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细胞介导交联实现力学增强型可注射水凝胶用于

高效细胞递送
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摘      要：   可注射水凝胶在细胞治疗中具有广泛应用前景，但其力学性能弱和异物反应限制了其

在体内的应用效果。本文提出了一种细胞介导共价交联的水凝胶构建策略，利用双端  N-羟基琥

珀酰亚胺交联剂（NHS-PEG-NHS）将细胞聚集体表面的氨基与共聚多肽侧链氨基原位交联，构建

了细胞-多肽杂化水凝胶。细胞交联点的引入显著提升了凝胶的力学强度与抗溶胀性能，实现了

细胞的高效原位封装。共聚多肽由 L-丝氨酸、D-丝氨酸与 L-赖氨酸共聚而成，其高水合结构赋

予材料优异的生物相容性与抗异物反应能力，能维持细胞长期活性。本策略为构建兼具力学稳

定性与免疫友好性的可注射水凝胶提供了新思路，适用于高效细胞递送和细胞治疗。
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Abstract:  Injectable hydrogels hold significant promise for cell therapy. However, their clinical translation is often hindered
by  insufficient  mechanical  strength  and  undesirable  foreign  body  responses  (FBR)  in  vivo.  Inspired  by  the  reinforcement
mechanism of styrene-butadiene-styrene (SBS) elastomers,  a  cell-mediated covalent  crosslinking strategy for constructing a
hybrid injectable hydrogel system is proposed. This hydrogel is formed via in situ reaction between primary amine groups on
the surface of islet-like MIN6 cell aggregates and amino groups on a well-hydrated copolypeptide, mediated by a bifunctional
crosslinker,  bis-N-hydroxysuccinimide  polyethylene  glycol  (NHS-PEG-NHS).  By  mimicking  the  polystyrene  aggregation
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domain anchoring observed in SBS elastomers, the incorporation of cell-mediated crosslinking points not only enables gentle
in situ encapsulation of viable cell clusters, but also significantly enhances compressive modulus and swelling resistance of
the hydrogel. The copolypeptide is synthesized via ring-opening polymerization of L-serine, D-serine, and L-lysine, initiated
by lithium hexamethyldisilazide. The resulting polymer features a hydrophilic, non-fouling backbone enriched with amide and
hydroxyl groups, providing a strong “dual hydrogen-bond hydration” effect. This structure imparts excellent biocompatibility
and  antifouling  properties,  minimizing  immune  cell  recruitment  at  the  host-material  interface， thereby  supporting  the  long-
term  viability  of  encapsulated  cells.  In  vivo  subcutaneous  implantation  in  C57BL/6  mice  reveals  that  the  peptide-based
hydrogels  induce  only  mild  inflammatory  responses,  as  evidenced  by  low  pro-inflammatory  cytokine  expression,  reduced
macrophage  accumulation,  and  minimal  collagen  capsule  formation.  These  results  demonstrate  that  the  proposed  cell-
mediated crosslinked hydrogel offers a versatile platform combining injectability, mechanical robustness, cytocompatibility,
and  immunomodulatory  capacity  for  effective  cell  encapsulation  and  delivery  in  biomedical  applications  such  as  islet
transplantation and cell-based therapies.
Key words: injectable hydrogel；   cell-mediated crosslinking；   mechanical enhancement；   cell delivery；   biocompatibility

天然细胞外基质（ECM）为细胞提供了支持结构和生理微环境，但其复杂的生化组成与异质的物理性质

限制了其在临床中的直接应用[1]。研究者致力于开发具有良好可控性的人工替代材料，以模拟天然的 ECM
功能，使之用于细胞治疗等再生医学领域[2,3]。水凝胶因其高含水量、良好的生物相容性及可调控的物理化学

性质，成为理想的细胞递送载体[4]。水凝胶的三维网络结构能够维持细胞存活、功能代谢及物质交换，同时

便于构建组织仿生微环境，广泛应用于细胞封装与递送[5]。通过“溶胶-凝胶”转变机制，水凝胶可以制备为可

注射形式，实现无创式体内植入[6]，并适应复杂或不规则植入部位的填充需求[7]。

可注射水凝胶在细胞封装与递送的相关临床转化中仍面临诸多挑战。首先，植入材料需具备良好的生

物相容性，以避免诱发异物反应（FBR）[8]。FBR通常始于非特异性蛋白质的吸附[9,10]，进而激活巨噬细胞并诱

导纤维囊形成，严重影响封装细胞与组织间的物质交换[11]。近年来，聚丝氨酸类水凝胶因其主链含有酰胺键、

侧链富含羟基，在水环境中可通过“双氢键水合”作用协同水分子在材料表面形成稳定致密的水合层，展现出

优异的抗蛋白吸附能力和对促炎因子表达的抑制作用，为抗 FBR材料设计提供了新策略[12-14]。其次，植入材

料需具备良好的力学性能，这对于其在体内的应用尤为关键。可注射水凝胶可分为剪切变稀型和原位成胶

型水凝胶。剪切变稀型水凝胶通过动态交联结构（如物理相互作用或可逆化学键）实现流动性[15]，但其力学

强度较低、体内长期力学稳定性不足[16,17]；而且注射过程中可能对细胞造成剪切损伤，特别是针对含细胞团

的封装体系。相比之下，原位成胶型水凝胶通过注射后实现体内交联，具有更优的力学稳定性及成胶可控性，

适用于细胞封装体系。然而，当前的原位交联策略仍存在如交联条件（紫外光、自由基、活性氧等）的细胞毒

性大以及细胞-水凝胶界面不连续等问题[18]。

本文提出了一种基于细胞介导交联的原位成胶策略（图 1），通过细胞表面氨基与聚多肽侧链氨基在交联

剂双端基 N-羟基琥珀酰亚胺酯-聚乙二醇（NHS-PEG-NHS）作用下发生酰胺交换反应，形成空间网络结构。无

规共聚多肽（Poly（D，L-Ser-r-poly（L-Lys））由 L-丝氨酸、D-丝氨酸与 L-赖氨酸共聚而成，具有显著的水合能力

与优异的抗黏附性能。细胞团在水凝胶形成中起到类似苯乙烯（SBS）-丁二烯（PB）-苯乙烯（SBS）嵌段共聚物

中聚苯乙烯（PS）域的“物理交联”作用[19]，有效提升了力学性能与结构稳定性。同时，水合结构增强凝胶的抗

FBR能力。本研究构建的水凝胶体系兼具生物相容性、力学强度与界面稳定性，为高效细胞递送提供了新的

材料平台，在细胞治疗中展现出广阔的应用前景。

 1    实验部分

 1.1    原料和试剂

无水四氢呋喃（w=99.5%）、无水二氯甲烷（w=99.9%）、无水乙酸乙酯（w=99.8%）、无水正己烷（w=99.0%）、

无水乙腈（w=99.9%）、无水吡啶（w=99.5%）、三氟乙酸（w=99.0%）、α-蒎烯（w=98.0%）：安徽泽升科技股份有限

公司；无水硫酸镁（分析纯）、三光气（w=99.0%）、聚乙二醇（Mn = 4 000）、N,N’-二琥珀酰亚胺基碳酸酯
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（w=98.0%）：上海阿拉丁生化科技股份有限公司；O-叔丁基-L-丝氨酸（tBu-L-Ser, w=97.0%）、O-叔丁基-D-丝氨

酸（tBu-D-Ser, w=96.0%）、ε-N-叔丁氧羰基-L-赖氨酸（Boc-L-Lys, w=97.0%）、四臂-聚乙二醇-氨基（w=97.0%，Mn =
5 000）：上海毕得医药科技股份有限公司；双三甲基硅基氮化锂（溶于四氢呋喃，浓度 1.0 mol/L）：上海阿达玛

斯试剂有限公司；邻苯二胺（w=99.0%）：上海麦克林生化科技股份有限公司；DMSO-d6（w=99.9%）、D2O（w=
99.9%）：美国剑桥 CIL公司。试剂均为分析纯。

DMEM高糖培养基：Biochannel公司；胎牛血清（FBS）、青霉素-链霉素溶液（P/S）、纤维蛋白原（牛血）

（Fg）：Biosharp公司；MEM非必需氨基酸溶液（NEAA）：武汉普诺赛生命科技有限公司；辣根过氧化酶（HRP）
偶联的抗纤维蛋白原抗体：Bellancom Chemistry公司；乳酸脱氢酶（LDH）细胞毒性检测试剂盒：上海碧云天生

物技术有限公司；Live & Dead 动物细胞活力/毒性检测试剂盒：上海百赛生物技术股份有限公司。

 1.2    仪器

核磁共振波谱仪（德国 Bruker公司 AVAVCE Ⅲ HD400型）；凝胶渗透色谱仪（美国 Waters公司 Waters
1515型）；傅里叶变换红外光谱仪（德国  Bruker公司  TENSOR Ⅱ型）；万能机械试验机（美国  Instron公司

34 TM-10型）；流变仪（美国  TA Instruments公司  Discovery HR 30型）；荧光倒置显微镜（日本  Olympus公司

IX73型）；酶标仪（瑞士 Tecan公司 Infinite 200 pro型）。

 1.3    实验步骤

无规共聚多肽 Poly（D，L-Ser-r-poly（L-Lys）和交联剂 NHS-PEG-NHS的合成路线如图 2所示。
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图 1    细胞交联水凝胶的构建策略示意图

Fig. 1    Schematic illustration of the design and formation of the cell-mediated crosslinking hydrogel
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 1.3.1   Boc-L-Lys NCA 单体（NCA 为 α-amino acid N-carboxyanhydrides 的简称）的合成　 在厚壁压力容器中依

次加入 Boc-L-Lys（4.0 g, 16.4 mmol）、无水四氢呋喃（80 mL）、1, 2-环氧丙烷（11.2 mL, 162.4 mmol）、三光气

（2.48 g, 8.4 mmol），立即密封容器，在室温下搅拌反应 3 h。反应结束后加入 4 ℃ 的冷水（40 mL），搅拌 3 min
以猝灭过量的三光气。用乙酸乙酯（80 mL×2）萃取混合物，合并有机相，经饱和氯化钠溶液洗涤后，用无水硫

酸镁干燥过夜。除去溶剂后得到粗产物，并在无水四氢呋喃-正己烷中重结晶，获得白色固体 Boc-L-Lys NCA。

 1.3.2   tBu-D-Ser NCA 与 tBu-L-Ser NCA 单体的合成　 在氮气氛围和冰水浴条件下，向干燥三口烧瓶中加入

tBu-D-Ser（ 4.03 g， 25 mmol） 、 α-蒎烯 （ 10.5 mL， 66 mmol）和无水四氢呋喃 （ 75 mL）。另取三光气 （ 3.26 g，
11 mmol）溶于无水四氢呋喃（15 mL）后加入反应体系中。在氮气氛围下，50 ℃ 搅拌 2 h至溶液澄清。旋蒸除

去溶剂后，用乙酸乙酯（50 mL）溶解残留物，依次用冰水（3 次）和冰盐水（1 次）洗涤有机相，干燥后除去溶剂。

粗产物在手套箱中用无水乙酸乙酯和无水正己烷重结晶纯化 3次，得到白色针状晶体 tBu-D-Ser NCA。tBu-L-
Ser NCA的合成步骤同上。

 1.3.3   Poly(D,L-Ser)-r-poly(L-Lys) 的合成　 将 tBu-L-Ser NCA、tBu-D-Ser NCA（各 0.94 g，5 mmol）和 Boc-L-Lys
NCA（2.72 g，10 mmol）溶于四氢呋喃（90 mL）中，立即向溶液中加入六甲基二硅氮化锂（0.1 mmol/mL，10 mL）
的无水四氢呋喃溶液。室温搅拌反应 10 min后，将反应混合物滴加到无水冷乙醚（1 L）中，得到白色絮状沉

淀，通过离心收集（5 000 r/min，4 ℃）并在氮气流下初步干燥。反复进行 3 次溶解（THF）-沉淀（乙醚）循环后获
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图 2    （a）无规共聚多肽和（b）NHS-PEG-NHS的合成路线

Fig. 2    Synthesis route of (a) random copolypeptide and (b) NHS-PEG-NHS
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得侧链保护的共聚多肽。随后，将该多肽溶于三氟乙酸（80 mL），室温搅拌脱保护 2 h。通过减压旋蒸除去三

氟乙酸，得到黄色油状物。将其溶解于甲醇（40 mL）中，并滴加到甲基叔丁基醚（400 mL）中，沉淀出白色絮状

固体。通过离心（5 000 r/min，4 ℃）收集固体，并在氮气流下初步干燥。将收集到的固体溶解于甲醇（40 mL）
中，再次沉淀，经过 3次溶解-沉淀循环后，得到脱保护的无规共聚多肽 Poly(D,L-Ser)-r-poly(L-Lys)。
 1.3.4   NHS-PEG-NHS 的合成　  将聚乙二醇（PEG）（Mn = 4 000, 20 g, 5 mmol）溶于无水二氯甲烷（250 mL）中，

在氮气氛围下搅拌 10 min，另将 N,N’-二琥珀酰亚胺基碳酸酯（6.4 g, 25 mmol）溶于无水乙腈（100 mL）中，加入

反应体系中，同时加入无水吡啶（1 mL, 12.5 mmol）。在氮气氛围下室温搅拌 24 h后，将混合物过滤并减压旋

蒸，除去溶剂后，用三氯甲烷（50 mL）溶解残留物，并滴加到无水冷乙醚（200 mL）中，沉淀出白色絮状固体。

通过离心收集（5 000 r/min，4 ℃）固体，在氮气流下初步干燥。将收集到的固体溶解于三氯甲烷（50 mL）中，再

次沉淀，经过 3次溶解-沉淀循环后，得到 NHS-PEG-NHS。
 1.3.5   模拟计算　 采用有限元方法在 COMSOL Multiphysics 6.1 中构建三维传质模型，用于模拟移植后水凝

胶内氧分压的空间分布情况。模型的建立及氧气消耗相关的数学描述参考文献 [20-22]的建模方法。水凝胶

结构被简化为半径 1.26 mm、高 20 mm的圆柱体。小鼠胰岛 β 细胞（MIN6） 细胞团以固定直径的球体形式表

示，空间分布通过 Matlab 脚本进行随机化处理。模型边界设定为恒定氧分压 10 mmHg（1 mmHg=133.3 Pa），
以模拟小鼠皮下微环境中的典型氧张力条件[23]。

 1.3.6   细胞表面交联反应对细胞活性的影响　 为评估 NHS基团与细胞表面氨基之间的共价反应是否对细胞

活性产生影响，采用 LDH检测试剂盒进行细胞毒性分析。首先将 NHS-PEG-NHS溶解于培养基中，配制质量

分数为 2% 的储备液。随后在 48孔板中每孔加入 100个 MIN6细胞团，加入 NHS-PEG-NHS 储备液与新鲜培

养基的混合液（总体积 500 μL），使 NHS基团的终浓度分别为 0.5、1.25、2.5 mmol/L。以未含 NHS 活性酯的

PEG 处理组为阴性对照。细胞在 37  ℃、5%（体积分数）CO2 条件下培养 48 h后，收集上清液进行 LDH 含量

检测。为获得最大 LDH 释放量，在空白对照组孔中加入 50 μL LDH 裂解液孵育 1 h。取每孔上清液 120 μL 至
96 孔板，加入 60 μL LDH 显色试剂，室温孵育 30 min 后在 490 nm 波长下测定吸光度，600 nm 作为参考波长。

 1.3.7   细胞交联多肽水凝胶的制备　 NHS-PEG-NHS和共聚多肽分别溶于 pH 8.0 的 Hank’s平衡盐（HBSS）缓
冲液中，其质量分数分别为 30%和 10%。MIN6细胞团（直径 100 μm左右）经 pH 7.2 的 HBSS 缓冲液洗涤 3
次后，均匀分散于 50 μL 共聚多肽溶液中，再加入 50 μL NHS-PEG-NHS溶液，轻柔混合后（细胞密度为 1×107

Cell/mL或 2×107 Cell/mL）于 37 ℃ 孵育形成细胞交联的多肽水凝胶。以同样方法制备不含细胞团的非细胞

交联水凝胶。

 1.4    测试与表征

 1.4.1   核磁共振氢谱（1H-NMR）和 GPC 表征　 采用核磁共振氢谱表征 Boc-L-Lys NCA、tBu-D,L-Ser NCA、侧

链保护的无规共聚多肽 Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys)和脱保护的无规共聚多肽 Poly(D,L-Ser)-r-poly(L-
Lys) 的分子结构。采用凝胶渗透色谱（GPC）测定 Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys) 的分子量，以 PS为标样，

含有 0.01 mol/L LiBr的二甲基甲酰胺为流动相，流速为 1 mL/min。
 1.4.2   傅里叶变换红外光谱（FT-IR）表征　 为了研究 NHS-PEG-NHS和共聚多肽氨基之间的分子间相互作用，

并验证交联网络结构的形成，对共聚多肽、NHS-PEG-NHS和水凝胶进行 FT-IR表征。将水凝胶溶胀后进行

冷冻干燥，并彻底研磨与溴化钾混合，然后压片用于表征。

 1.4.3   力学性能　 为了研究细胞交联策略的机械增强性，测定了凝胶的压缩模量和储能模量（G'）。将细胞团

均匀分散在 100 μL共聚多肽溶液中，再加入 100 μL NHS-PEG-NHS溶液。轻柔混合后将前体溶液注入内径

为 8 mm的中空圆柱形聚四氟乙烯模具中，在 37 ℃ 下孵育得到圆柱状（厚度 4 mm、直径 8 mm）的细胞交联水

凝胶。将水凝胶在配备 50 N称重传感器的仪器中进行压缩试验。当预加载力达到 0.001 N 后，以 1 mm/min
的横梁速率进行压缩。此外，在流变仪上进行了振幅扫描流变学研究，采用应变扫描模式，37 ℃ 保温 3 min，
以  0.01 Hz 的频率测量  0.1%～100% 剪切应变范围；上部平行几何板的直径为  8 mm，表面光滑；每  20 s进
行一次采样，用厚度为 2 mm、直径为 8 mm的圆柱状试样来表征储能模量。储能模量取前 5个数据点的平均值。

(mt −m0)/m0

 1.4.4   水凝胶的溶胀性能　 将制备好的水凝胶用滤纸吸干表面液体，称其初始质量 m0。将样品置于 37 ℃
PBS 缓冲液中孵育指定时间，取出后再次吸干并称其质量 mt，计算溶胀率为： ，当水凝胶质量不再

变化时，记录其平衡溶胀率。
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 1.4.5   细胞死/活染色　 将细胞交联水凝胶（直径约 8 mm，厚度约 2 mm）置于 24 孔板中，使用含 FBS（w=10%）、

P/S（w=1%） 和 NEAA（w=10%） 的 DMEM 高糖培养基在 37 ℃、5% CO2 条件下培养 7 d。特定时间点用 PBS
清洗后，加入 Live&Dead 染色液染色 30 min，采用荧光显微镜观察细胞存活情况。

 1.4.6   LDH 细胞毒性检测　 将细胞交联水凝胶置于 24 孔板中，于 2 mL 完全培养基中培养 48 h。为获得最大

LDH 释放量，对照组孔中加入  200 μL LDH 裂解液孵育  1 h。取每孔上清液  120 μL 至  96 孔板，加入  60 μL
LDH 显色试剂，室温孵育 30 min 后，在 490 nm 波长下测定吸光度，600 nm 作为参考波长。

 1.4.7   纤维蛋白原吸附　 为了评估聚多肽水凝胶的抗蛋白吸附能力，选择 Fg作为测试蛋白，并采用酶联免疫

吸附法（ELISA）进行分析。实验对照组为普通 PEG凝胶：将四臂 PEG-NH2 溶于 pH 7.2 的 HBSS缓冲液

（w=20%），NHS-PEG-NHS溶于 pH 8.0 的 HBSS缓冲液（w=3%）。分别取 25 μL的四臂 PEG-NH2 溶液和 25 μL
的 NHS-PEG-NHS溶液混合均匀，并将前体溶液注入内径为 8 mm的中空圆柱形聚四氟乙烯模具中，在 37 ℃
下孵育 5 min，制备出 PEG水凝胶对照组样品。样品置于含 1 mg/mL Fg 的 磷酸盐（PBS）缓冲液中孵育 1 h，
用 PBS溶液冲洗 3 次后浸入 1 μg/mL HRP 标记的抗 Fg 抗体 0.5 h，再洗涤 5 次。加入显色底物（邻苯二胺，

OPD），反应 15 min 后加盐酸终止反应，在 490 nm波长下测定吸光度。

 1.4.8   体外抗细胞黏附实验　 为了评估聚多肽凝胶和 PEG对照凝胶的体外抗细胞黏附能力，将水凝胶置于

12孔板底部，加入含 NIH 3T3细胞的悬液（1.0×105 Cell/mL）2 mL，在 37 ℃ 孵育 3 d。孵育结束后转移至新孔

板，用 PBS 清洗并使用 Live&Dead 染色液染色 30 min，用荧光显微镜成像分析细胞附着情况。

 1.4.9   体内抗 FBR 实验　 将 100 μL 多肽水凝胶和 PEG 对照水凝胶分别注射于 6 周龄 C57 BL/6 雄性小鼠背

部皮下。植入 2周后取出凝胶样品和周围组织，用多聚甲醛（40 g/L）固定过夜后石蜡包埋、切片。分别进行

H&E、F4/80 和 Masson 三色染色，评估局部炎症反应、巨噬细胞浸润及胶原沉积情况。

 2    结果与讨论

 2.1    无规共聚多肽和 NHS-PEG-NHS 的合成与表征

共聚多肽的合成采用 NCA开环聚合方法。3种 NCA单体的1H-NMR谱图如图 3（a～c）所示。由于传统

的伯胺引发剂体系聚合速率慢、对无水环境依赖性高，本研究采用六甲基二硅氮化锂作为新型引发剂，实现

高效、开放环境下的快速聚合，整个反应可在 10 min内完成[24]。由于聚 L-丝氨酸链段间结合牢固，具有明显

的 β-折叠结构倾向，聚集后可形成刚性结构，导致其水溶性极差（质量浓度小于 0.1 mg/mL）[13]。为了提高聚

L-丝氨酸的溶解性，设计中引入 D-丝氨酸，通过扰乱氢键网络以破坏规整的二级结构，使共聚多肽呈现无规

卷曲状态，从而显著提高其在水相中的可溶性。图 3（d，e）分别展示了侧链保护聚合物的1H-NMR和 GPC 分
子量分析结果。聚合物经三氟乙酸去保护后，其结构通过图 3（f）的1H-NMR谱图进一步确认。

 2.2    模拟计算

在细胞治疗中，细胞团的尺寸与封装密度直接影响细胞在封装体系内的活性及后续治疗效果。在糖尿

病治疗中，一般以胰岛当量（Islet Equivalent Quantity，IEQ）作为细胞计量单位，1 IEQ 定义为直径 150 μm的

1个胰岛细胞团，常见胰岛封装密度一般为 5 000 ～ 20 000 IEQ/mL。已有研究表明，小尺寸的细胞团可显著

缓解氧扩散受限带来的低氧损伤，从而提高细胞的功能保持及胰岛素分泌效率[20,25]。为评估水凝胶封装体系

内细胞团尺寸与密度对氧输运和细胞活性的影响，本文基于 COMSOL Multiphysics 建立了三维有限元模型，

评估了封装系统内细胞氧分压和细胞存活率。如图 4（a）所示，随着细胞团直径的增大，平均氧分压逐渐下降；

当细胞团直径为 150 μm 时，会有部分细胞的中心区域出现局部坏死（体积分数约 5%）；在直径为  100 μm
的细胞团中，未观察到坏死情况。图 4（b）显示，随着细胞密度增加，氧分压整体下降；即使细胞密度高达

2×107 Cell/mL时，也未观察到明显细胞坏死，说明该封装密度可维持有效氧供。因此，在后续实验中选用直

径约 100 μm的细胞团，并设置细胞团密度为 10 000、20 000团/mL（所对应的单个细胞密度分别约为 1×107、
2×107 Cell/mL），以保障细胞活性，避免因低氧造成的生物学损伤。

 2.3    可注射细胞交联凝胶的制备与结构表征

细胞介导交联的凝胶通过 NHS-PEG-NHS与共聚多肽侧链氨基及细胞聚集体表面氨基的反应原位形成。

为评估该共价反应对细胞活性的潜在影响，我们将不同浓度的 NHS-PEG-NHS（NHS终浓度为 0、0.5、1.25、
2.5 mmol/L）与 MIN6细胞团共培养 48 h，并通过测定培养基中 LDH含量评估细胞损伤程度。如图 4（c）所示，
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各处理组中  LDH 释放量与阴性对照组无显著差异，且释放量均远低于阳性裂解组，仅为其  2.4%、2.6% 和
1.9%，说明 NHS 与细胞表面氨基的反应并未显著影响细胞活性。为了验证细胞表面共价反应的发生，我们还

对水凝胶样品经过溶胀和冻干后用红外进行了表征。如图 4（d）所示，在反应前，NHS-PEG-NHS在 2 888 cm−1

和1 109 cm−1 处分别为 PEG主链上–CH2 的伸缩振动峰和 C–O–C的伸缩振动峰，1 740 cm−1 处对应于 NHS基

团的 C = O伸缩振动峰；共聚多肽的特征吸收峰则出现在 1 650 cm−1（酰胺 I 带，C = O 伸缩振动）和 1 540 cm−1

（酰胺 II 带，N–H 弯曲振动）处。水凝胶形成后，聚合物主链上对应的 2 888、1 109、1 650、1 540 cm−1 各峰仍然

保留，而 NHS基团中与 1 740 cm−1 对应的峰消失，表明胺基与 NHS基团完全反应，成功构建水凝胶网络。

 2.4    凝胶化时间的调控

凝胶化时间是评估水凝胶可注射性和操作窗口的重要参数。通过调节 NHS-PEG-NHS 和共聚多肽的质
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图 3    （a～d）NCA单体和共聚多肽的1H-NMR谱图（400 MHz，DMSO-d6）： （a）Boc-L-Lys NCA，（b）tBu-L-Ser NCA，（c）tBu-D-Ser
NCA和（d）Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys)；（e）Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys) 的 GPC曲线；（f）Poly(D,L-Ser)-r-
poly(L-Lys) 的1H-NMR谱图（400 MHz，D2O）

Fig. 3    (a～ d)  1H-NMR  spectra  of  NCA  monomers  and  copolypeptide  (400 MHz，DMSO-d6):  (a)  Boc-L-Lys  NCA,  (b)  tBu-L-Ser  NCA,
(c)  tBu-D-Ser  NCA,  and  (d)  Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys);  (e)  GPC  curve  of  Poly(tBu-D,L-Ser)-r-poly(Boc-L-Lys);  (f)  1H-
NMR spectrum of Poly(D,L-Ser)-r-poly(L-Lys) (400 MHz，D2O)
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量分数对凝胶形成时间进行系统研究。如图 4（e）所示，针对非细胞交联水凝胶体系（NCCH），当 NHS-PEG-
NHS的质量分数低于 10% 时，体系无法形成稳定凝胶，即使共聚多肽浓度升高亦无明显改善。当 NHS-PEG-
NHS的质量分数增大时，体系可以凝胶化，但是当共聚多肽质量分数较小（2%，5%）时，凝胶化时间过长；而共
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图 4    （a）细胞团直径（细胞团密度设为 10 000 团/mL）和（b）细胞团密度（细胞团直径设为 100 μm）对封装体系中每个细胞团的

平均氧分压和细胞活性的影响（采用 Dunn 多重比较检验的非参数方差分析，****P<0.000 1；饼图展示各封装体系中活细

胞的体积分数，当细胞内 <0.08 mmHg时视为发生坏死）；（c）NHS与细胞表面氨基的化学反应对细胞活性的影响（平均

值 ± 标准差，n = 5；**P = 0.007 8，ns：无显著差异，采用 Dunnett T3 多重比较检验的 Welch 方差分析）；（d）NHS-PEG-NHS、
多肽及其形成的水凝胶的 FT-IR谱图；（e）具有不同质量分数的多肽和 NHS-PEG-NHS的前体溶液的凝胶化时间；（f）不同

细胞密度下的凝胶化时间（平均值 ± 标准差，n = 3；多肽和 NHS-PEG-NHS的质量分数分别为 10%和 30%）
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Fig. 4    Effect of (a) cell spheroid diameter(cell seeding density set to10,000 spheroids/mL）and (b) cell spheroid density (spheroid diameter set
to  100  μm）on  mean    of  individual  cell  spheroid  and  cell  viability  within  the  encapsulation  system  hydrogels  （****P<0.000 1,
nonparametric analysis of variance (ANOVA) with Dunn's multiple comparison test; Pie charts show the volume fraction of viable cells
in each system; cells with  <0.08 mmHg are considered necrotic); (c) Effect of the chemical reaction between NHS and cell-surface
amines on cell viability (mean ± s.d., n = 5; **P = 0.007 8, ns : no significant difference, Welch's ANOVA with Dunnett's T3 multiple
comparison test);  (d) FT-IR spectra of NHS-PEG-NHS, peptides and formed hydrogels;  (e)  Gelation time of precursor solutions with
various  mass  fractions  of  polypeptide  and NHS-PEG-NHS; (f)  Gelation time at  different  cell  densities  (mean ± s.d, n =  3;  The mass
fractions of peptide and NHS-PEG-NHS are 10% and 30%, respectively)
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聚多肽质量分数较大（≥15%）时凝胶化时间又过快，不适用于可注射体系。当 NHS-PEG-NHS质量分数为

30%，共聚多肽质量分数为 10% 时，成胶时间约为 4 min，适合原位注射应用。在此条件下加入细胞后，凝胶

形成速率明显加快。如图 4（ f）所示，当细胞密度为 1×107、2×107 Cell/mL时，体系的凝胶化时间分别为

2.2 min和 1.6 min，显示细胞在交联反应中不仅提供功能性氨基位点，还促进网络结构快速构建，所得水凝胶

分别命名为 CCH-1和 CCH-2。
 2.5    水凝胶的力学性能

为系统评估细胞交联对水凝胶力学性能的增强作用，制备了如图 5（a）所示的圆片状水凝胶样品（直径约

8 mm，高约 4 mm，n=5）进行压缩测试。如图 5（b，c）所示，水凝胶 NCCH、CCH-1、CCH-2均具有良好的压缩

形变能力，压缩应变分别为 88%、86% 和 75%。然而，压缩模量随着细胞密度增加显著提升，CCH-2的压缩模

量为 NCCH的 4.1倍，显示出细胞交联点可有效增强凝胶网络刚性。进一步通过流变测试分析储能模量（G'），
如图 5（d，e）所示，CCH-2 的 G' 值显著高于 NCCH，提升幅度达 1.8 倍，说明细胞的参与有助于形成更致密、更
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图 5    （a）水凝胶压缩测试样品实物图；（b）水凝胶在压缩测试中的应力-应变曲线；（c） 水凝胶的压缩模量（平均值 ± 标准差，n =
5；***P = 0.000 2（CCH-1对 NCCH），***P = 0.000 3（CCH-2对 CCH-1），****P < 0.000 1（CCH-2对 NCCH）；采用 Tukey多

重比较检验的单因素方差分析）；（d）水凝胶的储能模量变化曲线；（e）水凝胶的储能模量对比（平均值 ± 标准差，n = 5；
*P = 0.043 6（CCH-1对 NCCH），*P = 0.012 9（CCH-2对 CCH-1），****P < 0.000 1（CCH-2对 NCCH）；采用 Tukey多重比较

检验的单因素方差分析）；（f）水凝胶在 PBS中 24 h的溶胀率（平均值 ± 标准差，n = 5；****P < 0.000 1；采用 Tukey多重比

较检验的双因素方差分析）；（g）水凝胶在 PBS中 7 d的溶胀率（平均值 ± 标准差，n = 5）

Fig. 5    (a)  Photographs  of  hydrogels  used  for  compression  test;  (b)  Stress-strain  curves  of  hydrogels  in  compression  test;  (c)  Compression
modulus of hydrogels (mean ± s.d., n = 5; ***P = 0.000 2 (CCH-1 versus NCCH), ***P = 0.000 3 (CCH-2 versus CCH-1), ****P < 0.000 1
(CCH-2 versus  NCCH),  one-way  ANOVA  with  Tukey's  multiple  comparisons  test);  (d)  Change  in  storage  modulus  of  hydrogels;
(e) Storage modulus of hydrogels (mean ± s.d., n = 5; *P = 0.043 6 (CCH-1 versus NCCH), *P = 0.012 9 (CCH-2 versus CCH-1), ****P <
0.000 1 (CCH-2 versus NCCH); one-way ANOVA with Tukey's multiple comparisons test); (f) Swelling ratio of hydrogels in PBS for
24 h (mean ± s.d., n = 5; ****P < 0.000 1; two-way ANOVA with Tukey's multiple comparisons test); (g) Swelling ratio of hydrogels in
PBS for 7 d (mean ± s.d., n = 5)
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稳定的三维网络结构，增强水凝胶的弹性储能能力。

 2.6    水凝胶的溶胀行为

为评估水凝胶的体积稳定性，分别对 NCCH、CCH-1 和 CCH-2 进行平衡溶胀和动态溶胀测试。在 37 ℃
PBS 中溶胀 24 h 后，NCCH 的溶胀率约为 150%，并在 5 h 内趋于平衡（图 5（f））。 CCH-1 和 CCH-2 的溶胀率

分别为 80% 和 50%，远低于 NCCH，表明细胞交联有效限制了水凝胶体积膨胀。随后进行为期 7 d的溶胀测

试，结果如图 5（g）所示，各样品在 24 h 后溶胀程度基本稳定，7 d内无显著变化，进一步证实细胞交联结构具

有良好的水稳定性和抗溶胀能力，可适应体内复杂微环境。

 2.7    生物相容性

对于用于细胞封装基质的可注射水凝胶，生物相容性是首要考虑因素，它涉及水凝胶与细胞、组织及体

内环境的兼容性。以  MIN6 胰岛细胞团为模型，将其封装于  CCH 凝胶中，并在体外培养 7 d后，使用

Live&Dead试剂盒对细胞活性进行表征，结果如图 6（a）所示。7 d内几乎所有细胞团显示绿色荧光，表明细胞

活力高。此外，细胞团培养 48 h后的 LDH检测结果（图 6（b））显示，CCH 凝胶中细胞所释放的 LDH仅为阳性

裂解对照组的 2.5%，说明材料细胞毒性低，具备良好的细胞相容性。

为进一步验证材料的免疫相容性，分别评估其体外蛋白吸附与细胞黏附性能。以纤维蛋白原为模型蛋

白，ELISA 检测结果（图 6（c））表明，多肽水凝胶吸附量仅为 PEG 对照组的约 30%，表现出明显的抗蛋白吸附

能力。由图 6（d）可以看出，细胞在 PEG水凝胶表面有轻微黏附现象，而在多肽水凝胶表面几乎没有观察到

细胞，这表明前者具有优异的抗细胞黏附特性。
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图 6    （a）CCH中MIN6细胞团在 CCH 中的活/死染色荧光显微镜照片；（b）48 h后 CCH的 LDH释放率（平均值 ± 标准差，n = 3；
*P = 0.023 2；采用 Welch 校正的未配对 t 检验分析）；（c）多肽水凝胶和 PEG水凝胶的体外蛋白吸附比较（平均值 ± 标准差，

n = 5；****P < 0.000 1；采用未配对 t 检验分析）；（d）多肽水凝胶和 PEG水凝胶的体外细胞黏附
Fig. 6    (a)  Fluorescence  microscopy  images  of  MIN6 cell  clusters  in  cell  crosslinked  gels  after  7 d  of  culture  after  live/dead  staining;

(b) LDH release rate of cell crosslinked gels after 48 h (mean ± s.d., n = 3; *P = 0.023 2; Welch's unpaired t-test); (c) In vitro protein
adsorption of peptide hydrogels and PEG hydrogels (mean ± s.d., n = 5; ****P < 0.000 1; unpaired t-test); (d) In vitro cell adhesion of
peptide hydrogels and PEG hydrogels

 

为了探究水凝胶体内抗 FBR的能力，将多肽水凝胶和 PEG水凝胶皮下注射到 C57 BL/6 小鼠体内，并在

植入 2周后评估植入体周围组织的炎症反应和纤维囊形成。图 7（a）中 H&E染色显示，PEG水凝胶周围有明

显的炎症浸润，而多肽水凝胶周围无明显炎症反应。图 7（b）中 F4/80染色也证实巨噬细胞在 PEG 凝胶周围

聚集，而在多肽凝胶周围密度显著降低。图 7（c）中 Masson三色染色进一步表明多肽水凝胶的胶原沉积显著

低于 PEG水凝胶。图 8 展示了促炎因子（CCR7、IL-6 和 IL-12）的免疫组化染色结果，结果显示多肽水凝胶周

围组织中上述炎症标志物表达水平远低于 PEG 水凝胶组，进一步表明其对局部免疫微环境具有较强的调控

能力。以上数据表明该多肽水凝胶具有良好的生物相容性，适用于高效细胞递送和细胞治疗的载体材料。

 3    结　论

(1) 通过引入 NHS-PEG-NHS 作为交联剂，实现共聚多肽与细胞表面氨基之间的原位交联，形成稳定的三

维网络结构。细胞交联点类似于 SBS 弹性体中的物理交联域，有效提升了水凝胶的力学强度，增强了其在体

内环境下的结构稳定性。
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(2) 制备的水凝胶表现出优异的抗蛋白吸附和抗细胞黏附性能，可实现对胰岛细胞团的温和封装并维持

高活性。

(3) 构建的细胞介导交联水凝可作为可注射的细胞封装基质，为糖尿病、肿瘤免疫治疗等细胞治疗策略

提供良好的材料支撑，具有广阔的应用前景。
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Fig. 8    Immunohistochemical  staining  of  inflammatory  markers  in
tissues after  subcutaneous injection of  hydrogels  in mice for
2 weeks:  (a)  CCR7 immunostaining;  (b)  IL-
6 immunostaining; (c) IL-12 immunostaining
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