方法制造出的组件性能，

预计采用尺寸为 15 µm的血液流道及厚度为 130 µm的 PDMS膜时，若将芯片有效膜面积放大到人体肺泡

面积 (约 100 m2)，可获得高达 4 L•min−1 的氧气交换速率，同时膜肺的持血量只有 13 mL。这一指标达到正常

人肺的氧气交换速率 (3~6 L•min−1)，显示了微流控膜肺具有广阔的前景。

密西根州立大学的 Potkay随后报道了多种片层状微流控人工膜肺，2009年设计了一种简单的微流控人

工膜肺，其中 PDMS膜厚 15 µm、血液流道高 30 µm，这是迄今为止采用的最薄透气膜材料[40]；但这种设计产

生巨大的压降和剪切力，随后设计制备出一种新型三层式微流控芯片[41]，结构如图 6，该组件具有较高的氧

气传递速率，但血液的流量只有几毫升每分钟，无法真正投入使用；2019年使用开发的数学模型对单层的微

流控膜肺芯片进行结构优化 [42]，在气体交换膜表面积达 0.31  m2 条件下，当血液流量为 17  mL•min−1

时，获得了 0.4 mL•min−1 的氧气交换速率，持血量减少了 0.4 mL，剪切力减少至 4.5×10−4 N•cm−2，随后将这

些芯片进行并行放大，取得了更大的血液处理流量。

另外，Potkay[43] 提出了一种衡量微流控膜肺芯片氧

气交换效率的度量方法，即体平均氧气传递速率，定

义为氧气的体积传递速率除以有效膜面积，该度量

可用于评估采用各种设计方案制造的单片膜肺芯片

的氧气传递效率，也可用于评估采用各种放大方案

设计膜肺组件的氧气传递效率。Gimbel等 [44] 采用

这种度量评估其课题组设计的膜肺组件的放大效率，

发现采用类似人体多分支毛细血管结构设计的膜肺

芯片叠加放大后，可获得高达 358 mL•min−1•m−2 的
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氧气
流道

血液
流道

图5　典型微流控膜肺

Fig. 5　Typical microfluidics membrane lung
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Air outlet 1 cm

图6　三层式微流控膜肺芯片[41]

Fig. 6　Three layer microfluidics membrane lung chip [41]
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氧气传输速率。同样，Rieper等[45] 通过并行 21个超

薄芯片 (如图 7)，将血液流量放大到 50 mL•min−1，获
得了 3 mL•min−1 的氧气传递速率和 3.6 mL•min−1 的
二氧化碳传递速率。片层状微流控人工膜肺的制备

过程易于工业化放大，一体化设计使得接头阻力极

大减小。

 2.4.2　微流控膜肺气体交换性能的强化

有学者采用相关方法增强微流控膜肺的气体交

换能力，在血液流道两侧安置 PDMS薄膜，使流道两

侧均可与气源发生气体交换，有效膜面积可增加

1倍。Dabaghi等 [46] 设计了宽 1 mm的血液流道，在

流道两侧各复合 1层 40~100 µm的薄膜，气体交换膜面积约 0.01 m2，当血液流量为 20 mL•min−1 时，氧气和

二氧化碳的交换速率分别为 87.7，75.5 mL•min−1•m−2。Dabaghi等[47] 甚至采用一种特殊的封闭式气腔设计，

使血液流道四面均可与气体发生交换，与双面接触设计相比，这种设计在血液流量为 1.28 mL•min−1 时，气体

的交换能力最高可提升约 223%。这种设计方法的缺点在于超薄 PDMS膜与流道复合时的工艺较复杂，且

制备的芯片难以具有良好的机械性能。减小通道尺寸和膜厚度也利于增加气体传递效率，Kniazeva等[48] 设

计一系列 PDMS微流控芯片，PDMS膜厚度在 30~117 µm之间，血液通道高度在 50~100 µm之间，经测试，

减小血液通道高度和膜的厚度均可增加氧气的传递速率。

通过综合设计血液侧与气体侧流道及优化膜厚度与运行条件，现有微流控膜肺组件获得了接近人肺的

气体交换能力。图 8为以空气作为扫气时，微流控膜肺氧气和二氧化碳交换速率与血液流量的关系。人肺

氧气 (实心圆)和二氧化碳 (空心圆)的交换速度均

约 100 mL•min−1•m −2。2011年，Potkay等 [41] 设计的

微流控人工膜肺氧气和二氧化碳的交换速率达到最

高，分别达 225，492 mL•min−1•m−2。其原因如前文所

述，采用了迄今为止最薄的 PDMS膜和最窄的血液

流道 (10~15 µm)。2013年，Wu等[49] 同样采用 15 µm
的 PDMS膜设计微流控人工膜肺，血液流道的高度

达 80 µm，但芯片的氧气和二氧化碳交换速率仅分别

为 12，100 mL•min−1•m−2。从图 8可看出，人肺的氧

气交换速率是在 0.7 mL•min−1•m−2 的低血液流量条

件下达到的，如果换算成同等血液流量，目前微流控

膜肺的气体交换能力只能达到天然肺的几分之一。

究其原因是微流控膜肺的仿生水平还有待进一步提

高，如人肺的肺泡膜厚度约 2 µm，目前的技术还难以获得相似厚度的人工膜。但与现有中空纤维式的膜肺

相比，微流控膜肺的气体交换速率已几倍于前者[44]。

 2.4.3　微流控膜肺流动阻力的优化

在超细小的管道网络中，血液流动阻力极大，需功率较大的离心泵来驱动血液，但这样极易造成血细胞

的损坏，因此减小血液在微通道中的流动阻力是一个重要的研究方向。Gimbel等[44] 通过设计仿生的毛细血

管网络来减小流动阻力，如图 9所示，这些尺寸级差式减小的树状通道类似于人体毛细血管，经过分叉管以

后，主管压降与支管压降遵从 Murray定律。如果分级网络成对称结构，根据 Murray定律，整个流道的剪切

力是一个常数。文献 [50−54]中，使用 CFD(computational fluid dynamics)技术预测复杂流路网络中的流体分

布和阻力，这种技术的优势在于能够准确地研究整个网络中流体的流动细节，包括任意截面上的流速分布、

剪切力分布和压力分布，但在流道网络庞大且复杂的情况下，应用这种技术需付出高昂的计算代价。因此开

发了类似使用欧姆定律分析电阻网络的流动阻力分析方法[55−57]，这类方法不能准确给出分支网络中的流动

细节，但可实现快速的流动阻力估算分析。

 

25 mm

图7　由 21 层微流控芯片叠加形成的膜组件[45]

Fig. 7　Membrane  contactor  consisted  by  21  layers  of
microfluidics chip[45]
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图8　典型微流控人工膜肺气体交换速率与血液流量的关系

Fig. 8　Correlation  of  blood  flow  and  gas  exchange  rate  of
typical microfluidics artificial lung
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 2.4.4　微流控膜肺生物相容性的改性

和传统的膜肺组件一样，需采取一定技术措施

防止通道内发生血栓和堵塞问题。在同等换气量条

件下，微流控膜肺的持血量往往只有中空纤维式膜

肺的十几分之一，大大减少了血液接触异物的面积，

但 PDMS材料本身是疏水的，有机物极易污染膜的

表面，细胞易在膜表面发生沉积凝血。对 PDMS材

料改性的思路类似于 PMP材料，即将内皮细胞种植

到通道表面或在通道表面负载抗凝性材料。Gimbel
等[58] 率先证实种植内皮细胞后，微流控膜肺的气体

交换速率无明显改变，但微流控膜肺的生物相容性

获得改善。图 10通过荧光显微镜显示了种植过人

脐静脉内皮细胞的微流道表面，细胞染色结果可证

实这些细胞具有生物活性。Hellmann等 [59] 研究肽

RGD偶联聚二甲基硅氧烷薄膜在表面种植内皮细胞

后的长效气体交换性能，血液流量为 1.2 mL•min−1 时，

通道可在长达21 d中壁面剪切力维持在2.9×10−5 N•cm−2，

膜的气体交换性能也未降低。Thompson等 [60] 通过

在膜表面负载亲水性聚乙烯醇 (PEG)涂层及在扫气

中负载 NO增强微流控膜肺的性能，发现综合利用

这两种技术手段可显著延长膜肺的有效工作时间。

 3　结论和展望
 3.1　结论

综述人工膜肺的发展历程和研究现状，结果表

明：在材料方面人工膜肺先后经历了 3代技术更替，

主要的发展策略为选用透氧性能更好的基材、通过

改进制膜工艺减小膜内的气体传质阻力以优化材料的透气性、通过涂层技术改善膜材料的生物相容性；在

组件设计方面采用现代加工技术，主要的改进思路是提高膜的填充率、改善组件内部膜材料的分布均匀性。

目前，基于 PMP材料的中空纤维式膜肺组件的性能优化已进入瓶颈期。

 3.2　展望

随着体外氧合膜肺技术的发展，目前商业人工膜肺存在的膜侧传质阻力大、生物相容性差等问题将会

逐步克服，未来在以下方面值得进一步发展突破。

1) 在传统中空纤维式膜肺氧合器方面，需进一步筛选、合成透气性更强的高分子材料，优化现有材料的

生物相容性。进一步探明氧分子和二氧化碳分子在高分子材料内部的溶解和传递规律，通过采用材料基因

设计方法，合成出透气性能远高于目前 PMP材料的高分子材料；进一步优化氧合器内部流体路径，利用微观

尺度下溶血、血栓和传热传质的数值模拟和优化技术，对氧合器内部血液流动与气体交换状态进行仿真研

究，获得优化的膜组件结构，再采用新的封装工艺制造出性能更佳的组件。

2) 在下一代人工膜肺氧合器方面，微流控技术的发展给未来膜肺的改进提供了新的技术手段。目前阶

段微流控膜肺依然需在以下方面取得突破：实验室中开发的微流控膜肺气体交换量最高只能达到人肺气体

交换量的几十分之一，需通过大规模的芯片并行以获取可用于成人所需的氧合量；进一步降低大量微通道串

并联导致的巨大压降，在低血液流量条件下维持通道的畅通，这需进一步改善材料表面的生物相容性。另外

对于制造技术方面，现有的光刻、微切削、微型 3D打印均只能打印长度几英寸的微小通道，无法一次性制造

大面积的人工膜肺芯片，需发展新的制造工艺来解决这个问题；现有的微纳制造技术成本较高，同等体积的

微流控膜肺制造成本远高于中空纤维膜式膜肺。未来可开发新的微纳加工手段，设计制造更加仿生的人工
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图9　采用仿生设计的血液流道[44]

Fig. 9　Blood flow channels by biomimic design [44]

 

图10　种植过人脐静脉内皮细胞的 PDMS 膜表面荧光显微

图[58]

Fig. 10　Fluorescence  microscopy  of  PDMS  membrane
seeded  with  human  umbilical  vein  endothelial
cells[58]
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膜肺氧合器，最终使氧合器在传质速率、生物相容性方面更加接近天然肺，终极目标是实现采用天然空气作

为气源，并植入人体长期使用。
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