
摘要

PLGA、PLGA／13．TCP纳米纤维组织工程支架的制备，体外降

解及细胞相容性研究

摘要

运用静电纺丝技术制备的组织工程支架，具有类似细胞外基质

(ECM)的形态和结构，是组织工程领域的研究热点。静电纺丝支架的

体外降解性能评价对于进一步的体内降解和长期成功移植都是不可或缺

的步骤。本文研究了静电纺丝法制备的PLGA、PLGA／B．TCP纳米纤维

支架的体外降解及细胞相容性。

首先，采用静电纺丝技术，以铜网(40目)为接受装置，设计制备

了表面具有巢形花纹结构的PLGA(75／25)纳米纤维支架，并比较了巢

形结构的三个典型区域(脊形区、无纺区、磁力线区)的微观拓扑学结构。

结果表明，支架的表面由许多巢形结构单元(400 X3001am)彼此连接而

成。尽管纤维直径在三个典型区域中无显著差异(849-a：1 18 rim)，但纤维

取向和孔径大小差异很大。

其次，在磷酸盐缓冲溶液(PBS，pH 7．4，37℃)和加有溶菌酶

(1ysozyme)的PBS(pH 7．4，37。C)溶液中对PLGA纳米纤维支架分别

进行体外水解和体外酶解。研究结果表明，PLGA支架能够随降解的进行

而维持最初的拓扑学结构，巢形结构的骨架的存在能够有效的防止纳米纤

维支架变形。另一方面，PLGA纳米纤维支架水解过程和酶解过程都分为

两个阶段。在第一阶段，分子量随降解进行持续下降而重量损失很小；在
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第二阶段，分子量下降到一个低值后随时间变化不大而重量损失很大。水

解20周以后，纳米纤维内部呈现多孔结构，但纤维表面几乎完整无损。

证明纳米纤维(<900nm)在水解过程中，白催化效应仍然存在。而酶解

16周以后的纳米纤维，无论内部和表面都呈现多孔结构，溶菌酶的存在

只能加速溶解低分子量的降解产物，对于聚合物链的断裂没有贡献。

第三，应用静电纺丝技术制备出具有巢形花纹结构的PLGA／13．TCP

(B．TCP含量10％wt和20％wt)纳米纤维复合物支架，以纯PLGA纳米

纤维支架为参照，在磷酸盐缓冲溶液(PBS，pH 7．4，37。C)中进行体外降

解实验。研究结果表明，13．TCP粒子被成功包裹在PLGA纳米纤维的内

部形成PLGA／B．TCP复合支架，其拉伸强度和弹性模量分别可以达到

5．02MPa和120MPa。三种支架的样品重量、PLGA分子量、拉伸强度和

模量都随着降解过程的进行而逐渐降低。但复合支架中13．TC含量的增加

有利于降低降解介质的酸度，减缓样品重量和PLGA分子量的下降速度，

增加降解介质中Ca+浓度。采用MTT法检测了成骨肉瘤细胞(MG．63)

在上述三种纳米纤维支架上的增殖，发现13．TCP的引入及其含量的增加

有利于提高材料的细胞相容性。

因此，具有巢形花纹结构的PLGA／B．TCP复合纳米纤维膜具有适中

的力学性能、可控的降解性能和良好的细胞相容性，有望作为骨组织工程

支架材料。

关键词：静电纺丝，巢形花纹结构，自催化，PLGA／13．TCP，力学性能，

细胞相容性
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摘要

Preparation，degradation and cytocompatability of nest-like

patterned electrospun PLGA and PLGA／13--TCP scaffolds

ABSTRACT

Scaffolds fabricated via electrospinning could mimick Extracelluar

matrix well and become study hotspots in tissue engineering．In vitro

evaluation of degradation properties of electrospun scaffolds is all inevitable

procedure before further biodegradations and long-term Success in vivo．The

preparation，degradation，and cytocompatibility of nest—like patterned

electrospun PLGA and PLGA／B—TCP scaffolds were studied in this thesis．

Firstly,nest—like patterned electrospun PLGA(75／25)scaffold was

fabricated by electrospinning using grid copper wires as collector．The

as-·electrospun nest·-like patterned PLGA scaffolds were composed of

numerous nest—like units(400 X 3009m)，which had three typical regions with

different topography：ridge-like region，non—woven region and magnetic

lines-like region．Fiber diameters in the three regions were almost the same

(849-a：1 1 8 nnl)，but fiber orientation and pore size were significantly

different from each other．

Secondly,in vitro hydrolytic and enzymatic degradation of nest—like

patterned PLGA(75／25)scaffolds were carried out in phosphate buffer

III



北京化工大学硕一L学位论文

solution(PBS，pH 7．4，37。C)and PBS(7．4，37。C)with lysozyme(20000U／m1)

in it．Results indicated that the robust framework of nest．1ike units had

prevented the scaffolds from shrinking drastically and contributed to the

maintainance of mechanical properties with degradation．Both hydrolytic and

enzymatic degradation of PLGA nanofibrous scaffolds could be divided into

two stages．In the first stage，the molecular weight of the samples decreased

continuously with degradation time，whereas little weight loss occurred at this

stage．But in the second stage，the molecular weight decreased to a low value

and changed little with time，while the samples experienced signifcant weight

loss．After hydrolysis for 20 weeks，nanofibers with porous inner but intact

surface were detected．All these results indicated that an autocatalytic effect

still existed in the hydrolysis of PLGA nanofibers(~900 nm)．The

degradation of PLGA(75：25)nanofibers in the presence of lysozyme was

primarily a hydrolysis process and lysozyme had no accelerating effect on the

cleavage of ester bond．

The third，PLGA／B—TCP(90／10，80／20)composite scaffolds were

prepared by electrospinning．Results indicated that 13-TCP particles were

successfully enwrapped in PLGA nanofibers and formed composite scaffolds．

The tensile strength and modulus of as--spun PLGAJ 13--TCP nanofibrous

scaffolds reached 5．35MPa and 120MPa respectively and decreased with

degradation within 8 weeks．Weight，molecular weight of PLGA，decreased

continuously with degradation for the three kinds of scaffolds．However,
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increased content of 13一TCP in PLGA／B-TCP composite slowed down the

degradation rate of PLGA component，decreased the acidity and increased

concentration of Ca2+in degradation medieum．MTT results indicated that

cytocompatibility were also improved with increased content of B—TCP．

Therefore，PLGA／B-TCP composite scaffolds with appropriate mechanical

properties，adjustable degradeation rate and preferable cytocompatibility will

be potential candidate for tissue engineering．

KEY WORDS：electrospinning，nest—like pattemed scaffold，degradation，

autocatalytic effect，PLGA／B—TCP，cytocompatibility
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第一章绪论

1．1组织工程

第一章绪论

人体组织和器官的衰竭、损伤是最主要的临床医学问题，对人体的健康和生命构

成了严重的威胁。治疗组织、器宫损伤的方法有以下几种：

一是自体器官移植，是以牺牲健康组织为代价的“以伤治伤"的方法，虽然临床

效果不错，但是供区非常有限。二是同种异体器官移植，但是存在供体器官严重不足

的问题。三是人工替代物，则存在生物相容性的问题。四是采用医疗器械，但是不能

代替器官的所有功能，不能很好地修复组织或器官的损伤。为了解决人体组织和器官

缺损的修复难题，不少临床医生和其他相关领域的专家合作，探索新的治疗途径。其

中，美国麻省理工学院的化学工程师R．Langer和哈佛大学医学院的医生J．PVacnati在

80年代中期提出了一种想法，即在支架材料上种植人体活细胞，在生长因子的作用下，

生成组织，并提出了组织工程这一概念(Tissue engineering)。组织工程这一学科立刻引

起了各个领域的专家学者们的关注，取得了许多突破性进展【I．5】。目前更是成为了继器

官移植和外科重建手术这两大临床治疗手段后的第三大医学治疗技术【6】。

关于组织工程的定义，大部分文献都遵循了R．Langer和J．EVacnati于1993年发

表在《科学》上的文章【J7】中的表述，即：组织工程学是--N交叉学科，它利用工程学

和生命科学的原理，来研究和发展具有生物活性的人工替代物，用以维持、恢复或提

高人体受损组织的功能。这是一门新兴的交叉学科，高度依赖于材料学、化学、细胞

生物学、分子生物学、基因工程、力学和医学等学科的发展，又独立于各个学科之外

成为一门独特的技术。它的目的是：利用人体活细胞在适宜的支架材料上生长成天然

的组织和器官以替代人体内受损和缺失的组织和器官。

在组织工程概念提出后的十几年中，组织工程学的内涵不断地丰富和发展【8．101。

其思路为将功能相关的活细胞接种于细胞外基质替代物上，这种替代物可为细胞提供

一个空间结构，使细胞在上面生长，体外培养一定时期后形成细胞与替代物的复合物，

再将所得复合物移植到体内受损组织处，以修复受损组织。组织工程的另一种方法是

将扩增的细胞与支架前驱体混合后注射到体内，原位形成凝胶状支架，这类支架提供

新组织形成的空间，控制工程化组织的结构与功能。组织工程中所用的替代物材料一

般为可生物降解的人工合成的高分子支架材料或天然的生物大分子支架材料，植入体

内的支架材料经过一定时间后可完全降解并被人体所吸收，不会在体内留下异物。由

此可见，细胞、支架及其组合方法是组织工程的三要素。l临床医学，细胞(分子)生物
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学和材料学是组织工程所涉及的三个最主要的学科领域。多年来组织工程的研究内容

主要集中在生物材料的研制、种子细胞的培养、生长因子的使用以及细胞与支架材料

的组合及塑形等方面。组织工程的发展很快，在皮肤、角膜、肝、胰、软骨、骨、血

管、尿道、神经系统等领域均取得了一定成绩，目前组织工程开始向产业化发展。

1．2组织工程用生物材料

组织工程材料按其来源可分为天然的生物大分子材料和人工合成的高分子材料，

按其降解性能又可分为可生物降解的材料和不可生物降解的材料，按其形态可分为水

凝胶类材料和多孔支架材料【1 1也】。

1．2．1天然类组织工程用生物材料

天然生物材料一般生物相容性良好，

工程。但是天然生物材料因其来源不同，

限性。

1．2．1．1胶原和明胶

不易产生排异反应，已广泛应用于组织

结构与性能存在批次间的差异，故有其局

胶原(Collagen)被广泛地应用于组织工程，它是细胞外基质(ECM)的主要成分。胶

原是人体中含量最丰富的一种结构蛋白，约占机体总蛋白的25％。目前己发现的胶

原蛋白类型不少于19种【13】，常用作组织工程材料的主要是I，II以及III型胶原，其

中又以I型胶原应用最为广泛。胶原分子呈棒状，长约280nm，分子量约为3．0X 105，

由三条多肽链组成。胶原吸水膨胀，但不溶于水。通过酶消化提取的胶原往往表现出

温和的免疫原性【141，而且胶原分子中包含有促进细胞粘附和生长的精氨酸一甘氨酸一

天冬氨酸(RGD)多肽片段，表现出良好的细胞相容性【15'2川(具体优缺点见表1．1)。因此，

胶原是较早通过美国药品和食品管理委员会(FDA)批准的生物材料之一，被广泛地应

用于创伤敷料，医疗器械以及药物释放等领域【妊191。近年来，随着组织工程的发展，

胶原在构建组织工程支架以及对其他组织工程材料的表面改性发面发挥了巨大的作

用。
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表1-1胶原作为支架材料的优点和缺点

Table 1-1 The advantages and disadvantages of collagen硒a scaffold material

优点

来源广泛，容易获得

免疫原性低

生物安全性及生物相容性好

可降解吸收，且降解速率可控

带有较多功能基团，利于改性

便于加工成多种形状

缺点

降解速率过快

机械强度不足

材料质量批次间差别较大

获得高纯度的胶原费用高

胶原作为组织工程材料应用最早和最广泛的领域是皮肤组织工程。早在1980年，

Burke和Yannas就报道了胶原／6．硫酸软骨素在构建真皮替代物中的应用【211。Boyce等

以胶原／6．硫酸软骨素凝胶作为基材，成功构建了种植有成纤维细胞和表皮细胞的全层

皮肤替代物【221。用于构建软骨组织工程支架的胶原主要为I型和II型胶原。近来，对

于不同类型胶原对组织工程软骨的结构与功能的影响进行了深入的研究。Spector等研

究发现【231，半月板软骨细胞在I型胶原／糖胺聚糖(GAG)支架中的增殖行为明显不如在

II型胶原／GAG支架中活跃，而且只有种植于Ⅱ型胶原／GAG支架中的半月板软骨细

胞才能分泌GAG。此外胶原类型还对支架体外培养过程中的支架收缩行为产生影响，

II型胶原／GAG支架在整个培养过程中未见发生明显收缩，而I型胶原／GAG支架则收

缩了近50％。杨志明等将人胚胎软骨细胞种植入胶原支架中，经植入裸鼠体内一段时

间后可形成透明的软骨组织【矧。

以胶原作为主要材料构建的支架还广泛地应用于组织工程骨、血管、角膜等多种

组织或器官。Reddi通过骨形态发生蛋白．2(rhBMP．2)与胶原支架复合，构建有良好

修复效果的组织工程骨【251。Kuzuya等采用I型胶原作为主要原料构建了组织工程化人

工血管【261。

明胶是胶原的部分变性衍生物，它由胶原的三重螺旋结构解体为单分子而形成，

是天然多肽的聚合物。明胶中含量最多的氨基酸是脯氨酸、羟脯氨酸和甘氨酸，很少

量的蛋氨酸，分子量为1．5×104---,2．5×104。明胶有两种类型，即明胶A和明胶B。

明胶A是在热变性前用酸预处理的明胶，而明胶B则是用碱预处理，使其谷氨酞胺

与天冬酞胺的酞胺残基转变为谷氨酸和天冬氨酸，因此明胶B的氨基含量比明胶A

的氨基含量至少高25％。明胶水溶液的温度降至35℃以下时形成热可逆性凝胶，此时

大分子链从线团状构象转变成螺旋状，这个过程中它们容易恢复到胶原的三重螺旋结

构。物理凝胶明胶的转化温度和凝胶浓度、陈化时间、pH等参数有关【271。明胶水溶

液中分子存在两种可逆变化的构型：溶胶形式A一一凝胶形式B

溶胶A存在于较高温度(35。C以上)，在15-"35℃，两种形式的明胶分子成平衡态

3
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共存。明胶溶液形成凝胶的浓度最低极限值约为O．5％，凝胶存在的最高温度为35℃。

明胶凝胶的物理网络在较高温度下解体，不适于37℃下长期使用。同时明胶水凝

胶热稳定性和力学稳定性也不高，因此有待通过化学交联改善。明胶凝胶可用戊二醛

化学交联，形成化学交联明胶凝胶。也可用N’N一(3．二甲胺丙基)．N’．乙基碳二亚胺(EDC)

和N．羟基丁二亚胺(NHS)化学交联，形成交联凝胶。此时明胶上的羟基和氨基在EDC

和NHS的存在下，相互反应形成肽胺交联键：

Gelatin-CO—OH+NH，．Gelatin一一一Gelatin．CO．NH．Gelatin+H20

1．2．1．2透明质酸

透明质酸(Hyaluronic acid)是ECM中GAGs的重要组成物，尤其在结缔组织中含

量丰富。透明质酸具有高度水化的性能，在对组织内部的水分平衡、关节的润滑以及

稳定软骨基质等方面发挥了重要的作用【28】。其分子量为5．0×104--,,8．0×106。它在创

伤愈合中起着重要的作用。

高纯度的透明质酸免疫原性低，生物相容性好，而且透明质酸在体内可被血清中

的透明质酸酶所降解，其降解物对创面愈合具有促进作用。目前，透明质酸在药物佐

剂、骨固定物以及皮肤覆盖物等方面都已有应用，但由于透明质酸的力学强度不够，

无法单独应用于构建组织工程支架，多数情况下需要与其他种类的组织工程支架复合

使用。Lin—Shu Liu等应用碘酸钠氧化法获得含醛基透明质酸，与胶原交联后，构建了

胶原一透明质酸多孔支架。该支架在小鼠体内表现出良好的生物相容性，能够有效促

进小鼠骨组织的再生【291。近年来，意大利Fidia先进生物材料公司开发的透明质酸苄

酯无纺布Hyaff-II被广泛地应用于骨和软骨组织工程的研究。通过调节酯化度的高低，

可以获得一系列具有不同降解速率的Hyaff-II【301。Solchaga等【3l】的研究证明成骨细胞

在Hyaff-11支架中的数量要远远高于磷酸钙陶瓷支架，其在骨组织工程中具有巨大的

发展潜力。

1．2．1．3血纤蛋白

血纤蛋I刍(Fibrin)通常用做外科密封胶和粘合剂，是实现创伤愈合的主要生物基

质。血纤蛋白能够促进成纤维细胞的渗透与增殖，从而加速创伤的修复过程。血纤蛋

白凝胶可以用患者的自体血液制备，因此它是自体组织工程支架。血纤蛋白原在凝血

酶的存在下于室温酶促聚合形成凝胶【32】。血纤蛋白是体内天然组成成分，具有很好的

细胞相容性。血纤蛋白构建的组织工程支架能促进细胞的黏附，生长以及迁移，进而

引导组织再生，而且血纤蛋白能促进移植支架的血管化。血纤蛋白的降解速率可由蛋

白酶控制剂(例如抑蛋白酶肽)调控【33】。
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血纤蛋白凝胶负载的血小板衍生生长因子(PDGF)和转化生长因子B(TGF一13)可

促进细胞迁移、增殖和基质合成。分别将转谷氨酰胺糖因子Ⅷa底物和含RGD序列

的生物活性肤功能域引入到血纤蛋白凝胶中，制备出可望用于神经系统的生物材料。

血纤蛋白凝胶还可种植骨骼肌肉细胞、平滑肌细胞和软骨细胞形成细胞／支架结构物并

最终形成工程化组织，但血纤蛋白凝胶力学性能较差，影响了其应用。

Homminga等将不同浓度的软骨细胞种植于血纤蛋白凝胶中，结果显示血纤蛋白

对软骨细胞无细胞毒性，而且能保持软骨细胞的表型瞰】。Sims将种植了小牛软骨细

胞的血纤蛋白凝胶植入裸鼠背部。种植12周后发现，所构建的组织在宏观形貌以及

物理性能上都与软骨组织接近，组织学分析显示所构建组织中含有较多新生的软骨组

织类细胞外基质，而且其GAG和DNA的量仅略低于天然小牛软骨【3引。

1．2．1．4壳聚糖

壳聚糖(Chitosan)是一种带有多氨基的多糖类物质，是甲壳素脱乙酰化的产物，

其平均分子量一般在30万～100万，脱乙酰化度通常大于70％。甲壳素则是一种存

在于节足动物的外壳以及真菌类细胞壁中的天然多糖类物质，其来源非常广泛。壳聚

糖虽然不是人体中ECMs的构成物，但其结构和一些性质与细胞外基质的主要成分氨

基葡聚糖非常类似[361。壳聚糖具有良好的生物相容性和可降解性，无刺激性、无免疫

原性、无热源反应，并具有促进创面愈合的功能，而且易于加工成多孔支架，管材，

棒材以及微球等型材【37训】。壳聚糖分子链上富含氨基与羟基，非常便于对壳聚糖进行

改性，以改变其溶解性和加工性能【42】。早期，壳聚糖主要应用于医用缝合线、防粘连

材料以及创面敷料等方面。近年来，壳聚糖作为一种新型的组织工程材料越来越得到

人们的重视【38431。马建标【36】等，以壳聚糖为原料，构建了具有双层结构的壳聚糖多孔

支架，体外培养结果证明，成纤维细胞在该支架中能获得良好的生长。姚康德等则实

现了在具有双层结构的壳聚糖一明胶多孔支架中同时构建具有表皮和真皮结构的组

织工程皮肤【“’45】。朱惠光和计剑等通过表面截留的方法，将氨基酸改性过的壳聚糖固

定到聚乳酸的表面，获得了对软骨细胞具有良好相容性的杂化表面[461。Lee等采用三

聚磷酸钠交联磷酸三钙增强的壳聚糖支架，体外培养的成骨细胞在支架中呈现多层结

构，并且能表现出很高的碱性磷酸酶活性，说明这种壳聚糖支架能有效地促进成骨细

胞的粘附与增殖，并保持细胞表型不变F71。
。

1．2．1．5海藻酸盐

海藻酸(Alginate)是由褐藻提取的多糖，常用作止血材料和创伤敷料。其分子

中的羧基能转变成钠盐和钙盐，从而变成很粘稠的溶液，可作为增稠剂、稳定剂和凝
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胶剂使用。向海藻酸的酸性溶液中添N--价阳离子如Ca：+，M孑+，aa2+，sr2+，则它们

与海藻酸的古洛糖醛酸上的羧基发生静电相互作用，形成乳白色的凝胶。利用凝胶化

特性，可用海藻酸盐对细胞进行微包囊，作为酸性粘多糖的海藻酸，此时类似于细胞

外基质的主要成分GAGs。

由于海藻酸生物材料不能降解，使其应用受到一定的限制。利用过碘酸钠可使海

藻酸盐轻度氧化，而氧化海藻酸盐可通过水解途径降解。氧化5％的海藻酸盐仍能由

Ca2+交联形成凝胶，该交联凝胶在磷酸缓冲溶液中9天内基本降解完全。降解型海藻

酸水凝胶与一般海藻酸水凝胶相比能明显的促进软骨组织在动物体内的形成【4引。海藻

酸盐凝胶用于组织工程时的另一个问题是缺乏和细胞的结合位点。海藻酸盐有强亲水

性妨碍蛋白质的吸附，不能和哺乳动物的细胞相互作用【491。用糖特异结合蛋白凝集素

修饰海藻酸盐可增强与细胞的结合能力【50l。此外，将RGD序列细胞粘连配体与海藻

酸盐凝胶偶联可改善骨骼肌肉细胞的粘连、增殖、分化和细胞的原型表达【511。

1．2．1．6琼脂糖

琼脂糖(Argrose)是另一种海藻多糖，它是1，4．键合3,6．0【．L-半乳糖和1，3一键合

13．D．半乳糖的交替共聚物。琼脂糖溶于650C以上的热水中。根据其侧链上羟乙基取

代度的不同，可在17．40℃范围内形成凝胶。琼脂糖凝胶一旦形成，其结构比较稳定，

温度恒定时并不溶胀，当加热到650C以上时再转变成溶胶。

软骨细胞种植于琼脂糖凝胶构筑的细胞／琼脂糖材料结构物可用来研究细胞代谢

(包括各种生长因子)、细胞形状、细胞外基质合成、细胞原型表达以及在动物关节缺

损模型中关节软骨形成速率等的影响因素，结果确认向软骨细胞／琼脂糖结构物施加压

缩应变影响其糖氨多糖、DNA、和总蛋白的合成能力。用同种异体软骨细胞／琼脂糖

凝胶结构物对兔关节软骨的全层缺损进行修复，与对照组相比具有显著的差异，形成

新软骨下骨，同时新合成组织和宿主关节软骨的整合性良好【52】。

1．2．2合成类组织工程生物材料

合成类组织工程材料的最大优点在于可以根据具体组织或器官的特点进行专门

设计，其表面性能以及生物降解速率都可进行调节，而且合成组织工程材料的力学性

能和加工性能都较天然组织工程材料优良，产品的质量也易标准化，有利于大规模生

产。总体说来，合成组织工程材料的种类多，选择范围广，是组织工程材料发展的重

要方向。合成组织工程材料的最大缺点是材料表面缺乏细胞可以识别的位点，不具备

生物活性，而且材料的降解产物可能存在一定的毒性【53】。
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1．2．2．1聚乙醇酸、聚乳酸及其共聚物

聚乙醇酸(PGA)、聚乳酸(PLA)及其共聚物(PLGA)在医学领域被广泛应用。该类

聚合物通过酯键水解而发生降解，其降解产物无毒，最终能够被机体代谢排出体外

【54·551。因此，该类聚合物已经得到美国FDA的批准，广泛地应用于手术缝合线、骨

钉等医疗领域【561。

一、聚乙醇酸(PGA)

聚乙醇酸又称作聚乙交酯(PGA_)，是最简单的线形脂肪族聚酯，它由乙交酯开

环聚合而成。PGA玻璃化转变温度Tg为35"--40℃，具有结晶度高(45％．55％)，熔点

高(220～-225。C)等特点，是最早应用于医用缝合线的合成材料。高度结晶的PGA不溶

于大多数有机溶剂，只溶于高氟代的有机溶剂(六氟异丙醇)中。以PGA为原料的无纺

网状支架主要应用于组织工程软骨、骨以及肌键的构建。Vacanti等将兔软骨细胞种植

于厚约lOOgm的无纺PGA支架中体外培养一周后，移植于兔膝盖创面。7周后，埋

植了软骨细胞／／PGA复合物的创面都形成了新生软骨组织，而对照组只有少量纤维状

软骨存在【5 71。1995年，曹雨林等取小牛肩部、膝部的肌腱细胞，接种于0．4cmX 0．4cm

无纺PGA网状支架上，体外培养l周植入裸鼠皮下，结果在第6周标本中发现，支

架四周排列着拉长的肌腱细胞，中心部分则显示较多的随意排列的肌腱细胞和细胞外

基质。在第12周标本中，支架四周和中心部分的细胞已完全和正常肌腱组织相剐58】。

二、聚乳酸(PLA)

聚乳酸又称作聚丙交酯(PLA)是近来应用更为广泛的一种组织工程材料，由于

其单体分子手性的不同，可以分为L型、D型以及DL型PLA，其中由于自然界中多

为L乳酸，所以L型PLLA应用更为广泛。聚乳酸可以由丙交酯催化开环聚合而成，

也可以由乳酸直接缩聚合成。PLLA和PDLLA为结晶性聚合物，而PDLLA为无定型

聚合物。

相对于PGA而言，由于PLA的疏水性提高，其降解时间大大延长。PUA完全

降解至少需要24个月，而且其降解产物乳酸往往会导致局部组织pH值降低，进而诱

发组织炎症反应【561。以PLLA为支架材料己经有大量的报道。Chu等将兔的肋部软骨

细胞种植于圆柱状的PLA多孔支架中，体外培养结果证明软骨细胞在支架中具有较

高的细胞活性【591。将上述支架与兔软骨膜处细胞复合后，体内移植6周后所构建的组

织中只含有20％的II型胶原，另外80％都为I型胶原，组成与正常软骨组织相差甚远，
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但是非常接近软骨膜的组成。由此可见构建的组织工程化组织的组成更多的是取决于

细胞的种类而不是支架的性能【删。

三、聚乙丙交酯(PLGA)

通过不同比例PLA和PGA的共聚，可获得一系列具有不同降解速率(从几个星期

到几年)的聚乙丙交酯(PLGA)。PLGA(85／15)常用做手术缝合线，其他组成的PLGA

则多用于控制释放载体。大孔PLGA(75／25)海绵作为组织工程支架使用。蔡晴等比较

了两种PLA与PGA比例分别为50／50和70／30的PLGA在体外的水解和酶解行为。

实验结果显示PLGA(50／50)的失重速率要快于PLGA(70／30)，而且发现胰酶对PLGA

的降解作用是由表及里进行的，因此PLGA比表面积越大，降解速度越快【611。Riley

等以氯化钠为致孔剂，采用盐溶沥出的方法构建了孔径为150"-'3009m的PLGA

(75／25)多孔支架，体外种植小鼠成骨细胞于支架中56天后，成骨细胞己经侵入支架

200p,m深处，并保持其碱性磷酸酶活性，此时PLGA支架己经发生了部分矿化【621。

1．2．2．2聚己内酯

聚己内酯(PCL)是另一类具有良好生物安全性的聚酯类聚合物，聚己内酯的玻璃

化温度和熔点都很低，在室温下呈橡胶态，适于构建软组织工程支架。聚己内酯的另

一显著特点是降解速率缓慢，通常其完全降解时间以及强度保持时间都大于24个月，

非常适于作为长期植入装置或再生速率缓慢的组织或器官的支架材料【631。

1．2．2．3医用聚氨酯(PU)

PU具有优异的力学强度、高弹性、耐磨性、润滑性、耐疲劳性、生物相容性、

可加工性等性能，因此被广泛用于生物材料，尤其是血液接触材料以及组织工程中的

支架材料，以促进细胞和组织的再生，如长期植入的医用装置及人工器官等。但是未

经处理的PU表面往往不利于细胞的生长【硎。

1．2．2．4其它合成组织工程生物材料

其它用于组织工程的高分子材料有聚(3．羟基丁酸酯)、聚四氟乙烯、聚氨基酸、

聚酐类、聚乙烯醇(PVA)，聚膦腈类，聚甲基丙烯酸羟乙酯(PHEMA)、聚氧化乙烯一

聚氧化丙烯一聚氧化乙烯(Pluronic)智能水凝胶等，因它们各自的特点被不同程度地用

作生物材料【65石刀。
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1．2．3组织工程用无机材料

1．2．3．1羟基磷灰石

． 羟基磷灰石(Hydroxyapatite，HA或HAp)化学分子式为Calo(P04)6(OH)2或

Ca6卵04)3(OH)，结构为六方晶系P63／m空间群，是脊椎动物骨骼和牙齿中的主要无

机成分【铝】。在骨质中，羟基磷灰石大约占60％，是一种长度为200—400埃，厚度

15．30埃的针状结晶，其周围规则地排列着骨胶原纤维。齿骨的结构也类似于自然骨，

但齿骨中的羟基磷灰石的含量高达97。因为具有同人体和动物骨骼、牙齿极为相似的

孔结构和化学成分，羟基磷灰石具有良好的生物相容性，对人体安全、无毒，又能够

在植入人体后同骨表面形成很强的化学键结合，很好的辅助骨的生长，是很好的硬组

织替代材料，其抗压强度较高，但抗拉强度、抗冲强度、断裂韧性较低，在生理环境

中抗疲劳强度差，目前仅限用于不承力的部位，如牙科、整形外科和上颚面重建等领

域[691。随后人们合成出柱状和针状的纳米级HA粉体和微晶。这些纳米HA粉体不仅

在制备HA陶瓷方面提供了优良的性能，而且在功能方面表现出一些特异性能。研究

表明，HA的许多特性与其粒径大小密切相关。当粒径大小介于l一-,100nm时，HA不

仅是一种性能优良的无机陶瓷粉末，而且具有独特的生物学活性【．701。比如纳米HA对

癌细胞具有一定的抑制作用，但对正常细胞却基本没有影响【_7l】。因此，对纳米HA制

备方法及其医学应用的研究已越来越受到国内外材料工作者的广泛关注。在骨科、整

形外科等临床应用上取得了许多可喜的成果。但由于该类材料脆性大、强度低、力学

性能差、降解产物难以代谢等缺点，仅能应用于非承载的小型种植体，如人工齿骨、

耳骨、充填骨缺损等，大大地限制了它作为人体种植体的广泛使用。其降解性能仍然

是材料工作者和临床应用需要解决的问题。在应用时要和其它材料复合，比如HA与

天然生物材料的复合或与有机生物医用材料的复合。

1．2．3．2 13．磷酸钙(13．TCP)

磷酸钙(TCP)的结构分为高温型a-TCP和低温型B—TCP。a相和13相的转化温

度是1120"-'1180℃。a相为单斜晶，13相为菱面晶。同a-TCP相比，13-TCP的主要

优点是有着更好的降解性能。13．TCP材料的体外实验显示，该材料具有良好的细胞

相容性，动物或人体细胞可以在材料上正常生长、分化及繁殖[72-74]。众多的动物体内

实验和临床应用也表明：该材料无毒性、无局部刺激性、不致溶血或凝血、不致突变或

癌变。由于其组织成分与骨组织无机成分相同，故植入体内无明显异物反应，局部无

明显炎症反应。Driskell最早(1 973年)观察到13-TCP材料植入骨缺损后，材料可以与
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骨组织发生直接连接，其间无纤维结缔组织介入。将四种不同孔隙率和孔径的声13

．TCP材料植入兔胫骨内，发现上述几种材料均表现出良好的生物相容性，材料植入

后局部发现巨噬细胞、多核巨细胞、成纤维细胞等参与材料的降解，但无炎性细胞浸

润等炎症反应，而且新骨可以直接在材料表面形成。且13．磷酸钙(B．TCP)具有良好的

生物降解性，其钙、磷的质量比为1：5，与正常骨组织接近，而且多孑L 13．TCP还可

以提供大的比表面积，有利于细胞的增殖、分化和代谢，将其植入生物机体中，降解

下来的Ca、 P进入活体循环系统，对形成新生骨有一定的促进作用。Boo[。75】等采用

组织工程的方法成功构建出骨组织，并认为13．TCP较HA更适于组织工程骨的构建。

目前，国内外许多学者对B．TCP生物陶瓷多孔支架进行了相关方面的研究。鸟山等【_76】

以13-TCP为原料制备多孔支架，最高强度达到19．7 MPa，符合人致密骨强度的要

求；Kleint77】对13．TCP多孔支架的降解吸收与孔隙率和孔径大小的矢系以及降解机理

进行了研究，结果发现，含空隙率60％(孑L径d<51．tm)的13．TCP植入3-6个月有明显

吸收，而孔径大小为200"-．-500“岬的样品吸收不明显，反应滞后至少2个月。微孔
陶瓷周围的髓腔中出现大量的巨噬细胞及多核破骨细胞，它们的吞噬作用导致陶瓷吸

收。黄占杰等研究认为【78】，13-TCP在机体内降解有两条主要途径：l、物理化学溶解：2、

吞噬细胞吞噬，降解初期以理化过程的溶解降解为主【79．811。降解后释放出的钙和磷离

子参与局部代谢或体液循环，以正常方式被利用或被排出体外，而不会引起机体病理

改变

1．2．3．3生物活性玻璃

作为无机生物材料重要组成部分的生物活性玻璃具有良好的生物相容性和可加

工性，生物玻璃是表面活性材料，能与人体骨或软组织形成生理结合。材料的生物活

性取决于组分。生物活性玻璃一般为CaO．Si02．P205系统，有时也含有MgO，KzO，

Na20，A 1203等，其组成、结构和相成分可在较大的范围内调节，赋予材料新的功能

和优点。生物玻璃网络中非桥氧所连接的碱金属离子在水溶液中存在时，易溶解释放

一价或二价金属离子，使生物玻璃表面具有溶解性，这是玻璃具有生物活性的基本原

因，因此非桥氧所占比例越大，玻璃的生物活性越高。生物玻璃早期主要用于口腔方

面，随着材料的改性，生物玻璃在骨组织工程以及药物控释中有了更广阔的应用。

1．2．4组织工程复合材料

人体的组织或器官在其组成、结构以及功能方面都具有高度的复杂性。因此，对

组织工程支架的性能的要求也是多方面的，材料既要有良好的生物相容性和生物活

性，又要有一定的力学性能。单一材料构建的组织工程支架往往无法同时满足上述要

10



第一章绪论

求。因此，通过合适的方法将几种材料组合，其性能上互相取长补短，形成复合材料

可取得良好的效果。常见的组织工程复合材料主要包括：天然组织工程材料间的复合，

合成材料与天然材料问的复合，以及组织工程有机材料与无机材料间的复合。

不同种类的天然组织工程材料间的复合，主要是为了从组分上尽可能地获得与

ECM相类似的组织工程支架。如己应用于临床的组织工程皮肤Integra和Apligraf都

是以I型胶原与GAG形成的复合材料作为支架，从组分上模拟人体皮肤中的ECM构

成，构建适于皮肤组织再生的三维微环境。Hafemann和Ghofrani用弹性蛋白与胶原

复合构建真皮支架，小鼠体内实验证明该真皮支架在3周内即可实现血管化，6周后

支架已完全被新生真皮组织所代替【翻。此外，采用壳聚糖．明胶【83】，胶原．透明质酸【84】

等复合材料构建组织工程支架的研究都已有报道。

合成组织工程材料虽然具有良好的力学强度，可控的降解速率以及生物安全性。

但是大部分合成材料都属于“生物惰性材料"，缺乏细胞识别的位点，不能支持细胞

在材料表面的黏附、增殖、分化以及胞外基质的分泌。通过天然组织工程材料与合成

组织工程材料复合，可以在保持支架材料的力学强度以及降解行为不变的前提下，获

碍具有生物活性的表面。材料与细胞间的相互作用涉及到细胞的黏附、铺展、分裂、

分化、表达以及凋亡等一系列的细胞行为。在生物体中，细胞与其胞外基质的作用往

往是通过细胞膜表面跨膜受体．整合素与胞外基质中的胶原、纤维粘连蛋白、层粘连蛋

白上的配体相互识别来实现的【85】。因此，在合成组织工程材料表面引入具有整合素识

别配体的蛋白或多肽是构建生物相容性界面的关键。陈国平等报道了一系列通过胶原

或硫酸软骨素等天然材料与PUA，PGA以及PLGA复合构建组织工程支架的研究，

实验结果显示以上各种组织工程复合材料对软骨细胞、成纤维细胞以及肝细胞等都有

良好的细胞相容性。本课题组应用负压导入技术，将胶原成功地引人PLLA多孔支架

中，体外软骨细胞培养结果证明，软骨细胞在该PLLA．胶原复合支架中铺展良好，具

有典型的软骨细胞形态汇【36】。

组织工程有机材料与无机材料间的复合，也为是为了取长补短。Agrawal等将13．

磷酸钙、羟基磷灰石引入聚乳酸、聚乙醇酸及其共聚物中以防止无菌性炎症的发生【871。

为了弥补聚乳酸、聚乙醇酸共聚物抗压强度不足的缺陷，将羟基磷灰石加入其中得以

提高材料的抗压强度【881。针对多孔13．磷酸三钙(13．TCP)陶瓷缺乏骨诱导能力，将其

复合骨形成蛋白，使之具有骨诱导特性【89】。胶原与羟基磷灰石复合可改善胶原的机械

性能嗍。

总之，复合材料在应用于组织工程支架材料方面显示出巨大潜力。
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1．3组织工程支架的设计和制备

1．3．1组织工程对支架的要求

随着组织工程的不断发展，对理想的组织工程用支架有以下的基本要求【91】：

(1)具有生物相容性和生物降解性能；

(2)适当的亲水性能，以促进细胞黏附；

(3)能促进细胞的生长；

(4)在细胞的分化和增殖过程中能保持细胞的功能；

(5)具有适当的孔径、高的孔隙率及大的比表面积，以便给细胞的种植、生长

和ECM的产生提供足够的空间：

(6)具有相互连通的孔结构，保证细胞能够布满整个支架中，这是形成组织的

一个要素：

(7)支架本身具有良好的力学性能，能维持组织器官的原有形态。

1．3．2组织工程支架的制备方法

有许多方法可用来制备组织工程支架，本节重点介绍制备具有一定宏观外形以及

微观结构的组织工程支架的技术，以满足不同组织或器官的要求。由于组织工程材料

加工性能的差异，如天然组织工程材料不适宜于高温加工，不同合成材料具有不同溶

解性等，一种制备方法往往只能适用于一种或几种材料。常见的组织工程支架的制备

方法有以下几种：

1．3．2．1非编织纤维连接法

采用PGA、PLA以及PLGA纤维所构建的网状支架，其比表面积和连通性非常

好，利于细胞的豁附和代谢。这类支架已经被广泛地应用于神经、皮肤、食道、肌腱、

膀胱以及软骨的再生【9l-94】。但是简单的纤维堆积形成的网状支架的力学稳定性非常

差，无法最终应用于受力部位组织或器官的再生。非编织纤维连接法(Fiber bonding)

是指通过聚合物纤维的溶解或熔融，实现纤维间的连接而形成具有不同孔结构的三维

聚合物网状支架的方法。Mikos[95】等将无纺的PGA网架放入PLLA的溶液中，待其溶

剂挥发后形成嵌入了PGA网架的PLLA基材，然后将该复合体于高于PGA熔点的温

度下进行后处理，使PGA纤维间实现熔融粘接，最后再用PGA的非溶剂中将PLLA

溶解，即可获得纤维间相互粘接的PGA网状支架。但是简单的纤维堆积形成的网状
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支架的力学稳定性非常差，无法最终应用于受力部位组织或器官的再生。

1．3．2．2致孔剂．溶剂溶出法

致孔剂．溶剂溶出法(Porogen—solvent leaching)是将一定直径的颗粒与聚合物溶

液混合均匀，该复合物通过溶剂挥发或冷冻干燥的方法去除聚合物溶剂后，再应用水

或者其他溶剂将颗粒溶去，即可获得具有一定孔径大小的多孔支架【96，97】。该方法最大

的优点是可方便地通过调节致孔剂的尺寸以及含量，来控制支架的孔径和孔隙率，而

且其结构不受致孔剂和溶剂种类的影响。其不足之处是无法保证致孔剂颗粒的良好分

散，而且在去除致孔剂的过程中可能需要使用有机溶剂，会破坏支架的生物相容性。

常用的致孔剂包括各类盐粒子、多糖粒子以及低分子量的有机化合物和水溶性聚合物

等。计剑和朱惠光等以100～1509m的KCI颗粒为致孔剂，经典型的干燥一沥出过程

后，制备了具有三维多孔结构的PLA支架。Peter X．等采用悬浮分散法制备了不同直

径的蜡球微粒，并以蜡球为致孔剂制备了孑L径可控、孔间相互连通的PLLA多孔支架

[981。陈国平等最近报道了以冰晶颗粒为致孔剂制备PLLA多孔支架的研究，该方法最

大的优点是只需要经过冷冻．干燥即可获得多孔支架，不需要经过溶剂沥出步骤，而且

不会在支架内部残留致孔剂【咧。

1．3．2．3膜迭片法

膜迭片法是通过将多孔膜按所要构建支架的三维外形叠加起来，形成一定几何外

形的组织工程支架。这一技术的优点是能按预先设计好的三维外形构建支架，其缺点

在于不能一次成形，且制备过程中确保原始膜片的孔隙结构不变、层与层问密不可分

有较大难度【1删。

1．3．2．4熔融模法

熔融模法类似溶剂浇铸一颗粒沥滤法，只不过它不是将聚合物溶解在溶剂中，而

是将聚合物粉末预先与可沥去相混合，然后倒入模具中加热至聚合物玻璃化温度以

上，成形后取出在水中浸泡除去可沥去相，即可得到多孔具有模具三维外形的支架。

例如，采用凝胶作为沥去相制备PLGA多孔支架。这一技术可以根据需要制得具有特

殊三维外形的支架。但由于制过程中需对材料进行加热，可能引起聚合物性质改变，

如制备聚乳酸支架时，材料可能出现热降解。加热对可沥去相也有影响，如凝胶作为

可沥去相时，加热可能导致凝胶溶解性变差，不能从支架中溶出【lo¨。
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1．3．2．5热致相分离法

热致相分离法(Themral induced phase separation，TIPS)是指通过将高温(或低温)

状态的均相聚合溶液冷却(或升温)至低温(或高温)状态而发生液一液或液一固相分离，

即出现聚合物富相和聚合物贫相，然后再通过冷冻干燥等方法去除溶剂即可获得具有

多孔结构的聚合物支架【l吲。采用胶原等天然组织工程材料构建支架时，多采用基于

热致相分离原理的冷冻一冻干法。该方法最大的优点是制备温度低，可以保证不破坏

天然材料的生物活性。目前，冷冻一冻干法广泛应用子制备胶原、明胶、壳聚糖等为

主要材料的组织工程支架。

1．3．3静电纺丝技术法

1．3．3．1静电纺丝原理

静电纺丝是利用高压静电驱使聚合物溶液(或熔融体)喷射形成聚合物纤维的过

程。静电纺丝过程如下：将一定浓度的聚合物溶液装入毛细管中，将该溶液和高压电

源的正极相连，在毛细管的下方放置一块金属板，和高压电源的负极相连，然后开始

升高电压。开始的时候，聚合物溶液由于表面张力和重力的作用在毛细管尖端形成一

个半球形的小液滴，由于处在电场中，小液滴的表面会产生感应电荷，电荷间的相互

排斥产生了一个与表面张力方向相反的力，随着电场强度的增加，小液滴会发生形变，

变成一个锥形，通常称之为Taylor锥【103]，当电场强度达到一个临界值时，电场力就

超过表面张力，于是从Taylor的顶端就喷射出一条带电的喷流。在喷流到达接收器之

前，溶剂不断挥发，而喷流也在高度拉伸下不断伸长变细，从而能得到固态的超细纤

维。在固化过程中，喷流会由于表面所带电荷而发生所谓的“弯曲不稳定’’【l呻l叫。

同时，如果电荷间的排斥力大于喷流内部的粘性力，那么单一的喷流就会分裂成数条

直径更小的喷流【107。109】。由于喷流在空气中的混乱的运动方式，使得接收器上得到的

纤维的形态与无纺布相似。

1．3．3．2静电纺丝的影响因素

在静电纺丝中影响纤维的形态、结构的因素有很多，主要包括系统参数和过程参

数。系统参数主要包括聚合物的分子量、分子般的分布、分子链的结构《支链、直链

等)以及聚合物溶液的粘度、电导率、表面张力、比热等体系本身的性质。过程参数主

要包括电场强度(当纺丝机型固定时，它与施加的静电压成正比)、聚合物溶液的流动
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速率(简称流速，当喷丝头孔径固定时，射流平均速度与之成正Lk)以及针头与接收装

置的距离。同时，射流周围的环境也对纺丝过程有一定的影啊，如真空、空气或其他

气氛，温度、湿度、气体流通速率等外界因素。通过协调、控制各个影响因素可以使

聚合物溶液(或熔体)更有利十静电纺丝，并且可以改变纤维的尺寸、结构，从而得到

我们所需要的形态。

目前可以被静电纺丝的聚合物大约有几十种，其中大部分是溶液的静电纺丝。只

有少数的是高分子熔体的静电纺丝，得到的纤维直径也比较大，大约在儿个微米范围。

纺丝原料除了一些合成高分子，还有蚕丝、丝素蛋白、等天然聚合物等，也包括DNA

重组等一些特殊的聚合物。共聚物纺丝、共混纺丝的研究也非常多，其中包括天然聚

合物，合成聚合物，合成聚合物／合成聚合物等，也包括混合溶剂的纺丝。

1．3．3．3静电纺丝技术用于制备组织工程支架的优势

在应用于组织工程支架制备时，相比以往的支架制备技术和以往所得支架，它具

有以下一些优点：

1．)对设备和环境条件要求不高，易于实现。

2)此法在常温下进行，可避免高温引起的聚合物降解、支架变形等情况，且温和

的制备条件有利一些生物活性因子的复合。

3)溶剂在纺丝过程中挥发较为彻底，减小溶剂残留对细胞生长可能带来的影响

4)铝lj备过程中不需使用致孔剂，不会出现致孔剂去除不全的问题，且孔隙间贯通

性好。

5)比起纤维连接法中用传统熔融纺丝或溶液纺丝制得的纤维，此方法能得到更细

的纤维，从几十纳米到几微米，因此所得支架具有更大的比表面积，能为细胞

生长提供更多的表面。

6)从支架结构形貌上看，静电纺丝支架能更好地在形态上模拟细胞外基质。
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1．4本课题的提出和研究内容

1．4．1本课题的提出

在组织工程中，支架的降解行为极其重要，体外降解性能的评价是人造支架得以

进一步应用于体内的必经程序n睁¨31。静电纺丝是一种简单通用的制备聚合物纳米纤维

的技术，纳米纤维可以接受为宏观上的无纺或平行结构n14。1坷3。可生物降解的静电纺丝

支架广泛应用于组织工程中，但其降解过程的剧烈收缩会极大地降低支架的孔隙率，

影响进一步的应用[118-izz]。因此，如何在降解过程中维持静电纺丝支架的拓扑学结构成

为一个挑战。与无规或平行的支架相比，具有花纹结构的支架提供了更加复杂有序的

表面拓扑学和微米尺度的孔隙n2引，而关于具有花纹结构的静电纺丝支架的降解行为研

究报道几乎很少。

研究表明n纷1263，在大尺寸PLGA材料的降解过程中存在不均匀的降解，内部降解

速率比表面打，聚合物内部出现空洞。这是因为随着PLGA降解反应的进行，产生的

小分子来不及代谢而积累，造成局部酸浓度过大，它们又会加速催化材料的降解，即

发生自催化效应。在1001am厚的PLGA致密膜的降解过程中仍然可以观察到自催化

效应n绷。但在纳米纤维的降解过程中，是否还存在自催化效应，有待于进一步进行研

究。

大多数学者认为，酶对疏水性聚合物的降解是由表及里的，因为亲水性的酶分子

很难进入到聚合物的内部，比表面积对聚合物的酶解的有重要影响n剐3¨。因此，比表

面积高的纳米纤维支架更有利于酶解的进行n32。1矧。另一方面，在细胞培养和体内移植

的过程中，支架和酶的接触和相互作用是极其常见的。因此，研究酶对静电纺丝支架

的降解是十分必要的。

PLGA由于具有良好的生物降解性能、力学性能和细胞相容性而被广泛地用作骨

组织修复、骨和软骨组织工程材料。然而其降解后形成的局部酸性也会导致周围器官

和组织产生炎症反应【1肄126】。这也是人工合成的可降解聚酯类聚合物作为生物材料使

用时所共有的缺陷【61-621。13．TCP是天然骨组织的无机成分，具有良好的生物相容性

['12-781。将碱性的13．TCP与PLGA复合后能有效中和PLGA降解后形成的局部酸性，

降低炎症反应【79。81】。对PLGA／13．TCP纳米纤维支架进行体外降解和细胞相容性评价

是其进一步应用的前提。
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1．4．2本课题的研究内容及创新点

本文应用静电纺丝技术，设计制备了具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架和

PLGA／13-TCP纳米纤维复合支架，并对所得支架进行体外降解性能和细胞相容性评价。

本课题的研究内容包括以下几点：

1．具有巢形花纹结构的PLGA(75／25)纳米纤维支架的制备及表征。

2．具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架的体外水解和体外酶解，以及该支

架的体外成骨肉瘤细胞共培养。

3．PLGA／13．TCP纳米纤维复合支架的制备、体外水解和细胞相容性研究。

本课题的创新点包括以下几点：

1．设计制备了具有巢形花纹结构的PLGA(75／25)纳米纤维支架。这种PLGA纳米

纤维支架的表面由许多巢形结构单元，每个巢形结构单元具有三个拓扑学不同典型的

区域：脊形区域，无纺区域和磁感线区域。纳米纤维支架能够随降解的进行而维持最

初的拓扑学结构。尽管纳米纤维依旧收缩和粘连，但每个巢形结构的骨架能够有效的

防止纳米纤维膜结构变形。同脊形区域和磁感线区域相比，成骨肉瘤细胞更倾向于栖

息在无纺区域。

2．在PLGA纳米纤维支架的体外水解和酶解过程中，首次观察到，即使纤维直径

已经下降到了纳米尺度(<900nm)，酸自催化降解效应仍然存在。溶菌酶的存在只能

加速溶解低分子量的降解产物，而对于聚合物链的断裂没有贡献。

3．PLGA／TCP复合物具有适中的力学性能、可控的降解性能和良好的细胞相容性，

有希望成为组织工程中的支架材料。
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第二章具有巢形花纹结构的PLGA和PLGA／IB．TCP纳米纤维
支架的制备

2．1引言

在静电纺丝技术，不同的接收装置可以使的纳米纤维具有不同的宏观排布。采用

平板或辊筒为接收，纳米纤维可以接受为宏观上的无纺或平行结构nH。1161。如果接收装

置导体表面的电场呈现有规则的花纹分布，则纳米纤维可以接收为宏观上的规则的花

纹结构H17’1翻。因为静电纺丝过程中，带正电荷的纳米纤维会优先选择落入导电性强的

区域n231。与无纺或平行的支架相比，具有花纹结构的支架能提供更加复杂有序的表面

拓扑学和微米尺度的孔隙。

PLGA由于具有良好的生物降解性能、力学性能和细胞相容性而被广泛地用作组

织工程材料。然而其降解后形成的局部酸性也会导致周围器官和组织产生炎症反应

[56-621。13．TCP是天然骨组织的无机成分，具有良好的生物相容性【72-78]。研究表明，

将碱性的13．TCP与PLGA复合后能有效中和PLGA降解后形成的局部酸性，降低炎

症反应【79’811。

本章利用静电纺丝技术，以铜网(40目)为接受装置，制备了具有巢形结构的

PLGA纳米纤维支架和PLGA／13．TCP纳米纤维复合支架。用扫描电镜(SEM)和透

射电镜(TEM)对所得支架的微观形貌进行了表征。着重比较了巢形结构单元中三个

典型区域(脊形区域，无纺区域，磁力线区域)在纤维取向和孔径大小方面的差异。

同时对所得支架的拉伸力学性能进行了表征。

2．2实验部分

2．2．1实验原料、试剂和仪器

2．2．1．1主要原料和试剂

表2-1实验药品

Table 2-1 Experimental Materials
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2．2．1．2主要实验仪器

表2-2实验仪器

Table 2,-2 Experimental Equipments

仪器名称

电子天平

高倍显微镜

真空干燥箱

循环水式真空泵

扫描电子显微镜

万能材料实验机

透射电镜

磁力搅拌器

超声波清洗仪

酸度计

规格型号 生产厂家

LP502A

MM6．LS22

XⅣ盯A-7000P型

SHZ．D(III)

S4700

玳STRoN．3345

JEM．3010

HT4A

KQ-(001)B

PHS．3W型酸度计

常熟市百灵仪器有限公司

Olympus，Japan

天津机械厂

巩义市玉华仪器有限责任公司

Hitachi，Japan

英国UⅣOD公司制造

JEOL Japan Inc

常州国华电器有限公司

昆山市超声仪器有限公司

北京玉林科技有限公司

2．2．2具有巢形花纹结构PLGA纳米纤维支架和PLGA／13．TCP复合支架的制备

2．2．2．1 PLGA纳米纤维支架的制备

经过不断改进溶液组成、电压、接收距离和流速等参数，得到了稳定的PLGA静

电纺丝工艺如表2．3所示。根据配方称取1．5克PLGA，用5ml混合溶剂(DMF佣F=1：1)
溶解配成PLGA浓度为30％(m／V)的溶液，搅拌一昼夜后作为纺丝液。在电压为16KV，

接收距离为18cm,流速为0．8ml／h的参数下以40目铜网为接收装置进行静电纺丝，制

备出表面具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架，保存于真空干燥箱中。
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表2-3 PLGA静电纺丝工艺参数

Table 2-3 Electrospinning parameters for PLGA

2．2．2．2 PLGA／13．TCP复合支架的制备

在50Hz超声状态下，按照13．TCP／PLGA重量比等于10％wt和20％wt的比例，

将D-TCP粒子加入到配制好的PLGA纺丝液中，搅拌24小时。然后表2．3的纺丝工

艺进行静电纺丝，制备PLGA／13．TCP复合支架。

2．2．3 PLGA纳米纤维支架和PLGA／13．TCP复合支架的表征

2．2．3．1扫描电镜观察PLGA纳米纤维支架和PLGA／B．TCP复合支架的微观形貌

将PLGA纳米纤维支架和PLGA／13-TCP复合支架切成1×lcm小片，喷金处理，

在扫描电子显微镜(SEM)下观察微观形貌。

2．2．3．2 PLGA支架纤维直径、纤维取向和孔径大小的测定

将所得的PLGA纳米纤维支架的SEM照片输入到软件Image Pro Plus(ICube,

Croflon,MD)q丁，随机抽取120根纤维，测定纳米纤维直径和纤维取向。通过分析计

算SEM照片上纤维间距可以推算出PLGA纳米纤维支架的孔径大小。

2．2．3．3 PLGA／B．TCP复合支架的透射电镜表征

将纺成的PLGA／13．TCP杂化纳米纤维少量接收于透射电镜专用的铜网上，在透射

电镜(TEM)上观察13．TCP在PLGA纳米纤维中的分布状况。
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2．2 3 4 PLGA纳米纤维支架和PLGA]B—TCP复合支架拉伸力学性能测试

将制备的PLGA纳米纤维支架和PLGA／B-TCP复合支架剪成长为30mmXloram

×o．1ram的长方形试件。在INSTRON一3345型万能材料实验机上按照GB 13022—91

测试支架的拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)，加载速度为10mm／min。

2．3结果与讨论

2．3 1具有巢形花纹结构的PLGA支架扫描电镜(SEM)表征

如图2-1所示，PLGA纳米纤维支架的表面由许多巢形结构单元组成(图2一lm．每

个巢形结构单元的平均尺寸为400×300pm(1盈2-Ib)。在同一巢形单元中具有三个典

型的区域：脊形区域(I)，无纺区域(11)和磁感线区域(1id(如图2-1)。三个区域的

拓扑学有显著不同，脊形区域内的纤维呈平行状分布．纤维密度大；无规区域内的纤

维取向具有随机性，纤维密度低；而磁感线区域内的纤维则像磁感线一样排布。

图}l具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架SEM照片(aq)

Fi92-1 SEMmicmgraphsofelectmapun n曙t-likepatternedPLGA啪ffold(曲，即la‘gcdfigmes
ofn∞t unit(M，cr0％·lockedridges0)andilOll_wov∞region(m
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2．3．2 PLGA支架纤维直径、纤维取向和孔径大小

如图2-2(a)所不．PLGA支架中纳米纤维的直径分柿在630～1210nm之间，三个

典型区域内的纳米纤维直径无显著差异，甲均直径为849_l-It8 ran。

如图2-30,．d1所示，在脊形区域(I)内，平行纤维(纤维取向沿着巢形区域棱的

方向)的所占的比例超过50％：在磁感线区域(III)内，平行纤维的比例下降到36％，

纳米纤维的取向集中于一45。～45。之间；在无纺区域(11)内，纳米纤维的取向随机

分粕于一90。～90。之问。正是由于纤维取向和排列方式的不同，造成了三个区域内

不同的纤维间距和孔径大小，如表2 4所示。

锄唧硼800鲫lo0011∞1200

RhDm(n日

利e社g嘲lnIuH^啁rB鲫州e性g嘲h响印椭r日∞

圈2-2纤维直径和纤维取向的测定F蜒2·zA㈣toffilxTdiameter“)andnb口ofienmfionindifferent regions ofthe electtospun

∞I-likepatternedPLGA scaffold：㈣Region I，0)Region U，and(mRegioa丑

一邑分u。]日t

—L～j～一术一j丽c旦三
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表24 PLGA支架中三个典型区域孔径人小的测定

Table2-4 Measurementofpore“zemmethlge re#onsofPLGA scaffolds

Re#。n ridge-like re目on(I) oon-woven re#on(II) magneticlines-like re百on(m)

1 7㈣2l 4 32i0 35

(gm)

2．33 PLGA／B-TCP复合支架SEM和TEM表征

图2-3 PLGA／p-TcP复台支架的SEM表征

Fi92-3 SEMobservationofPLGA／B·TCP scaffold

鋈阖鬻糊



表2-5 PLGA／13-TCP复合支架中钙、磷含量

Table 2-5ContentofCalcim and PhosphorforPLGA／13-TCP跖affold

Element Wt％ At％

P 149 1．19

Ca 2．62 1．71

C∞ 1．69 1．44

由图2．3可以看出，同PLGA纳米纤维支架相比，PLGA／13-TCP复合膜的纤维直

径变得不再均匀，串珠增多。纤维出现轴结状突起，对其进行元素分析表明，此处存

在较多钙元素和磷元素，Ca／P比显示其为D-TCP(表2—5)。

图4-1PLGAdl3．TCP复合支架的TEM表征

图2-4是PLGA／B．TCP复合支架的透射电镜(TEM)照片。从固中可以看出

13-TCP被成功的包裹在PLGA纳米纤维中，但是分散不是很理想。

2．34 PLGA纳米纤维支架和PLGA／B—TCP复合支架的拉伸力学性能

如图2-5和表2-5所示，由于巢形花纹结构的存在，PLGA纳米纤维支架的拉伸

力学性能是各向异性的。如果沿着白色箭头所指的方向墟方向(即沿着巢形结构棱的

方向)进行拉伸测试，所得到得拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)分别为5．362MPa

和95．637MPa。而如果沿着黑色箭头所指的方向．对角线方向(即沿着巢形结构的对角

线方向)进行拉伸测试，所得到的拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)分别为4 581MPa
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和80A36MPa。沿着棱方向所测得的拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)分别比沿着对

角线方向所测得的拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)高出17．04％和1944％。

如表沿着棱方向进行测试，PLGA／B-TCP复合纤维支架的拉伸强度略有降低，

但弹性模量有所提高。

立u图2-6所示为PLGA纳米纤维支架沿着棱方向(平行于巢形区域棱的方向)进

行拇伸力学测试所得到得应力．麻变曲线，起始一段直线表示支架在这时期处于弹性形

变阶段，应力与应变成正比，当应变达到200,4左右时，支架出现不典型的剧服，图中

A点为支架的不典型屈服点，随后进入非弹性形变阶段，应力继续以较慢的速度上升，

到达一定形变量后支架断裂，图中B点为支架的断裂点。从图上可以得到支架的断裂

强度为5 36MPa，断裂伸长为96％。

图2-5拉伸力学涮试的方向示意图

Fi92-5 Schmatic graph ofdirectionfortensilemechanical㈣∞b

表2-5具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架的拉伸强度和拉伸模量测定

Table 2-5Mesurementsoftensile saength andmodulus ofnesblikepatt删PLGA scaffolds

PLGA纳米纤维支架 拉伸强度o(MPa) 拉伸模母Et(MPa)

沿棱方向 95 6374-3 547

沿对角线方向 4 581 4-0 187

PLGA／B-TCP复合支 5 021 4-0149 120178±3 374

架(棱向)



北京化丁大学硕}：毕业论文

6

5

令4
包

三3
∞
∞

巴2
c，)

1

0

0 20 40 60 ∞ 100

strain(％)

Fig 2-6 Stress-strain graph for PLGA nanofibrous scaffold

图2-6 PLGA纳米纤维支架的应力．应变曲线
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2．4本章小结

1．经探索得出PLGA(75／25，10万分子量)的稳定的静电纺丝工艺。采用混合溶

剂(DMF：THF=I：1)，PLGA的浓度为30％(mⅣ)，电压16KV，接受距离18cm，流速

0．8ml／h．见表2．3

2．利用静电纺丝技术，以铜网为接受装置，制备了表面具有巢形结构的PLGA纳

米纤维支架，纳米纤维的平均直径为849-a：1 18 n／n。该支架的表面由许多巢形结构单元

组成，每个巢形结构单元的平均尺寸为400×300pm。在同一巢形单元中具有三个典

型的区域：脊形区域(I)，无纺区域(II)和磁感线区域(ⅡI)。脊形区域内的纤维平行

分布，纤维密度大，孔径小：而无纺区域内纤维取向无规，纤维密度小，孔径大。

3．所得到的PLGA纳米纤维支架的拉伸力学性能具有各向异性。沿着巢形结构棱

的方向进行拉伸测试所得到得拉伸强度(o)和拉伸模量(Et)分别为5．362MPa和

95．637MPa。分别比沿着巢形结构单元对角线方向所测得的拉伸强度(o)和拉伸模

量(Et)高出17．04％和19．44％。

4．将无机13．TCP粒子分散到PLGA纺丝液中，通过静电纺丝可将13．TCP粒子成

功包裹在PLGA纳米纤维中，形成PLGA／B．TCP复合纤维支架。同PLGA纳米纤维

支架相比，PLGA／13．TCP复合纤维支架的拉伸强度略有降低，但弹性模量有所提高。
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第三章具有巢形花纹结构的PLGA支架的体外降解性能和细胞
亲和性研究

3．1引言

研究表明n181翻，在体外降解过程中，无纺聚酯纳米纤维支架的会发生剧烈的收缩，

导致支架空隙率下降，严重影响了这类支架进一步应用。而关于静电纺丝支架花纹结

构的降解行为以及是否花纹结构的存在有利于降低支架的收缩率的研究几乎没有。

对PLGA水解机理研究的结果基本一致n241捌，在大尺寸PLGA材料的降解过程中存

在不均匀的降解，内部降解速率比表面大，聚合物内部会出现空洞。这是因为随着PLGA

降解反应的进行，产生的小分子来不及代谢而积累，造成局部酸浓度过大，它们又会

加速催化材料的降解，即发生自催化效应。在100I．tm厚的PLGA致密膜的降解过程

中仍然可以观察到自催化效应n拥。但在纳米纤维的降解过程中，是否还存在自催化效

应，有待于进一步进行研究。

大多数学者认为，酶对疏水性聚合物的降解是由表及里的，因为亲水性的酶分子

很难进入到聚合物的内部，比表面积对聚合物的酶解的有重要影响n2铲圳。因此，比表

面积高的纳米纤维支架更有利于酶解的进行n荆矧。另一方面，在细胞培养和体内移植

的过程中，支架和酶的接触和相互作用是极其常见的。因此，研究酶对静电纺丝支架

的降解是十分必要的。研究表明，细胞材料敏感于支架表面的拓扑学n阶1351。具有花纹

结构的纳米纤维支架能够提供复杂多样的拓扑学结构，必定对细胞生长产生影响。

本章研究了具有巢形花纹的PLGA纳米纤维支架的体外降解性能。在磷酸盐缓冲

溶液(PBS)和加有溶菌酶(1ysozyme)的PBS中分别进行体外水解和体外酶解。对

支架两种降解过程中的分子量变化，失重，力学性能进行对比研究。同时对支架进行

了体外成骨肉瘤细胞(MG．63)培养，探讨支架的表面拓扑学对细胞生长的影响。

3．2实验部分

3．2．1主要原料和试剂

表3．1实验药品

Table 3-1 Experimental materials
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3．2．2实验方法

3．2．2．1降解介质的配制

水解介质的配置：PBS缓冲液按如下方法配制：称取分析纯NaCI 89,KCl 0．29,

Na2HP04 2．99，KH2P040．29，溶于1000ml三蒸水中，调节pH=7．40，高压锅灭菌。

酶解介质的配置：在PBS溶液加有溶菌酶(1ysozyme)作为体外酶解的降解介质，

PBS中溶菌酶的浓度为(20000U／m1)。

3．2．2．2 PLGA纳米纤维支架的体外水解和体外酶解

将制备的PLGA支架切成60×40X0．1mm小块，每个样品的质量约为200mg，准

确称取质量(Wo)。然后将样品放入盛有50ml pH值为7．4的PBS的试管中，抽真空

20分钟，以保证PBS浸入到PLGA支架的纤维孔径中。然后将试管放入恒温震荡器

(374-0．1℃，50rpm)中进行20周的体外水解实验。每3个样品为一组，每周换一次液，

在规定的时间间隔取一组样品，冷冻干燥，然后进行测试表征。

PLGA支架的体外酶解与体外水解的方法一致，唯一不同的是采用加有溶菌酶的

PBS作为降解介质。

3．2．2．3体外降解的表征方法
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1．支架失重率的测定：

在设定的降解时间(t)将PLGA支架样品从降解介质中取出，用三蒸水洗涤，

冷冻干燥后称重得到Wt。则失重率可由式子：(Wo．wt)／Wox 100％计算，wo为样品

初始重量。

2．分子量和分子量分布的测定：

将不同降解时间的PLGA支架样品，溶解在四氢呋哺(THF)qb，配成5‰(质

量体积比)的溶液。采用凝胶渗透色谱仪(GPC)，以THF为溶剂淋洗，流速1．0mL／min，

温度400C，以聚乙烯为标样计算聚乳酸的数均和重均分子量。

3．PLGA支架降解后的SEM观察：

将不同水解时间的PLGA支架样品，喷金处理，在扫描电子显微镜(SEM)下观

察微观形貌。

4．PLGA支架降解后的拉伸力学性能测试：

将不同水解时间的PLGA支架样品，剪成长为30mmX 10mmX 0．1mm的长方形

试件。在INSTRON。3345型万能材料实验机上按照GB 13022—91测试支架的拉伸强

度(o)和拉伸模量(Et)，加载速度为10mm／min。

3．2．2．4 PLGA纳米纤维支架的体外成骨肉瘤细胞(MG．63)培养

将PLGA纳米纤维支架剪成直径为10mrn的小块，觑)Co(25kGy)照射2小时进行消

毒，然后将其固定到24孔培养板的底部，倒入DMEM培养基浸泡24d,时待用。

成骨肉瘤细胞(MG．63 cells)由美国ATCC细胞库提供。取第二代成骨肉瘤细胞，

按照104／孔的密度，用lml的注射器接种到上述PLGA纳米纤维支架上，加入DMEM

培养基、10％牛血清和1％抗生素，然后放入C02培养箱进行培养。培养基每3天更换

一次。

将培养了3天和7天的细胞支架样品，在2．5％的戊二醛溶液中，4℃下固定一天。

然后用20％，50％，70％，90％，100％的乙醇溶液逐步脱水，其中100％的乙醇使用两次，

每一步15"-'20min。醋酸异戊二酯浸泡30min，经冷冻干燥，喷金，SEM观察。
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3．3结果

3．3．1分子量和分子量分布的变化

，．、

寸
o
1一

芑
_一
r-

．9
o
≥
L
耍
j
o
旦
。
乏

0 4 8 12 16 20

Degradation time(weeks)

图3-1体外水解和酶解过程中PLGA分子量变化

Fig 3-1 Change of molecular weights for hydrolytic samples and enzymatic

samples．

My(gmt-0 My(gm瞳-1)

图3-2体外水解和体外酶解过程中PLGA分子量分布对比

Fi93-2 Comparision of molecular weight distribution for hydrolytic samples(a)

and enzymatic samples(b)．

采用GPC法对已降解支架的PLGA分子量及其分布进行测定。如图3．1所示，

随着降解的进行，无论是体外水解还是体外酶解，PLGA的分子量都是持续下降的。

在4周以前，PLGA分子量的下降趋势在水解和酶解过程中基本一致。然而，到了8

周以后，经历水解的PLGA的分子量下降速度要快于酶解。在16周时，水解PLGA

31
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的分子量已经下降到10000左右，而酶解PLGA的分子量下降到同样数值要在20周

以后。

如图3—2所示，随着降解的进行，无论是水解PLGA还是酶解PLGA，其分子量

分布都逐渐变宽。尤其引入注意的是，水解PLGA在16周时出现明显双峰，两个峰

值分子量分别位于1000和10000附近。很显然，经历水解的PLGA样品中有较多的

低分子量组分。而酶解PLGA样品在20周的降解时间内始终都是单峰，且在降解20

周以后，其分子量峰值仍然在10000左右，说明经历酶解的PLGA样品中低分子量组

分含量很少。

3．3．2重量变化

在设定的时间(t)将PLGA支架样品从降解介质中取出，用三蒸水洗涤，冷冻

干燥后称重得到Wt。则重量保有率可由式子：Wt／Woxl00％计算，Wo为样品初始重量。

PLGA支架在体外水解和酶解的过程中的失重如图3．3所示。在8周以前，水解

样品和酶解样品的失重都很小。酶解样品在8周以后开始出现明显失重，而水解样品

则要在12周以后才开始出现明显失重。酶解PLGA在16周以后失重可达50％，而水

解要在20周以后才能达到同样的失重。

0 4 8 12 16 20

degeadation time(weeks)

图3-3体外水解和酶解过程中PLGA支架的失重对比

Fi93-3 Comparison of the change in weights for hydrolytic samples and

enzymatic samples．

3．33体外水解和体外酶解过程中PLGA支架的微观形貌(SEM)

图3．4为PLGA支架水解4周(a-d)，
的SEM照片。分别表征了随着水解进行，

8周(e-h)，16周(i—1)和20周(m．n)以后

PLGA纳米纤维支架(如e，i)，巢形结构单

∞∞∞阳∞∞∞{；；加竹。
一羹一ac—cc一∞Em岂_c@一①，v，
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元(b一，f)，脊形区域(c，岛k)，无纺区域(d，h，1)及纳米纤维(m，n)的微观形貌。
m3．5为PLGA纳米纤维支架在酶解12周(a-b)和16周(e-d)以后的电镜照片。

图34PLGA纳米纤维支架水解4周(a旬)，8周(em)．16周(“)和20周(m-n)以后的sEM照片

Fig 34 SEM mlcrographs of n韶t-likc patterned PLGA nanofibrous scaffolds after hydrolytic

degradationfor4weeks04)，8weeks(e-h)，16weeks(i-I)and 20weeks(m-n)；；(a，ti)×100，(h

f,j)X400，如，g，k)×2000,(也h，1)×2000，m×1000，n×5000



第一}j}仃粜*花纹自自构的PLGA点粜的仆外雠解件n％自⋯胆求blfkⅢ，

图3占PLGA纳米纤维支架在酶解12周(a山)和16周(c．d)以后的电镜照片

'F193-S SEM micrographs of eleetrospun nest-like panemed PLGA scaffolds after

enzymaticdegradationforl2w∞b(a，b)mdl6w幽0，却(^b)×200。，扣，由×5000

从图34可以清晰的看出．在16周以内，PLGA支架的巢形结构单元可以保持最的

形状。尽管巢形结构单元的尺寸由于纳米纤维的缩水而在降解4周以后就降低到了200

X 150[tm，但此后稳定的尺寸直维持到16周。在脊形区域内，纳米纤维的彼此粘连

和缠绕在一起．到16N时，脊形区域内的平行纤维几乎粘成一体。而在无纺区域内的

情况确不同，纤维间距变大，随着降解的进行有大的孔洞出现。

到了20周以后，PLGA纳米纤维支架的巢形结构单元完全被破坏，长的连续纤维变

成短碎的纤维。纤维的内部呈现多孔结构，而纤维表面几乎完整无损。

酶解PLGA纳米纤维支架与水解PLGA纳米纤维支架在8周以前的外观形貌基本一

致。但在8周以后，酶解PLGA纳米纤维的微观形貌与水解纳米纤维有显著的不同(图

3_4和圈3—5)。从12周开始，PLGA纳米纤维的表面和内部都开始出现多孔结构；16

周以后，酶解PLGA纳米纤维的内部和表面布满了多孔结构。



3．3 4体外水解和体外酶解过程中PLGA支架的拉伸力学性能

按照2．2 4 4所叙述方法．对水解和酶解后的PLGA支架进行的拉伸强度(o)
和拉伸模量(Et)进行测定。如图3-6所示，水解PLGA样品和酶解PLGA样品的拉
伸强度(o)和拉伸模量(Et)随降解时间的变化规律基本一致，无显著差异，都随
着的降解的进行而逐渐减小，8周以后分别降到0 5MPa和3MPa一下。沿棱向和沿对

角线方向上钡4得的拉伸强度和拉伸模量的差距随着降解的进行而逐渐减小。图3．7为
水解0周，4周和8周虬后的PLGA支架的应力应变曲线

艋；蒎石n{～￡口c!≮o焉cPr
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3．3．5讨论

随着降解的进行，由于纳米纤维的收缩和粘连，会大大降低纳米纤维支架的孔径

大小，成为阻碍纳米纤维支架得到进一步应用的主要缺点。从前面的降解结果可以看

到，本论文设计制备的表面具有巢形花纹结构的PLGA纳米纤维支架，巢形结构单元

中的脊形区域能够作为一个强健的框架，可以有效消减降解过程中的纳米纤维收缩和

粘连的现象。主要原因是因为由相互垂直的平行纤维所形成的脊形区域起到了框架作

用，维持了拓扑学结构的稳定性。也正是因为如此，PLGA纳米纤维支架的力学性能

才得以维持8周。尽管在降解初期，由于纳米纤维的收缩也会造成纤维间距和巢形单

元尺寸的缩小，但由于整体结构稳定性的提高，随着降解程度的提高，交叉平行纤维

构成的棱阻碍了棱间无纺区域的纳米纤维向中心收缩，从而无纺区域的纤维间距变

大，直至形成大的孔洞。

当PLGA纳米纤维被浸入降解介质后，高分子链的断链反应就被加速了，从而表

现出分子量下降(图3．1)。一般来说，只有等降解产物的分子量下降到可以溶于水后，

才会检测到明显的失重现象，因此在降解的第一阶段，通常分子量持续下降而失重不

明显，相应的，聚合物的分子量分布逐渐变宽(图3．2)。而一旦降解到有水溶性的产

物生成后，降解开始进入第二阶段，开始出现明显的失重。这是和脂肪族聚酯的本体

降解机理相吻合的。而这种降解机理的特性是，在降解过程中容易发生酸性降解产物

在样品中的积累，造成样品内部局部pH下降，从而引起样品内部降解速度快于表面

的现象，即酸自催化效应。文献报道的发现酸自催化效应的最小尺度为100urn，对于

比表面积急剧增大的纳米纤维，从未有发现存在酸自催化降解的报道。但是从本论文

的研究，SEM观察发现PLGA纳米纤维随着降解逐渐形成内部多孔、表面相对致密

的结构，就足以说明，即使样品尺度达到纳米级别，仍然不能完全消除酸自催化降解

现象，样品的降解仍然存在内外差别，仍然会具有降解的体积效应。从本质上来说，

PLGA是非酶促降解型的高分子，也就是说一般的酶都不能促进酯键的断裂。本论文

的研究结果也支持这一结论，在有无溶菌酶存在下，PLGA纳米纤维在前4周的降解

行为非常相似，说明在溶菌酶的存在下，PLGA纳米纤维仍遵循水解降解机理。但继

续延长降解时间后，在酶解样品中所检测到比较窄的分子量分布，较大的分子量残留、

较快的失重以及纤维表面出现多孔结构等结果，可以清楚地说明，酶的存在可加速降

解产物的溶解，而且由于亲水性的酶难以进入疏水性的PLGA纳米纤维内部，它对样

品的作用是由表及里的。

3．3．6 MG一63细胞与具有巢形结构的PLGA纳米纤维支架的共培养

图3-8是PLGA纳米纤维支架上培养MG．63细胞后的SEM观察情况。可以看出，

培养3天以后，MG．63细胞主要分布于PLGA支架的无纺区域内(a，b)，而在纤维平
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行排列的脊形区域内细胞分布很少(b)，说明细胞对纳米纤维形态具有选择性，更趋

向于粘附在具有疏松多孔结构的区域。在无纺区域内，可观察到细胞可长入到纤维膜

深处并彼此连接。在培养7天|三l后，PLGA纳米纤维支架的表面几乎完全被细胞所覆

盖，不仅表明该纳米支架具有照好的生物相容性，同时也说明具有巢形结构设计的

PLGA纳米纤维膜利于细胞粘附和增殖。

图3-8MG-63细胞在具有巢形结构PLGA纳米纤维支架上培养3天(a-c)和7天(d)

微观形貌观察

FgS-8 Morphology observations of MG453 cells eultured on ne8t-like patterned PLGA

n蛆ofibrous scaffolds：(a)overalllook after 3 days；嘞cells oll ridge-like region；(c)cells oil

㈣、r％region andfdloveralllook after7 days；
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3．4本章小结

1．PLGA支架的巢形结构能够随降解的进行而维持最初的拓扑学结构，脊形区域

作为强健的骨架能够有效的防止变形，维持支架的力学性能

2．PLGA纳米纤维支架的水解仍然遵循聚酯的本体降解机理，仍然存在酸自催化

降解效应。

3．溶菌酶对PLGA分子的主链断裂无催化作用，溶菌酶作为一种具有两亲性的蛋

白质分子，能够起到类似表面活性剂的作用，促进降解产物的溶解，加速失重的进程。

4．MG一63细胞在具有巢性结构的PLGA纳米纤维上的培养结果显示，细胞更喜

欢栖息在能够提供更大纤维间距和孔径的无纺区域。
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第四章PLGA／13．TCP复合支架体外水解和细胞相容性研究

4．1引言

关于PLGA／13．TCP复合支架的体外降解和的研究已经有大量报道，但关于静电

纺丝法制备的PLGA／13．TCP复合支架的降解性能的研究很少【1剐搦。将13-TCP与

PLGA复合后能有效中和PLGA降解后形成的局部酸性[79-81】。对PLGA／13．TCP纳米

纤维支架进行体外细胞相容性评价是其进一步应用与体内的前提。

本章研究了的PLGA／13．TCP复合支架体外降解和细胞相容性等内容。

4．2实验部分

4．2．1主要原料和试剂

B．TCP(上海瑞邦，llxm)；二甲亚砜(DMSO)(分析纯，北京化学试剂公司)

PBS缓冲液：称取分析纯NaCI 89,KCl 0．29,Na2HP04 12H20 2．99,KH2P04 O．29，溶于

1000ml三蒸水中，调节pH=7．40，高压锅灭菌。

MTT溶液：称取25mg MTT(3．(4，5．二甲基噻唑))一2，5一二苯基四氮唑溴盐，噻唑蓝，

Sigma公司1)溶于5ml PBS，配成浓度为5mg／ml的MTT溶液。用O．22 m多孔滤膜过

滤灭菌，用前现配。

其他原料和试剂同第2章和第3章中所叙述。

4．2．2实验方法

4．2．2．1PLGA／13-TCP复合支架的体外水解

按照3．2．3．2所叙述的方法，将制备的PLGA／13-TCP复合支架在PBS中进行体外

水解。对水解过程中复合支架的微观形貌，PLGA的分子量变化，支架的失重，拉伸

力学性能进行表征。

4．2．2．2细胞相容性评价

按照国标《GB爪16175．1996))中的方法，对PLGA纳米纤维支架、分别含10％、

20％13-TCP的PLGA／B．TCP复合支架进行MTY活性进行测定。

选用的细胞系：L-929

选用培养基：DMEM+10％牛血清

M兀’测定：用于MTT测定的样品培养72h后，弃掉培养液，每孔加入800 U L，浓
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度为50 mg／mL的MTT，在37。C，5。％C02培养箱中再孵育4h，然后吸去溶液，加入二甲

iIF砜(DMSO)lmL，微量混合器充分振荡后吸入EP管中，10000rmp离一t],5min，取上清，

570nm检测光密度OD值。每个样品三个平行样，所得结果取平均值。

4．3结果与讨论

4．3．1体外水解过程中PLGA／13．TCP复合支架中PLGA的分子量和重量变化

如图4．1所示，在相同的水解条件下，复合纤维中PLGA的分子量下降速度要明
显慢于单纯的PLGA纳米纤维。复合纤维支架的失重也慢于纯的PLGA纳米纤维支架

(图4．2)。由于碱性的13一TCP的引入，能够在一定程度上中和PLGA降解产生的酸
性产物，由此减弱了PLGA降解过程中的酸自催化降解效应，使PLGA的分子量下降
速度减慢，因而复合纳米纤维支架的失重速度有所降低。受13-TCP溶出速度的限制，
10％叭和20％叭的13．TCP含量对复合纳米的降解引起的差异并不明显。

：10000
o

E
西

≥
= 1000

0 4 8 12 16 20 24

degradation time(weeks)

图4-1水解PLGA／13-TCP复合支架的PLGA的分子量变化

Ftg 4-1 Change of molecular weight for degraded PLG～B-TCP scaffold

0 4 8 12 16 20 24

degradaUon time(weeks)

4．3．2体外水 图4_2体外水解过程中PLGA／B-TCP复合支架的重量变化

Fig 4-2 Change ofweight loss for degraded PI．GA／B-TCP scaffold
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可以看出，经过8_l割以后，包裹B—TCP粒子的PLGA优先进行降解，使日-TCP粒子

裸露在纤维的表面。经过16周以后，不同于纯PLGA纳米纤维的降解，源于B—TCP
粒子的溶解或脱落，在复合纤维表面可见微孔的存在，以及更多的B．TCP颗粒被曝
露出来。

圈40 PLGA／B．TCP复合支架水解8周(a七)前116周(c．d)的SEMJ!f{片

Fig 4-3 SEM ovservation of degraded PLGAJ口TCP啪ffolds for 8 week fa-b1 and 16

4．3．3 PLGA／B-TCP复合支架水解过程中PBS的pH和ca2+浓度变化

用pH计测定PLGA／B．TCP复合支架永解以后PBS的酸度，用ICP法测定PBS
中ca“浓度变化。图4-6为降解介质(PBs)的pH值随降解时『丑J的变化曲线，由图呵知，
13一TCP自身的降解和其对自催化效应的抑制能够提高降解介质的pH值。随着0-TCP
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的不断降解，PBS中的ca2+数量不断增加，图4．7为钙离子浓度随降解时间的变化情
况，图中钙离子浓度是累加计算的。

7．5

7．0

6．5

6．0

工
正5．5

5．O

4．5

4．0

0 4 8 12 16 20 24 28

degradation time(weeks)

图4—4降解介质的pH值随降解时间的变化规律

Fig 4-4 Change of PH in degradation medium for degraded PLGA／B-TCP scaffold
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图4-5降解介质中Ca2+浓度随降解时间的变化规律

Fig 4-5 Change of Ca2+in degradation medium for degraded PLGA／13-TCP scaffold

4．3．4 PLGA／B—TCP复合支架水解过程中拉伸力学性能变化

拉伸强度(O)和拉伸模量(Et)的测定方法如2．2．4．4中所叙述。
如图4-8和图4-9所示，同PLGA纳米纤维支架相比，PLGA／13．TCP复合支架的
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拉伸强度略有降低，但仍然可以随着降解的进行维持一定得力学强度。而复合支架的

弹性模量由于刚性B．TCP粒子的引入而略有升高。

理论上来说，向聚合物纤维中引入无机刚性粒子应该可以起到增强的作用，但在

本论文研究中，PLGA／13．TCP复合纳米纤维支架的强度反倒弱于纯的PLGA纳米纤
维支架，原因是13．TCP粒子未能很好的均匀分散到PLGA基体中，13．TCP粒子团聚
的地方即拉伸过程中优先断裂的地方。

0 2 4 6 8

degradation time(weeks)

图4石PLGA／B-TCP复合纳米纤维支架随水解进行的拉伸强度变化

Fig 4_6 Change of tensile strength for degraded PLGA／B-TCP scaffold
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图4．7 PLGA／13-TCP复合纳米纤维支架随水解进行的弹性模量变化

Fig 4-7 Change of tensile strength for degraded PLGA／B-TCP scaffold

4．3．5细胞相容性评价

MTT是一种能接受氢原子的染料。活细胞线粒体中的琥珀酸脱氢酶能使外源性
的MTr还原为难溶性的蓝紫色结晶物并沉积于细胞中，而死细胞无此功能。加入二
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甲亚砜(DMSO)将结晶物溶解，用酶标仪测定其吸光度，则可测定细胞的还原活性。
线粒体为细胞有氧呼吸的场所，是细胞的能量工厂。细胞的MTT活性与细胞线粒体
内的代谢能力直接相关。

图4．10为PLGA支架、含10％13．TCP复合支架和含20％13．TCP复合支架M1vr

活性测定，由图可知，同PLGA支架相比，PLGA／13．TCP复合支架有更高的MTT生
物活性，表明13．TCP的加入提高了复合支架的细胞相容性，可促进细胞的增殖。

图4蔼PLGA和PLGA／B-TCP支架的细胞相容性评价(MTT)

Fig 4-8 M[TT evaluation ofPLGA and PI．GA／B-TCP scaffolds

x￡∞cm口一mo一苞。
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4．4本章小结

1．PLGA／13-TCP复合支架的重量、PLGA分子量、拉伸强度和模量都随着降解过

程的进行而逐渐降低。但复合支架中13-TCP含量的增加有利于降低降解介质的酸度，

减缓样品重量和PLGA分子量的下降速度。

2．L929在不同组成的纳米纤维支架上增殖的MTT测定结果表明：O-TCP／PLGA

复合支架的细胞相容性优于PLGA纳米纤维支架。
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第五章结论

8．

第五章结论

利用静电纺丝技术，以一定·目数的铜网为接收装置，制备了表面具有

巢形结构的PLGA(75／25)纳米纤维支架。该支架在同一巢形单元中具有三

个典型的区域：纤维平行排列的脊形区域，纤维无规排布、疏松多孔的无

纺区域，以及纤维呈磁力线发散的磁力线区域。

具有巢形结构的PLGA纳米纤维支架的拉伸力学性能具有各向异性：沿

纤维平行排列的巢形单元棱的方向进行拉伸，其拉伸强度(5．362MPa)和

拉伸模量(95．637MPa)分别高出沿巢型单元对角线方向的拉伸强度和拉

伸模量约17％和19％。

随着降解的进行，PLGA支架的巢形结构能够维持最初的拓扑学结构，

脊形区域可作为强健的骨架有效地防止支架变形，维持支架的力学性能。

但无纺区域随着降解的进行会逐渐形成更为疏松的大孔结构。

PLGA和PLGA／13．TCP纳米纤维的降解仍遵循聚酯的本体降解机理，

但是碱性无机粒子的引入可中和PLGA降解所产生的酸性产物，从而使降

解速度有所减慢。

首次成功观察到，即使降解样品的尺度降至纳米级别，PLGA的降解

仍然存在酸自催化降解效应。

PLGA纳米纤维在溶菌酶存在下的降解，本质上仍是水解降解，溶菌

酶没有促进酯键断链的作用，但两亲性的酶分子可以加速降解产物的溶解，

引起较大的失重和失重现象提前发生。亲水性的大分子酶对疏水性PLGA

纤维的作用是由表及里的。

细胞和具有巢形结构纳米纤维支架共培养的结果显示：细胞更喜欢栖

息在具有大的纤维间距和孔径的无纺区域；PLGA和PLGA／13-TCP纳米纤

维支架都具有良好的细胞相容性，但复合纤维在促进细胞增殖上效果更加

明显。

具有巢形结构的PLGA和PLGA／13．TCP纳米纤维材料，具有适中的

力学性能、可控的降解性能和良好的细胞相容性，有望作为组织工程支架

材料。
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