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促骨再生－抗肿瘤双功能钛合金植入体的
生物实验研究

邹宇锦１ꎬ２ꎬ万熠１ꎬ２ꎬ纪振冰１ꎬ２ꎬ梁西昌１ꎬ２

(１.山东大学高效洁净机械制造教育部重点实验室ꎬ山东 济南 ２５００６１ꎻ ２.山东大学机械工程学院ꎬ山东 济南 ２５００６１)

摘要:目的　 探讨如何在 ３Ｄ 打印钛合金植入体表面构建具有时序调控功能的涂层体系ꎬ该涂层体系能够依次发

挥抗肿瘤和促成骨的双重作用ꎬ以用于骨肉瘤术后缺损的治疗与修复ꎮ 方法　 采用选择性激光熔融技术制备多

孔Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 样品ꎬ首先对样品进行流动酸蚀处理(ＡＥ 组)ꎮ 随后ꎬ将纳米羟基磷灰石(ｎａｎｏ￣ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅꎬ ｎＨＡ)
与琼脂糖溶液混合形成内层水凝胶ꎬ并通过机械互锁方式填充到多孔结构中(ＡＮ 组)ꎮ 将 ＡＮ 组样品浸泡在

ＣａＣｌ２ 溶液中ꎬ利用水凝胶的溶胀作用吸附 Ｃａ２＋ꎮ 最后ꎬ将海藻酸钠、明胶和阿霉素(ｄｏｘｏｒｕｂｉｃｉｎꎬ ＤＯＸ)的混合溶

液(外层水凝胶)通过层层交联法包覆在 ＡＮ 组样品表面(ＡＧ 组)ꎮ 采用扫描电子显微镜(ｓｃａｎｎｉｎｇ ｅｌｅｃｔｒｏｎ ｍｉｃｒｏ￣
ｓｃｏｐｅꎬ ＳＥＭ)、三维共聚焦激光显微镜、接触角测量仪、电化学工作站和 ＭＥ５０ 型电子万能试验机对各组样品的表

面形貌、表面粗糙度、润湿性、耐腐蚀性及力学性能进行表征ꎮ 通过浸泡法测定内层和外层水凝胶的溶胀率和降

解速率ꎬ并评估 ＤＯＸ 的体外释放动力学ꎮ 在 ＡＥ 组和 ＡＮ 组表面培养大鼠骨髓间充质干细胞(ｂｏｎｅ ｍｅｓｅｎｃｈｙｍａｌ
ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓꎬ ＢＭＳＣｓ)ꎬ检测其黏附、增殖及分化能力ꎻ在 ＡＥ 组和 ＡＧ 组表面培养人骨肉瘤细胞(ｈｕｍａｎ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａꎬ
ＨＯＳ)及大鼠骨髓间充质干细胞ꎬ评估其抗肿瘤效果及细胞毒性ꎻ在 ＢＡＬＢ / ｃ 小鼠腋下造肿瘤模型ꎬ在肿瘤组织底

部植入 ＡＥ 和 ＡＧ 两种植入体ꎬ评估其体内抗肿瘤效果和生物安全性ꎮ 结果　 ＳＥＭ 分析结果显示ꎬＡＥ 组样品表面

呈现均匀分布的微米级凹坑结构ꎻＡＮ 组样品中可清晰观察到填充于多孔结构中的琼脂糖和纳米羟基磷灰石ꎬ其
内部形成了数百微米尺度的大孔网络ꎻＡＧ 组样品表面呈现较大的微孔结构ꎬ孔内可见由阿霉素药物负载引起的

褶皱特征ꎬ且内部形成了大量毫米级的孔隙结构ꎮ 表面粗糙度分析表明ꎬＡＥ 组和 ＡＮ 组的表面粗糙度维持在

４~５ μｍ范围内ꎬ而 ＡＧ 组的表面粗糙度降低至 ２.１８０ μｍꎮ 接触角测试结果显示ꎬ内层水凝胶的负载显著提升了

ＡＥ 组样品的亲水性ꎬ而外层水凝胶的负载则使其亲水性略有下降ꎮ 电化学测试表明ꎬ随着双层水凝胶的依次负

载ꎬ样品的耐腐蚀性能得到提升ꎮ 溶胀和降解实验表明ꎬ内层水凝胶相较于外层水凝胶表现出更低的溶胀比和更

缓慢的降解速率ꎮ 体外药物释放动力学研究显示ꎬＤＯＸ 的释放呈现初期爆发式释放特征ꎬ其可持续释放超过

１０ ｄꎮ 细胞实验结果表明ꎬ与 ＡＥ 组相比ꎬＡＮ 组显著促进了大鼠骨髓间充质干细胞的黏附、增殖(Ｐ<０.００１)和分化

(碱性磷酸酶、骨形态发生蛋白 ２ 和骨桥蛋白:Ｐ< ０.０１ꎻ骨钙素:Ｐ<０.０５)能力ꎻ与 ＡＥ 组相比ꎬＡＧ 组对人骨肉瘤细

胞表现出显著的杀伤作用(Ｐ<０.０００ １)ꎬ同时对大鼠骨髓间充质干细胞仅表现出轻微的细胞毒性ꎮ 荷瘤动物实验

表明ꎬＡＧ 组在保证生物安全性的前提下有良好的抗肿瘤效果ꎮ 结论　 双层水凝胶以空间有序的方式负载于 ３Ｄ
打印多孔 Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 植入体中ꎬ并基于时间序列协同发挥抗肿瘤与促成骨的双重功能ꎮ
关键词:３Ｄ 打印多孔 Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 植入体ꎻ双层水凝胶ꎻ时间序列ꎻ促成骨作用ꎻ抗肿瘤作用
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ｌｏａｄｉｎｇ ｏｆ ＤＯＸꎬ ｗｈｉｌｅ ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｉｏｒ ｅｘｈｉｂｉｔｅｄ ａ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｍｉｌｌｉｍｅｔｅｒ￣ｓｃａｌｅ ｐｏｒｏｕｓ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ. Ｓｕｒｆａｃｅ
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ｐｒｏｆｉｌｅꎬ ｗｉｔｈ ｓｕｓｔａｉｎｅｄ ｒｅｌｅａｓｅ ｌａｓｔｉｎｇ ｏｖｅｒ １０ ｄａｙｓ. Ｃｅｌｌｕｌａｒ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｅｄ ｔｈａｔꎬ ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ＡＥ ｇｒｏｕｐꎬ
ｔｈｅ ＡＮ ｇｒｏｕｐ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔｌｙ ｐｒｏｍｏｔｅｄ ｔｈｅ ａｄｈｅｓｉｏｎꎬ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ (Ｐ<０.００１)ꎬ ａｎｄ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ (ａｌｋａｌｉｎｅ ｐｈｏｓｐｈａｔａｓｅꎬ
ｂｏｎｅ ｍｏｒｐｈｏｇｅｎｅｔｉｃ ｐｒｏｔｅｉｎ ２ ａｎｄ ｏｓｔｅｏｐｏｎｔｉｎ: Ｐ<０.０１ꎻ ｏｓｔｅｏｃａｌｃｉｎ: Ｐ<０.０５) ｃａｐａｂｉｌｉｔｉｅｓ ｏｆ ｒａｔ ｂｏｎｅ ｍａｒｒｏｗ ｍｅｓｅｎ￣
ｃｈｙｍａｌ ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓ. Ｉｎ ｃｏｎｔｒａｓｔꎬ ｔｈｅ ＡＧ ｇｒｏｕｐ ｅｘｈｉｂｉｔｅｄ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔ ｋｉｌｌｉｎｇ ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｎ ｈｕｍａｎ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａ ｃｅｌｌｓ (ＨＯＳ)
ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ＡＥ ｇｒｏｕｐ (Ｐ< ０.０００ １)ꎬ ｗｈｉｌｅ ｓｈｏｗｉｎｇ ｏｎｌｙ ｍｉｌｄ ｔｏｘｉｃｉｔｙ ｔｏｗａｒｄ ＢＭＳＣｓ. Ｔｕｍｏｒ￣ｂｅａｒｉｎｇ ａｎｉｍａｌ
ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ｃｏｎｆｉｒｍｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ ＡＧ ｇｒｏｕｐ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｅｆｆｅｃｔｉｖｅ ａｎｔｉｔｕｍｏｒ ｅｆｆｉｃａｃｙ ｗｈｉｌｅ ｍａｉｎｔａｉｎｉｎｇ ｂｉｏｓａｆｅｔｙ. Ｃｏｎｃｌｕｓｉｏｎ
　 Ｔｈｅ ｄｏｕｂｌｅ￣ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ｉｓ ｍｅｔｈｏｄｉｃａｌｌｙ ｌｏａｄｅｄ ｉｎｔｏ ｔｈｅ ３Ｄ￣ｐｒｉｎｔｅｄ ｐｏｒｏｕｓ Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ ｉｍｐｌａｎｔꎬ ａｎｄ ｉｔ ｓｙｎｅｒｇｉｓｔｉｃａｌｌｙ
ｄｅｌｉｖｅｒｓ ｄｕａｌ ｆｕｎｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ａｎｔｉ￣ｔｕｍｏｒ ａｎｄ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｐｒｏｍｏｔｉｏｎ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｔｅｍｐｏｒａｌ ｓｅｑｕｅｎｃｅ.
Ｋｅｙ ｗｏｒｄｓ: ３Ｄ￣ｐｒｉｎｔｅｄ ｐｏｒｏｕｓ Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ ｉｍｐｌａｎｔꎻ Ｄｏｕｂｌｅ ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌꎻ Ｔｉｍｅ￣ｓｅｑｕｅｎｔｉａｌꎻ Ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｏｒｙ ｂｏｎｅ
ｆｕｎｃｔｉｏｎꎻ Ａｎｔｉｔｕｍｏｒ ｆｕｎｃｔｉｏｎ

　 　 骨肉瘤是一种多发于青少年群体的常见原发

性恶性骨肿瘤[１] ꎬ其标准治疗方案为手术切除联

合新辅助化疗虽提高了生存率[２] ꎬ但存在肿瘤切

除导致的骨缺损[３] 、不完全切除及化疗全身毒性、
肿瘤复发风险[４] ꎮ 因此ꎬ亟需开发兼具关键骨缺

损修复和防止肿瘤复发的新型功能化支架ꎮ ３Ｄ

打印多孔钛合金以其优异的物理化学性能、生物

相容性及可个性化定制复杂结构的优势ꎬ成为骨

缺损修复的理想载体[５] ꎮ 多孔结构可以有效降低

应力屏蔽现象ꎬ提高与宿主骨组织的相容性ꎬ并有

利于骨骼向内生长[６￣７] ꎮ 然而ꎬ３Ｄ 打印多孔钛植

入体本身骨整合能力不足仍是制约其在骨肿瘤术
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后修复中应用的一大困难ꎮ 为提高多孔钛植入体

的成骨能力ꎬ需要对多孔钛合金植入体进行改性

处理ꎮ 纳米羟基磷灰石(ｎａｎｏ￣ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅꎬ ｎＨＡ)
涂层虽能增强成骨[８￣１０]ꎬ但单一的羟基磷灰石涂层

脆性较大ꎬ在受到外力作用时容易产生裂纹并扩展ꎬ
最终导致涂层脱落ꎬ失去其良好的促成骨能力[１１]ꎮ
基于此ꎬ研究者探索有机 /无机复合涂层的构建策

略ꎮ 同时ꎬ赋予支架局部高效抗肿瘤功能以降低复

发是关键需求ꎮ
利用钛支架多孔结构进行局部药物递送是解决

化疗全身毒性的有效途径ꎮ 阿霉素( ｄｏｘｏｒｕｂｉｃｉｎꎬ
ＤＯＸ)是应用最广泛的抗肿瘤药物之一[１２]ꎬ已有研

究表明 ＤＯＸ 通过抑制拓扑异构酶 ＩＩ 导致 ＤＮＡ 断

裂以及产生活性氧( ｒｅａｃｔｉｖｅ ｏｘｙｇｅｎ ｓｐｅｃｉｅｓꎬ ＲＯＳ)
诱导肿瘤细胞凋亡[１３]ꎮ 但它仍存在几个问题:心脏

毒性、耐药问题和癌变部位药物浓度低[１４]ꎮ 虽有胶

原蛋白、纳米颗粒等多种载体用于化疗药物递

送[２]ꎬ然而普遍存在载药率低、释放周期短的问题ꎮ
水凝胶是高度水合的 ３Ｄ 聚合物结构ꎬ可模拟天然

细胞外基质及其物理化学性质[１５]ꎮ 尽管水凝胶支

架支持组织快速再生ꎬ但它们的机械性能较低ꎮ 琼

脂糖(ａｇａｒｏｓｅꎬ ＡＧ)是从红藻中提取的天然生物聚

合物ꎬ因其凝胶化行为、模拟骨细胞外基质( ｅｘｔｒａ￣
ｃｅｌｌｕｌａｒ ｍａｔｒｉｘꎬ ＥＣＭ)和促进细胞增殖的能力而在

组织工程领域引起关注ꎬ其产生的支架显示高骨传

导性并诱导新的骨形成[１６]ꎮ
进一步加入矿物相后表现出增强的机械刚度、

细胞黏附、增殖和生物降解能力[１７]ꎬ在组织工程领

域具有广阔的应用前景ꎮ 明胶是一种可生物降解的

蛋白质ꎬ是通过胶原蛋白的物理和化学降解或热变

性获得的ꎬ没有毒性ꎬ但其在体温下的难以成胶和其

流动性限制了其应用[１８]ꎮ 海藻酸钠可以有效提高

其成胶能力ꎬ但仅通过掺入二价阳离子交联的海藻

酸钠水凝胶在细胞培养液中孵育后会迅速降解[１９]ꎬ
难以实现其长效控释治疗效果ꎮ 为了克服此类限

制ꎬ利用明胶的额外共价交联可以延长水凝胶的降

解速度ꎬ增强化疗药物在水凝胶体系中的缓释效果ꎮ
这种复合水凝胶不但可以拥有更高的载药量ꎬ还有

可控的药物释放速率以及更长的药物释放时间ꎬ此
外与多孔钛合金植入体联用ꎬ以产生可以增加靶位

药物浓度的材料ꎮ
目前的研究多集中在构建同时发挥抗肿瘤和促

成骨功能的植入体ꎬ然而杀伤肿瘤细胞和骨形成是

两个不同的阶段ꎬ两者具有一定的时序性[２０]ꎬ因此

这些植入体存在一定的局限性ꎮ 本研究提出了一种

新型的双层药物释放多孔钛植入物ꎬ可以实现先由

外层成分发挥抗肿瘤作用ꎬ清除肿瘤细胞后ꎬ再由内

层成分发挥促成骨作用ꎬ这种植入体可以控制不同

功能成分发挥作用的时间次序ꎮ 基于此ꎬ本研究使

用琼脂糖负载 ｎＨＡ 填充到多孔钛植入体内部ꎬ并将

其在氯化钙溶液中浸泡ꎬ通过其溶胀性能ꎬ使内层负

载 Ｃａ２＋ꎬ并使负载 ＤＯＸ 的海藻酸钠 /明胶复合水凝

胶在外层自发交联ꎮ 对植入体的表面粗糙度、亲水

性、耐腐蚀性进行表征ꎬ并进一步评估了植入物对间

充质干细胞(ｂｏｎｅ ｍｅｓｅｎｃｈｙｍａｌ ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓꎬ ＢＭＳＣｓ)
增殖、形态和成骨分化的影响以及植入物的抗肿瘤

效果和生物安全性ꎬ最后通过动物实验验证了植入

体的抗肿瘤效果ꎮ

１　 材料与方法

１.１　 材料

１.１.１　 实验对象

１０ 只 ＢＡＬＢ / ｃ 免疫缺陷小鼠购自北京维通利

华实验动物技术有限公司ꎬ大鼠骨髓间充质干细胞

由山东大学齐鲁医学院捐赠ꎬ人骨肉瘤细胞购自武

汉普诺赛生命科技有限公司ꎮ 动物伦理由山东大学

齐鲁医院伦理委员会审批通过 (批号: ＤＷＬＬ￣
２０２５００１０６)ꎮ
１.１.２　 主要试剂

胎牛血清购于武汉普诺赛生命科技有限公司、
ＤＭＥＭ(Ｄｕｌｂｅｃｃｏ̓ｓ Ｍｏｄｉｆｉｅｄ Ｅａｇｌｅ̓ｓ Ｍｅｄｉｕｍ)培养

液购自美国赛默飞公司ꎻＣａｌｃｅｉｎ / ＰＩ (Ｃａｌｃｅｉｎ￣ａｃｅ￣
ｔｏｘｙｍｅｔｈｙｌ ｅｓｔｅｒ / Ｐｒｏｐｉｄｉｕｍ Ｉｏｄｉｄｅ)细胞活性与细胞

毒性检测试剂盒购自碧云天生物公司ꎻ阿霉素、海藻

酸钠购自阿拉丁试剂有限公司ꎻ明胶购自上海麦克

林生化有限公司ꎻ琼脂糖购自翌圣生物科技公司ꎻ纳
米羟基磷灰石购自上海华蓝化学科技有限公司ꎻ罗
丹明标记鬼笔环肽和 ＤＡＰＩ(４′ꎬ６￣Ｄｉａｍｉｄｉｎｏ￣２￣Ｐｈｅ￣
ｎｙｌｉｎｄｏｌｅ)溶液购自北京索莱宝科技有限公司ꎻ增强

型 ＣＣＫ￣８ 试剂盒购自兰杰柯科技有限公司ꎮ
１.１.３　 主要仪器

３Ｄ 打印机(ＰｒｏＸ ＤＭＰ ３２０ꎬ３Ｄ Ｓｙｓｔｅｍｓ 公司ꎬ
美国)ꎻ扫描电子显微镜( ＪＳＭ￣７６１０ＦꎬＪＥＯＬ 公司ꎬ日
本)ꎻ三维激光共聚焦显微镜(ＶＫ￣Ｘ２００ＫꎬＫｅｙｅｎｃｅ
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公司ꎬ日本)ꎻ接触角测角仪(ＳＬ２００ＫＳꎬ美国科诺ꎬ
美国)ꎻ电化学工作站(ＣＳ３１０ꎬ科思特仪器ꎬ中国)ꎻ
冷冻干燥机(ＬＧＪ￣６０Ｅꎬ上海豫明仪器有限公司ꎬ中
国)ꎻ多模式微孔板检测系统(ＥｎＳｉｇｈｔꎬＰｅｒｋｉｎＥｌｍｅｒ
公司ꎬ新加坡)ꎻ高速转盘共聚焦显微镜(Ｄｒａｇｏｎｆｌｙ
２００ꎬＡｎｄｏｒ 公司ꎬ英国)ꎻ 分光光度计 (Ｎａｎｏｄｒｏｐ
ＯｎｅꎬＴｈｅｒｍｏ Ｆｉｓｈｅｒ Ｓｃｉｅｎｔｉｆｉｃꎬ美国)ꎻ实时 ＰＣＲ 仪

(ＬｉｇｈｔＣｙｃｌｅｒ ９６ꎬＲｏｃｈｅ 公司ꎬ瑞士)ꎮ
１.２　 方法

１.２.１　 样品制备

Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 多孔件由 ＰｒｏＸ ＤＭＰ ３２０ 激光打印

机通过选择性激光熔融 ( ｓｅｌｅｃｔｉｖｅ ｌａｓｅｒ ｍｅｌｔｉｎｇꎬ
ＳＬＭ)技术制备ꎮ 打印使用粒径范围为 １０ ~ ５３ μｍ
的钛合金粉末ꎬ工艺参数设置为激光功率 ８８ Ｗꎬ扫
描速度 ６２０ ｍｍ / ｓꎮ 样品的每个表面都用硝酸和氢

氟酸的混合酸溶液(ＨＮＯ３ / ＨＦ / Ｈ２Ｏ ＝ １０ ∶ １ ∶ ３９)酸

蚀 １５ ｓꎮ 所得样品称为 ＡＥꎮ 向 ２ ｗ / ｖ％ 琼脂糖溶

液中混入 ５ ｗ / ｖ％的 ｎＨＡꎬ加热到 ９０ ℃ꎬ将 ＡＥ 组样

品放置在定制的凝胶室中ꎬ将加热后的溶液注入凝

胶室中冷却至室温ꎬ获得的样品称为 ＡＮꎮ 将样品

ＡＮ 在 ２.５ ｍｏｌ / Ｌ 的氯化钙溶液中浸泡 １５ ｍｉｎ 后取

出ꎬ将其放置在定制的凝胶室中ꎬ将 １０ ｗ / ｖ％明胶

和海藻酸钠混合溶液注入凝胶室中交联ꎬ明胶与海

藻酸钠的质量比为４ ∶１ꎮ 该溶液中混有 １.２５ ｍｇ / ｍＬ
ＤＯＸꎬ获得的样品称为 ＡＧꎮ
１.２.２　 样品表面表征

为了确定两种载药水凝胶加载前后多孔植入体

的微观结构和组成的变化ꎬ通过扫描电镜( ｓｃａｎｎｉｎｇ
ｅｌｅｃｔｒｏｎ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅꎬ ＳＥＭ)对样品进行检测ꎮ 所有

样品在－８０ ℃下冷冻ꎬ并在冷冻干燥机中过夜ꎮ 此

后ꎬ通过 ＳＥＭ 确定表面形态ꎬ分析前对样品进行喷

金处理ꎮ 使用 ３Ｄ 激光共聚焦显微镜对样品的 ３Ｄ
形貌进行表征ꎬ分析样品的平均表面粗糙度(ｓｕｒｆａｃｅ
ａｖｅｒａｇｅ ｒｏｕｇｈｎｅｓｓꎬ Ｓａ)ꎮ 通过接触角测角仪测量

样品表面的接触角以表征其亲水性ꎮ 样品的耐腐

蚀性通过电化学工作站测量ꎮ 测量前ꎬ将样品放

置在０.９％ ＮａＣｌ 溶液中稳定以获得稳定的开路电

位ꎮ 电化学工作体系置于 ３７ ℃恒温的电解液中ꎬ
设置初始电位为－０.８ Ｖꎬ终止电位为＋２ Ｖꎬ扫描速

率为 ２ ｍＶ / ｓꎮ
１.２.３　 内、外层水凝胶表征

用称重法测定两种冻干水凝胶在 ３７ ℃的磷酸

盐缓冲液(ｐｈｏｓｐｈａｔｅ￣ｂｕｆｆｅｒｅｄ ｓａｌｉｎｅꎬ ＰＢＳ)(ｐＨ＝５.５)
中浸泡 ２４ ｈ 的溶胀率ꎮ 先对两种冻干水凝胶进行

称重并记录结果ꎬ随后将其放入 ＰＢＳ 中ꎬ每隔 １ ｈ 取

出水凝胶ꎬ用滤纸吸去表面多余的水分后ꎬ立即用高

精度天平称重ꎮ 水凝胶的平衡膨胀比( ｅｑｕｉｌｉｂｒｉｕｍ
ｓｗｅｌｌｉｎｇ ｒａｔｉｏꎬ ＥＳＲ) 计算公式如下ꎬＥＳＲ ＝ (Ｗｓ －
Ｗｄ) /Ｗｄ×１００％ꎬ其中ꎬＷｓ 为膨胀后的水凝胶重量ꎬ
Ｗｄ 为冷冻干燥后的水凝胶重量ꎮ

为了表征水凝胶降解的过程ꎬ将两种水凝胶在

３７ ℃下浸入 ２５０ ｍＬ ＰＢＳ(ｐＨ ＝ ５.５)中ꎬ每天进行准

确称重ꎮ 计算随时间变化的剩余水凝胶质量百分比ꎮ
复合水凝胶的 ＤＯＸ 释放在 ＰＢＳ 中进行测定ꎮ

将分别含有 １.５ ｍｇ / ｍＬ 和 ０.５ ｍｇ / ｍＬ ＤＯＸ 的样品

放入 ３ ｍＬ ＰＢＳ(ｐＨ＝ ５.５)中ꎬ用恒温摇床在 ３７ ℃下

摇晃ꎮ 每天取 ２ ｍＬ 释放溶液ꎬ并在反应混合物中

加入等量的新鲜缓冲液ꎮ 使用紫外－可见光谱法评

估水凝胶释放的 ＤＯＸ 含量ꎮ 累积释放百分比根据

负载的总 ＤＯＸ 计算ꎮ
水凝胶及 ３ 组植入体样品的机械性能测试在

ＭＥ５０ 型电子万能试验机上进行ꎮ 弹性模量、断裂

韧性都可以从应力－应变曲线中获得ꎬ弹性模量为

曲线斜率ꎬ断裂韧性由积分应力－应变曲线面积

得到ꎮ
１.２.４　 负载外层水凝胶的多孔植入体的体外抗肿

瘤效果和生物安全性

为了直观监测 ＨＯＳ 和 ＢＭＳＣｓ 在 ＡＥ 和 ＡＧ 上

的存活状态ꎬ根据制造商的说明进行了活 /死染色ꎮ
将 ＨＯＳ 或 ＢＭＳＣｓ 与 ＡＥ 及 ＡＧ 在 ２４ 孔板中培养

４８ ｈꎬ用钙黄绿素和碘化丙啶染色后去除染色液ꎬ用
ＰＢＳ 洗涤ꎬ使用高速转盘共聚焦显微镜 ( ｃｏｎｆｏｃａｌ
ｌａｓｅｒ ｓｃａｎｎｉｎｇ ｍｉｃｒｏｓｃｏｐｅꎬ ＣＬＳＭ)观察样品ꎮ 绿色

代表活细胞ꎬ红色代表死细胞ꎮ 通过ＩｍａｇｅＪ进行荧

光强度分析ꎮ
将 ＨＯＳ 接种在 ２４ 孔板中的 ＡＥ 和 ＡＧ 上ꎮ 培

养 ２ ｄ 后ꎬ用 ＰＢＳ 洗涤两组植入体ꎬ将黏附在植入体

上的细胞用 ４％多聚甲醛在 ４ ℃ 下固定 ２５ ｍｉｎꎮ
ＰＢＳ 洗涤 ３ 次ꎬ并用 ０.２％ ＴｒｉｔｏｎＸ￣１００ 对细胞透化

１０ ｍｉｎꎮ
为了用 ＳＥＭ 观察细胞形态ꎬ首先用梯度乙醇对

细胞进行脱水处理ꎮ 干燥后ꎬ用金喷涂样品ꎬ并通过

ＳＥＭ 表征细胞形态ꎮ
对于荧光染色观察ꎬ首先用罗丹明标记鬼笔环
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肽对细胞骨架染色处理 ６０ ｍｉｎꎬ接着在黑暗中用

ＤＡＰＩ 对细胞核染色 １５ ｍｉｎꎮ 两种染色均在黑暗条

件下进行ꎮ 最后ꎬ使用 ＣＬＳＭ 表征细胞形态ꎮ
１.２.５　 负载外层水凝胶的多孔植入体的体内抗肿

瘤效果和生物安全性

在小鼠腋下注射 ＨＯＳ 细胞悬液ꎬ当肿瘤体积

达到 ６０ ｍｍ３ 左右时开始治疗ꎮ 对小鼠称重并随

机分为两组(每组 ５ 只)ꎬ每只小鼠在肿瘤边缘的

皮肤组织中做一个切口ꎬ然后在肿瘤组织底部植

入 ＡＥ 和 ＡＧ 两种植入体ꎬ手术缝合伤口ꎮ 每隔

１ ｈ记录所有治疗组小鼠的肿瘤体积和质量ꎮ 收集

所有治疗组小鼠的代表性肿瘤ꎬ进行苏木精－伊红

(ｈｅｍａｔｏｘｙｌｉｎ ａｎｄ ｅｏｓｉｎ ｓｔａｉｎｉｎｇꎬ Ｈ＆Ｅ)、末端脱氧

核苷酸转移酶介导的 ｄＵＴＰ 缺口末端标记(ＴｄＴ￣
ｍｅｄｉａｔｅｄ ｄＵＴＰ ｎｉｃｋ￣ｅｎｄ ｌａｂｅｌｉｎｇꎬ ＴＵＮＥＬ) 和 Ｋｉ￣
６７ 抗体染色分析ꎮ
１.２.６　 ＢＭＳＣｓ 在负载内层水凝胶的多孔植入体表

面黏附、增殖和分化能力的检测

将 ＢＭＳＣｓ 与 ＡＥ 及 ＡＮ 在 ２４ 孔板中培养 ４８ ｈꎬ
活 /死染色、细胞形态观察均采用与 １.２.４ 相同的

方法ꎮ
为了定量观察细胞活性ꎬ按照制造商描述的

标准方案使用 ＣＣＫ￣８ꎮ 将 ＢＭＳＣｓ 与 ＡＥ、ＡＮ 在

２４ 孔板中共培养 １、４、７ ｄꎮ 到达指定时间点后ꎬ每
孔加入 １００ μＬ ＣＣＫ￣８ 溶液和 １ ｍＬ 培养基ꎬ在

３７ ℃条件下培养 １ ｈꎬ吸取孵育后溶液到 ９６ 孔板

中ꎬ用多模式微孔板检测系统在 ４５０ ｎｍ 波长下检

测吸光度ꎮ
采用实时定量聚合酶链反应(ＲＴ￣ｑＰＣＲ)分析

ＢＭＳＣｓ 成骨基因的表达ꎮ 细胞培养 ７ ｄꎬ用 ＴＲＩｚｏｌ
试剂 提 取 细 胞 总 ＲＮＡꎮ 使 用 分 光 光 度 计 在

２６０ / ２８０ ｎｍ处测量每个样品组的 ＲＮＡ 浓度ꎮ 随

后ꎬ根据制造商的说明ꎬ使用逆转录试剂盒将 ＲＮＡ
反转录成 ｃＤＮＡꎮ 选择成骨相关基因 ＡＬＰ、ＢＭＰ２、
ＯＣＮ、ＯＰＮ 作为靶基因进行分析ꎬ以 ＧＡＰＤＨ 作为

内参基因规范靶基因的表达ꎮ 实验在实时 ＰＣＲ 仪

上进行ꎮ 结果采用相对定量比较法(２－ΔΔＣＴ)计算ꎬ
每个数据点进行 ３ 次重复ꎮ 所用引物序列如下:

ＡＬＰ:
Ｆ:ＡＣＡＡＣＡＣＣＡＡＣＧＣＴＣＡＧＧＴＣ
Ｒ:ＧＴＧＡＣＣＴＣＧＴＴＣＣＣＣＴＧＡＧＴ
ＢＭＰ２:

Ｆ:ＡＡＣＡＣＡＡＧＴＣＡＧＴＧＧＧＡＧＡＧＣ
Ｒ:ＡＡＣＣＣＡＴＧＧＴＴＧＧＴＧＴＧＴＣＣ
ＯＣＮ:
Ｆ:ＡＣＴＧＣＡＴＴＣＴＧＣＣＴＣＴＣＴＧＡＣ
Ｒ:ＧＴＡＧＣＧＣＣＧＧＡＧＴＣＴＡＴＴＣＡ
ＯＰＮ:
Ｆ:ＧＡＧＡＣＣＡＴＧＣＡＧＡＧＡＧＣＧＡＧ
Ｒ:ＴＴＧＡＣＣＴＣＡＧＴＣＣＧＴＡＡＧＣＣ
ＧＡＰＤＨ:
Ｆ:ＧＧＴＧＡＡＧＧＴＣＧＧＴＧＴＧＡＡＣＧ
Ｒ:ＣＴＣＧＣＴＣＣＴＧＧＡＡＧＡＴＧＧＴＧ

１.３　 统计学处理

采用 ＧｒａｐｈＰａｄＰｒｉｓｍ１０ 进行处理ꎬ符合正态分

布的数据以 􀭰ｘ±ｓ 表示ꎬ两组间差异比较采用独立样

本 ｔ 检验ꎬ三组及以上组间差异比较采用单因素方

差分析ꎬ对正态分布重复测量资料采用重复测量方

差分析ꎮ 检验标准 α＝ ０.０５ꎮ

２　 结　 果

２.１　 样品表面表征

图 １ 展示了通过 ＳＥＭ 表征的多孔钛合金植

入体内层与外层水凝胶的表面形貌特征ꎮ 在低

倍镜下ꎬ图 １Ａ、Ｂ 可观察到裸露的钛合金基体ꎬ
呈现出高度规则排列的多孔结构ꎻ图 １Ｃ 展示了

内层水凝胶的内部结构ꎬ冻干样品显示出数百微

米尺度的大孔网络ꎬ并伴有明显开裂ꎬ这可能是

由 ｎＨＡ 团聚所致ꎻ在高倍镜下ꎬＡＥ 组表面可见

均匀分布的微米级凹坑结构 (图 １Ａ) ꎬＡＮ 组可

清晰观察到负载 ｎＨＡ /水凝胶的植入体孔隙中存

在水凝胶及嵌入的 ｎＨＡ 颗粒(图 １Ｂ) ꎬ且内层水

凝胶内部也观察到 ｎＨＡꎬ表明 ｎＨＡ 成功负载于

植入体孔隙内的水凝胶中(图 １Ｃ) ꎮ 图 １Ｄ 显示

ＡＧ 组复合材料表面存在较大的微孔结构ꎬ孔内

可见由 ＤＯＸ 负载引起的褶皱特征以及凹坑结

构ꎬ这可能是因为阿霉素(带正电荷)与海藻酸钠

(带负电荷)的静电结合使局部增强交联ꎬ导致凝

胶网络收缩ꎻ而未被中和的区域可能因电荷排斥

而膨胀ꎬ形成非均匀应力ꎬ最终表现为表面皱褶ꎮ
ＤＯＸ 负载后ꎬ水凝胶呈现红色(图 ２) ꎮ 在外层水

凝胶内部ꎬ可观察到大量毫米级孔隙结构ꎬ其厚

度为纳米级(图 １Ｅ) ꎮ
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图 １　 各组样品的扫描电镜图
Ａ: ＡＥ 组ꎻＢ: ＡＮ 组ꎻＣ: 内层水凝胶ꎻＤ: ＡＧ 组ꎻＥ: 外层水凝胶ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ １　 ＳＥＭ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ｅａｃｈ ｇｒｏｕｐ ｏｆ ｓａｍｐｌｅｓ
Ａ: ＡＥ ｇｒｏｕｐꎻ Ｂ: ＡＮ ｇｒｏｕｐꎻ Ｃ: Ｉｎｎｅｒ ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌꎻ Ｄ: ＡＧ ｇｒｏｕｐꎻ Ｅ: Ｏｕｔｅｒ ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ.

图 ２　 有无 ＤＯＸ 负载的外层水凝胶
Ａ: 不负载 ＤＯＸ 的外层水凝胶ꎻＢ:负载 ＤＯＸ 的外层水凝胶ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ ２　 Ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ ｗｉｔｈ ｏｒ ｗｉｔｈｏｕｔ ＤＯＸ ｌｏａｄｉｎｇ
Ａ: Ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ ｗｉｔｈｏｕｔ ＤＯＸꎻ Ｂ: Ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ｗｉｔｈ ＤＯＸ.
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　 　 通过观察样品的表面形态和表面粗糙度(图
３Ａ)ꎬＡＥ 组表面可以观察到 ３Ｄ 打印过程中激光熔

融的痕迹ꎬ表面粗糙度为 ４.８９７ μｍꎮ ＡＮ 组由于含

ｎＨＡ 水凝胶的涂覆ꎬ其表面有 ｎＨＡ 形成的颗粒ꎬ表
面粗糙度降低为 ４.００６ μｍꎬ植入体表面仍能维持对

细胞黏附有利的表面粗糙度ꎬ从而促进间充质干细

胞的黏附ꎮ ＡＧ 组表面同样出现 ＳＥＭ 显示的褶皱ꎬ
其表面粗糙度大幅降低到 ２.１８０ μｍꎬ从而抑制肿瘤

细胞的黏附ꎮ
各组样品表面接触角测试结果如图 ３Ｂ 所示ꎮ

ＡＥ 组的接触角为(５９.４９°±２.３８°)ꎮ ＡＮ 组在引入

琼脂糖和 ｎＨＡ 后ꎬ接触角降低至(２６.１３° ± ２.１８°)
(Ｐ<０.０００ １)ꎬ这归因于羟基磷灰石中的羟基和

ＰＯ４
３－基团能够与水分子发生相互作用ꎬ从而赋予材

料较强的亲水性ꎮ ＡＧ 组由于疏水性药物阿霉素的

加入ꎬ接触角上升至(４２.３９° ±１.３４°)ꎬ其亲水性较

ＡＮ 组下降(Ｐ<０.００１)ꎮ
各组的动电位极化曲线如图 ３Ｃ 所示ꎮ 相比

ＡＥ 组来说ꎬＡＮ 组腐蚀电位逐渐增大ꎬ腐蚀倾向减

小ꎮ 另外ꎬＡＮ 组腐蚀电流较小ꎬ说明其腐蚀效率较

低ꎬ耐腐蚀性高ꎮ ＡＧ 组随着水凝胶涂层的进一步

形成ꎬ其耐腐蚀性得到进一步提高ꎮ
２.２　 内、外层水凝胶表征

如图 ３Ｄ 所示ꎬ外层水凝胶和内层水凝胶在

ＰＢＳ 中浸泡 １２ ｈ 后ꎬ琼脂糖组显示出比明胶 /海藻

酸钠组更低的溶胀率ꎮ 如图 ３Ｅ 所示ꎬ外层水凝胶

的降解速度快于内层水凝胶ꎮ 外层载药水凝胶在

植入初期(０ ~ ２ 周)主要承担抗肿瘤功能ꎬ其降解

动力学数据显示第二周残余量已低于 ２０％ꎮ 此时

内层骨修复水凝胶开始暴露并启动成骨作用ꎬ已
有研究表明在第 ３ ~ ４ 周为骨再生的增殖阶段[２１] ꎬ
在此阶段间充质干细胞向成骨分化[２２] ꎬ其作用时

间与骨再生关键事件形成精准匹配ꎮ 值得注意的

是ꎬ图 ３Ｆ 揭示内层水凝胶具有更长的降解时间ꎬ
至第 １２ 周仍维持 ２０％以上的残余量ꎬ这种缓释特

性使其能够持续作用于骨修复的增殖期并延伸至

骨重塑阶段[２３] ꎬ与正常成骨修复形成时间上的配

合ꎮ 这种时序递送机制既保证了抗肿瘤治疗的时

效性需求ꎬ又满足了骨组织再生所需的持续性生

物刺激ꎮ
通过检测模拟肿瘤细胞外酸性微环境中 ＤＯＸ

浓度 来 评 估 ＤＯＸ 的 体 外 释 放 动 力 学ꎮ 负 载

１.５ ｍｇ / ｍＬ ＤＯＸ 的组在释放百分比方面表现出较

低的初始爆发效应和较慢的释放速率(图 ３Ｇ)ꎮ 然

而ꎬ在释放质量方面ꎬ它在第 １ 天内表现出更高的初

始爆发和更高的释放速率(图 ３Ｈ)ꎮ 随着 ＤＯＸ 负

载的增加ꎬ浓度梯度增加ꎬ因此释放的 ＤＯＸ 质量

增加ꎮ
通过力学性能测试来评估植入体的机械性能ꎮ

目前ꎬ水凝胶材料已应用于临床ꎬ临床上使用的聚丙

烯酰胺(ｐｏｌｙａｃｒｙｌａｍｉｄｅꎬ ＰＡＡｍ)水凝胶的断裂应力

只有 ７７.３ ｋＰａ[２４]ꎬ本研究使用的外层水凝胶的断裂

应力可达 ６９０ ｋＰａ(图 ３Ｉ)ꎬ比 ＰＡＡｍ 水凝胶的断裂

应力提高了大约 ８.９ 倍ꎬ有相对较好的机械性能ꎮ
另外ꎬＰＰＡｍ 水凝胶的断裂韧性只有 ０.２２ ＭＪ / ｍ３ꎬ外
层水凝胶的断裂韧性可达 １.５２ ＭＪ / ｍ３ꎬ提升了约

６.９ 倍ꎬ尽管该层无需承担结构性载荷(主要功能为

局部抗肿瘤)ꎬ但其优异的韧性已满足植入初期防

凝胶碎裂的临床需求ꎮ 相比于外层水凝胶来说ꎬ内
层水凝胶的断裂应力较低ꎬ只有 ３５０ ｋＰａꎬ断裂韧性

为 ０.２２ ＭＪ / ｍ３ꎬ然而由于其在多孔植入体内部ꎬ其
所受力可忽略不计ꎮ 图 ３Ｊ 为各组样品的应力 －
应变曲线ꎮ 经过酸蚀后ꎬＡＥ 组样品的弹性模量为

２.８３８ ＧＰａꎮ 当加入内层水凝胶后ꎬＡＮ 组的弹性模

量提高为 ３.２８３ ＧＰａꎮ 再加入外层水凝胶胶后ꎬＡＧ
组弹性模量未发生明显变化ꎬ为 ３.２１９ ＧＰａꎮ 与实心

Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ植入体(１１３.８ ＧＰａ)相比ꎬ改性后的多孔

Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 样品的弹性模量明显降低ꎬ这可以有效

减少植入后的应力屏蔽现象ꎮ
２.３　 负载外层水凝胶的多孔植入体的体外抗肿瘤

效果和生物安全性

如图 ４Ａ 所示ꎬ活死荧光染色表明ꎬＡＧ 组对

ＨＯＳ 具有选择性杀伤效应ꎮ 具体来说ꎬＡＧ 组 ＨＯＳ
细胞黏附少ꎬ死细胞所占比例高ꎬ定量分析表明可以

有效杀伤 ＨＯＳ 达到 ５０％以上(图 ４Ｃ)ꎬ并且有比较

高的 ＢＭＳＣｓ 的存活率(图 ４Ｂ)ꎬ细胞存活率在 ８０％
以上(图 ４Ｄ)ꎮ 进一步形态学分析表明(图 ４Ｅ)ꎬ
ＡＧ 组肿瘤细胞呈现黏附抑制特征:与对照组相比ꎬ
ＨＯＳ 细胞伪足数量减少ꎬ细胞铺展面积缩小ꎬ提示

其表面特性(疏水性表面以及低粗糙度)可能通过

影响整合素介导的黏着斑形成ꎬ进而抑制肿瘤细胞

黏附行为ꎮ
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图 ３　 各组表面的物理化学性质以及水凝胶的性能
Ａ: 各组的表面粗糙度及三维形貌ꎻ Ｂ: 各组的表面接触角ꎻ Ｃ: 各组样品在 ０.９％ ＮａＣｌ 溶液中的动电位极化曲线ꎻ Ｄ:
内外层水凝胶的溶胀比ꎻ Ｅ: 内外层水凝胶的降解曲线ꎻ Ｆ:内层水凝胶长期降解曲线ꎻ Ｇ:外层水凝胶 ＤＯＸ 的释放曲
线ꎬ以释放百分比为单位ꎻ Ｈ:外层水凝胶 ＤＯＸ 的释放曲线ꎬ以释放质量为单位ꎻ Ｉ:内外层水凝胶的拉应力－应变曲线ꎻ
Ｊ:三组样品的压缩应力－应变曲线ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ ３　 Ｔｈｅ ｐｈｙｓｉｃａｌ ａｎｄ ｃｈｅｍｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｅａｃｈ ｇｒｏｕｐ'ｓ ｓｕｒｆａｃｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ
Ａ: Ｓｕｒｆａｃｅ ｒｏｕｇｈｎｅｓｓ ａｎｄ ｔｈｒｅｅ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｙ ｏｆ ｅａｃｈ ｇｒｏｕｐꎻ Ｂ: Ｓｕｒｆａｃｅ ｃｏｎｔａｃｔ ａｎｇｌｅ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓａｍｐｌｅｓꎻ
Ｃ: Ｐｏｔｅｎｔｉｏｄｙｎａｍｉｃ ｐｏｌａｒｉｚａｔｉｏｎ ｃｕｒｖｅｓ ｆｏｒ ｅａｃｈ ｇｒｏｕｐ ｏｆ ｓａｍｐｌｅｓ ｉｎ ０.９％ ＮａＣｌ ｓｏｌｕｔｉｏｎꎻ Ｄ: Ｓｗｅｌｌｉｎｇ ｒａｔｉｏ ｏｆ ｉｎｎｅｒ ａｎｄ
ｏｕｔｅｒ ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌꎻ Ｅ: Ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｉｎｎｅｒ ａｎｄ ｏｕｔｅｒ ｌａｙｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌꎻ Ｆ: Ｌｏｎｇ￣ｔｅｒｍ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｐｒｏｆｉｌｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｉｎｎｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ｌａｙｅｒꎻ Ｇ: Ｒｅｌｅａｓｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ＤＯＸꎬ ｅｘｐｒｅｓｓｅｄ ｉｎ ｐｅｒｃｅｎｔａｇｅ ｒｅｌｅａｓｅꎻ Ｈ: Ｒｅｌｅａｓｅ ｃｕｒｖｅ ｏｆ
ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ＤＯＸꎬ ｉｎ ｕｎｉｔｓ ｏｆ ｒｅｌｅａｓｅ ｍａｓｓꎻ Ｉ: Ｔｅｎｓｉｌｅ ｓｔｒｅｓｓ￣ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅｓ ｏｆ ｉｎｎｅｒ / ｏｕｔｅｒ ｈｙｄｒｏｇｅｌ ｌａｙｅｒｓꎻ Ｊ: Ｃｏｍ￣
ｐｒｅｓｓｉｖｅ ｓｔｒｅｓｓ￣ｓｔｒａｉｎ ｃｕｒｖｅｓ ｏｆ ｔｈｒｅｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｇｒｏｕｐｓ.
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图 ４　 ＡＧ 组表现出对 ＨＯＳ 增强的杀伤作用以及对 ＢＭＳＣｓ 较小的细胞毒性
Ａ: ＨＯＳ 在两组样品上的活死荧光染色ꎻ Ｂ: ＢＭＳＣｓ 在两组样品上的活死荧光染色ꎻ Ｃ: Ａ 中活死细胞比例ꎻ Ｄ: Ｂ 中活
死细胞比例ꎻ Ｅ: ＨＯＳ 细胞形态的 ＳＥＭ 和 ＣＬＳＭ 图像ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ ４　 ＡＧ ｇｒｏｕｐ ｅｘｈｉｂｉｔｅｄ ｅｎｈａｎｃｅｄ ｋｉｌｌｉｎｇ ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｎ ＨＯＳ ｃｅｌｌｓ ｗｈｉｌｅ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｉｎｇ ｍｉｎｉｍａｌ ｃｙｔｏｔｏｘｉｃｉｔｙ ｔｏｗａｒｄ ＢＭＳＣｓ
Ａ: Ｌｉｖｅ ａｎｄ ｄｅａｄ ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ ｓｔａｉｎｉｎｇ ｏｆ ＨＯＳ ｏｎ ｔｗｏ ｇｒｏｕｐｓ ｏｆ ｓａｍｐｌｅｓꎻ Ｂ: Ｌｉｖｅ ａｎｄ ｄｅａｄ ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ ｓｔａｉｎｉｎｇ ｏｆ
ＢＭＳＣｓ ｏｎ ｔｗｏ ｇｒｏｕｐｓ ｏｆ ｓａｍｐｌｅｓꎻ Ｃ: Ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎ ｏｆ ｌｉｖｉｎｇ ａｎｄ ｄｅａｄ ｃｅｌｌｓ ｉｎ Ａꎻ Ｄ: Ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎ ｏｆ ｌｉｖｉｎｇ ａｎｄ ｄｅａｄ ｃｅｌｌｓ ｉｎ
Ｂꎻ Ｅ: ＳＥＭ ａｎｄ ＣＬＳＭ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ＨＯＳ ｃｅｌｌ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｉｅｓ.

２.４　 负载外层水凝胶的多孔植入体的体内抗肿瘤

效果和生物安全性

通过荷瘤动物实验进一步验证了植入体的抗

肿瘤效果ꎮ 如图 ５Ａ 所示ꎬ使用 ＡＥ 组治疗的动物

的肿瘤体积迅速增加ꎮ 相比之下ꎬ使用负载水凝

胶和阿霉素的 ＡＧ 组治疗的动物显示出较好的抗

肿瘤作用ꎬ显著抑制肿瘤生长ꎮ 在实验终点ꎬ解剖

和称重骨肉瘤肿瘤肿块ꎬ肿瘤称重的结果(图 ５Ｂ、
Ｃ)与肿瘤体积的结果一致ꎬ显示载有阿霉素 /水凝

胶的植入物具有良好的抗肿瘤效果ꎮ 此外ꎬ在 ＡＥ
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和 ＡＧ 两组中ꎬ没有观察到小鼠明显的体质量减

轻ꎬ这表明植入体对小鼠的不良作用可以忽略不

计(图 ５Ｄ)ꎮ 对肿瘤切片进行病理分析ꎬＨ＆Ｅ 和

ＴＵＮＥＬ 染色图像显示ꎬ与 ＡＥ 组相比ꎬＡＧ 组的细

胞凋亡 /坏死更严重ꎬ验证了负载 ＤＯＸ 水凝胶的

钛合金植入体的高效治疗效果(图 ５Ｅ)ꎮ 此外ꎬ用
Ｋｉ￣６７ 抗体标记来自不同治疗组的小鼠的代表性

肿瘤切片ꎬ以评估其增殖性能ꎮ ＡＥ 组肿瘤切片的

Ｋｉ￣６７ 染色图像显示明显的肿瘤细胞增殖ꎬ而 ＡＧ
组的 Ｋｉ￣６７ 染色图像监测到可忽略不计的增殖活

性(图 ５Ｅ)ꎮ 因此ꎬ负载 ＤＯＸ 水凝胶的钛合金植

入体能够以高生物安全性实现实质性的抗肿瘤

效果ꎮ

图 ５　 ＡＧ 组对骨肉瘤模型的体内抗肿瘤作用
Ａ: ＡＥ 和 ＡＧ 治疗组中小鼠的肿瘤体积ꎻ Ｂ: ＡＥ 和 ＡＧ 治疗组中小鼠的肿瘤质量ꎻ Ｃ: 切除肿瘤的照片ꎻ Ｄ: ＡＥ 和 ＡＧ
治疗组中小鼠体质量ꎻ Ｅ: ＡＥ 和 ＡＧ 治疗组中肿瘤切片的的 Ｈ＆Ｅ、ＴＵＮＥＬ 和 Ｋｉ￣６７ 染色图像ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ ５　 Ｉｎ ｖｉｖｏ ａｎｔｉｔｕｍｏｒ ｅｆｆｅｃｔ ｏｆ ＡＧ ｇｒｏｕｐ ｔｏｗａｒｄｓ ｔｈｅ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａ ｍｏｄｅｌ
Ａ: Ｔｕｍｏｒ ｖｏｌｕｍｅ ｉｎ ｍｉｃｅ ｔｒｅａｔｅｄ ｗｉｔｈ ＡＥ ａｎｄ ＡＧꎻ Ｂ: Ｔｕｍｏｒ ｖｏｌｕｍｅ ｉｎ ｍｉｃｅ ｔｒｅａｔｅｄ ｗｉｔｈ ＡＥ ａｎｄ ＡＧꎻ Ｃ: Ｐｈｏｔｏｇｒａｐｈｓ
ｏｆ ｅｘｃｉｓｅｄ ｔｕｍｏｒｓꎻ Ｄ: Ｔｈｅ ｂｏｄｙ ｗｅｉｇｈｔ ｏｆ ｍｉｃｅ ｉｎ ｔｈｅ ＡＥ ａｎｄ ＡＧ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｇｒｏｕｐｓꎻ Ｅ: Ｈ＆Ｅꎬ ＴＵＮＥＬ ａｎｄ Ｋｉ￣６７
ｓｔａｉｎｅｄ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ｔｕｍｏｒ ｓｅｃｔｉｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ＡＥ ａｎｄ ＡＧ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｇｒｏｕｐｓ.

２.５　 负载内层水凝胶的多孔植入体促进 ＢＭＳＣｓ 黏
附、增殖和分化

活细胞 /死细胞染色观察到大量活细胞和少

数死细胞(图 ６Ａ) ꎬ在两组中存活的 ＢＭＳＣｓ 百分

比均大于 ９０％ (图 ６Ｂ) ꎬ没有观察到存活率的显

著差异ꎬ从而证实了 ｎＨＡ /琼脂糖具有良好的细

胞相容性ꎬ且观察到有明显的细胞增殖ꎮ ＳＥＭ 和

ＣＬＳＭ 的观察结果显示(图 ６Ｃ) ꎬＡＮ 组有比 ＡＥ
组更强的细胞黏附ꎬＡＮ 组细胞表现出更强的表

面黏附能力ꎬ具体表现为有更大的铺展面积ꎬ大

的细胞铺展面积有利于间充质干细胞的成骨分

化ꎬ另外其伪足数量多ꎬ表明其对 ＡＮ 组表面有

更强的响应ꎮ 使用 ＣＣＫ￣８ 测定法评估了两种植

入物对 ＢＭＳＣｓ 增殖的影响 (图 ６Ｄ) ꎮ 培养 １ ｄ
后ꎬ两组间差异无统计学意义ꎬ而培养 ４ ｄ 后ꎬＡＮ
组促细胞增殖能力强于 ＡＥ 组( Ｐ< ０ .０５) ꎮ 培养

７ ｄ 后ꎬ两组进一步促进细胞增殖ꎬ加入 ＨＡ 组

的细胞增 殖 能 力 对 比 ＡＥ 组 进 一 步 增 强 ( Ｐ <
０ .００１) ꎮ
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图 ６　 ＡＮ 组促进 ＢＭＳＣｓ 黏附、增殖且有良好的生物相容性
Ａ: ＢＭＳＣｓ 在两组样品上的活死荧光染色ꎻ Ｂ: Ａ 中活死细胞比例ꎻ Ｃ: ＢＭＳＣｓ 细胞形态的 ＳＥＭ 和 ＣＬＳＭ 图像ꎻ Ｄ: 培
养 １、４、７ ｄ 后 ＢＭＳＣｓ 在各组表面的细胞增殖情况ꎮ∗Ｐ<０.０５ꎬ∗∗∗Ｐ<０.００１ꎮ

Ｆｉｇｕｒｅ ６　 ＡＮ ｇｒｏｕｐ ｐｒｏｍｏｔｅｄ ｔｈｅ ａｄｈｅｓｉｏｎ ａｎｄ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ ｏｆ ＢＭＳＣｓ ａｎｄ ｈａｄ ｇｏｏｄ ｂｉｏｃｏｍｐａｔｉｂｉｌｉｔｙ
Ａ: Ｌｉｖｅ ａｎｄ ｄｅａｄ ｆｌｕｏｒｅｓｃｅｎｃｅ ｓｔａｉｎｉｎｇ ｏｆ ＢＭＳＣｓ ｏｎ ｔｗｏ ｇｒｏｕｐｓ ｏｆ ｓａｍｐｌｅｓꎻ Ｂ: Ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎ ｏｆ ｌｉｖｉｎｇ ａｎｄ ｄｅａｄ ｃｅｌｌｓ
ｉｎ Ａꎻ Ｃ: ＳＥＭ ａｎｄ ＣＬＳＭ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ＢＭＳＣｓ ｃｅｌｌ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｉｅｓꎻ Ｄ: Ｃｅｌｌ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ ｏｆ ＢＭＳＣｓ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｅａｃｈ
ｇｒｏｕｐ ａｆｔｅｒ １ꎬ ４ ａｎｄ ７ ｄａｙｓ ｏｆ ｃｕｌｔｕｒｅ. ∗Ｐ<０.０５ꎬ∗∗∗Ｐ<０.００１.

　 　 ＲＴ￣ｑＰＣＲ 分析结果如图 ７ 所示ꎬＡＮ 组的碱性

磷酸酶(ａｌｋａｌｉｎｅ ｐｈｏｓｐｈａｔａｓｅꎬ ＡＬＰ)、骨形态发生蛋

白 ２(ｂｏｎｅ ｍｏｒｐｈｏｇｅｎｅｔｉｃ ｐｒｏｔｅｉｎ ２ꎬ ＢＭＰ２)和骨桥

蛋白(ｏｓｔｅｏｐｏｎｔｉｎꎬ ＯＰＮ)在第 ７ 天的基因表达均高

于 ＡＥ 组(Ｐ<０.０１)ꎮ ＡＮ 组的骨钙素(Ｏｓｔｅｏｃａｌｃｉｎꎬ
ＯＣＮ)在第 ７ 天的基因表达对比 ＡＥ 组也有提升

(Ｐ<０.０５)ꎮ 体外实验的综合结果表明ꎬＡＮ 组有效

促进了 ＢＭＳＣｓ 的黏附、增殖和成骨分化ꎮ

图 ７　 ＡＮ 组促进 ＢＭＳＣｓ 分化(∗Ｐ<０.０５ꎬ∗∗Ｐ<０.０１)
Ｆｉｇｕｒｅ ７　 ＡＮ ｇｒｏｕｐ ｐｒｏｍｏｔｅｄ ＢＭＳＣｓ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ (∗Ｐ<０.０５ꎬ∗∗Ｐ<０.０１)

３　 讨　 论

预防肿瘤复发和修复关键骨缺损是骨肿瘤术后

面临的两大核心挑战ꎮ 多孔钛合金植入体因其骨整

合能力及抗肿瘤能力不足ꎬ严重限制了其在骨肿瘤

切除术后修复中的应用ꎮ 目前研究多聚焦于单一功

能或同时发挥抗肿瘤与促成骨作用的植入体[２５￣２７]ꎬ
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但忽略了时序性治疗需求[２０]ꎬ且存在药物负载量

低、释放周期短等问题ꎬ所以设计亟须优化ꎮ 本研究

开发了一种空间有序的双层水凝胶钛合金植入体以

解决抗肿瘤和成骨这两个不同阶段的时序问题ꎬ方
案整合了 ＤＯＸ、ｎＨＡ 以及金属支架在抗骨肉瘤、促
进骨整合和机械性能方面的优势ꎮ 具体表现为ꎬ通
过 ３Ｄ 打印技术实现植入体孔隙结构与骨缺损形态

的适配ꎬ显著提升力学性能ꎻ在肿瘤治疗关键期ꎬ外
层载药水凝胶系统的 ＤＯＸ 局部控释特性在保证肿

瘤细胞清除效率的同时ꎬ大幅降低全身化疗导致的

剂量依赖性不良反应ꎬ降低局部复发风险ꎻ在骨修复

中后期ꎬ内层水凝胶包覆的 ｎＨＡ 与钛合金基体的复

合设计不仅增强骨整合能力ꎬ持续激活成骨细胞活

性ꎬ其表面生物活性还可抑制纤维包裹形成ꎮ 这些

优势使得该植入体适用于骨肉瘤切除后的治疗ꎬ为
个性化精准治疗提供了新的技术路径ꎬ成功规避了

化疗药物长期释放对骨再生的抑制作用ꎮ 相较于传

统单一功能植入物ꎬ实现了“抗肿瘤－促成骨”的时

空协同作用ꎮ 这一发现为骨肿瘤切除术后“抗复发

－促修复”的临床矛盾提供了解决方案ꎮ
本研究首先针对 ３Ｄ 打印 Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 植入体进

行流动酸蚀处理ꎬＳＥＭ 观察显示颗粒被有效去除并

形成微米级凹坑结构ꎮ 在此基础上将 ｎＨＡ 负载于

琼脂糖中构建仿生骨组织结构ꎬ通过机械互锁机制

将其填充至多孔结构中ꎮ ＳＥＭ 结果显示ꎬ复合体系

成功实现了微纳米多级结构的构建ꎬ这种数百微米

级的大孔结构有利于促进骨形成[２８]ꎬ而表面形成的

微纳米结构则有助于实现快速成骨和骨整合[２９]ꎮ
Ｗｎｔ / β￣ｃａｔｅｎｉｎ 和整合素连接的激酶 / β￣ｃａｔｅｎｉｎ 通路

已被证明通过改变植入物表面地形在增强成骨细胞

的行为方面具有重要作用[３０]ꎮ 此外ꎬ整合素被认为

在细胞黏附、增殖、迁移和分化中起重要作用[３１]ꎮ
纳米结构已被证实可促进整合素聚集并为整合素配

体提供结合位点[３２]ꎮ 一项相关研究表明ꎬ微结构可

以显著刺激整合素 α５ 和 β１ 亚基的表达ꎬ而微结构

和纳米结构都可以上调整合素 αｖ 亚基的表达ꎬ提
供协同地形刺激[３３]ꎮ ＢＭＰ￣２ 作为影响成骨的重要

蛋白ꎬ不仅诱导成骨分化ꎬ还对细胞黏附和迁移产生

影响ꎮ 多尺度复合结构已被证明通过上调整合素的

表达来激活 ＢＭＰ￣２ 信号通路ꎬ从而促进 ＢＭＰ￣２ 的

分泌和成骨相关基因的表达[３４]ꎮ 基因表达结果证

实了这一观点ꎮ
材料表面的理化性质是调控细胞行为及骨整合

效果的关键ꎮ 目前大多研究关注的表面粗糙度的影

响问题ꎬ在本研究中得到体现并验证ꎬ相较于光滑表

面ꎬ粗糙度在 ３~ ５ μｍ 范围内的表面更有利于促进

细胞黏附、矿化以及成骨相关基因的表达[３５]ꎻ且接

触角分析显示ꎬ内层水凝胶由于羟基磷灰石中的羟

基和 ＰＯ４
３－ 能够与水分子产生相互作用ꎬ因而表现

出较强的亲水性ꎬ具有较强亲水性的表面能够显著

促进细胞的黏附、增殖和分化[３６]ꎮ 内层琼脂糖 /
ｎＨＡ 复合水凝胶的低溶胀性也是其优势之一ꎬ琼脂

糖通过氢键与水分子结合ꎬ其分子链排列紧密ꎬ限制

了水分子的渗透ꎬ使其有较低的溶胀性能ꎬ低溶胀性

材料的缓慢降解速率恰好与新骨形成的速度相匹

配[３７]ꎮ 进一步的体外细胞实验验证了植入体的促

成骨能力ꎬ负载内层水凝胶的 ＡＮ 组显著促进了间

充质干细胞的黏附、增殖和分化能力ꎬ其内纳米羟基

磷灰石发挥了重要作用ꎮ 在成骨分化过程中ꎬｎＨＡ
结构与细胞间的相互作用涉及多种信号通路的调

控ꎬ包括 ＥＲＫ、 ｐ３８、Ｗｎｔ / β￣ｃａｔｅｎｉｎ 和 ＢＭＰ 通路ꎮ
ｎＨＡ 通过激活 ＥＲＫ 通路促进细胞黏附和血管钙

化[３８]ꎻｐ３８ 通路是细胞成骨分化所必需的ꎬ可被

ｎＨＡ 激活并导致成骨相关基因表达上调[３９]ꎻＨＡ 通

过激活 Ｗｎｔ 通路ꎬ特别是 Ｗｎｔ / β￣ｃａｔｅｎｉｎ 信号传导ꎬ
显著促进成骨细胞分化和相关基因表达[４０]ꎻ在众多

通路中ꎬＢＭＰ 信号通路可能是调控成骨分化最重要

且关键的通路[４１]ꎬ其通常参与 ｎＨＡ 诱导的成骨分

化过程[４２]ꎮ 综上所述ꎬｎＨＡ 通过激活与成骨分化相

关的多条信号通路ꎬ显著增强了成骨相关基因的

表达ꎮ
为赋予植入体抗肿瘤能力ꎬ本研究选用临床抗

肿瘤药物阿霉素[４３]ꎬ通过明胶与海藻酸钠的共价交

联ꎬ构建了具有良好成胶能力和缓释性能的外层复

合水凝胶体系ꎮ 将 ＡＮ 组样品浸泡于 ＣａＣｌ２ 溶液

后ꎬＣａ２＋的吸附及其浓度梯度驱动的释放过程促使

外层水凝胶发生层层交联ꎮ ＳＥＭ 观察显示ꎬ与 ＡＮ
组相比ꎬＡＧ 组形成了更为平整的新凝胶层ꎬ且水凝

胶内部呈现出高度互联的不规则多孔结构ꎬ孔径分

布相对均匀ꎬ这种结构有利于 ＤＯＸ 的持续释放ꎮ
从分子作用机制分析ꎬＤＯＸ 的高效负载和缓释性能

主要依赖于三重相互作用:在制备过程中被包裹在

凝胶的孔隙或微结构中ꎬ阿霉素(带正电荷的氨基

糖苷结构)与海藻酸钠(含负电荷的羧酸根)通过静

电吸引结合ꎬ阿霉素的羟基(－ＯＨ)、氨基(－ＮＨ２)与
明胶 /海藻酸钠的羧基(－ＣＯＯＨ)、羟基(－ＯＨ)形成
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氢键[４４]ꎮ 值得关注的是ꎬＤＯＸ 负载后凝胶表面呈

现的特征性褶皱结构可能源于药物－载体分子间作

用引起的局部交联度差异ꎮ 在 ＤＯＸ 富集区域ꎬ阿
霉素(带正电荷)与海藻酸钠(带负电荷)的静电结

合使局部增强交联[４５]ꎬ导致凝胶网络收缩ꎻ而未被

中和的区域可能因电荷排斥而膨胀ꎬ形成非均匀应

力ꎬ最终表现为表面皱褶ꎮ 外层水凝胶因疏水性药

物阿霉素的加入ꎬ其亲水性有所降低ꎬ不利于肿瘤细

胞的黏附ꎮ 疏水表面对细胞外基质蛋白的吸附能力

较弱ꎬ肿瘤细胞通过整合素受体依赖的黏附被显著

抑制[４６]ꎮ 整合素－配体结合的缺失阻碍下游信号通

路(如 ＦＡＫ 通路)ꎬ抑制细胞骨架重组和粘着斑形

成[４７]ꎮ 细胞的早期黏附对后续功能发挥至关重要ꎮ
研究表明ꎬ贴壁生长的细胞只有在完全黏附和充分

伸展的状态下才能有效执行其生理功能[４８]ꎮ 这种

时序性表面功能设计完美契合临床需求ꎬ在植入初

期优先抑制肿瘤复发ꎬ待肿瘤细胞得到有效控制后ꎬ
再逐步发挥促成骨功能ꎬ启动骨修复过程ꎮ

植入体的长期稳定性依赖其耐腐蚀性及力学性

能ꎮ 金属植入物在人体环境中易发生腐蚀ꎬ导致材

料脱落ꎮ 一旦发生腐蚀ꎬ金属离子就会从表面释放ꎬ
引发多种并发症[４９]ꎮ 本研究中采用的双层水凝胶

及 ＨＡ 涂层能够形成致密的物理屏障ꎬ有效隔离腐

蚀介质与基体材料的接触ꎬ可以有效提高钝化层的

电阻ꎬ降低电解液中的腐蚀电流密度ꎻ同时ꎬ它们还

能够吸附环境中的腐蚀性离子ꎬ从而减缓腐蚀过程ꎮ
外层水凝胶表现出良好的韧性ꎬ其断裂韧性可达

１.５２ ＭＪ / ｍ３ꎬ这可以避免植入初期在植入部位周围

形成碎片ꎬ其原因可能为明胶－海藻酸钠复合水凝

胶的双网络结构的协同增强机制ꎬ裂纹扩展需同时

破坏海藻酸钠的刚性离子交联网络和明胶的柔性物

理交联网络ꎬ显著提高断裂能[５０]ꎮ 经改性后植入体

的弹性模量达到 ３.２８３ ＧＰａꎬ能够有效匹配人体骨ꎬ
有效避免出现应力屏蔽现象导致的骨质疏松ꎮ 此

外ꎬ双层水凝胶的溶胀、降解及药物释放特性是植入

体按时间序列发挥功能的关键ꎮ 外层水凝胶海藻酸

钠分子链上带负电荷的羧基产生静电排斥作用ꎬ使
分子链伸展形成更开放的网络结构ꎬ同时羧基与水

分子形成水化层ꎬ促进材料溶胀[５１]ꎮ 高溶胀性材料

在水中溶胀后形成的多孔结构为药物负载和释放提

供了理想条件ꎮ ＤＯＸ 的释放遵循 Ｆｉｃｋ 扩散原理ꎬ
即由浓度梯度驱动的扩散过程[５２]ꎮ 在局部药物递

送系统中ꎬ初始的爆发式释放可有效杀伤残留肿瘤

细胞ꎬ随后水凝胶系统实现药物的缓释ꎮ 随着水凝

胶的持续降解ꎬ药物得以在 １０ ｄ 以上的时间内持续

释放ꎬ从而实现对肿瘤细胞的有效杀伤ꎮ 随着外层

水凝胶逐步降解失效ꎬ其功能过渡到内层水凝胶的

促成骨作用ꎮ 进一步的体外细胞和体内动物实验验

证了植入体的抗肿瘤能力ꎮ 负载外层水凝胶的 ＡＧ
组对 ＨＯＳ 表现出显著的杀伤作用ꎬ同时对 ＢＭＳＣｓ
仅表现出轻微的细胞毒性ꎮ 肿瘤细胞通常处于快速

分裂状态ꎬ所以 ＤＯＸ 对其抑制性较强ꎮ 相反ꎬ间充

质干细胞的增殖速率通常较慢ꎬ并且其增殖周期可

能不像肿瘤细胞那样频繁ꎬ因此 ＤＯＸ 的作用可能

不如对肿瘤细胞那么强烈ꎮ 另一方面ꎬＢＭＳＣｓ 具有

较强的 ＤＮＡ 修复能力和抗药性机制ꎬ从而阿霉素

对其的杀伤作用减弱ꎮ 荷瘤动物实验证实了这一观

点ꎬ在具有高生物安全性的前提下ꎬ具有良好的抗肿

瘤效果ꎮ 当外层水凝胶降解失效后ꎬ内层水凝胶的

羟基磷灰石发挥更长效的抗肿瘤效果ꎬ其通过下调

ＦＡＫ / ＰＩ３Ｋ / ＡＫＴ 信号通路ꎬ有效抑制骨肉瘤细胞的

增殖和迁移ꎬ并诱导其凋亡[５３]ꎬ为骨肉瘤治疗提供

了双重保障ꎮ
综上所述ꎬ双层载药多孔钛合金植入体在增强

骨整合和抑制肿瘤复发方面具有潜在作用ꎮ 尽管本

研究证实了植入体的双功能协同效应ꎬ其分子作用

机制仍需深入探究ꎬ将是后续研究的重点方向ꎮ 这

些结果有望促进 ３Ｄ 打印 Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 植入物在骨肉

瘤切除术后的临床应用ꎮ
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１０１６ / ｊ.ｍｓｅｃ.２０２１.１１２３３６

[１９] Ｇｈｏｒｂａｎｉ Ｆꎬ Ｋｉｍ Ｍꎬ Ｍｏｎａｖａｒｉ Ｍꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍｕｓｓｅｌ￣ｉｎｓｐｉｒｅｄ
ｐｏｌｙｄｏｐａｍｉｎｅ ｄｅｃｏｒａｔｅｄ ａｌｇｉｎａｔｅ ｄｉａｌｄｅｈｙｄｅ￣ｇｅｌａｔｉｎ ３Ｄ
ｐｒｉｎｔｅｄ ｓｃａｆｆｏｌｄｓ ｆｏｒ ｂｏｎｅ ｔｉｓｓｕｅ ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ
[Ｊ] . Ｆｒｏｎｔ Ｂｉｏｅｎｇ Ｂｉｏｔｅｃｈｎｏｌꎬ ２０２２ꎬ １０: ９４００７０. ｄｏｉ:
１０.３３８９ / ｆｂｉｏｅ.２０２２.９４００７０

[２０] Ｌｉ ＣＲꎬ Ｚｈａｎｇ Ｗꎬ Ｎｉｅ ＹＹꎬ ｅｔ ａｌ. Ｔｉｍｅ￣ｓｅｑｕｅｎｔｉａｌ ａｎｄ
ｍｕｌｔｉ￣ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ ３Ｄ ｐｒｉｎｔｅｄ ＭｇＯ２ / ＰＬＧＡ ｓｃａｆｆｏｌｄ ｄｅｖｅ￣
ｌｏｐｅｄ ａｓ ａ ｎｏｖｅｌ ｂｉｏｄｅｇｒａｄａｂｌｅ ａｎｄ ｂｉｏａｃｔｉｖｅ ｂｏｎｅ ｓｕｂｓｔｉ￣
ｔｕｔｅ ｆｏｒ ｃｈａｌｌｅｎｇｉｎｇ ｐｏｓｔｓｕｒｇｉｃａｌ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ
[Ｊ] . Ａｄｖ Ｍａｔｅｒꎬ ２０２４ꎬ ３６(３４): ｅ２３０８８７５. ｄｏｉ: １０.
１００２ / ａｄｍａ.２０２３０８８７５

[２１] Ｚｈｏｕ Ｗꎬ Ｌｉｕ Ｙꎬ Ｎｉｅ Ｘꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｅｐｔｉｄｅ￣ｂａｓｅｄ ｉｎｆｌａｍｍａｔｉｏｎ￣
ｒｅｓｐｏｎｓｉｖｅ ｉｍｐｌａｎｔ ｃｏａｔｉｎｇ ｓｅｑｕｅｎｔｉａｌｌｙ ｒｅｇｕｌａｔｅｓ ｂｏｎｅ
ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ ｔｏ ｅｎｈａｎｃｅ ｉｎｔｅｒｆａｃｉａｌ ｏｓｓｅｏｉｎｔｅｇｒａｔｉｏｎ[ Ｊ] .
Ｎａｔ Ｃｏｍｍｕｎꎬ ２０２５ꎬ １６ ( １): ３２８３. ｄｏｉ: １０. １０３８ /
ｓ４１４６７￣０２５￣５８４４４￣８

[２２] Ｗｕ ＭＨꎬ Ｌｉｕ ＨＦꎬ Ｌｉ Ｄꎬ ｅｔ ａｌ. Ｓｍａｒｔ￣ｒｅｓｐｏｎｓｉｖｅ ｍｕｌｔｉ￣
ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ ｔｈｅｒａｐｅｕｔｉｃ ｓｙｓｔｅｍ ｆｏｒ ｉｍｐｒｏｖｅｄ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｖｅ
ｍｉｃｒｏｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔ ａｎｄ ａｃｃｅｌｅｒａｔｅｄ ｂｏｎｅ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ ｖｉａ
ｍｉｌｄ ｐｈｏｔｏｔｈｅｒｍａｌ ｔｈｅｒａｐｙ [ Ｊ ] . Ａｄｖ Ｓｃｉ ( Ｗｅｉｎｈ )ꎬ
２０２４ꎬ １１(２): ｅ２３０４６４１. ｄｏｉ: １０.１００２ / ａｄｖｓ.２０２３０４６４１

[２３] Ｋｏｎｄｉ Ｓꎬ Ｇｏｗｄａ ＳＲ. Ｐｒｉｎｃｉｐｌｅｓ ｏｆ ｂｏｎｅ ｈｅａｌｉｎｇ[Ｊ]. Ｓｕｒｇ
Ｏｘｆꎬ ２０２３ꎬ ４１(１０): ６２５￣６３１.

[２４] 宁方栋ꎬ 付美婷ꎬ 张慧莹ꎬ 等. 聚合物纳米微球增韧水

凝胶的制备与表征[Ｊ] . 高分子通报ꎬ ２０２３(１): ９１￣９８.
ＮＩＮＧ Ｆａｎｇｄｏｎｇꎬ ＦＵ Ｍｅｉｔｉｎｇꎬ ＺＨＡＮＧ Ｈｕｉｙｉｎｇꎬ ｅｔ ａｌ.
Ｐｒｅｐａｒａｔｉｏｎ ａｎｄ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｏｕｇｈ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ ｒｅｉｎ￣
ｆｏｒｃｅｄ ｂｙ ｐｏｌｙｍｅｒｉｃ ｎａｎｏｓｐｈｅｒｅｓ[ Ｊ] . Ｐｏｌｙｍｅｒ Ｂｕｌｌｅｔｉｎꎬ
２０２３(１): ９１￣９８.

[２５] Ｊｉｎｇ ＺＨꎬ Ｙｕａｎ ＷＱꎬ Ｗａｎｇ ＪＤꎬ ｅｔ ａｌ. Ｓｉｍｖａｓｔａｔｉｎ /
ｈｙｄｒｏｇｅｌ￣ｌｏａｄｅｄ ３Ｄ￣ｐｒｉｎｔｅｄ ｔｉｔａｎｉｕｍ ａｌｌｏｙ ｓｃａｆｆｏｌｄｓ ｓｕｐ￣
ｐｒｅｓｓ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａ ｖｉａ ＴＦ / ＮＯＸ２￣ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｆｅｒｒｏｐｔｏｓｉｓ
ｗｈｉｌｅ ｒｅｐａｉｒｉｎｇ ｂｏｎｅ ｄｅｆｅｃｔｓ [ Ｊ] . Ｂｉｏａｃｔ Ｍａｔｅｒꎬ ２０２３ꎬ
３３: ２２３￣２４１. ｄｏｉ: １０.１０１６ / ｊ.ｂｉｏａｃｔｍａｔ.２０２３.１１.００１

[２６] Ｃｈｕ ＦＣꎬ Ｗａｎｇ ＺＸꎬ Ｚｈａｎｇ ＤＺꎬ ｅｔ ａｌ. Ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ ｔｈｅ
ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ３Ｄ￣ｐｒｉｎｔｅｄ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ ａｌｌｏｙ
ｓｃａｆｆｏｌｄｓ ｌｏａｄｅｄ ｗｉｔｈ Ｇｅｌｍａ / ＰＡＡＭ￣ＺＯＬ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ
ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ[ Ｊ] . Ｉｎｔ Ｊ Ｂｉｏｌ Ｍａｃｒｏｍｏｌꎬ ２０２４ꎬ ２７６ ( ２):
１３４０５０. ｄｏｉ: １０.１０１６ / ｊ.ｉｊｂｉｏｍａｃ.２０２４.１３４０５０
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[２７] Ｃａｉ ＢＹꎬ Ｈｕａｎｇ ＬＺꎬ Ｚｈｏｕ ＸＫꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｌａｃｋ ｐｈｏｓｐｈｏｒｕｓ￣
ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｅｄ ｎｏｖｅｌ Ｔｉ￣１２Ｍｏ￣１０Ｚｒ ｉｍｐｌａｎｔ ｆｏｒ ｍｕｌｔｉｍｏｄａｌ
ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ｏｆ ｏｓｔｅｏｓａｒｃｏｍａ [ Ｊ ] . Ｂｉｏｍｅｔａｌｓꎬ ２０２４ꎬ ３７
(１): １３１￣１４２.

[２８] Ｓａｆａｒｉ Ｂꎬ Ａｇｈａｚａｄｅｈ Ｍꎬ Ｒｏｓｈａｎｇａｒ Ｌꎬ ｅｔ ａｌ. Ａ ｂｉｏａｃ￣
ｔｉｖｅ ｐｏｒｏｕｓ ｓｃａｆｆｏｌｄ ｃｏｎｔａｉｎｉｎｇ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ｐｈｏｓｐｈｏｒｏｕｓ￣
ｍｏｄｉｆｉｅｄ ｐｏｌｙｃａｐｒｏｌａｃｔｏｎｅ ｆｏｒ ｏｓｔｅｏｇｅｎｅｓｉｓ ｏｆ ａｄｉｐｏｓｅ￣
ｄｅｒｉｖｅｄ ｍｅｓｅｎｃｈｙｍａｌ ｓｔｅｍ ｃｅｌｌｓ [ Ｊ ] . Ｅｕｒ Ｐｏｌｙｍ Ｊꎬ
２０２２ꎬ １７１: １１１２２０. ｄｏｉ: １０. １０１６ / ｊ. ｅｕｒｐｏｌｙｍｊ. ２０２２.
１１１２２０

[２９] Ｌｉ ＮＢꎬ Ｓｕｎ ＳＪꎬ Ｂａｉ ＨＹꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍｉｃｒｏ / ｎａｎｏｓｃａｌｅ ｍｕｌｔｉ￣
ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ ｏｆ ｏｘｉｄｅ ｌａｙｅｒｓ ｏｎ Ｔｉ６Ａｌ４Ｖ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｂｙ ａｃｉｄ
ｅｔｃｈｉｎｇ ａｎｄ ｉｎｄｕｃｔｉｏｎ ｈｅａｔｉｎｇ ｆｏｒ ｈｉｇｈ ｏｓｔｅｏｇｅｎｉｃ ａｃｔｉｖｉｔｙ
ｉｎ ｖｉｔｒｏ [ Ｊ] . Ｓｕｒｆ Ｃｏａｔ Ｔｅｃｈｎｏｌꎬ ２０２０ꎬ ３９３: １２５８１６.
ｄｏｉ: １０.１０１６ / ｊ.ｓｕｒｆｃｏａｔ.２０２０.１２５８１６

[３０] Ｌｉｕ ＪＱꎬ Ｘｉａｏ Ｑꎬ Ｘｉａｏ ＪＮꎬ ｅｔ ａｌ. Ｗｎｔ / β￣ｃａｔｅｎｉｎ ｓｉｇｎａｌ￣
ｌｉｎｇ: ｆｕｎｃｔｉｏｎꎬ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓꎬ ａｎｄ ｔｈｅｒａｐｅｕｔｉｃ
ｏｐｐｏｒｔｕｎｉｔｉｅｓ[Ｊ] . Ｓｉｇｎａｌ Ｔｒａｎｓｄｕｃｔ Ｔａｒｇｅｔ Ｔｈｅｒꎬ ２０２２ꎬ ７
(１): ３. ｄｏｉ: １０.１０３８ / ｓ４１３９２￣０２１￣００７６２￣６

[３１] Ｃｈａｓｔｎｅｙ ＭＲꎬ Ｋａｉｖｏｌａ Ｊꎬ Ｌｅｐｐäｎｅｎ ＶＭꎬ ｅｔ ａｌ. Ｔｈｅ ｒｏｌｅ
ａｎｄ ｒｅｇｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｉｎｔｅｇｒｉｎｓ ｉｎ ｃｅｌｌ ｍｉｇｒａｔｉｏｎ ａｎｄ ｉｎｖａｓｉｏｎ
[Ｊ] . Ｎａｔ Ｒｅｖ Ｍｏｌ Ｃｅｌｌ Ｂｉｏｌꎬ ２０２５ꎬ ２６(２): １４７￣１６７.

[３２] Ｐａｎｇ ＸＣꎬ Ｈｅ Ｘꎬ Ｑｉｕ ＺＷꎬ ｅｔ ａｌ. Ｔａｒｇｅｔｉｎｇ ｉｎｔｅｇｒｉｎ ｐａｔｈ￣
ｗａｙｓ: ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ａｎｄ ａｄｖａｎｃｅｓ ｉｎ ｔｈｅｒａｐｙ[ Ｊ] . Ｓｉｇｎａｌ
Ｔｒａｎｓｄｕｃｔ Ｔａｒｇｅｔ Ｔｈｅｒꎬ ２０２３ꎬ ８(１): １. ｄｏｉ: １０.１０３８ /
ｓ４１３９２￣０２２￣０１２５９￣６

[３３] Ｎｏｕｒ Ｓꎬ Ｓｈａｂａｎｉ Ｓꎬ Ｓｗｉｄｅｒｓｋｉ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ
ｎａｎｏｃｌｕｓｔｅｒｓ ｏｆ ｃｅｌｌ ａｄｈｅｓｉｖｅ ｌｉｇａｎｄｓ ｏｎ ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌ ｓｕｒ￣
ｆａｃｅｓ: ｓｕｐｅｒｉｏｒ ｃｅｌｌ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ ａｎｄ ｍｙｏｔｕｂｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｆｏｒ ｓｋｅｌｅｔａｌ ｍｕｓｃｌｅ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ[ Ｊ] . Ａｄｖ Ｈｅａｌｔｈｃ
Ｍａｔｅｒꎬ ２０２５ꎬ １４(２): ｅ２４０２９９１. ｄｏｉ: １０. １００２ / ａｄｈｍ.
２０２４０２９９１

[３４] Ｊｉ ＺＢꎬ Ｗａｎ Ｙꎬ Ｚｈａｏ ＺＨꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｏｌｙｄｏｐａｍｉｎｅ ａｎｄ ｍａｇ￣
ｎｅｓｉｕｍ ｉｏｎｓ ｌｏａｄｅｄ ３Ｄ￣ｐｒｉｎｔｅｄ Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ ｉｍｐｌａｎｔｓ ｃｏａｔ￣
ｉｎｇ ｗｉｔｈ ｅｎｈａｎｃｅｄ ｏｓｔｅｏｇｅｎｅｓｉｓ ａｎｄ ａｎｔｉｂａｃｔｅｒｉａｌ ａｂｉｌｉｔｉｅｓ
[Ｊ] . Ａｄｖ Ｍａｔｅｒ Ｔｅｃｈｎｏｌꎬ ２０２２ꎬ ７(１２): ２２００５９８. ｄｏｉ:
１０.１００２ / ａｄｍｔ.２０２２００５９８

[３５] 纪振冰ꎬ 万熠ꎬ 赵梓贺ꎬ 等. 水热温度和时间对 ３Ｄ 打

印 Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ 植入体表面理化性能的影响[ Ｊ] . 表面技

术ꎬ ２０２２ꎬ ５１(９): ２８８￣２９９.
ＪＩ Ｚｈｅｎｂｉｎｇꎬ ＷＡＮ Ｙｉꎬ ＺＨＡＯ Ｚｉｈｅꎬ ｅｔ ａｌ. Ｅｆｆｅｃｔｓ ｏｆ
ｈｙｄｒｏｔｈｅｒｍａｌ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ａｎｄ ｔｉｍｅ ｏｎ ｓｕｒｆａｃｅ ｐｈｙｓｉｃａｌ
ａｎｄ ｃｈｅｍｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ３Ｄ ｐｒｉｎｔｅｄ Ｔｉ￣６Ａｌ￣４Ｖ ｉｍ￣
ｐｌａｎｔｓ[Ｊ] . Ｓｕｒｆａｃｅ Ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙꎬ ２０２２ꎬ ５１(９): ２８８￣２９９.

[３６] Ｓｉｒｄｅｓｈｍｕｋｈ Ｎꎬ Ｄｏｎｇｒｅ Ｇ. Ａｃｈｉｅｖｉｎｇ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｔｏｐｏ￣
ｇｒａｐｈｙ ａｎｄ ｗｅｔｔａｂｉｌｉｔｙ ｔｈｒｏｕｇｈ ｌａｓｅｒ ｓｕｒｆａｃｅ ｔｅｘｔｕｒｉｎｇ ｏｆ
Ｔｉ６Ａｌ４Ｖ ｆｏｒ ｂｉｏｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ [ Ｊ ] . Ｒｅｓｕｌｔｓ
Ｅｎｇꎬ ２０２３ꎬ １７: １００８９８. ｄｏｉ: １０. １０１６ / ｊ. ｒｉｎｅｎｇ. ２０２３.
１００８９８

[３７] Ｍｕşａｔ Ｖꎬ Ａｎｇｈｅｌ ＥＭꎬ Ｚａｈａｒｉａ Ａꎬ ｅｔ ａｌ. Ａ ｃｈｉｔｏｓａｎ￣ａｇａｒｏｓｅ
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[４０] Ｋｏｔｈｕｒｋａｒ Ｒꎬ Ｇａｄ Ｍꎬ Ｐａｄａｔｅ Ａꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｒｅｄｉｃｔｉｏｎ ｏｆ
ｊｏｉｎｔ ｍｏｍｅｎｔｓ ｆｒｏｍ ｋｉｎｅｍａｔｉｃｓ ｕｓｉｎｇ ｍａｃｈｉｎｅ ｌｅａｒｎｉｎｇ ｉｎ
ｃｈｉｌｄｒｅｎ ｗｉｔｈ ｃｏｎｇｅｎｉｔａｌ ｔａｌｉｐｅｓ ｅｑｕｉｎｏ Ｖａｒｕｓ ａｎｄ ｔｙｐｉｃａｌｌｙ
ｄｅｖｅｌｏｐｉｎｇ ｐｅｅｒｓ[ Ｊ] . Ｊ Ｏｒｔｈｏｐꎬ ２０２４ꎬ ５７: ８３￣８９. ｄｏｉ:
１０.１０１６ / ｊ.ｊｏｒ.２０２４.０６.０１６

[４１] Ｌａｉ ＤＴＨꎬ Ｌｅｖｉｎｇｅｒ Ｐꎬ Ｂｅｇｇ ＲＫꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｕｔｏｍａｔｉｃ ｒｅｃ￣
ｏｇｎｉｔｉｏｎ ｏｆ ｇａｉｔ ｐａｔｔｅｒｎｓ ｅｘｈｉｂｉｔｉｎｇ ｐａｔｅｌｌｏｆｅｍｏｒａｌ ｐａｉｎ
ｓｙｎｄｒｏｍｅ ｕｓｉｎｇ ａ ｓｕｐｐｏｒｔ ｖｅｃｔｏｒ ｍａｃｈｉｎｅ ａｐｐｒｏａｃｈ[ Ｊ] .
ＩＥＥＥ Ｔｒａｎｓ Ｉｎｆ Ｔｅｃｈｎｏｌ Ｂｉｏｍｅｄꎬ ２００９ꎬ １３(５): ８１０￣
８１７.
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