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摘要 

目的：由创伤、肿瘤及感染等原因引起的骨缺损是临床中常见的疾病，为

患者和社会造成了巨大的负担，因此良好的人工骨修复材料有望成为自体或异

体骨移植的替代方案。此外，体外物理热疗是一种传统的治疗手段，常用于皮

肤和软组织等浅表组织的修复，制备新型的光热骨修复材料，有望将这种非侵

入性的治疗手段延伸至深部骨组织的治疗，为骨再生修复提供一种新的治疗方

法和思路。在众多人工骨修复材料中，磷酸钙（CaP）材料由于与人体骨骼和牙

齿的主要无机成分相同具有独特的优势，被广泛应用于骨组织修复。因此，本

研究选取 CaP材料，聚焦于微观的结构和性质，通过对 CaP 材料制备的调控，

探究更适于骨缺损修复治疗的磷酸钙修复材料。本研究主要分为两部分，第一

部分为调控制备具有特殊结构的 CaP材料，结合有机高分子材料制备新型骨修

复复合支架用于骨缺损的治疗，探究这种基于 CaP材料特殊结构的复合支架在

骨再生中的作用。第二部分是利用天然小分子化合物修饰 CaP材料，以制备光

热 CaP材料，然后将传统物理热疗引入深部骨组织的修复中，并探究这种新型

光热 CaP材料与光热治疗措施的安全性和有效性。 

方法：（1）磷酸钙材料的制备及改性：①通过水热溶剂法制备高结晶度、

均一分散的羟基磷灰石微米管（HAMT）材料。②通过微波辅助法制备多维的羟

基磷灰石（HA）材料，包括一维纳米颗粒（HANP），二维纳米线(HANW)，并使用

没食子酸（GA）通过微波辅助对不同维度的 HA材料进行修饰，以制备制备具有

光热性能的 HA材料，包括光热 HANP（GNP），光热 HANW（GNW）和光热脱钙骨基

质（GBM）。 

（2）磷酸钙材料的理化性质表征：通过扫描电子显微镜、透射电子显微镜、

选区电子衍射、能量色散谱、X射线衍射、傅里叶变换红外光谱、紫外-可见光谱

分析等方法对所制备的 HAMT、HANP、HANW、GNP、GNW、脱钙骨基质（BM）和 GBM

等材料进行理化性质的表征。 

（3）GH/H复合支架的制备及其表征：基于 HAMT特殊的中空管道结构，结合

GelMA水凝胶制备具有管道框架结构的 GelMA/HAMT复合支架（GH/H），并通过扫

描电子显微镜、能量色散谱、X 射线衍射和傅里叶变换红外光谱对 GH/H 复合支

架的孔径大小、表面粗糙度和化学组分等性质进行表征。通过应力-应变测试和

抗疲劳压缩测试对 GH/H复合支架的力学性能进行表征。 

（4）光热 HA 材料的光热性能评估：通过热成像仪对 GNP、GNW 和 GBM 在不

同条件下的光热性能进行检测，包括近红外光（NIR）的功率、光热 HA材料的浓
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度、所处环境（干燥和潮湿）、动物体内环境等，并对 GBM 的光热稳定性进行评

估。 

（5）磷酸钙材料的生物相容性检测：使用骨髓间充质干细胞（BMSCs）对所

制备的磷酸钙材料进行生物相容性的评估，通过 CCK8或 MTT 法检测 HAMT、GH/H

复合支架、GNP、GNW 和 GBM 与 BMSCs 共培养后的细胞毒性。使用活死细胞染色

观察 BMSCs 在 GH/H 复合支架以及 GBM 支架上的生长情况。使用细胞骨架染色，

并通过激光共聚焦显微镜观察 BMSCs 在 GH/H 复合支架上的生长形态。通过扫描

电子显微镜观察 BMSCs在 BM 和 GBM支架上的生长状态。 

（6）HAMT 及 GH/H 复合支架的生物活性检测：通过 CCK8 法检测 BMSCs 与

HAMT 共培养的增殖作用，以及 BMSCs 在 GH/H 复合支架上的增殖情况。使用 RT-

qPCR和 WB检测 HAMT对 BMSCs的促成骨分化作用。 

（7）低热刺激对 BMSCs 的作用：通过 CCK8 法评估在低热刺激（40℃）下

BMSCs 的增殖效果，并使用茜素红染色和 WB 评价低热刺激对 BMSCs 成骨分化的

影响。 

（8）GH/H 复合支架的体内动物学研究：构建大鼠颅骨缺损模型，将 GH 和

GH/H 复制支架植入，然后在第 4 周、8 周和 12 周时收集大鼠颅骨标本，通过

Micro-CT和组织切片染色评价颅骨缺损的修复效果及新生血管生成情况。 

（9）近红外光结合光热 GBM 探究低热刺激的体内骨修复作用：构建大鼠颅

骨缺损模型，植入 BM和 GBM 支架，然后使用 808 nm的近红外光照射实现颅骨缺

损区域的低热环境，在 4周和 12周时收集颅骨样本，通过 Micro-CT检测对骨缺

损修复的效果进行评估。 

结果：（1）通过水热溶剂法可一步制备具有特殊中空管道结构的长约 30 μm，

直径约 500 nm的形貌均一的 HAMT。 

（2）HAMT生物相容性良好，且具有良好的促成骨分化能力。 

（3）GH/H复合支架是一种具有多孔结构的三维支架，孔径约 100-200 nm，

内部表面粗糙，且具有良好的力学和抗疲劳性能，同时具有良好的生物相容性和

生物活性。 

（4）GH/H复合支架具有原位固化塑形的能力，且由于其粗糙的内表面和优

异的机械性能等，植入体内后具有良好的促骨再生和血管形成能力。 

（5）通过微波辅助法可实现没食子酸对不同维度的 HA材料的修饰改性，将

白色 HA材料转变为具有光热响应性能的黑色光热 HA材料。 

（6）光热 HA材料对 808 nm 的近红外光具有良好的光热响应性能，且其光

热性能与 HA材料的浓度、近红外光的功率呈正相关。 

（7）光热三维 GBM 支架具有良好的光热响应性能和光热稳定性，植入体内
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后在低功率（1W cm-2）的近红外光照射下可使骨缺损区域处于低热刺激（40℃ ± 

0.5℃）状态。 

（8）40℃ ± 0.5℃的低热刺激可以促进 BMSCs增殖与成骨分化，且成骨分

化程度与低热刺激的持续时间呈正相关。同时，体内低热刺激也有利于骨再生。 

结论：（1）本研究基于 HAMT 的中空管道结构所构建的管道框架 GH/H复合支

架具有良好的机械性能、生物相容性、生物活性和促骨修复能力。 

（2）通过没食子酸（GA）可以对多维度的 HA 材料进行修饰改性，赋予 HA

材料光热性能，所制备的光热 HA 材料具有良好的光热性能和光热稳定性，通过

光热 HA 材料和 808 nm 近红外光的结合可以实现体内精准控温，从而实现 40℃ 

± 0.5℃的低热刺激环境。 

（3）低热刺激可以促进 BMSCs 的增殖和成骨分化，且成骨分化程度与刺激

时间呈正相关，并且对于大鼠颅骨缺损具有促进骨修复的作用。 

综上所述，基于 HA 材料的特殊结构和性质从而制备新型骨修复生物材料有

望为骨缺损修复治疗提供新的研究思路和治疗策略。 

 

关键词：骨再生，磷酸钙，水凝胶支架，光热磷酸钙材料，低热刺激 
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ABSTRACT 

Objective: Bone defects caused by trauma, tumor or infection are common 

diseases in the clinic, and lead to a huge burden on patients and society. And new 

artificial bone repair materials with advanced properties have the potential to become a 

viable alternative to autologous and allogeneic bone transplantation. In addition, 

extracorporeal physical hyperthermia is a traditional and common treatment method for 

superficial tissues regeneration such as skin and soft tissues. Preparing photothermal 

bone regeneration materials will allow this noninvasive technique to be extended to 

deep bone tissue therapy, and will provide a new strategy to repair bone tissue. Calcium 

phosphate (CaP) materials have unique superiority among the artificial bone repair 

materials owing to the similarity with the main inorganic components of human bones 

and teeth. Based on this, this study aims to the CaP materials and focus on its 

microstructure and properties, via regulating and modificating the CaP materials to 

explore an advanced CaP artificial bone repair material. The research contains two 

mainly parts. The first part is djusting the condition of reaction system to perare the CaP 

materials with special structures, then utilizing the property of the special structure of 

CaP materials to construct a composite scaffold based on the CaP and organic polymer 

materials, and exploring the effect of this new composite scaffold in bone regeneration. 

The second part is using natural small molecule drugs to modify CaP materials for the 

photothermal CaP materials preparation, and introducing the traditional physical 

hyperthermia therpy into the deep bone tissue repair, then evaluating the safety and 

effectiveness of this new type material and treatment method.  

Methods: (1) Preparation and modification of calcium phosphate materials. (A). 

Hydroxyapatite microtubes (HAMT) with high crystallinity and uniformly dispersed 

property were prepared by hydrothermal solvent method. (B). The multi-dimensional 

hydroxyapatite (HA) materials including one-dimensional nanoparticles (HANP) and 

two-dimensional nanowires (HANW) were obtained via the microwave-assisted 

method, and different dimensions HA materials were mpdified by gallic acid (GA) 

using the microwave assistance that resulting in the photothermal HA materials with 

photothermal property were prepared, which named photothermal HANP (GNP), 

photothermal HANW (GNW) and photothermal demineralized bone matrix (GBM). 

(2) Characterization of the as-prepared calcium phosphate materials. The as-
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prepared HAMT, HANP, HANW, GNP, GNW, demineralized bone matrix (BM) and 

GBM were characterilized by the scanning electron microscope, transmission electron 

microscope, selected area electron diffraction, energy dispersive spectroscopy, X-ray 

diffraction, Fourier transform infrared spectroscopy, and ultraviolet-visible 

spectroscopy to evaluate the physical and chemical properties of these materials. 

(3) Preparation and characterization of the GH/H composite scaffold. Based on the 

special microtube structure of HANT, the GelMA/HAMT composite scaffolds (GH/H) 

were construced by combination the HAMT and GelMA hydrogels. Then the scanning 

electron microscope, energy dispersive spectroscopy, X-ray diffraction and Fourier 

transform infrared spectroscopy were used to characterize the pore size, porosity, 

surface roughness and chemical composition of the GH/H composite scaffold. Besides, 

the mechanical properties of the GH/H composite scaffold were evaluated by the stress-

strain and anti-fatigue compression expetiment. 

(4) Photothermal performance evaluation of photothermal HA materials. The 

thermal imager was used to study the photothermal performance of GNP, GNW and 

GBM under different conditions, including the power of near-infrared (NIR), the 

concentration of photothermal HA materials, the environment (dry and liquied) and in 

vivo pthotothermal performance. In addition, the photothermal stability of GBM is 

tested also. 

(5) The biocompatibility of calcium phosphate materials. Bone marrow 

mesenchymal stem cells (BMSCs) were used to evaluate the biocompatibility of the 

calcium phosphate materials. After cocultured with the HAMT, GH/H composite 

scaffolds, GNP, GNW and GBM, the cell viability were tested by CCK8 or MTT 

method. The live-dead cell staining was used to observe the growth of BMSCs on GH/H 

composite scaffolds and GBM. And the morphology of BMSCs on the GH/H composite 

scaffolds was observed by the cytoskeleton staining through the confocal laser 

microscope. 

(6) The bioactivity of HAMT and GH/H composite scaffolds. The proliferation 

assay was performed by the BMSCs cocultured with HAMT and GH/H composites and 

the results were detected by CCK8 method. And the expression of the indicators 

associated with osteogenic differentiation of BMSCs including osteopomtin (OPN), 

osteocalcin (OCN) and type I collagen (Col I) caused by the HAMT was stuied through 

the RT-qPCR and WB assay. 

(7) The effect of hypothermia stimulation for BMSCs. The CCK8 assay was used 
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to evaluate the proliferation effect of BMSCs under 40℃ hypothemia stimulation. And 

the level of osteogenic differentiation of BMSCs leaded by the hypothmia stimulation 

was assessed by the alkaline phosphatase staining and WB. 

(8) The performance of the GH/H composites for in vivo bone regeneration. The 

critical rat calvatial bone defect model was constructed and the as-prepared GelMA 

hydrogels (GH) and GH/H composite scaffolds were implanted. Then, at the 4, 8 and 

12 weeks after implantation, the calvarias were collected and fixed by the 

paraformaldehyde. Finally, the calvarias were scanned and analyzed by the Micro-CT 

and stained by HE, Masson and immunohistochemistry to ecaluate the in vivo bone 

regenerarion of the GH/H composites. 

(9) Photothermal GBM combined with near-infrared to explore the effect of the 

hypothermia stimulation for in vivo bone repair. The BM and GBM materials were 

implanted into the rat critical bone defect area, and then the 808 nm NIR was used to 

achieve the in vivo hypothermia stimulation environment around the bone defect area. 

The effect of bone repair was evaluated by Micro-CT scanning at 4- and 12-weeks post 

operation. 

Results: (1) The HAMT with a length of ~30 μm and a diameter of ~500 nm with 

a special microtube structure are obtained by the one-step hydrothermal solvent method. 

(2) The HAMT has advanced biocompatibility and promoting osteogenic 

differentiation property of BMSCs. 

(3) The GH/H composite scaffolds are three-dimensional porous scaffolds with 

apore diameter of 100-200 nm, rougher internal surface, and excenllent mechanical and 

anti-fatigue properties. Besides, the GH/H composites has good biocompatibility and 

bioactivity. 

(4) The GH/H scaffolds can be molded and subsequently cured in situ at the defect 

site which enables the used scaffolds to self-fill the defect sites. And the GH/H 

composites have good bone regeneration and new vessel formation ability which are 

attributed to the excellent mechanical property and rough surface of the GH/H 

composites. 

(5) The modification of HA materials of different dimensions by gallic acid can be 

completed via the microwave-assisted method, then, the white HA materials is 

transformed into black HA materials with photothermal properties. 

(6) The photothermal HA materials have good photothermal response to 808 nm 

NIR. In addition, the photothermal performance of materials is positively correlated 
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with the concentration of HA materials and the power of NIR. 

(7) The photothermal three-dimensional GBM scaffold has excelllent 

photothermal property and stability. And the GBM combined the low-power (1W cm-2) 

NIR can achieve the in vivo hypothermia simulation (40℃ ± 0.5) around the bone defect 

area.  

(8) The hypothermia stimulation at 40℃ ± 0.5℃ can promote the proliferation and 

osteogenic differentiation of BMSCs. Besieds, the degree of osteogenic differentiation 

of BMSCs is positively correlated with the hypothermia stimulating time. At the same 

time, the in vivo promoting bone regeneration ability of hypothermia stimulation is 

confirmed by the rat calvatial bone defect model. 

Conclusions: (1) In this study, the pipe framework GH/H composite scaffolds 

constructed based on the HAMT have good mechanical properties, biocompatibility, 

bioactivity and bone repair ability.  

(2) Multi-dimensional HA materials can be modified and modified by GA and lead 

to the photothermal properties for HA materials. The modified photothermal HA 

materials have good photothermal performance and stability. The combination of 

photothermal HA materials and 808 nm NIR can achieve precise temperature control in 

vivo which resulting in the hypothermmia stimulation of 40℃ ± 0.5℃ for bone defect 

area.  

(3) The hypothermia stimulation can promote the proliferation and osteogenic 

differentiation of BMSCs and bone repair in vivo. Interestingly, the degree of osteogenic 

differentiation is positively correlated with the stimulation time. In summary, the 

preparation of new bone repair biomaterials based on the special structure and 

modification of HA materials is expected to provide new research ideas and treatment 

strategies for bone defect regeneration. 

 

Key Words: bone regeneration, calcium phosphate, hydrogel scaffolds, photothermal 

HA materials, hypothermia stimulation 
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英文缩写对照表 

Abbreviation Index 

缩写 英文全称 中文全称 

ACP Amorphous calcium phosphate 无定形磷酸钙 

BM Demineralize bone matrix 脱钙骨基质 

BMP Bone morphogenetic 骨形态发生蛋白 

BMSCs Bone marrow mesenchymal stem cells 骨髓间充质干细胞 

BV Bone volume 骨体积 

BV/TV Bone volume/total volume 骨体积分数 

BSA Bovine serum albumin 牛血清白蛋白 

GA Gallic acid 没食子酸 

CaP Calcium phosphate 磷酸钙 

CCK8 Cell counting kit-8 细胞计数试剂盒 

CDHA Calcium deficient hydroxyapatite 缺钙羟基磷灰石 

Col I Type I Collagen I 型胶原 

DCPA Dicalcium phosphate anhydrous 磷酸氢钙 

DCPD Dibasic calcium phosphate dehydrate 二水合磷酸氢钙 

DMEM Dulbecco’s modified eagle medium DMEM 细胞培养基 

ECM Extracellular matrix 细胞外基质 

EDS Energy dispersive spectrometer 能量色散谱 

EDTA Ethylene diamine tetraacetic acid 乙二胺四乙酸 

FBS Fetal bovine serum 胎牛血清 

FGF Fibroblast growth factor 成纤维细胞生长因子 

FTIR Fourier transform infrared spectroscopy 傅里叶变换红外光谱 

GBM Gallic acid modified demineralize bone matrix 没食子酸改性脱钙骨基质 

GelMA Gelatin methacryloyl 甲基丙烯酸酐化明胶 

GNP Gallic acid modified hydroxyapatite nanoparticles 没食子酸改性 HA 纳米颗粒 

GNW Gallic acid modified hydroxyapatite nanowires 没食子酸改性 HA 纳米线 

HA Hydroxyapatite 羟基磷灰石 
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HAMT Hydroxyapatite microtubes 羟基磷灰石微米管 

HANP Hydroxyapatite nanoparticles 羟基磷灰石纳米颗粒 

HANW Hydroxyapatite nanowires 羟基磷灰石纳米线 

HE Hematoxylin & Eosin 苏木精&伊红 

IGF Insulin-like growth factor 血管内皮生长因子 

MCPM Monobasic calcium phosphate monohydrate 一水合磷酸二氢钙 

Micro-CT Micro computer tomography 微计算机断层扫描 

NB Newborn bone 新生骨 

NIR Near-infrared 近红外光 

OCN Osteocalcin 骨钙蛋白 

OCP Octacalcium phosphate 磷酸八钙 

OPN Osteopontin 骨桥蛋白 

PBS Phosphate buffer saline 磷酸盐缓冲液 

PI Propidium iodide 碘化丙啶 

PS Penicillin/streptomycin 青链霉素（双抗） 

RT-qPCR Real-time quantitative polymerase chain reaction 实时荧光定量聚合酶链反应 

SAED Selected aera electron diffraction 选区电子衍射 

SEM Scanning electron microscopy 扫描电子显微镜 

Tb.N Trabecular number 骨小梁数量 

Tb.Sp Trabecular separation 骨小梁分离度 

TEM Transmission electron microscopy 透射电子显微镜 

TGF-β Transforming growth factor 转化生长因子-β 

TTCP Tetracalcium phosphate 磷酸四钙 

VEGF Vascular endothelial growth factor 血管内皮生长因子 

 WB Western blot 蛋白免疫印迹 

α-TCP α-tricalcium phosphate α-磷酸三钙 

β-TCP β-tricalcium phosphate β-磷酸三钙 
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第 1 章  引言 

1.1 骨缺损的概况及治疗现状 

1.1.1 骨缺损的概况 

骨缺损是指由先天或后天原因造成，骨结构的完整性被破坏的疾病。常见的

原因包括创伤、炎症、肿瘤的外科治疗等等[1]，而因其所致的骨缺损，特别是长

段骨缺损，是除骨折所致的骨不连引起的患者功能丧失，严重影响生活质量的另

一重要原因。学术上常使用“临界骨缺损”或“大段骨缺损”来描述长度超过 2 

cm 或深度超过 50%骨周径的骨缺损[2, 3]。目前随着社会老龄化的加剧，意外创伤

的增加，由于意外创伤、骨科疾病等多种原因所致的骨缺损也越来越多。有研究

报道，约有 0.4%的外伤骨折患者伴有临界骨缺损，主要为粉碎性骨折和开放性

骨折[4]。在全球范围内，每年有超过 100 万例由于颅面部临界骨缺损而进行的骨

移植手术[5]，给社会造成巨大的经济负担。另一方面，骨缺损还容易继发感染、

骨不连、创伤性骨化甚至休克等并发症[6, 7]，导致患者功能不良甚至丧失致残，

严重影响患者及家属的生活质量，危害患者的健康甚至生存，因此是临床亟待解

决的重点和难点问题。 

1.1.2 骨的生物学结构及生理愈合过程 

骨是人体主要的硬组织器官，由柔软的胶原和坚硬的羟基磷灰石矿物组成，

具有显著的层次结构，起到支撑和保护各种器官的作用[8]。不同物种的骨骼结构

在宏观层面上具有多样性，然而其基本构成单位均是由胶原分子连接并通过羟基

磷灰石晶体矿化形成的矿化胶原纤维组成，两者的比例决定了骨骼的刚度从而影

响其功能[9, 10]。例如，耳部的骨骼，如听小骨和内耳等的矿物质含量超过 80%，

这有利于声波的振动从而高保真的传递声音信息，但韧性较差，无法吸收能量[11]。

相反的，鹿角中的胶原占比非常高，这可以让鹿角受到能量冲击时通过形变来吸

收能量，然而无法承重[12]。而维持运动所必须的长骨的矿物质含量占比超过 20%，

从而可以兼顾承重与轻便能力，允许灵活的运动，同时，还能一定程度的吸收能

量[13]。因此，在进行骨缺损修复时需兼顾胶原纤维的再生和矿化两方面问题。 

骨的修复愈合与其它组织不同，其愈合过程被认为是骨骼胚胎发育过程的重

演，可以修复至损伤前相同的结构和功能[14]。生理骨愈合过程分为原发性骨愈合
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和继发性骨愈合两类。原发性骨愈合又称为直接骨愈合，主要发生于间隙小于 0.1 

mm 且骨折固定牢固时。有学者认为，直接骨愈合是通过连续骨化和哈佛式小管

重塑直接填充修复的，无软骨或结缔组织的参与[15, 16]。然而，此观点由于缺乏组

织学和临床证据仍存在争议[15, 16]。继发性骨愈合也叫间接骨愈合，是更为常见的

骨愈合形式，涉及多种生理过程，如凝血、炎症反应、纤维组织愈合、膜内或软

骨内成骨以及骨重建[17]，常被分为四个复杂连续的阶段：血肿机化期、骨痂形成

期、骨性愈合期和骨折改造塑形期。此过程中主要的生理事件和活动如图 1.1 所

示，在初期以合成代谢活动为主，通过招募干细胞分化和延迟软骨细胞凋亡从而

增加骨量[18, 19]，而后期则以分解代谢活动为主，以减少纤维愈合组织和骨性重建，

需要注意的是，合成代谢活动在后期依然会进行[14, 20]。 

大段骨缺损或临界骨缺损是骨修复中的一种极端情况，由于大量的骨丢失，

其血运重建和组织分化会受到严重影响，最终导致自发性骨折，若不加干预则易

演变为骨折不愈合[16, 21]。 

 

图 1.1 经典骨折愈合过程和生理事件图示。下方棕色长条为生理骨折愈合阶段， 

蓝色长条为与愈合相重叠的主要代谢阶段[14] 

1.1.3 骨缺损的治疗现状 

对于骨缺损的治疗，目前临床常用的治疗方式有骨移植、膜引导再生技术、

Ilizarov 技术以及骨组织工程再生技术等[6, 17, 22, 23]，然而，随着经济的发展、科技

的进步以及医疗水平的不断提高，人们对于医疗质量的追求也在不断增长，因此，

尽管有众多的治疗方式可供选择，仍旧存在不少缺陷，难以满足临床应用中对于
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骨缺损治疗的实际要求[3]。近来，许多学者聚焦于组织工程策略的研究，这些研

究表明骨传导支架、骨诱导生长因子和具有成骨潜力的细胞是骨愈合必不可少的

三个因素[22]。 

1.1.3.1 骨移植 

用于骨缺损治疗的骨移植物需要具备机械支撑和促骨再生的综合功能[24]，包

括三个重要的生物学特性：骨传导性、骨诱导性和骨生成性[25]。骨传导性指支持

骨祖细胞和成骨细胞附着，并允许细胞在其三维结构内部迁移和内向生长的能力。

骨诱导性为具备诱导未分化的多能干细胞定向分化为成骨细胞，促进骨再生的能

力。骨生成性指宿主或移植物来源的供体细胞进行骨分化从而形成新生骨[26]。此

外，骨整合性也是评价骨缺损修复材料的一个重要标准，具体是指骨移植物与其

周边新生骨组织在骨移植物-骨界面的锚定能力[25]。骨移植物根据来源可以分为

自体骨移植、异体/异种骨移植和人工骨移植物。部分常见的骨移植物及其特性和

缺点见表 1.1。 

表 1.1 常见骨移植物及其特性和缺点[27] 

骨移植物 骨传

导性 

骨诱

导性 

骨生

成性 

骨整

合性 

结构支

撑性 

缺点 

自体骨

移植物 

松质骨 +++ +++ +++ +++ - 来源受限；供体并发症多 

 皮质骨 + + + + +++ 

异体/异

种骨移

植物 

松质骨 + + - ++ - 疾病和病毒传播风险；免

疫排斥反应 皮质骨 + - - + +++ 

BM + ++ - ++ - 骨诱导性受加工过程和供

体影响 

人工骨

移植物 

硫酸钙 + - - ++ + 降解过快，且仅有骨传导

性 

羟基磷

灰石 

+ - - - ++ 降解较差，仅有骨传导性 

磷酸钙

陶瓷 

+ - - + ++ 仅有骨传导性 

生物活

性玻璃 

+ - - -  仅有生物活性和骨传导性 

注释：“+”表示具有该性质，数量表示程度；“-”表示不具有该性质。 

（1）自体骨移植。自体骨移植是将同一个体采集的骨移植物移植至另一部

位的方法[26]。自体骨移植物具有良好的骨传导性、骨诱导性和骨生成性，可以更
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快、更完整的与周围骨组织融合，因此也被认为是骨缺损治疗的金标准以及评估

其余骨移植物的基准[28, 29]。常见的自体骨来源部位有髂骨、股骨、胫骨近端和腓

骨，包括松质骨移植物和皮质骨移植物[29]。松质骨移植物含有大量的成骨细胞、

间充质干细胞、成骨活性因子如骨形态发生蛋白（BMP）、生长因子等，因此具

有良好的骨诱导性和骨生成性，移植时可以充分填充骨缺损部位，为血管和细胞

的浸润和内向生长提供了良好的基质[30]。但松质骨移植物缺乏足够的机械支撑，

常作为内固定或外固定的辅助手段。相较于此，皮质骨移植物则主要作为骨传导

性移植物，具有良好的骨传导性，可以提供出色的机械支撑，但由于皮质骨移植

物所含的骨祖细胞数量和活性因子较少，导致其骨诱导性能较差[26, 29]。此外，已

有许多研究报道了自体骨移植物的缺点，包括疼痛、二次手术风险、失血增加、

手术时间增加、采集部位感染以及可用移植物有限等[24, 31]，有报道表明这些并发

症的发病率为 8.6%[32]。 

铰刀-冲洗器-抽吸器（RIA）系统的发展为自体骨移植物的收集提供了一种

新的方法，一定程度上解决了自体骨移植物获取的限制，降低了自体骨移植并发

症的发生率[33, 34]，且所获自体骨移植物中的生物活性成分，如干细胞和生长因子

含量更好[35, 36]。然而，RIA 系统仍存在医源性骨折、皮质穿孔、失血和异位骨化

等并发症[34, 37]。 

（2）异体/异种骨移植。异体/异种骨移植物来自于同种异体或异种异体的供

体，是自体骨移植良好的替代方案，尤其是同种异体移植物，由于其来源相对丰

富、无供体部位并发症和即用型的特点[38]，因而受到患者和外科医生的青睐，在

北美地区，约占所有骨移植物的三分之一[29]。然而，由于免疫相容性不匹配，导

致主要组织相容性复合体（MHC）抗原被激活，异体/异种骨移植相较于自体移

植表现出更高的失败率[39]。另一方面，新鲜的移植物存在着疾病和病毒传播的风

险，而随着现代组织库的发展和加工技术的改进，这些风险有所改善，但由于受

到储存和灭菌技术的限制，异体/异种移植物的骨诱导功效也受到了影响[40, 41]。 

脱钙骨基质（Demineralized bone matrix, BM）是一种经高度加工后的异种/

异体骨移植衍生物，通常使用弱酸将骨基质中至少 40%的矿物质去除，保留胶原

蛋白、非胶原蛋白和生长因子[42]。BM 的骨传导性主要源于为细胞增殖和新骨生

成提供的组织框架结构[24]。其骨诱导性则由脱钙后残余的生长因子决定[17]。然而

脱钙会破坏其结构的完整性和机械性能，导致 BM 主要用于骨缺损的填充[28]。 

（3）人工骨移植。人工骨移植物是指可以替代天然来源的骨移植物进行骨

缺损修复的人工骨修复材料，是基于细胞生物学和材料科学的原理及技术，在体

外构建替代材料，修复缺损组织。良好的人工骨修复材料具有材料来源广泛、价

格低廉易获取、可根据不同临床要求进行设计，且具有与生物骨组织相近的机械
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性能和生物特性等优点，具有非常良好的发展前景[43]。基于上述骨的生物学结构

和骨愈合的生理过程，理想的人工骨修复材料便需要具备以下几点特性[44]：①优

异的生物相容性。这是人工骨修复材料在宿主体内发挥作用的前提条件，植入物

应尽量降低与宿主产生的免疫排斥反应，减少过激的炎症反应发生。②优异的生

物活性。理想的人工骨生物材料还需要具备良好的骨传导性、骨诱导性和骨生成

性能，从而促进成骨细胞和骨祖细胞的黏附、增殖和分化，这是促进骨愈合非常

重要的三个因素。③优异的生物降解性。植入的人工骨修复材料需要在早期提供

细胞附着生长的支架，然后在修复过程中逐步被降解以替换新生骨[45]。④优异的

机械性能。自然骨组织由皮质骨和松质骨组成，两者因组分和结构的不同而表现

出不同的力学性能。植入人工骨修复材料应具有良好的生物力学性能从而匹配天

然组织的机械性能，以便在骨再生的过程中提供有效的支持，良好的机械性能有

利于细胞的黏附、迁移、增殖和分化[46-48]。 

因此，想要设计赶超自然骨结构功能的理想骨移植材料是一个巨大的挑战。

自 20 世纪 60 年代开始，第 1 代人工骨修复材料便进行研发应用，这代骨修复材

料主要追求材料的理化特性和宿主相匹配，且要求毒性反应最小，因而被称为生

物惰性材料[49]。第 1 代人工骨修复材料主要包括金属材料、聚合物材料和陶瓷材

料。但这些骨修复材料存在耐磨性和骨整合性能较差的问题[50]。Kulkarni 则提出

了生物活性材料，即第 2 代人工骨修复材料，主要以可生物降解的人工合成和天

然衍生的聚合物材料为主。这类材料的主要特点为能在体内经过化学分解，并根

据应用目的调整其机械性能和降解的动力学特征，因而被广泛应用于生物材料领

域[51]。至 1969 年，Hench 教授制备了生物活性玻璃，也是第 1 种人工生物活性

骨修复材料[52, 53]。此后，关于第 2 代人工骨修复材料的研究蓬勃发展，出现了人

工合成聚合物、磷酸钙陶瓷、复合金属元素材料等生物活性材料。然而，前两代

生物材料在进一步的研究和改进上受到了一定程度的限制，生物体组织可以针对

不断变化的生理负荷或生化刺激做出反应，而合成的生物材料却不能，这限制了

人工生物材料的寿命[49]。随后，Hench 教授提出了既具有生物活性，同时又可降

解的第 3 代生物材料。第 3 代生物材料是在分子水平上刺激进而产生特定的细胞

反应，主要通过特定的方法和技术手段对材料进行修饰，从而提高材料的生物活

性，改善材料对细胞的定向诱导分化能力，促进组织的修复[54]。 

目前，人工骨修复材料获得了飞速发展，主要可分为无机材料、有机高分子

材料和复合材料。 

无机材料具有较好的骨传导性和力学支撑性能，早期使用的生物惰性材料便

以无机材料为主，主要包括金属材料和非金属材料。金属材料中以钛、金、镁和

不锈钢材料使用较多[29]。Branemark 教授耗时 6 年推出了钛合金植入物，在不影
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响机械性能的情况下又大大降低了骨移植物的排斥反应[55]。同时，钛金属及其合

金具有良好的骨整合性，目前在临床应用较多[56, 57]。镁的机械性能更接近自然骨

组织，可以降低应力遮挡效应[58]。此外，镁离子是人体内第四丰富的阳离子，超

过 60%的镁在骨骼和牙齿中聚集[59, 60]。许多研究表明，适当的镁离子刺激可以促

进成骨细胞的附着、增殖以及间充质干细胞的成骨分化[61, 62]，甚至促进磷酸钙的

结晶从而增加细胞外基质的生物矿化[63]。无机非金属材料又被称为陶瓷材料，通

常需经过高温定型处理，其中，以磷酸钙类材料和生物活性玻璃的研究及应用较

多[64]。磷酸钙是脊柱动物骨与牙齿的主要无机成分，临床应用的许多植入物，包

括髋关节假体、牙科植入物等，表面均涂覆有磷酸钙材料[65]。此外，磷酸钙骨水

泥具有高微孔率、生物相容性和机械支撑能力[66]，被广泛应用于椎体成形术[67]。

生物活性玻璃是一组以硅酸盐为主的合成陶瓷，其中硅酸盐约占 45%-52%，其

余成分包括二氧化硅（SiO2）、氧化钠（Na2O）、氧化钙（CaO）、氧化镁（MgO）

和氧化硼等（B2O）[27, 68]。生物活性玻璃与宿主骨界面的结合能力较强，具有良

好的骨整合性[69]。然而，无机材料仍存在韧性较差，易脆易断，且降解性能较差

的缺点。 

有机高分子材料包括天然高分子材料、人工合成高分子材料和脱细胞细胞外

基质（decellularized extracellular matrix，dECM）。天然高分子材料由于出色的生

物相容性和生物降解性，且与细胞外基质相似，引起了广泛关注[70]。主要分为基

于多糖的海藻酸盐、透明质酸和壳聚糖等[71]，以及基于蛋白质的胶原蛋白、纤维

蛋白、明胶和丝素蛋白等[72]。然而，天然高分子材料相对较差的机械性能限制了

其在骨组织修复中的应用，通常需要经过改性或复合其它材料以提高其力学性能

[73]。人工合成高分子材料可以通过对其结构和组分的修饰调控，从而制备具有更

加良好的理化性质、机械性能、生物降解性及微观孔隙结构的材料[74, 75]。目前研

究较多的合成高分子材料是以脂肪族聚酯为主的合成聚合物，包括聚乳酸（poly

（lactic acid），PLA）、聚羟基乙酸（poly（glycolic acid），PGA）、聚己内酯（poly

（ɛ-caprolactone），PCL）和聚乳酸-羟基乙酸共聚物（poly（lactide-co-glycolide），

PLGA）。然而，这些聚合物由于缺乏功能基团，导致其与细胞活性基团结合的能

力较差，降低了其细胞亲和性[76]。dECM 是一种来源于生物组织，经过系列处理

后将细胞脱去的天然生物支架。dECM 是最接近天然组织的支架，在脱细胞处理

过程中，保留了 ECM 独特的微观和宏观的结构组成和生物活性成分，具有良好

的生物相容性和生物活性[77, 78]。研究表明，dECM 植入宿主后可以对内源性的干

细胞和祖细胞进行招募，并对宿主免疫反应进行调节，从而刺激组织修复并产生

原位重塑效应[79, 80]。然而，dECM 同样存在供体短缺，来源较少的缺点[70]。 

综上所述，不论是无机材料还是有机材料都有各自较为明显的缺点，无法单
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一应用进行骨缺损修复的治疗，因此便出现了以两种或多种不同材料为主的复合

材料，进而利用各自的优点弥补存在的缺陷，有的甚至还能获得单一组分所不具

备的额外性能[81]。复合材料包括无机-无机复合材料、有机-有机复合材料和有机

-无机复合材料，其中有机-无机复合材料能更好的优势互补，因而更受青睐[82]。

然而，复合材料通过增加无机材料从而改善机械性能或增强生物活性仍存在一定

的问题，由于复合支架中有机高分子材料部分较无机材料部分降解更快，当有机

材料支架部分降解后便只剩下了脆性的无机支架[83]。 

基于上述讨论，目前人工骨修复材料仍存在许多问题，故此，解决这些问题

并寻找合适优良、安全有效的人工骨修复材料便成为近年来医用材料的研究重点

与热点。在 2006-2020 年国家中长期科学和技术发展规划纲要中，也已将生物医

用材料作为重点领域及优先主题，其中骨组织修复材料是需要攻克的关键技术之

一[84, 85]。 

1.1.3.2 膜引导再生技术 

膜引导再生技术是一种用于长骨节段性骨缺损的治疗手段，由 Masquelet 教

授于 2000 年提出，因此又称为 Masquelet 技术[86]。该技术是一个临时骨水泥间

隔引导纤维膜生成和骨移植物填充引导骨缺损修复的两阶段修复技术[87]。第一阶

段手术需要彻底清除骨缺损部位坏死的软组织和骨组织，然后将聚甲基丙烯酸甲

酯（PMMA）骨水泥间隔植入，并使用钢板或髓内钉进行固定。由于免疫排斥反

应的发生，骨水泥间隔的周围会生成纤维膜。待 6-8 周后实行第二阶段手术，将

骨水泥替换为自体骨移植物，若骨缺损体积过大而自体骨移植物的量不足，则可

以混合部分同种异体骨移植物[88]。 

PMMA 骨水泥的植入具有多方面的优势，包括结构支撑和生物活性等方面。

首先，植入的 PMMA 骨水泥可以有效的防止缺损部位的血肿形成和纤维组织生

长，为后续骨植入物和骨生长保留空间，并提供一定的骨支撑和软组织张力。其

次，植入的骨水泥通过预先抗生素浸泡处理，可以将抗生素输送至缺损部位，提

高局部有效浓度，为后续自体骨移植创造良好的植骨条件。最后，诱导生物活性

膜在骨水泥周边形成[3]。已有研究证明，生物活性膜具有高度的血管化且包含各

种成骨诱导因子，如骨形态发生蛋白 2（Bone morphogenetic protein 2，BMP-2）、

血管化内皮生长因子（Vascular endothelial growth factor，VEGF）、转录生长因子

-β（Transforming growth factor beta，TGF-β）及一型胶原蛋白（Type I collagen，

Col-I）等[89, 90]。此外，该生物活性膜还含有间充质干细胞，具有成骨特性[91, 92]，

而在皮下或肌肉部位诱导形成的纤维膜则不包含间充质干细胞[93, 94]。 

目前，膜引导再生技术已被成功应用于由骨髓炎、骨肿瘤切除术后、感染性

骨不愈合和创伤性骨不连等所引起的临界骨缺损的临床治疗[95-97]。然而，关于膜
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引导再生技术的研究较少且缺乏与其它方法的对比，因而其有效性和适用性还需

要进一步的评估与确定[22]。此外，关于骨移植物以及内固定的选择还存在较大争

议。新鲜的自体松质骨移植是金标准，然而在临床运用中常常会因为采集的数量

不足需要添加异体或异种骨，但具体添加何种移植骨仍需要进一步研究。而对于

内固定物来说，使用不同的内固定物，如钢板、螺钉、髓内钉和外固定架等的疗

效也不一致[22]。另一个需要进一步探究的问题是第二阶段手术实施的最佳时间。

Masquelet 教授最初建议的是 6-8 周[86]，然而，有研究报道生物活性膜中的 BMP-

2 在 4 周时达到最高水平[90]，且在 4 周时发现了最高水平的血管和细胞分布[89, 

91]，这些研究提示纤维膜生物活性最佳的时候是骨水泥植入的第 4 周，因此也有

学者主张提前进行骨移植[98]。 

膜引导再生技术的并发症包括感染、畸形愈合、骨折和骨不连等。其中，感

染是最常见的并发症，两阶段的手术也会进一步加大患者感染的风险及痛苦[99]。

尽管如此，膜引导再生技术仍是大段骨缺损的治疗中具有良好发展和应用前景的

新型骨修复技术，Masquelet 教授认为应针对发挥诱导生物活性膜与骨移植物的

协同效应做进一步的研究[100]。 

1.1.3.3 Ilizarov 技术 

Ilizarov 技术又称为牵引成骨技术或骨搬运术，是利用骨在张力下自然再生

能力实现的，由 Ilizarov 教授于 1950 年首次报道[101]。骨组织具有非常强的修复

和重塑能力，有研究表明，骨细胞在合适的张力或应力刺激下会上调部分调控骨

生长的基因[102]，并刺激骨细胞的增生[103]。Ilizarov 技术通常在骨缺损部位的远端

干骺端行骨皮质切开术，以制造一个活骨的游离骨块，然后将游离骨块通过环形

外固定架向骨缺损区域进行牵引，在牵引过程中，新生骨通过类似膜内成骨的方

式在两侧骨皮质表面形成[101, 104, 105]。 

Ilizarov 技术在体内所有长骨骨缺损应用中均取得了良好的治疗效果，在下

肢骨缺损的治疗中，整体愈合率可以达到 95%[106]。然而，Ilizarov 方法的治疗周

期较长，有的甚至长达数年，随着治疗周期的延长，牵引针部位感染、断裂，以

及外固定环形架给患者造成的行动不便和经济负担也逐渐加重[106-108]。此外，由

于长时间的牵拉，缺损部位的软组织包括肌肉和神经会出现显著的疼痛感[109]。

最后，通过骨搬运术获得良好疗效最关键的部分是患者的配合。 

1.1.3.4 骨组织工程技术 

骨组织工程技术是运用材料工程学和细胞生物学的原理与技术，在体外构建

具有生理功能的骨修复替代材料，然后植入缺损区域后进行骨修复的技术[110]。

组织工程最初起源于加利福尼亚州的国家科学基金会研讨会，后于 1988 年被
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Skalak 教授正式报道[111]。对于应用于骨组织修复的组织工程支架，应主要考虑

其表面粗糙度、孔径大小和孔隙率、孔洞互连性、生物降解性、生物相容性和机

械性能[112]。骨组织工程技术的关键在于生物支架的选择和改进，以及种子细胞

的复合。其构建组织工程支架的策略包括直接收集细胞种植于多孔支架上[113]；

先构建包含细胞和生物活性因子的基本组建单元，然后再组装为复杂的功能单元，

例如微孔水凝胶包封细胞[114]、自组装细胞集合体[115]、3D 细胞打印等方法[116]。

然而，这些方法受限于种子细胞的体外扩增、植入支架后的存活、迁移、增殖和

分化以及运输和储存等问题，致使其临床可行性较差[117, 118]。因此，近年来提出

了一种新的理念，即原位组织工程。原位组织工程是利用人体自身的再生能力进

行组织修复[119]，通过制备特殊的组织特异性支架，从而控制局部微环境，募集

宿主的干/祖细胞然后刺激它们进行增殖和分化[117]。这种策略去除了体外细胞操

作，减少了构建再生组织支架所需的时间和资源[120]。相较于传统组织工程技术，

原位组织工程技术更侧重于制备目标特异性的生物支架，辅助以生长因子，从而

募集干细胞或特异性宿主祖细胞[121]。 

综上所述，传统组织工程受限于种子细胞的选择和体外操作，而原位组织工

程则需要非常优秀的募集宿主细胞再生的能力，尽管这种方式更接近与天然组织

及修复环境，但仍需进一步探究和验证。 

1.1.3.5 辅助促进骨愈合的治疗手段 

除了上述对于大段骨缺损的治疗方式之外，还出现了许多辅助促进骨愈合的

治疗手段。如对于人工骨修复材料，尤其是无机非金属材料，虽然具有良好的骨

传导性，但是其骨诱导性较差甚至没有，因此辅以生长因子从而增强其骨诱导性

的生物材料被制备。部分生长因子直接参与骨愈合过程，已被广泛研究，且证明

其具有促骨再生的能力，包括 BMP、TGF-β、成纤维细胞生长因子（Fibroblast 

growth factor，FGF）、胰岛素样生长因子（Insulin-like growth factor，IGF）和血

小板衍生生长因子（Platelet-derived growth factor，PDGF）等[17, 122]。生长因子通

过吸附、涂层、包封或化学结合等方法使其与不同的载体材料相结合，从而更有

效的传递至局部缺损部位[123]。吸附是最简单的递送方法，但生长因子的释放不

够持续，往往在植入后短时间内快速释放[124]。通过化学结合，如共价键反应的

方式能较持久的将生长因子固定于载体上，从而延长释放时间，然而这种方式存

在生长因子无法在环境中自由扩散的问题。包封是较为被接受的递送系统，可以

同时解决快速释放和固定过度的问题，然而由于制备过程容易导致蛋白质变性，

影响生长因子活性，需进一步研究更有效的载体制备方法[125]。所用于递送生长

因子的载体要求不仅具备良好的生物相容性、生物降解性和力学支撑性能，还需

要具有理想的孔隙率，这不仅能提高生长因子的搭载效率，同时也为细胞浸润和
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血管生成提供了结构基础[125, 126]。目前所使用的载体包括天然高分子材料、合成

高分子材料、磷酸钙陶瓷以及有机-无机复合材料等。 

基因治疗是一种促骨愈合的新兴治疗方法，通过将成骨相关的遗传物质引入

细胞中，在分子水平上改变细胞的功能或结构，从而促进骨再生[127]。基因治疗

主要分为体内和体外两种方法[128]。体内基因治疗是通过载体携带治疗基因进入

受体内，然后在体内进行基因转移并翻译表达相关蛋白质，这种方法难以靶向特

定的细胞群，常常影响周围组织细胞甚至全身，特异性较差。体外基因治疗则是

通过先在体外转染特定细胞群，然后将细胞群植入受体，这种方法特异性较高，

但需要较多的时间和经济成本。用于传递基因的载体分为病毒载体和非病毒载体。

病毒载体比非病毒载体的基因转移效率更高，部分可以将目的基因整合至宿主细

胞的基因组中，从而表现出长程的转基因表达[129]。然而，由于需要保留病毒载

体的感染性和基因整合能力，不可避免的会出现安全问题，如免疫反应、致癌风

险等[130]。非病毒载体则是通过物理或化学的方法促进细胞对基因的吸收，如超

声波刺激、电脉冲刺激或者通过化学结合的方式进行基因转移，然而非病毒载体

的基因转移效率和持续时间较差[91]。总的来说，基因治疗是一种新颖的、靶向性

高的治疗策略，但仍需进一步确定其安全性和有效性，根据具体的临床情况探究

适合的治疗方式和基因转移载体。 

 除了上述方法以外，近年来人们逐步认识到适宜的生物物理刺激也能促进

骨再生[131]。生理物理刺激是一门跨学科科学，通过物理刺激促进骨修复，可单

独使用以促进骨修复和增强细胞合成代谢活性，或联合药物使用，从而增强药物

活性并减少副反应。目前已被证明对骨或软骨修复有效的物理刺激有电刺激、电

磁脉冲刺激、超声刺激、机械应力刺激和热刺激[132-136]。其中，电刺激、电磁脉

冲刺激和超声刺激研究较为广泛。电刺激在 0.1-10 mV cm-1 时可以刺激大鼠颅骨

骨细胞的增殖[137]。电磁脉冲刺激则与暴露的时间和强度有关系[138]。超声刺激对

于人骨膜细胞的活性、增殖、骨钙蛋白和 VEGF 的表达呈显著的剂量依赖性效

应，在暴露 20 分钟时具有最好效应[139]。而热刺激是较为普遍的物理刺激，恒温

动物发热时体温仅升高 1-2 ℃，此时为生理性的低热刺激调节细胞的生长和代谢

活动[140]。在骨折后，骨折局部区域皮温也较高，推测低热刺激对于骨组织修复

也具有积极作用。目前已有研究表明低热刺激可以促进体外和体内组织再生修复，

包括皮肤[141]、肌肉[142]，局部的物理热疗也对于骨吸收和骨形成具有积极作用[143]。

血管重建对于骨再生至关重要，重复的低热刺激可以增强人微血管 HMEC-1 细

胞系的体外血管形成倾向[144]。此外，重复低热刺激对于骨再生也表现出了积极

的影响。低热刺激可以诱导人骨髓间充质干细胞和 MG-63 细胞增殖和体外成骨

分化[145]。另外一项研究使用低热培养成骨细胞后的条件培养基，对骨髓间充质
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干细胞进行培养，结果显示该骨髓间充质干细胞的骨钙素（OCN）表达和矿化增

强[146]。然而，由于组织覆盖，将热能传递至特定局部区域进行刺激成为较大的

难题，尽管已有研究提出使用直接热刺激、微波热刺激和光热刺激等[147, 148]方式，

但体内应用结果仍不尽满意。综上所述，生物物理刺激由于是一种非侵袭性的疗

法，具有良好的应用前景，然而其物理能量传递、刺激时间、频率、功率大小等

等均有待进一步研究。 

1.2 磷酸钙生物材料在骨缺损修复应用中的研究进展 

目前应用于骨缺损修复的人工骨修复生物材料种类繁多，详情参照 1.1.3.1 人

工骨移植部分，而在如此众多的骨修复材料中，磷酸钙类材料因与天然骨组织的

主要成分和化学结构相似，且具有良好的生物相容性、骨传导和骨诱导性能而占

有不可或缺的一席地位。磷酸钙是一类广泛分布于天然矿物中的物质，最早发现

的是磷灰石，由德国矿物学家 Werner 教授于 1788 年报道[149]，至 1926 年 Jong 教

授发现骨骼中无机矿物质与羟基磷灰石的密切关系[150]，然后在上世纪 20 年代 

有学者提出了磷酸钙生物材料用于骨再生的治疗策略[151]。随后，随着科技的进

步，关于磷酸钙类材料的基础与临床应用研究被广泛开展。通过不同的方法，如

湿法、仿生法、溶胶-凝胶法等方法对磷酸钙材料的成核、结晶和生长过程进行调

控，可以合成具有各种尺寸与形貌的磷酸钙材料，从而满足不同的应用需求[152-

154]。同时，CaP 材料与不同有机高分子材料结合能制备具有更好机械性能、生物

相容性和生物活性的复合材料，或辅以装载药物、生长因子等方式提高复合材料

的骨修复能力[155, 156]。 

1.2.1 磷酸钙骨修复生物材料的种类及其在骨修复中的应用 

磷酸钙是人体骨骼和牙齿中主要的无机成分，已被广泛应用于骨再生的研究

[157]。研究发现，磷酸钙生物材料的生物活性与其种类有关，如不同种类的磷酸

钙材料具有不同的 Ca/P 比，这会导致钙离子和磷酸根离子的释放不同，从而影

响局部环境的 pH 不一致，且对成骨和破骨细胞的调节不一致[158-160]。而磷酸钙

材料的孔隙率和表面性质如粗糙度、亲水性等通过影响细胞的生长和蛋白质的吸

附从而调控生物矿化过程[161-163]。此外，磷酸钙材料的溶解度、稳定性以及机械

强度等性质对其骨传导性和骨诱导性都有着重要影响[157]。因此，掌握不同磷酸

钙材料的特性并选择合适的磷酸钙材料尤为重要，目前常用于生物学研究和应用

的磷酸钙材料包括一水磷酸二氢钙（MCPM），磷酸氢钙（DCPA）、二水磷酸氢

钙（DCPD）、磷酸三钙（TCP）、磷酸四钙（TTCP）、磷酸八钙（OCP）、羟基磷
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灰石（HA）、缺钙羟基磷灰石（CDHA）和无定形磷酸钙（ACP），其具体信息如

表 1.2 所示。 

表 1.2 常见磷酸钙材料的种类及其化学式、钙磷比、稳定性和溶解度[164] 

名称 化学式 Ca/P pH 稳定范围 25℃溶解度

（g L-1） 

一水合磷酸二氢钙

(MCPM) 

Ca(H2PO4)2·H2O 0.5 0.0-2.0 ~18 

磷酸氢钙 (DCPA) CaHPO4 1.0 2.0-5.5(> 80℃) ~0.048 

二水合磷酸氢钙

(DCPD) 

CaHPO4·2H2O 1.0 2.0-6.0 ~0.088 

α-磷酸三钙 (α-TCP) α-Ca3(PO4)2 1.5 温度 > 1125℃

时沉淀 

~0.0025 

β-磷酸三钙 (β-TCP) β-Ca3(PO4)2 1.5 温度 > 800℃

时沉淀 

~0.0005 

磷酸四钙 (TTCP) Ca4(PO4)2O 2.0 温度 > 1300℃

时沉淀 

~0.0007 

磷酸八钙 (OCP) Ca8(HPO4)2(PO4)4·5H2O 1.33 5.5-7.0 ~0.0081 

羟基磷灰石 (HA) Ca10(PO4)6(OH)2 1.67 9.5-12.0 ~0.0003 

缺钙羟基磷灰石

(CDHA) 

Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-

x(OH)2-x (0<x<1) 

1.5-

1.67 

6.5-9.5 ~0.0094 

无定形磷酸钙 (ACP) CaxHy(PO4)z·nH2O, 

n=3-4.5,15%-20% H2O 

1.2-

2.0 

5-12 -1 

注释：无定型磷酸钙的溶解度无法精确测量。然而，部分 pH 下的溶解度测量如下：pH= 

7.4: 25.7 ± 0.1、pH= 6: 29.9±0.1、pH= 5.28: 32.7±0.1。在酸性环境中，各种磷酸钙材料的相

对溶解度排序如下：ACP > α-TCP > β-TCP > CDHA > HAP[164]。 

一水磷酸二氢钙 (MCPM) 

MCPM 是水溶性和酸性最强的磷酸钙类材料，通常不会在生物体中形成。

MCPM 可以通过 Ca(OH)2与 H3PO4反应，然后在酸性环境中低温蒸发来制备[165]。

MCPM 常用作食品添加剂及制备牙膏，然而由于其酸性过强，单纯的 MCPM 在

骨修复方面的生物相容性较差，因而常与其它磷酸钙材料混合使用[166]，如与 β-

TCP 混合制备骨水泥应用于骨缺损修复[167]。 

磷酸氢钙 (DCPA) 

DCPA 是酸性磷酸钙材料中具有第二酸度的材料。一般由 Ca(OH)2 中和

H3PO4 中的两个 H+产生，具有两种结晶态：DCPA 和 DCPD。DCPA 是 DCPD 的
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无水结晶态，由于不存在水合分子，所以 DCPA 较 DCPD 的水溶性低。两者在

100 ℃时均可以从水溶液中析出，不同的是 DCPA 不会在生物体内形成，正常钙

化或病理性钙化中均无 DCPA 存在[164]。DCPA 与 MCPM 相同，常与其它磷酸钙

材料混合制备骨水泥，也用作食品和牙膏中的钙磷来源[168-170]。  

二水合磷酸氢钙 (DCPD) 

DCPD 又被矿物质学家称作透磷钙石，是 DCPA 的二水合结晶态。DCPD 是

最容易合成的磷酸钙化合物[168]，在室温下调节 pH 在 3-4 范围，然后通过 Ca(OH)2

和 H3PO4 的中和反应可得。也可以使用含钙磷酸盐在微酸环境中通过复分解反

应制备，或者使用钙盐，如碳酸钙在酸性的正磷酸盐溶液中反应合成[169]。然而，

DCPD 较不稳定，在不同 pH 环境中易转化为其它磷酸钙化合物，在 pH 小于 6

时转化为 DCPA，6-7 时转化为 OCP，当 pH 大于 7 时则转化为 CDHA[164]。DCPD

由于具有一定的生物相容性、生物可降解性和骨传导性，而被用做骨水泥和牙膏

组分，以促进骨和牙齿矿化[168, 171]。值得注意的是，DCPD 被发现在体内会转化

为 CDHA[172]，而当大量 DCPD 植入体内发生此转化过程时会释放大量酸性物质，

从而引起严重的炎症反应[173]。 

磷酸三钙 (TCP) 

TCP是目前研究最多的磷酸钙材料之一，分为 α-TCP和 β-TCP两种结晶相。

实际上存在几个组成接近 TCP 的 CaP 相，但常规所说的 TCP 仅限于化学组成为

Ca3(PO4)2，且 Ca/P 为 1.5 的 CaP 相。TCP 的溶解度非常低，然而无法通过水介

质沉淀获得纯的结晶态 TCP[174]。结晶态 TCP 通常需在高温下制备。α-TCP 由 β-

TCP 在 1125 ℃以上经过淬火完成相转变而制备，因此，α-TCP 也被认为是 β-TCP

的高温相[175]。β-TCP 的制备则仅需 800℃以上，可以通过 CDHA 的热分解或酸

性 CaP（如 DCPA）和碱（如 CaO）的固态相互作用生成[164]。然而，浙江大学唐

睿康教授通过乙二醇等有机溶剂在相对较低的温度中（150℃）制备了 β-TCP[176]。

TCP 的稳定性较好，可以长期保存于室温干燥的环境中，且 β-TCP 较 α-TCP 更

稳定[177]，α-TCP 较 β-TCP 在水溶液中则具有更强的反应活性和比能，可水解为

CDHA[178, 179]。TCP 主要应用于骨水泥和生物陶瓷中，在临床应用中也表现出较

好的骨传导性和骨诱导性[180, 181]。值得注意的是，单纯 α-TCP 的吸收速度较骨形

成的速度快，难以匹配，因此常与其它 CaP 材料混合使用[164]。相反，β-TCP 的

吸收速度相对较慢，此外，与 HA 相比时，β-TCP 具有更好的生物降解性和吸收

率，且能促进细胞的粘附和增殖[182-184]。 

磷酸四钙 (TTCP) 

TTCP 是最基本的 CaP 相，呈亚稳定状态，在潮湿环境或水溶液中会逐渐水

解为 HA 和 Ca(OH)2
[175]。TTCP 常以 HA 等离子涂层的副产物出现，此副产物是
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一种由高温相的 α-TCP、TTCP 和 CaO 的混合物[185]。TTCP 的化学合成过程仅可

以在干燥空气或真空环境中进行，通过超 1300℃的固相反应合成，若存在水蒸

气，TTCP 则会分解为 HA[169, 175]。在生物学应用中，TTCP 很少单独使用，常与

DCPA 或 DCPD 混合以制备自固化骨水泥[186]、生物复合材料[187]或根管封闭剂

[188]。 

磷酸八钙 (OCP) 

OCP 与 ACP 和 DCPD 被认为是 HA 晶体形成的前驱体[189]，在骨形成和生

物矿化过程中具有重要的生物学意义[190]。OCP 与 HA 的结构非常相似，且较 HA

更不稳定，同行在 6 小时内会完全水解为 CDHA[191]。此外，OCP 可能是非化学

计量的，其结构中可能存是钙缺乏的（Ca/P=1.26）或钙过量的（Ca/P=1.48）[192]。

OCP 具有良好的骨诱导性，被广泛用于骨修复的研究，包括金属移植物的涂层、

CaP 骨水泥以及复合骨修复支架材料等[193-195]。使用 OCP 颗粒与胶原蛋白构建的

OCP/Col 复合支架较单独的 OCP 具有更好的骨传导性，且其骨传导性与 OCP 的

剂量呈正相关[196, 197]。有学者认为其促进骨形成的机制可能与 OCP 提供了可作

为初始骨沉积的核结构，以及 OCP 向 HA 转化的过程对促进骨形成起到关键作

用[198-200]。研究发现[198, 201]，在小鼠颅骨骨膜下区域植入 HA 的前驱体，包括 OCP、

ACP 和 DCPA，以及 HA 颗粒，发现植入 OCP 出现骨组织的时间最短，约 1 周，

ACP 和 DCPA 均约 3 周出现骨组织，最晚的为 HA 颗粒，从第 5 周开始出现骨

组织，进一步表明了 OCP 良好的促骨形成能力。此外，在 OCP 组中，成骨细胞

定位于 OCP 颗粒表面启动骨沉积，进一步的超微结构 SEM 检测也表明成骨细胞

是直接附着于 OCP 表明从而形成骨基质，并且，围绕 OCP 周围形成的丝状和颗

粒状复合物与膜内成骨最初形成的骨结节成分高度相似。因此，基于 OCP 良好

的骨传导性和骨诱导性，OCP 在骨移植材料学以及骨缺损修复方面的研究及应

用发展前景良好。而探究和理解 OCP 良好骨诱导性的生物学机制，以及 OCP 的

钙磷化学计量比和微观结构对于其内在生物学活性的影响至关重要[202, 203]。 

羟基磷灰石 (HA) 

HA 是人体骨骼中占比最多的矿物质，约 70%[204]。在所有 CaP 材料中，HA

的稳定性和难溶度仅次于氟磷灰石（FAP）。按照化学计量学，HA 的化学式应为

Ca5(PO4)3(OH)，然而，通常使用 Ca10(PO4)6(OH)2 来表示 HA，说明 HA 的六方晶

胞是由两个 HA 分子构成[166]。HA 可以自然形成或人工合成，自然形成的 HA 六

方晶体结构存在缺陷，这些缺陷通常被空位取代或离子填补，因此，研究中常用

的 HA 为人工合成的无结构缺陷 HA[205]。人工合成的 HA 具有单斜晶体和六方晶

体两种物相，在温度高于 250℃时会由单斜晶体相转变为六方晶体相。六方晶体

相的 HA 更加稳定，因此生物环境中的 HA 常呈现六方晶体相[206]。HA 是最稳定
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的 CaP 材料，被认为是骨骼中最终矿物质相，其它所有 CaP 相均被认为是前驱

体或次前驱体，在较高的 pH 下会转变为热力学更稳定的 HA[157, 164]，不同 CaP

物相的转变如图 1.2 所示[207]。此外，由于 HA 晶胞结构的特性，导致其 Ca/P 比

也可能会发生显著的变化，从而引起 HA 的理化性质发生改变。如 HA 的力学性

能随着 Ca/P 比的增加而增加，当 Ca/P 达到 1.67 时，即 HA 的化学计量比时达到

最大，有趣的是，当 Ca/P 比超过 1.67 时 HA 的强度又突然下降[208]。此外，可根

据需要替换如 F-、Cl-、CO3
2-或 Mg2+、Sr2+等，如替换 F-可以增加 HA 的稳定性，

而替换 Mg2+可以增加 HA 的生物活性[206]。 

HA 在骨再生方面的临床应用研究可追溯至上世纪 80 年代，早期以种植体

涂层和种植材料为主[166, 209]。HA 具有良好的生物相容性、生物活性和骨传导性，

在 Ca2+和 PO4
3-离子饱和的培养基或体液中，HA 表面可以为生物矿化提供成核

位点[210]。因此，HA 的临床应用范围极广，包括牙科植入材料、牙科手术、长骨

缺损修复、骨折不愈合、椎体融合术以及颌面修复术等等[211]。通过 HA 对金属

植入物表面进行涂层，可以提高金属植入物的生物相容性、骨整合性和生物活性，

提高移植物的骨接触面积和细胞粘附[212, 213]。此外，HA 可以促进生物矿化，研

究发现 HA 纳米颗粒可以渗透至牙本质脱矿胶原支架中，然后胶原支架为牙本质

再矿化提供结构基质，渗透的 HA 纳米颗粒则作为基质中的种子，促进牙本质再

矿化的发生[214]。此外，HA 支架和纳米颗粒也可以被用于药物递送[215, 216]。然而，

HA 仍存在较脆易碎以及无骨诱导性的缺点。完美的 HA 晶体的应力应变行为表

现为巨大的各向异性，然而，HA 晶体对于沿 z 轴方向的应力表现出易脆性[217]。

值得一提的是，致密 HA 的耐磨性、摩擦系数以及硬度方面与牙釉质相近[218]，

且致密 HA 的抗疲劳性较多孔 HA 更优异[208]。HA 被认为仅有骨传导性，但无骨

诱导性[210]，而 TCP 具有优异的骨诱导性，因此为了同时利用 HA 和 TCP 的特

性，有学者开发了双相 CaP（BCP）材料[219]，BCP 的每个组分在亚微米水平上

均质且紧密的混合[220]。HA/TCP 的 BCP 材料较 HA 或 TCP 单一组分具有更好的

生物活性、生物降解性、骨诱导性和机械性能[221]，可以刺激 BMSCs 的粘附和成

骨分化[222]，被用于制备骨移植物和牙科材料[220]。Ramay 教授以 β-TCP 为基质与

HA 纳米纤维构建了一种可降解性的 BCP 多孔支架，这种 β-TCP/HA 支架有望被

应用于负重骨组织工程研究中以提供力学支撑[223]。综上所述，对于 HA 仍需进

一步探究其在骨再生方面的应用，如通过复合高分子材料以弥补各自的缺点，或

使用阳离子替换以增加 HA 的生物活性，以及本身性质，如孔隙率、尺寸、结构

等方面对于骨再生的影响。 



同济大学 博士学位论文 磷酸钙复合材料的制备/功能改性及其促进骨修复的机制研究 

16 

 

  

图 1.2 不同条件下个 CaP 物相的转换平衡图，阴影部分为双相磷酸钙（BCP），

T1=1360 ℃，T2=1475 ℃[207] 

缺钙羟基磷灰石(CDHA) 

CDHA 是非化学计量形式的，分子式为 Ca10-x(HPO4)x(PO4)6-x(OH)2-x，有趣的

是，牙体和骨骼中的天然 HA 也是非化学计量形式的[166]，由于 Ca2+的缺乏导致

CDHA 晶体结构中具有空点 Ca2+位点，这给 CDHA 提供了离子吸附和交换能力

[166, 224]。将含钙离子和正磷酸盐的溶液加入至沸水中继续煮沸几个小时便能制备

CDHA，在此过程中首先沉淀的是 ACP，继续加热后使 ACP 重组转化为 CDHA，

因此，CDHA 与在 pH>8 的碱性溶液中沉淀制备的 ACP 在结构、理化性质和应

用等方面非常相似[166, 175]。如前所述，α-TCP 在水中反应活性较高，水解后会转

化为 CDHA，是制备 CDHA 的另一种方法[178]。此外，CDHA 还可以转化为其它

CaP 相，当温度超过 700℃时， Ca/P 为 1.5 时则会转变为 β-TCP，而当 Ca/P 在

1.5-1.67 范围内时则会转化为 HA 和 β-TCP 的混合物，即双相 CaP（BCP）[175, 

225]。CDHA 主要用作 CaP 骨水泥制备的成分[226]。此外，由于其晶体结构的离子

取代特性，取代不同离子的 CDHA 被用于骨修复的研究，通过这些离子的取代

加入可以提高 CDHA 的生物活性，而这些被离子取代的 CDHA 也被叫做生物磷

灰石，广泛存在与生物体内的正常和病理矿化组织中[227, 228]。 

无定形磷酸钙 (ACP) 

ACP是一种特殊的CaP相，具有可变的化学构成但与玻璃相似的物理性质，

微观结构为长程有序而短程无序的[164]。ACP 最初在体外合成 HA 时被发现的，
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被认为是 HA 的前体[229]，至 1972 年研究表明在体外合成 HA 时首先形成的相是

ACP，随后转化为 OCP，最后转化为热力学最稳定的 HA[230]。Glimcher 教授认

为 ACP 可能是骨形成的前体阶段，有研究发现体外的 ACP 胶原矿化可以产生均

一的胶原内矿化颗粒[231, 232]。ACP 根据制备温度分为低温 ACP 和高温 ACP 两

种。低温 ACP 常在其它 CaP 沉淀时作为前驱体出现，由于其表面能较 OCP 和

HA 的低，因此认为在沉淀开始时形成的是 ACP[233]。ACP 的非晶化程度和化学

成分与溶液的 pH 值和钙磷离子浓度具有密切关系。随着 Ca2+和 PO4
3-浓度的增

加，ACP 的结晶程度也升高，此外，若在连续温和搅拌的体系中制备 ACP，尤

其是在提高反应温度的时候，ACP 会缓慢重结晶甚至形成结晶程度更好的 CaP

材料，例如 CDHA[234, 235]。此外，随着反应体系的 pH 值变化，ACP 的钙磷比会

发生改变，有研究发现 pH 值从 6.6 升高至 11.7 时，ACP 的钙磷比也从 1.18 变

至 1.53，最高可升高 2.5[235, 236]。对于 ACP 的结构目前还不是很清楚，有人认为，

ACP 的基本结构单元为 Ca9(PO4)6，是一个直径 0.95 nm 的球形团簇结构[237, 238]。

SEM 观察到新沉淀的 ACP 为直径在 20-200 nm 之间的类球形结构。 

ACP 由于具有特殊的物理性质和结构，且作为 HA 沉淀的初始相，被认为在

骨再生和骨矿化过程中至关重要的组分[239, 240]。ACP 较 TCP 和 HA 具有更好的

骨传导性和生物降解性被广泛用于 CaP 骨水泥、生物组织工程支架、骨修复生物

材料和牙科植入物的制备和应用[241, 242]。此外，由于 ACP 的纳米尺寸团簇结构，

具有较大的比表面积和 pH 响应降解等特性，从而被用于负载和控释药物的研究，

是良好的药物递送载体[243, 244]。 

1.2.2 不同结构的磷酸钙生物材料在骨修复中的应用研究 

骨骼是脊椎动物主要的承重器官，随着研究的深入，人们发现骨骼是一个由

从纳米至微米级的多级别多尺寸的基本构建单元通过精确且复杂的排列组成（如

图 1.3[245]）。同时，天然 CaP 的形状和尺寸也表现出多样性来，随着物种、年龄

和疾病状态发生改变。在生物体内骨矿化过程中，晶体的平均尺寸在形成初时最

小，然后随着成熟逐渐增加，形成一系列粒径和形状的晶体[246]。此外，以往认

为纳米颗粒形状的 CaP 具有更好的性能，然而，一些研究在骨矿化胶原中发现了

针状和棒状的矿物晶体[247, 248]，从而引发了对于矿物晶体形状的争论。 
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图 1.3 左侧为由不同尺寸结构精确排列构建的骨骼。右上图为骨骼中矿化胶原纤维中的纳

米矿物，显示 HA 纳米颗粒结合在有机基质中；右下图为牙釉质的微观结构图，几乎全部由

HA 纳米纤维束组成
[245]

 

随着对 CaP 形成的机制和制备技术的发展，人们可以经过体外调控制备具

有不同尺寸和形状的 CaP。目前常用的 CaP 制备方法包括共沉淀法，乳液法，水

热法，微波辅助法，水解法和溶胶-凝胶法等[178, 249-252]，此外，通过对反应体系的

pH 值、离子强度、温度、有机添加剂、Ca/P 以及溶液离子饱和度等参数的调控，

可以制备不同尺寸和形状的 CaP 材料[245, 253]。pH 主要通过调节游离羟基和磷酸

盐的平衡来影响 HA 的沉淀和结晶[254]。温度大致分为高温和低温两类，如需在

高温下才能制备 TCP，然而这种高温固相反应法无法产生均一的 CaP 纳米颗粒

[245]。而有机添加剂对于调控 CaP 的形貌和尺寸非常敏感，常用的添加剂有溴化

十六烷基三甲基铵[255]、聚丙烯酸[256]和聚丙烯胺盐酸盐[257]等。有机添加剂主要

通过无机晶体颗粒与添加剂的静电相互作用以及调控胶体粒子的 ζ电势影响CaP

晶体的粒径和形貌[258, 259]，如添加聚（L-赖氨酸）可以获得细长的 HA 颗粒，而

使用带更多电荷的聚（L-谷氨酸）则可以制备粒径更小的 HA 纳米颗粒[260]。此

外，钙磷比和反应时间对 CaP 材料的形貌和尺寸的影响至关重要[253, 261]。例如

Zhang 等通过控制 Ca/P 和反应时间制备了羟基磷灰石微米管，而在其它的 Ca/P

和反应时间下，所获得的则是 HA 纳米线[262]。 

目前可成功制备的 HA 结构包括：分级纳米结构介孔微球、介孔菱形 HA、

中空微球和纳米棒等，而在使用有机添加剂后，可以获得纳米颗粒、纳米线、纳

米棒、纳米管以及花丝状结构的 HA 材料（如图 1.4）[245, 263-265]，不同尺寸和结

构的 CaP 材料具有不同的机械性能、比表面积，有的还具有空心或管道等结构，

从而导致 CaP 材料表现出不同理化性质[245, 266]，针对这些理化性质，可以利用其
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优点设计出更好的骨修复材料。例如 Ca/P 小于 1 的 CaP 材料由于机械性能较差

且溶解度过高而不适合用作生物植入物，可通过调控钙磷比制备具有更好力学性

能的 CaP 材料以设计有足够力学强度的骨植入材料[245]。此外，CaP 材料还可开

发为细胞、药物或基因递送载体。有研究表明，尺寸为 50 nm 左右的 CaP 材料相

较于小于 15 nm 或超过 200 nm 的 CaP 材料更容易穿过细胞膜，提示在使用 CaP

材料作为药物或基因载体时，并不是越小越好，而应根据不同的目的需要选择不

同的粒径大小[267, 268]。综上所述，CaP 材料的基本性质，包括尺寸、结构形貌、

比表面积及表面电荷等对于其在骨缺损修复的研究和应用中同样重要，针对不同

的情况和目的，应选择更合适的 CaP 材料。 

 

图 1.4 通过反应体系参数调控和使用有机添加剂可制备不同结构的 HA 材料[249, 264] 

1.3 磷酸钙复合生物材料在骨修复中的应用研究 

随着科技和医疗水平的发展，对于磷酸钙骨修复材料在骨再生应用中的认知

已经发生了巨大的变化。上世纪 50 年代，磷酸钙材料开始被引入骨缺损的治疗，

然而人们仅关注于材料本身的物理性质，制备人体可耐受、无免疫排斥反应的惰

性材料，通过简单的物理替代缺损部位的方式来治疗骨缺损，而忽略了生物学性

能及效应。由于其骨整合性及生物活性差的问题，人们的观念逐渐向生物活性方

向转变，从而催生了生物活性材料。到了 21 世纪初，Hench 教授提出了可降解
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且具有生物活性的第三代人工骨生物材料，兼顾了材料和生物两方面问题[54]。因

此，单一的磷酸钙材料常常无法满足目前人们对于人工骨再生材料的要求，往往

通过复合材料来整合各组分的优势，从而制备出具有良好骨传导性、骨诱导性、

骨再生性以及骨整合性的人工骨再生材料。有机-无机磷酸钙复合生物材料因具

有磷酸钙材料的骨传导性及机械性能，和有机高分子材料的生物相容性及生物可

降解性备受关注。常用于制备复合材料的有机高分值材料包括天然高分子材料和

人工合成高分子材料。其中，天然高分子材料由于来源于生物体，与天然细胞外

基质非常相似，具有良好的生物相容性和生物降解性被广泛应用[74]。天然高分子

-磷酸钙复合材料多以复合支架的形式应用于骨缺损修复，天然高分子材料作为

支架基底，提供结构支撑，供细胞粘附、迁移和增殖，而磷酸钙材料则用以增强

复合支架的力学性能，同时发挥其骨传导性和骨诱导性以促进骨再生[81]。良好的

骨修复复合支架应具备以下性质：①良好的生物相容性，减少植入后宿主的免疫

排斥反应；②良好的生物降解性，最佳为与骨再生速度相匹配，从而促进骨骼的

重塑；③适宜的孔隙率，以促进血管和骨再生[269]。 

目前常用于天然高分子-磷酸钙复合生物材料制备的包括壳聚糖、透明质酸、

丝素蛋白、明胶等[71, 72]，此外，天然高分子材料可通过接枝或改性以增加其力学

性能、生物活性以及细胞亲和性。甲基丙烯酸酐化明胶（Gelatin Methacryloyl，

GelMA）是一种接枝甲基丙烯酸酐的改性明胶。GelMA 是通过甲基丙烯酸酐和

明胶在 50℃的磷酸盐缓冲液中制备，此外，通过调控反应体系中的甲基丙烯酸

酐的剂量可以制备具有不同机械性能的 GelMA[270, 271]。改性后的 GelMA 比明胶

具有更高的溶解度和更低的免疫原性[272, 273]。此外，GelMA 保留了明胶中的精氨

酸-甘氨酸-天冬氨酸（RGD）序列和基质金属蛋白酶的靶序列，RGD 序列有利于

细胞黏附[274]，而通过基质金属蛋白酶靶序列则可以促进细胞的重塑[275]。在特定

波长条件下，GelMA 中的光引发剂通过吸收光能产生自由基，然后使 GelMA 分

子间的甲基丙烯酸酐成键，引发固化，形成固相凝胶。GelMA 水凝胶具有良好的

生物相容性，有研究表明 GelMA 水凝胶的基本性质和细胞外基质（ECM）非常

相似，几乎无细胞毒性，此外，不同细胞系在 GelMA 水凝胶中的黏附和增殖性

能也得到了广泛的验证[271]。光固化后的 GelMA 水凝胶通过冷冻干燥后形成具有

多孔结构的三维支架，通过调控甲基丙烯酸酐的取代率以及 GelMA 水凝胶的浓

度，可以调控 GelMA 水凝胶支架的孔径和孔隙率，适宜的孔径和孔隙率大小有

利于细胞的黏附增殖以及新生血管的内生长[271, 276]。此外，由于 GelMA 水凝胶

含有大量的生物活性肽序列，可用于细胞的二维或三维培养，构建组织工程支架

[276, 277]。GelMA 水凝胶由于良好的生物相容性、生物可降解性和几乎无细胞毒性

及免疫原性等优点，被广泛用于组织修复的研究中[271]。然而，由于 GelMA 水凝
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胶的力学性能较弱限制了其在骨缺损修复中的应用，常常通过复合无机材料以增

强其力学性能[278]。 

1.4 研究课题的提出及研究意义 

综上所述，随着人口增长和社会老龄化进程的加快，以及交通事故的增多，

由骨肿瘤、创伤和感染等因素所致的骨缺损越来越多，从而给患者的身体健康和

生活质量带来了巨大的痛苦和不便，同时也给社会造成了较大的经济负担，因此，

对于骨缺损的治疗具有重大的意义。目前针对骨缺损的治疗手段有很多，然而都

存在相应的局限性，如自体骨移植虽然作为骨缺损治疗的首选方案，但受限于供

体和可采集的数量，不足以满足临床需要。而人工骨移植物是一种良好的替代方

案，据不完全统计，2017 年我国骨科生物材料市场为 225 亿元，2018 年增长超

过 16.4%，约 262 亿元。因此，人工骨修复材料的研制具有巨大的市场需求和转

化潜力，此外，由于我国所使用的人工骨修复材料以进口为主，亟需研制具有我

国自主知识产权的人工骨修复材料以打破技术壁垒。基于第三代人工生物材料的

理念，理想的人工骨修复材料应具有良好的生物相容性、生物降解性、骨传导性

和骨诱导性能。通过上述对不同骨修复材料的进展回顾，CaP 材料具有良好的骨

传导性和生物相容性，故本研究拟基于 CaP 材料制备新型骨修复材料并对其生

物学效应及机制进行研究。研究内容主要分为以下两部分。（1）通过反应体系参

数的调控，制备具有良好生物性能的 HA 材料，并对其理化性质和生物学效应进

行表征，然后基于GelMA水凝胶良好的生物相容性和生物可降解性，制备GelMA

水凝胶/HA 复合支架用于骨缺损修复的研究。（2）通过多酚类物质对 HA 进行修

饰改性，从而制备具有光热响应的 HA 骨移植材料，然后结合近红外光以实现体

内精准温度调控，以探究物理热疗与 HA 骨移植材料相结合的新型骨缺损修复治

疗策略。本研究有望为设计和制备新型骨缺损修复材料提出新的研究思路，并为

生物活性材料结合物理刺激应用于骨缺损的治疗提供一种新思路。 
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第 2 章  羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的制备

及其促骨修复的研究  

2.1 羟基磷灰石微米管的制备及其理化性能表征 

2.1.1 实验材料 

2.1.1.1 实验主要设备及仪器 

表 2.1 羟基磷灰石微米管制备及表征所用设备与仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

恒温磁力搅拌器（B11-3） 上海司乐仪器有限公司（中国） 

电热恒温鼓风干燥箱（DHG-9076A） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

台式高速离心机（TG1650-WS） 湖南湘仪实验室仪器开发有限公司（中国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

场发射扫描电子显微镜 Hitachi S-4800 （日本） 

场发射透射电子显微镜 JEOL JEM 2100F （日本） 

能量色散谱分析 Oxford Xplore （中国） 

X 射线衍射 Rigaku D/max 2550V（日本） 

FTIR VERTEX70（德国） 

粉末压片机（HY-15） 天津天光新光学仪器科技有限公司（中国） 

2.1.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 2.2 羟基磷灰石微米管制备及表征所用试剂与耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

氢氧化钠，NaOH，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水氯化钙，CaCl2，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

油酸，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

六偏磷酸钠，（NaPO3）6，化学纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H2OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

溴化钾，KBr 天津博天胜达科技发展有限公司（中国） 
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2.1.2 实验方法 

2.1.2.1 羟基磷灰石微米管的制备 

羟基磷灰石微米管（Hydroxyapatite microtubes, HAMT）的制备方法如下：

4.5 mL 去离子水，8.5 mL 无水乙醇和 7 mL 油酸在磁力搅拌下搅拌 5 分钟，得

到混匀的三元溶剂。然后将 10 mL CaCl2 （0.198 mol L-1）溶液逐滴加入上述三

元溶剂中，磁力搅拌 10 分钟。接着将 10 mL NaOH （1.650 mol L-1）溶液逐滴加

入上述混合液中，继续搅拌 20 分钟。最后逐滴加入 10 mL （NaPO3）6 （0.032 

mol L-1）溶液并搅拌 10 分钟。随后将上述溶液转移至 100 mL 的聚四氟乙烯反应

釜中，放入预热至 180℃的烘箱中反应 25 小时。反应完成后自然冷却至室温，

离心收集反应产物，使用无水乙醇和去离子水分别洗涤 3 次，放至 60℃烘箱中

干燥以备后续使用。 

2.1.2.2 羟基磷灰石微米管的理化性质表征 

所制备的羟基磷灰石微米管通过场发射扫描电子显微镜（Field-emission 

scanning electron microscope, SEM）、场发射透射电子显微镜（Field-emission 

Transmission electron microscope, TEM）分析对其形貌、尺寸及结构进行表征；通

过选区电子衍射（Selected area electron diffraction, SAED）、能量色散谱（Energy 

dispersive spectrometer, EDS）、X 射线衍射（X-ray diffraction）及傅里叶变换红外

光谱（Fourier transform infrared spectroscopy, FTIR）分析对其物象及化学特性进

行表征。具体表征方法如下： 

（1） SEM 分析：将适量待测 HAMT 样品用无水乙醇分散，利用超声使其分散

均匀，取一滴分散均匀的液滴加至样品台上后自然干燥，待样品彻底干燥

后喷金，然后进行扫描电镜检测观察样品形貌并拍照。 

（2） TEM 分析：将适量待测 HAMT 样品用无水乙醇分散，利用超声使其分散

均匀，取一滴分散均匀的液滴加至铜网上后自然干燥，待样品彻底干燥后

进行透射电镜检测观察样品形貌并拍照，同时进行选区电子衍射（SEAD）

分析和能量色散谱（EDS）分析。 

（3） XRD 分析：取适量干燥后的待测 HAMT 样品置于样品台上，表面压平后

进行 X 射线衍射分析。 

（4） FTIR 分析：取适量干燥的待测 HAMT 样品与干燥的溴化钾（KBr）晶体

混合研磨，然后将混合的研磨后粉末转移至压片机模具中，进行压片从而

制成圆形薄片，所获圆形薄片置入红外光谱分析仪进行检测。 
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2.1.3 实验结果与讨论 

 

图 2.1 羟基磷灰石微米管的 SEM 表征 

如图 2.1 a 所示，按上述方法可制备的形貌、尺寸均一的羟基磷灰石微米管，

高倍镜 SEM 结果显示该样品为长约 30 μm 的管状结构（图 2.1 b-c）。该结果证

实了通过此方法可合成具有均一形貌的管状结构材料。TEM（图 2.2 a-b）结果

进一步证实了所制备的 HAMT 为中空管状结构，直径约 500 nm。由于其特殊的

管状结构存在，HAMT 在细胞间信号传递、营养物质的输送方面可能具有一定的

应用[279]。SAED（图 2.2 c）显示规则六边形的晶像衍射峰，提示所制备样品为晶

体。 

 

图 2.2 羟基磷灰石微米管的 TEM 及 SEAD 表征 

为进一步研究 HAMT 样品的理化性质，通过 EDS（图 2.3 a）分析显示了所

制备的 HAMT 主要元素组成为 C、Ca、P、O 和 Cu 元素，但由于 C 及 Cu 元素

为样品台的背景元素，故提示了样品主要组分与羟基磷灰石组分一致，主要为 Ca、

P 和 O 元素。图 2.3 b 为 HAMT 的 XRD 图谱，结果显示其具有明显的衍射峰，

这些特征衍射峰与羟基磷灰石的六方结构相 Ca5（PO4）（OH）（JCPDS No. 09-

0432）相对应。综合上述检测结构分析提示经该方法可获得尺寸、形貌均一的
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HAMT 材料。 

图 2.3 羟基磷灰石微米管的理化表征。（a）HAMT 的 EDS 图谱及元素半定量图谱；（b）

HAMT 的 XRD 图谱 

2.1.4 结论 

综上所述，通过该方法可以一步制备长约 30 μm，直径约 500 nm 的尺寸、

形貌均一的 HAMT，此微米结构的羟基磷灰石具有特殊的中空管状结构，基于此

管状结构，HAMT 可能具有促进营养物质的传输，细胞间信号的传递，从而增强

细胞间的联系。 

2.2 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的制备及其理化

性能表征 

2.2.1 实验材料 

2.2.1.1 实验主要设备及仪器 

表 2.3 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的制备及表征主要设备与仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

电热恒温水槽（DK-8D） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

台式高速离心机（TG1650-WS） 湖南湘仪实验室仪器开发有限公司（中国） 
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冷冻干燥机（SCIENTZ-10N） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

场发射扫描电子显微镜 Hitachi S-4800 （日本） 

场发射透射电子显微镜 JEOL JEM 2100F （日本） 

X 射线衍射 Rigaku D/max 2550V（日本） 

FTIR VERTEX70（德国） 

粉末压片机（HY-15） 天津天光新光学仪器科技有限公司（中国） 

电脑式拉压力试验机（HY-940FS） 上海恒驭仪器有限公司（中国） 

2.2.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 2.4 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的制备及表征主要设备与仪器 

试剂与耗材名称 供应商 

氢氧化钠，NaOH，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水氯化钙，CaCl2，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

油酸，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

六偏磷酸钠，(NaPO3)6，化学纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H2OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

溴化钾，KBr 天津博天胜达科技发展有限公司（中国） 

甲基丙烯酸酐化明胶 

（Gelatin Methacrylogy， GelMA） 

苏州永沁泉智能设备有限公司（中国） 

磷酸盐缓冲液，PBS Hyclone 公司（美国） 

2.2.2 实验方法 

2.2.2.1 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的制备 

 

图 2.4 聚四氟乙烯复合支架制备模具，为圆柱体模具，直径 1 cm，深度 1 cm 
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将购买的商品化甲基丙烯酸酐化明胶（GelMA）按使用说明进行溶解，具体

如下：一，取 20 mL PBS 溶液，在 50℃水浴加热中溶解 LAP 光引发剂 15 分钟，

配制为 0.25% （w/v）的光引发剂标准液；二，根据使用需求配制不同浓度的

GelMA 水凝胶（GH），具体用量如表 2.5，本实验中所用 GelMA 浓度为 5%和 10% 

（w/v）。用于细胞实验的 GH 溶液使用 0.22 μm 的无菌滤器进行过滤，做灭菌处

理。 

表 2.5 不同浓度的 GelMA 水凝胶配制比例 

GelMA 浓度（%） 光引发剂标准液（mL） GelMA 质量（g） 

5 20 1 

10 10 1 

取适量 2.1.2.1 方法制备的 HAMT，按照公式（2.1）计算羟基磷灰石微米管

/GelMA 水凝胶（GH/H）复合支架的比例。以 50%HAMT/10%GelMA 复合支架

为例，具体为取 100 mg 干燥的 HAMT，转移至 1 mL 37℃预热的 10%的 GelMA

水凝胶中，涡旋混匀，然后将混匀的液体根据不同实验目的转移至 EP 管或聚四

氟乙烯模具中（如图 2.4 所示），使用 405 nm 波长的紫外光照射 30 秒进行自体

交联固化从而形成复合支架。同时增设一组单纯 GelMA 水凝胶支架组作为对照。

复合支架浓度和命名如表 2.6 所示，已有研究表明 10%GelMA 水凝胶具有适宜

的孔洞大小，良好的生物相容性[280, 281]，因此后续实验主要使用 10%GelMA 水凝

胶进行，此表中 GelMA 水凝胶浓度均为 10%，如使用其它浓度，则于前面加上

浓度特指。 

𝐻𝐴𝑀𝑇% =
𝑀(𝐻𝐴𝑀𝑇)

𝑀(𝐻𝐴𝑀𝑇)+(𝐺𝑒𝑙𝑀𝐴)
× 100%              (2.1) 

表 2.6 不同浓度的羟基磷灰石微米管/GelMA 复合支架的命名 

样品名称 HAMT 占比（%， w/w） 

GH 0 

GH/H-L 10 

GH/H-M 30 

GH/H-H 50 

2.2.2.2 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的理化性质表征 

使用场发射扫描电子显微镜（Field-emission scanning electron microscope, 

SEM）对所制备的羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的形貌、尺寸及结

构进行表征；使用 X 射线衍射（X-ray diffraction）及傅里叶变换红外光谱（Fourier 

transform infrared spectroscopy, FTIR）分析对复合支架的组分和理化特性进行表
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征。表征方法详情如下： 

（1） SEM 分析：按照表 2.6 配制不同 HAMT 浓度的复合支架样品，固化成型

使用聚四氟乙烯模具（图 2.4），待光照交联固化后，将复合支架样品进行

冷冻干燥 48 小时。然后小心切开样品选取样品纵切面固定于样品台上，

喷金处理，然后进行扫描电镜检测观察样品形貌并拍照。 

（2） XRD 分析：取适量充分冷冻干燥后的复合支架样品放入液氮中 5 秒，增

加其脆性，使用研钵充分研磨混匀，将研磨充分的粉末置于样品台上，表

面压平后进行 X 射线衍射分析。 

（3） FTIR 分析：取适量充分冷冻干燥后的复合支架样品放入液氮中 5 秒，增

加其脆性，然后与干燥的溴化钾（KBr）晶体混合，使用研钵充分研磨混

匀，然后将混合粉末转移至压片机模具中，进行压片以制成圆形薄片，然

后进行红外光谱分析仪检测。 

2.2.2.3 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的力学性能表征 

参照 2.2.2.1 方法配制不同浓度的 GH/H 复合支架，然后使用图 2.4 所示模

具进行固化制备 GH、GH/H-L、GH/H-M 和 GH/H-H 复合支架。然后通过电脑式

拉压力试验机（HY-940FS）进行复合支架的力学性能测试，具体如下： 

（1） 复合支架的应力（Stress）-应变（Strain）性能：将制备好的复合支架样品

放置在压力探头中心，测量样品具体的高度和直径数据并记录，然后设置

测试终止点为特定的应变程度，30%、50% 和 70%，调整压力机速率为 10 

mm min-1。每组性能试验包含 3 个平行样。 

（2） 复合支架的压缩模量：复合支架的压缩杨氏模量根据上述应力-应变测试

曲线进行计算，取所测应力-应变曲线中 5%-15%的线性区间，计算该线性

区域的斜率作为杨氏压缩模量[282]。 

（3） 复合支架的抗疲劳性能：将制备好的复合支架样品放置在压力探头中心，

测量样品具体的高度和直径数据并记录，调整测试速率为 10 mm min-1，

最大应变为 50%，循环次数为 10 次进行测试。 

2.2.2.4 统计学方法和分析 

使用平均值±标准差（Mean ± SD）对实验数据中的定量数据进行表示，统计

学分析通过 IBM SPSS Statistics 16.0 软件进行统计分析，图表制作采用 GraphPad 

Prism 8 和 OriginPro 9.0 软件。使用 t 检验或方差分析进行差异性分析，当 p 值

<0.05 时，认为组间差异具有统计学意义。 

2.2.3 实验结果与讨论 
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2.2.3.1 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的成功制备及理化性质表征 

使用 2.1 所制备的 HAMT 进一步制备 GH/H 复合支架。图 2.5 显示了 GH 

和三种不同的 GH/H 复合支架的形态，四种支架均呈现为尺寸均一的多孔三维

支架结构。 

 

图 2.5（a）GH、（b）GH/H-L、（c）GH/H-M 和（d）GH/H-H 复合支架的 SEM 表征结

果。红色箭头表示水凝胶复合支架中的 HAMT。 

图 2.5 a 示 GH 支架的孔径直径为 100-200 μm。而与 GH 相比，GH/H 复

合支架保留了 GH 的多孔三维支架结构，且孔径直径未产生较大变化。高倍镜图
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像显示 GH 支架的孔壁非常光滑平整，而在加入了 HAMT 后，GH/H 复合支架则

呈现出较为粗糙的孔壁表面。同时，不同 HAMT 浓度所制备的 GH/H 复合支架

的孔壁粗糙程度也具有差异性，图 2.5 b-d 可以观察到，随着 HAMT 的比例增

加，复合支架的孔壁越粗糙。尤其是 GH/H-H 支架的表面，HAMT 嵌入水凝胶

内，在高倍镜下观察犹如刺猬的皮肤一样。此外，在 GH/H 复合支架中，HAMT

可均匀的分布在支架孔洞内部（图 2.5 b-d），而不随 HAMT 的比例改变。引入

HAMT 至 GelMA 水凝胶制备复合支架，HAMT 就像建筑物中的管道系统一样，

可嵌入水凝胶内部，或者贯穿支架相邻的孔洞，从而通过其特殊的管状结构，可

以促进位于相邻孔中的细胞之间的信号和营养物的传递。 

为了进一步验证 GH/H 复合支架的成功制备，使用 XRD 和 FTIR 检测进行

分析。图 2.6 a 为 GH 和 GH/H 复合支架的 XRD 图谱，结果显示单纯 GelMA 水

凝胶在 2θ =22°附近具有较宽的衍射峰，这个宽大的衍射峰也称“馒头峰”，是

无定型聚合物的特殊衍射峰[283]。而在复合 HAMT 之后，GH/H 复合支架的 XRD

图谱中包含了 HAMT 和 GH 的特殊衍射峰，提示 HAMT 和 GelMA 水凝胶的成

功复合。 

 

图 2.6 HAMT、GH 和 GH/H 复合支架的 XRD（a）和 FTIR（b）图谱 

GH/H 复合支架的 FTIR 结果如图 2.6 b 所示，GH 和 GH/H 复合支架在 1544 

cm-1 处的吸收峰均来自 GelMA 水凝胶。而三个不同浓度的 GH/H 复合支架样品

则在 560、605 和 1024 cm-1 附近出现吸收峰，这些吸收峰是由于羟基磷灰石中的

PO4
-3 基团的对称和不对称伸缩振动呈现的，提示了 HAMT 成功被复合至 GelMA

水凝胶支架中。 

2.2.3.2 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架力学性能增强 

GelMA 水凝胶虽然具有优越的生物相容性和生物降解性，但较差的机械强
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度限制了其在骨修复领域的广泛应用[284, 285]。目前用来增强 GelMA 水泥胶的机

械性能较多的方法是与无机材料进行复合，如羟基磷灰石（HA）和 β-磷酸三钙

（β-TCP）[286, 287]。然而，现有研究的 HA 主要为微米/纳米棒、线或颗粒的结构，

这些结构的 HA 引入 GelMA 水凝胶进行复合，会导致复合支架的开放孔隙率降

低[283, 288-290]，而 GelMA 水凝胶支架的开放孔隙率在其生物活性中起着非常重要

的作用，有研究显示，GelMA 水凝胶支架的孔洞互连率，即开放孔隙率与 GelMA

的含量呈负相关。在 GelMA 水凝胶支架中，最理想的营养传递支架环境是开孔

率（ε MIP ）在 70%以上，这要求水凝胶支架中 GelMA 的含量低于 10%[291, 292]。

所制备的 HAMT 因具有特殊的中空管状结构，有望在解决 GelMA 水凝胶支架力

学性能差的同时提高复合支架的孔洞互连情况。为进一步探究 GH/H 复合材料的

力学性能，采用如图 2.4 所示模具进行复合支架的制备，所制备复合支架为直径

1 cm、高 1 cm 的圆柱形支架。 

表 2.7 GH 和 GH/H 复合支架力学性能测试结果 

样品 30%应变 50%应变 70%应变 

最大力

（N） 

最大应力

（kPa） 

最大力

（N） 

最大应力

（kPa） 

最大力

（N） 

最大应力

（kPa） 

GH-1 0.207 2.631 0.875 11.138 3.4459 43.874 

GH-2 0.332 5.570 0.865 11.019 1.485 22.487 

GH-3 0.212 2.703 0.851 10.834 3.239 41.241 

GH/H-L-1 0.304 4.099 1.260 17.013 2.845 45.834 

GH/H-L-2 0.313 4.227 0.856 13.789 4.104 55.427 

GH/H-L-3 0.275 4.424 1.211 16.356 2.677 43.132 

GH/H-M-1 0.674 8.895 2.100 30.524 5.839 78.361 

GH/H-M-2 0.591 8.595 1.380 18.520 4.566 66.353 

GH/H-M-3 0.414 6.019 2.052 29.821 5.3828 72.243 

GH/H-H-1 0.630 10.131 2.408 37.098 5.323 82.052 

GH/H-H-2 0.674 10.379 2.283 36.692 5.104 74.173 

GH/H-H-3 0.649 10.436 2.441 26.091 5.805 89.655 

图 2.7 a-c 所示为 GH 和 GH/H 复合支架在不同应变程度（a，30%；b，50%；

c，70%）的应力-应变曲线，测试结果如表 2.7 所示。所有支架在压缩到 30%、

50%和 70%的应变后都没有明显的损坏。而随着复合支架中 HAMT 含量的增加，

达到同一应变时需要更高的应力，呈正相关趋势。相较于同一应变的 GH、GH/H-

L 和 GH/H-M 复合支架，GH/H-H 具有最高的应力，分别为 10.436 kPa（30%应

变），37.098 kPa（50%应变）和 89.66 kPa （70%应变）。此外，当 HAMT 占 50% 
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(w/w) 含量时，压缩模量则从 8.96 ± 0.54 kPa (GH) 增加到 24.28 ± 1.41 kPa 

(GH/H–H)，是 GH 的 2.7 倍（图 2.7 d，p < 0.001)。压缩模量数据如表 2.8 所示。

通过 GH/H 复合支架与 GH 的力学性能比较可以得出 HAMT 可以显著提高

GelMA 水凝胶支架的力学性能。 

表 2.8 GH 和 GH/H 复合支架压缩模量结果 

样品 压缩模量（kPa） 

GH-1 9.57 

GH-2 8.57 

GH-3 8.73 

GH/H-L-1 9.62 

GH/H-L-2 11.22 

GH/H-L-3 10.95 

GH/H-M-1 16.18 

GH/H-M-2 18.64 

GH/H-M-3 15.99 

GH/H-H-1 22.67 

GH/H-H-2 25.31 

GH/H-H-3 24.86 
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图 2.7 GH 和 GH/H 复合支架的压力测试表征结果。（a）应变 30%、（b）应变 50%和（c）

应变 70%的应力-应变曲线；（d）GH 和 GH/H 复合支架的压缩模量。其中，结果表示为平

均值±标准差（Mean ± SD），*表示 p < 0.05，**表示 p < 0.01，***表示 p < 0.001,p < 0.05

认为具有显著性差异，组间比较为 GH/H-H 和 GH 相比较。 

此外，GH/H 复合支架除了提高其刚度之外，还保留有水凝胶的韧性。由图

2.7 c 所示，即是应变达到 70%，GH/H 复合支架仍具有较好的弹性恢复能力。为

进一步检测复合支架的抗疲劳能力，通过 10 次，应变为 50%的压缩循环进行表

征。图 2.8 所示为经历 10 次循环过后的复合支架光学照片，可以看出不论是 GH

水凝胶支架，还是 GH/H 复合支架，其形状仍保持完整，未出现破损。GH 和 GH/H

复合支架的抗疲劳应力（Strain）-应变（Stress）曲线图如图 2.9 所示，结果显示

经过 10 次 50%的压缩循环后，其应力-应变曲线仍保持完整，几乎无应力损失，

提示 GH/H 复合支架，即是在 HAMT 含量为 50%（GH/H-H）时，仍保留 GelMA

水凝胶良好的抗疲劳性能。 
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图 2.8 GH 和 GH/H 复合支架抗疲劳表征，左侧为初始光学照片，右侧为经历 10 次应变为

50%的循环后的光学照片。 
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图 2.9 GH 和 GH/H 复合支架的抗疲劳测试的应力-应变曲线，其中应变为 50%，循环次数

为 10 次，a 为单纯 GH 支架，b-d 分别为 GH/H-L，GH/H-M 和 GH/H-H 复合支架。 

2.2.4 结论 

综上所述，通过该方法可以成功制备孔洞直径在 100-200 nm，孔壁粗糙，内

部具有嵌插和联通相连孔洞的 HAMT，且具备良好的力学和抗疲劳性能的复合

支架。这些性能在骨修复方面具有较有利的影响，如粗糙的表面可以促进细胞的

增殖[293]，高机械强度和抗疲劳能力也非常有利于骨缺损的修复[294, 295]。 

2.3 羟基磷灰石微米管及其 GelMA 水凝胶复合支架的体外研究 

2.3.1 实验材料 
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2.3.1.1 实验主要设备及仪器 

表 2.9 HAMT 及 GH/H 水凝胶复合支架体外细胞学研究主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

电热恒温水槽（DK-8D） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

电热恒温水浴锅 Fisher Scientific（德国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

生物安全柜（HR40-ⅡA2） 青岛海尔生物医疗股份有限公司（中国） 

医用离心机（L500） 湖南湘仪实验室仪器开放有限公司（中国） 

二氧化碳培养箱（311） Thermo Fisher（美国） 

移液枪套装 Eppendorf 公司（德国） 

小动物气体麻醉剂 上海玉研科学仪器有限公司（中国） 

小动物手术器械 上海金钟手术器械厂（中国） 

高压蒸汽灭菌器（MLS-3780） SANYO 公司（日本） 

液氮罐（Locator JR） Thermo Fisher（美国） 

制冰机（XB-130） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

高速冷冻离心机（5424R） Eppendorf 公司（德国） 

多功能酶标仪 Bio Tek Synergyz（美国） 

Nano Drop（2000） Thermo Fisher（美国） 

PCR 核酸检测仪 Bio-Rad 公司（新加坡） 

荧光定量 PCR 仪（CFX96TM） Bio-Rad 公司（新加坡） 

金属干浴仪器（LS-D202） Fisher Scientific（德国） 

Western-Blot 电泳仪 Bio-Rad 公司（新加坡） 

Western-Blot 电转仪 Bio-Rad 公司（新加坡） 

蛋白分析成像系统 LICoR Odyssey（美国） 

倒置荧光相差显微图像系统 LEICA DMI6000B（德国） 

共聚焦激光扫描显微镜 ZEISS LSM710（德国） 

2.3.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 2.10 HAMT 及 GH/H 水凝胶复合支架体外细胞学研究主要试剂和耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

DMEM 低糖细胞培养基 HyClone 公司（美国） 

胎牛血清 Gibco 公司（美国） 
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青链霉素 Gibco 公司（美国） 

0.25% Trypsin-EDTA Gibco 公司（美国） 

PBS（1X） HyClone 公司（美国） 

细胞冻存液 北京博奥龙免疫技术有限公司（中国） 

异氟烷 瑞普（天津）生物药业有限公司 

Cell Counting Kit-8 试剂盒 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

PBS（20X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

4%多聚甲醛固定液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

75%乙醇消毒液 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H5OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

Calcien AM（钙黄绿素）染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

Propidium Iodide（碘化丙啶）染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

Actin-Tracker Red-Rhodamine（微丝红色荧

光探针） 

上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

DAPI 染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

10%Triton X-100 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

1M Tris-HCl，pH=6.8 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

1M Tris-HCl，pH=8.8 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

30% Acr-Bis（29:1） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

10%SDS 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

10%AP 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

TEMED 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

电泳缓冲液（10X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

转膜缓冲液（10X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

丽春红染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

6×SDS-PAGE 蛋白上样缓冲液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

蛋白 marker（26616） Thermo Fisher（美国） 

硝酸纤维素膜（Nitrocellulose membrane，

NC 膜） 

上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

脱脂奶粉 上海生工生物科技公司（中国） 

牛血清白蛋白（Bovine serum albumin，

BSA） 

上海钰森生物科技公司（中国） 

RIPA 裂解液 Gibco 公司（美国） 

PMSF（蛋白酶抑制剂） Gibco 公司（美国） 
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BCA 蛋白浓度测定试剂盒（增强型） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

Rabbit anti-osteopontin Abcam 公司（美国） 

Mouse anti-osteocalcin Abcam 公司（美国） 

Mouse anti-actin Abcam 公司（美国） 

Western-Blot 二抗（兔） Cell Signaling Technology（美国） 

Western-Blot 二抗（鼠） Cell Signaling Technology（美国） 

Trizol 提取试剂 上海生工生物科技公司（中国） 

氯仿 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

异丙醇 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 

无菌无酶水（DEPC·H2O） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

RT-qPCR 引物 上海捷瑞生物工程有限公司（中国） 

PrimeScriptTM RT reagent Kit with gDNA 

Eraser 试剂盒 

TaKaRa 公司（日本） 

TB Green Premix Ex TaqTMⅡ试剂盒 TaKaRa 公司（日本） 

细胞培养瓶（25 cm2，75 cm2） JET BIOFIL®（中国） 

细胞培养板（6 孔，12 孔，96 孔） JET BIOFIL®（中国） 

离心管（1.5 mL，2 mL，15 mL，50 mL） JET BIOFIL®（中国） 

EP 管（1.0 mL，1.5 mL，2.0 mL） 上海贝晶生物技术有限公司（中国） 

共聚焦培养皿 JET BIOFIL®（中国） 

细胞刮刀 JET BIOFIL®（中国） 

细胞冻存管 JET BIOFIL®（中国） 

细胞冻存盒 Thermo Fisher（美国） 

细胞计数板 Marienfrld 公司（德国） 

2.3.2 实验方法 

2.3.2.1 骨髓间充质干细胞的提取 

本研究选取大鼠骨髓间充质干细胞（Bone marrow mesenchymal stem cells，

BMSCs）作为体外细胞学研究的细胞，BMSCs 是一种具有多分化潜能的干细胞，

具有分化为成纤维细胞、成骨细胞、软骨细胞和骨细胞等定向分化潜能，是骨组

织修复工程理想的研究细胞之一[296]。BMSCs 按照经典方法[297]从新生大鼠的股

骨骨髓中进行提取，具体方法如下： 

(1) 使用 1 周龄的新生 SD 大鼠（Sprague-Dawley，上海斯莱克实验动物有限

公司，中国）进行 BMSCs 的提取，通过过度吸入异氟烷麻醉处死大鼠，
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处死后将大鼠放入 75%乙醇中浸泡 15 分钟进行消毒，消毒完成后转移至

生物安全柜中操作，彻底分离肌肉、筋膜等软组织，取出股骨和胫骨并将

其浸入含有双抗（青链霉素）的无菌 PBS 中。 

(2) 将股骨和胫骨两侧的干骺端使用无菌器械剪断，开放双侧骨髓腔，然后使

用含有双抗的 DMEM 低糖培养基，通过一次性无菌注射器反复冲洗骨髓

腔，收集冲洗液，将冲洗液 1500 rpm，离心 3 分钟，弃去上清液，使用含

有血清的完全培养基（DMEM 低糖培养基+10%胎牛血清+1%双抗）重悬

细胞并转移至 25 cm2的细胞培养瓶中，置于 37℃，5%CO2 细胞培养箱内

培养。 

(3) 定时观察细胞生长状态，每 12 小时候更换培养基，待几乎清除未贴壁生

长的细胞后改为每 2-3 天更换培养基，观察培养瓶内细胞密度达 80%-90%

后进行细胞传代（具体操作方法如 2.3.2.2），经过 3 代纯化筛选后即为

BMSCs，此时的细胞为 P2 代（Passage 2）干细胞，后续细胞根据实验目

的进行冻存、传代和铺板操作，使用 P3-P7 代细胞进行成骨分化实验，使

用 P8-P10 代细胞进行增殖和生物相容性研究。 

2.3.2.2 细胞培养基本技术 

(1) 细胞培养：将 DMEM 低糖基础培养基，胎牛血清（Fetal bovine serum，

FBS），双抗（青链霉素，Penicillin/streptomycin，PS）按 100：10：1 的比

例（v/v/v）配制成完全细胞培养基，其中青霉素和链霉素的浓度分别为 100 

U mL-1 和 100 μg mL-1。细胞培养在 37℃，5%CO2 的细胞培养箱中。 

(2) 细胞传代：当细胞密度生长至约 80%-90%时则需进行细胞传代。以 75 cm2

培养瓶为例，具体操作如下：①移除培养瓶内的旧培养基，加入含双抗的

无菌 PBS，轻轻摇晃培养瓶，弃去 PBS，重复 3 遍；②加入 1 mL0.25% 

Trypsin-EDTA 溶液，轻轻摇晃培养瓶使 Trypsin-EDTA 溶液将瓶底完全覆

盖，然后将培养瓶置于培养箱中孵育 3-5 分钟；③取出培养瓶后在显微镜

下观察，待镜下观察到细胞形态变为圆形时，提示贴壁细胞已被消化脱落

下来，然后转移至生物安全柜中进行操作，加入与 Trypsin-EDTA 同等体

积的完全培养基以终止消化反应，然后使用移液枪或无菌塑料滴管充分吹

打培养瓶，收集吹打后的细胞悬液至 15 mL 离心管中；④将细胞悬液进行

离心，1000 rpm，3 分钟，弃上清后加入 3 mL 完全培养基重悬，然后根据

实验需求和安排进行传代，如 1:2，1:3 传至新的培养瓶中。⑤补足新鲜的

完全培养基，25 cm2 培养瓶为 5 mL，75 cm2 加入 15 mL 培养基，轻轻摇

晃使细胞悬液分散均匀，然后放置在细胞培养箱中进行培养。 

(3) 细胞冻存：细胞的冻存和复苏遵循“慢冻快融”原则进行。具体操作如下：
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①-④步同细胞传代步骤，待弃去上清液后，根据细胞数量加入一定体积

的冻存液，如 75 cm2培养瓶通常可获得 2×107 个细胞，则加入 2-3 mL 冻

存液，以使冻存密度达到 5-10×106 个/mL，常见细胞培养器皿可获细胞估

计数量如表 2.11，精确数量仍需进行细胞计数计算。⑤充分重悬，将细胞

悬液平均转移至 3 个细胞冻存管内，标记好后转移至细胞冻存盒内，然后

放置在-80℃内，1 天后转移至液氮内长期冻存。 

表 2.11 常用细胞培养器皿基本信息 

培养器皿 底面积（cm2） 培养液量（mL） 估计可获细胞量 

96 孔板 0.32 0.1 105 

24 孔板 2.0 1.0 5×105 

12 孔板 4.5 2.0 106 

6 孔板 9.6 2.5 2.5×106 

10 cm 培养皿 55 10 13.7×106 

25 cm 塑料培养瓶 25 5.0 5×106 

75 cm 塑料培养瓶 75 15 2×107 

(4) 细胞复苏：细胞的冻存和复苏遵循“慢冻快融”原则进行。具体操作如下：

①从液氮罐中取出冻存的细胞，放置在 37℃水浴锅中快速融化，约 1 分

钟。②将细胞悬液转移至 15 mL 离心管内，加入 9 mL 预热好的新鲜培养

基（冻存液：培养基=1:9），混匀后 1000 rpm，离心 3 分钟，弃上清。③

加入 1 mL 新鲜培养基进行重悬，然后将细胞悬液转移至培养瓶或培养皿

中，补足培养基后置于细胞培养箱中进行培养。 

(5) 细胞计数：①使用无水乙醇擦洗细胞计数板和盖玻片，然后用棉球轻轻擦

干，晾干后备用。②同细胞传代①-④步制备单细胞悬液，要求细胞密度不

得低于 104 个/mL，若细胞数过少则进行离心重悬，若细胞数过度则进行

稀释。③使用移液枪吸取 10 μL 细胞悬液，然后在计数板上盖玻片的一侧

加入细胞悬液。④转移细胞计数板至显微镜下观察计数，记录计数板四个

象限中的细胞数目，对于压线细胞则按照“计上不计下，计左不计右”的

原则计数。⑤根据记录的细胞数目进行细胞悬液细胞数目的计算，计算方

法如公式（2.2）。 

细胞悬液浓度(个/mL ) =
𝑁（四各象限细胞之和）

4
× 104 × 稀释倍数   (2.2) 

2.3.2.3 生物材料的准备及灭菌处理 

(1) 羟基磷灰石微米管的准备及灭菌处理：参照 2.1.2.1 方法合成羟基磷灰石
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微米管后，使用 75%乙醇和灭菌 PBS 洗涤 3 遍后，通过紫外射线照射 4

小时进行灭菌处理。待灭菌后密封保存以备制备 GH/H 复合支架或使用完

全 DMEM 低糖培养基配制 HAMT 母液，浓度为 1 mg mL-1，100 μg mL-1

和 10 μg mL-1，然后用封口膜密封试管，超声 30 分钟使其均匀分散，4℃

保存备用。每次使用前均通过紫外照射 30 分钟再次灭菌。 

(2) GH 及 GH/H 复合支架浸提液的制备及灭菌处理：使用经灭菌处理后的

HAMT 和 GelMA 水凝胶参照 2.2.2.1 制备 GH 和 GH/H 复合支架，然后根

据“国标 GBT 1688612-2017 医疗器械生物学评价标准”制备复合支架浸

提液，具体方法为，将 1g GH 或 GH/H 复合支架浸泡在 10 mL 的完全

DMEM 低糖培养基中，放置在 37℃中 24 小时以获得浸提液，然后使用

0.22 μm 无菌滤器进行过滤做灭菌处理，密封保存在 4℃中以备使用。 

(3) 细胞培养板中 GH 和 GH/H 复合支架的制备及灭菌处理：以 12 孔细胞培

养板为例。使用经灭菌处理后的 HAMT 和 GelMA 水凝胶参照 2.2.2.1 配

制支架溶液，然后取 1 mL 溶液至细胞培养板中，轻轻摇晃细胞培养板，

使溶液完全覆盖培养孔板底，然后洗除 0.9 mL 水凝胶液体，使用紫外光

照射 30 秒进行光固化交联，从而制备 GH 和 GH/H 复合薄膜支架。96 孔

板则为取 50 μL 覆盖，移除 40 μL 后光固化。 

2.3.2.4 CCK8 法（Cell counting kit-8）细胞毒性实验 

(1) 细胞铺板：使用生长良好的 P8-P10 代 BMSCs 按照 1×104 个/孔的浓度接

种于 96 孔细胞培养板中，每组 3 个副孔，接种后轻轻拍打细胞培养板以

使 BMSCs 均匀的分布在孔内，然后将细胞培养板置于细胞培养箱内培养。

分组设置为 HAMT 组和支架浸提液组，检测时间点为 24 小时和 48 小时，

共计 4 块 96 孔板。 

(2) 培养 24 小时待细胞贴壁生长后，移除培养板中的旧培养基，然后取 100 

μL 上述准备好的 HAMT 材料溶液或支架浸提液按不同浓度、不同分组加

入 96 孔板中。HAMT 材料浓度梯度为：10 μg mL-1，30 μg mL-1，50 μg mL-

1，70 μg mL-1 和 100 μg mL-1。支架浸提液分组为：5%GH，10%GH，5%GH/H-

L，5%GH/H-M，5%GH/H-H，10%GH，10%GH/H-L，10%GH/H-M，

10%GH/H-H。单纯完全 DMEM 低糖培养基作为空白对照组。 

(3) 待与材料或浸提液共培养至设定时间时，移除孔中的旧培养基和材料，使

用无菌 PBS 洗 3 次，然后加入 110 μL 预先配制的 CCK8 工作液（100 μL 

新鲜完全培养基+10 μL CCK8 试剂），将 96 孔培养板转移至培养箱中孵育

2 小时。 

(4) 使用移液枪吸取 80 μL 孵育后的上清液至新的 96 孔板中，通过酶标仪检
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测 450 nm 处的 OD 值（Optical density）。 

2.3.2.5 CCK8 法（Cell counting kit-8）细胞增殖实验 

(1) HAMT 材料的细胞增殖实验步骤同 2.3.2.4，细胞铺板密度为 1×103个/孔，

每组 3 个副孔，浓度梯度同毒性检测实验，时间设置为 1，3，5，7 天，

共 4 块 96 孔细胞培养板。 

(2) 参照 2.3.2.3 中（3）方法进行 GH 和 GH/H 复合薄膜支架的制备，准备完

后使用紫外光照射 30 分钟进行灭菌处理。 

(3) 细胞铺板：使用生长良好的 P8-P10 代 BMSCs 消化计数后按 1×103 个/孔

的浓度接种于（1）中含有薄膜支架的 96 孔细胞培养板中，接种后轻轻拍

打细胞培养板以使 BMSCs 均匀的分布在孔内，然后将细胞培养板置于细

胞培养箱内培养。GH 组为实验对照组，检测时间点 1，3，5，7 天，共 4

块 96 孔细胞培养板。 

(4) 待与材料或浸提液共培养至设定时间时，移除孔中的旧培养基和材料，使

用无菌 PBS 洗 3 次，然后加入 110 μL 预先配制的 CCK8 工作液（100 μL 

新鲜完全培养基+10 μL CCK8 试剂），将 96 孔培养板转移至培养箱中孵育

2 小时。 

(5) 使用移液枪吸取 80 μL 孵育后的上清液至新的 96 孔板中，通过酶标仪检

测 450 nm 处的 OD 值（Optical density）。 

2.3.2.6 细胞活死染色实验 

(1) 参照 2.3.2.3 中（3）方法进行 GH 和 GH/H-H 复合薄膜支架的制备，准备

完后使用紫外光照射 30 分钟进行灭菌处理。 

(2) 细胞铺板：使用增殖良好的 P8-P10 代 BMSCs 按照 1×105 个/孔的浓度接

种上述含有薄膜支架的 12 孔培养板中，接种后轻轻拍打细胞培养板以使

BMSCs 均匀的分布在支架内，转移至细胞培养箱中培养。GH 组为实验对

照组。 

(3) 待细胞与薄膜支架共培养至 24 小时后，吸去旧培养基，使用无菌 PBS 洗

3 次。 

(4) 按照说明书配制含有 2 μmol L-1 钙黄绿素 AM 和 8 μmol L-1PI 的活死细胞

染色工作液，然后每孔加入 250 μL 染色工作液进行染色，摇晃培养板使

染色液充分覆盖培养板底，将培养板置于培养箱内孵育 30 分钟。 

(5) 孵育结束后更换新鲜的完全培养基，再次放置在培养箱内孵育 30 分钟以

充分水解钙黄绿素从而产生带绿色荧光的 Calcien。 

(6) 最后，移除培养基后加入少量无菌 PBS，将培养板放置于荧光显微镜下观
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察并采集图像。绿光为活细胞，红光为死细胞。 

2.3.2.7 细胞形态及粘附实验 

(1) 参照 2.3.2.3 中（3）方法进行 GH 和 GH/H-H 复合薄膜支架的制备，准备

完后使用紫外光照射 30 分钟进行灭菌处理。 

(2) 细胞铺板：将生长状态良好的 P8-P10 代 BMSCs 以 3×103 个/孔的密度接

种于上述含有薄膜支架的共聚焦玻璃培养皿中，接种后轻轻拍打细胞培养

板以使 BMSCs 均匀的分布在支架内，转移至细胞培养箱中培养。GH 组

为实验对照组。 

(3) 配制染色洗涤液和染色工作液：①染色洗涤液：使用无菌 PBS 溶液稀释

10% Triton X-100 溶液，稀释 100 倍配制为 0.1% Triton X-100 溶液。②染

色工作液：将 BSA 溶解于 0.1% Triton X-100 溶液中以配制 3% BSA 溶液，

再将微丝红丝荧光探针按 1:100 的比例稀释，即为染色工作液。 

(4) 待细胞与薄膜支架共培养至 24 小时候，吸去旧培养基，使用无菌 PBS 洗

3 次，然后加入 4%多聚甲醛溶液，室温固定 20 分钟。 

(5) 固定完成后，移除多聚甲醛，用 0.1% Triton X-100 洗涤液洗涤 3 次，每次

5 分钟。 

(6) 取 200 μL 的染色工作液加入共聚焦培养皿，轻轻摇晃以均匀覆盖皿底，

然后室温避光孵育 1 小时。孵育结束后使用 0.1% Triton X-100 洗涤液洗

涤 3 次，每次 5 分钟。 

(7) 加入 200 μL 的 DAPI 染色试剂，室温避光孵育 10 分钟，孵育完成后使用

染色洗涤液洗涤 3 次，每次 5 分钟。 

(8) 最后，加入少量无菌 PBS，使用激光共聚焦显微镜观察并采集图像。红光

为细胞骨架，蓝光为细胞核。 

2.3.2.8 RT-qPCR 检测成骨分化相关基因的表达 

OPN（Osteopontin）、OCN（Osteocalcin）和 Col I（Type I collagen）是成骨

分化相关的标志基因[298-300]，本研究通过 RT-qPCR 实验检测其表达量，从而验证

生物材料的促成骨分化性能。具体的实验操作如下： 

a. 细胞样品的准备和 RNA 提取 

(1) 使用 P3-P7 代生长状态良好的 BMSCs，待细胞密度为 80%-90%时，将细

胞消化、计数后按 1×105 个/孔的密度接种于 6 孔细胞培养板中，接种后轻

轻摇晃培养板以使细胞均匀分布，置于细胞培养箱内培养 24 小时。 

(2) 待细胞贴壁后，将旧培养基更换为含有灭菌处理的 HAMT（100 μg mL-1）

新鲜完全培养基，不添加材料的完全培养基设置为空白对照组。然后将培
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养板转移至细胞培养箱培养，每 2-3 天更换一次相应的新鲜培养基。 

(3) 待 BMSCs 与材料共培养 7 天和 14 天后，移除培养板内的旧培养基和生

物材料，灭菌 PBS 洗涤 3 遍，然后使用细胞刮刀轻柔地将细胞刮下，加

入 1 mL 灭菌 PBS，轻轻吹打后转移至无 RNase 的 EP 管中，12000 rpm，

离心 1 分钟，小心弃去上清液。 

(4) 加入 1 mL Trizol 试剂，充分吹打细胞沉淀，使其溶解形成细胞匀浆，室温

放置 5 分钟。 

(5) 加入 200 μL 氯仿（氯仿：Trizol=1:5），使用涡旋仪剧烈涡旋振荡 15 秒，

使其充分混匀，室温静置 5 分钟，然后 4℃离心 15 分钟，转速为 12000 

rpm。离心后的溶液分为 3 层液相，上层为含有 RNA 的水相，将其转移至

新的无 RNase 的 EP 管中，加入等体积的异丙醇，颠倒混匀 5 次，室温静

置 10 分钟，4℃下 12000 rpm 离心 10 分钟后可得 RNA 沉淀。 

(6) 小心弃上清，加入 1 mL 无水乙醇（无水乙醇：Trizol=1:1），涡旋振荡混

匀后 4℃，7500 rpm 离心 5 分钟，然后小心弃上清，室温开盖干燥，直至

RNA 沉淀变透明。 

(7) 加入 30 μL DEPC·H2O 溶解 RNA，然后通过 Nano Drop（2000）对 RNA

浓度定量，当 A260/A280 位于 1.80-2.00 之间时认为所测 RNA 浓度可信，

所获样品 RNA 浓度及 A260/A280 值见表 2.12。提取的 RNA 样品放于-

80℃冻存备用。 

表 2.12 RNA 浓度及 A260/A280 值 

样品 RNA 浓度（ng μL-1） A260/A280 

Blank 14d 672.9 1.9 

HAMT 7d 415.4 1.88 

HAMT 14d 471.4 1.99 

b. RNA 逆转录 

使用 PrimeScriptTM RT reagent Kit with gDNA Eraser 试剂盒进行 RNA 的逆转

录。为防止加样误差，在配制反应混合液时，均按照反应数+2 来进行配制。 

(1) 去除基因组 DNA：所有 RNA 样品设定为 500 ng，去除基因组 DNA 反应

体系为 10 μL，反应混合液参照表 2.13 进行配制，混合后室温静置 5 分钟

以去除基因组 DNA，然后置于冰上暂存。 

表 2.13 去除基因组 DNA 反应液 

试剂 剂量 

5×gDNA Eraser Buffer 2.0 μL 
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gDNA Eraser 1.0 μL 

RNA 样品（500 ng） 500 ng/RNA 样品浓度（ng μL-1） 

无 RNase 灭菌水 补足至 10 μL 

(2) RNA 的逆转录：使用上述去除基因组 DNA 的样品进行逆转录，参照表

2.14 预先配制逆转录 Mix 溶液，逆转录反应总体系为 20 μL，逆转录反应

程序如表 2.15，逆转录后的 cDNA 样品置于 4℃暂存或-20℃短期保存备

用。 

表 2.14 逆转录反应体系 

试剂 剂量 

去除基因组 DNA 的 RNA 样品 10.0 μL 

PrimeScript RT Enzyme Mix I 1.0 μL 

RT Primer Mix 1.0 μL 

5×PrimeScript Buffer 2 4.0 μL 

无 RNase 灭菌水 4.0 μL 

总体积 20.0 μL 

表 2.15 逆转录反应程序 

温度 时间 

37℃ 15 分钟 

85℃ 5 秒 

4℃ 无限 

c. RT-qPCR 

成骨相关基因的表达量检测使用 TB Green Premix Ex TaqTM Ⅱ试剂盒。

GAPDH 作为内参基因，目标基因包括 OPN、OCN 和 Col I，各基因引物序列如

表 2.16 所示[301]。具体实验步骤如下： 

表 2.16 RT-qPCR 中所使用引物序列 

基因名称 引物序列（F：Forward Primer；R：Forward Primer） 

GAPDH F:5’-GGCAAGTTCAACGGCACAGT-3’  

R:5’-GCCAGTAGACTCCACGACAT-3’ 

OPN F:5’-AGCAAGAAACTCTTCCAAGCAA-3’  

R:5’-GTGAGATTCGTCAGATTCATCCG-3’ 

OCN F:5’-CAGTAAGGTGGTGAATAGACTCCG-3’  

R:5’-GGTGCCATAGATGCGCTTG-3 

Col I F:5’-GCAACAGTCGCTTCACCTACA-3’  
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R:5’-CAATGTCCAAGGGAGCCACAT-3’ 

(1) RT-qPCR 反应总体系为 25 μL，然后参照表 2.17 配制 PCR 反应 Mix 溶液，

其中 DNA 模板为上述 RNA 逆转录所获的 cDNA，每组每个基因指标重

复 3 次，所有操作均在冰上进行。 

表 2.17 RT-qPCR 反应 Mix 溶液的配制 

试剂 剂量 

TB Green Premix Ex TaqTM Π 12.5 μL 

PCR Forward Primer （10 μM） 1.0 μL 

PCR Reverse Primer （10 μM） 1.0 μL 

DNA 模板 1.0 μL 

无 RNase 灭菌水 9.5 μL 

总体积 25.0 μL 

(2) 配制好 RT-qPCR 反应 Mix 溶液后，按照表 2.18 所示的反应程序进行 RT-

qPCR 检测。 

表 2.18 RT-qPCR 反应程序 

反应步骤 反应条件 

第 1 步 95℃，30 秒 

第 2 步 95℃，5 秒 

第 3 步 60℃，30 秒 

第 4 步 返回至第 2 步，重复 39 次循环 

第 5 步 95℃，10 秒 

第 6 步 65℃-95℃，无限时 

(3) 计算目标基因的相对表达量，采用 2-∆∆Ct 法进行计算，-∆∆Ct 具体计算方

法如公式（2.3）所示。 

−∆∆Ct = [(𝐶𝑡实验组目的基因 − 𝐶𝑡实验组内参基因) − (𝐶𝑡对照组目的基因 − 𝐶𝑡对照组内参基因)]

（2.3） 

2.3.2.9 Western-Blot 检测成骨分化相关基因的表达 

本研究利用 Western-Blot 实验检测成骨分化相关蛋白的表达量，包括骨桥蛋

白（Osteopotin，OPN）和骨钙蛋白（Osteocalcin，OCN），具体实验步骤如下： 

a. 细胞样品的准备及蛋白提取 

(1) 使用 P3-P7 代生长状态良好的 BMSCs，待细胞密度为 80%-90%时，将细

胞消化、计数后按 1×105 个/孔的密度接种于 6 孔细胞培养板中，接种后轻
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轻摇晃培养板以使细胞均匀分布，置于细胞培养箱内培养 24 小时。 

(2) 待细胞贴壁后，将旧培养基更换为含有灭菌处理的 HAMT（100 μg mL-1）

新鲜完全培养基，不添加材料的完全培养基设置为空白对照组。然后将培

养板转移至细胞培养箱培养，每 2-3 天更换一次相应的新鲜培养基。 

(3) 待 BMSCs 与材料共培养 7 天和 14 天后，移除培养板内的旧培养基和生

物材料，无菌 PBS 洗涤 3 遍，然后使用细胞刮刀轻柔的将细胞刮下，加

入 1 mL 无菌 PBS，轻轻吹打后转移至 1.5 mL 的 EP 管中，4℃，12000 

rpm，离心 1 分钟，小心弃去上清液，置于冰上暂存。 

(4) 取 150 μL 细胞裂解液加入，细胞裂解液为 RIPA 裂解液与 PMSF（蛋白酶

抑制剂）配制，体积比为 100:1，然后使用移液枪吹打混匀，直至溶液澄

清，置于冰上裂解 30 分钟，期间每隔 10 分钟振荡一次 EP 管以使裂解充

分，裂解完全后 4℃下离心 30 分钟，转速 12000 rpm，小心转移上清液至

新的 EP 管内，4℃暂存或-20℃短期保存备用，若需长期保存则需放于-80℃

中。 

b. 蛋白浓度的测定及电泳样品准备 

使用 BCA 试剂盒（增强型）测定样品的总蛋白浓度。具体实验步骤如下： 

(1) 配制蛋白标准品：将 20 mg BSA 溶解于 0.8 mL 的蛋白标准配制液中以获

得浓度为 25 mg mL-1 的蛋白标准溶液母液。然后取 10 μL 蛋白标准溶液母

液至 490 μL PBS 溶液中，以获得终浓度为 0.5 mg mL-1的蛋白标准溶液，

可放于-20℃冰箱中长期保存。 

(2) 制作蛋白标准曲线及样品加样：使用 96 孔板按照表 2.19 加样制作蛋白标

准曲线，然后将上述提取的蛋白样品加入 2 μL 至新孔中，并加入标准品

稀释液以补足至 20 μL。 

表 2.19 BSA 蛋白标准曲线加样 

浓度（mg mL-1） 0 0.025 0.05 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 

蛋白标准溶液体积（μL） 0 1 2 4 8 12 16 20 

标准品稀释液体积（μL） 20 19 18 16 12 8 4 0 

(3) 配制 BCA 工作液：计算所用 BCA 工作液体积，每孔需加入 200 μL 工作

液，配制时按待测孔数+2 配制以减少加样误差，然后将 BCA 试剂 A 与试

剂 B 按体积比 50:1 混合均匀，即为 BCA 工作液，该工作液需现配现用。 

(4) 将上述工作液加至（2）中的待测样品孔，每孔加入 200 μL，然后放置在

37℃中孵育 30 分钟。 

(5) 通过酶标仪测定在 590 nm 处的 OD 值。 

(6) 根据标准样品的浓度和其对应的 OD 值绘制标准曲线，并通过标准曲线计
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算各待测样品的蛋白浓度。 

(7) 电泳样品的准备：在电泳时，由于每孔蛋白上样量需一致，故使用 RIPA

裂解液将高浓度样品溶液稀释，从而使蛋白浓度一致。一般电泳上样体积

为 10-15 μL，故本研究将蛋白浓度统一 5 μg μL-1。加入 6×SDS-PAGE 蛋

白上样缓冲液稀释，蛋白样品溶液与缓冲液体积比为 5:1。然后置于预热

好的 100℃金属干浴仪器中煮 30 分钟，使蛋白彻底变性。长期保存可放

于-20℃冰箱中。每次进行电泳前需 100℃煮 10 分钟，然后 12000 rpm 离

心 3 分钟后取上清上样。 

c. 试剂准备及电泳胶的制备 

(1) 制备电泳凝胶：本研究采用 1.5 mm，10 孔，10%分离胶进行蛋白电泳实

验。具体制胶操作如下：①将 1.5 mm 的胶板、玻璃板和 10 孔的上样梳洗

净吹干后备用。②按照表 2.20 所示配制分离胶混合液，然后将混合液加

至胶板和玻璃板之间，待胶面升至绿带下沿附近时即可，然后加入异丙醇

液封胶面。③约 30 分钟后胶面与异丙醇之间出现一条折线时，说明分离

胶已充分凝固，彻底去除异丙醇，按表 2.20 所示配制浓缩胶并灌胶，然后

插入上样梳。④约 30 分钟左右，待浓缩胶凝固后即可。 

表 2.20 SDS-PAGE 电泳凝胶配制方法 

试剂 分离胶（10%） 浓缩胶（5%） 

30% Acr-Bis（29:1） 3.3 mL 0.5 mL 

超纯水 4.0 mL 2.1 mL 

1M Tris·HCl 2.5 mL（pH=8.8） 0.38 mL（pH=6.8） 

10%SDS 100 μL 30 μL 

10%AP 100 μL 30 μL 

TEMED 4.0 μL 3.0 μL 

(2) 配制电泳缓冲液：将碧云天购买的电泳缓冲液（10×）用超纯水稀释至 1×

即可。 

(3) 配制转膜缓冲液：取 100 mL 碧云天购买的转膜缓冲液（10×）溶于 700 mL

超纯水中，然后加入 200 mL 无水乙醇即可，使用前应放置 4℃冰箱中预

冷。 

(4) 配制 PBST 缓冲液：取 100 mL 碧云天购买的 PBS 缓冲液（10×）溶于 900 

mL 超纯水中，稀释为 1×PBS 缓冲液，然后加入 500 μL 吐温-80（Tween），

混合均匀后常温保存。 

(5) 配制 7%牛奶封闭液：将 0.7 g 脱脂奶粉溶于 10 mL PBS 溶液，4℃暂存。 

(6) 配制 3% BSA 抗体稀释液：称取 0.3 g 牛血清白蛋白（Bocine serum albumin，
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BSA），溶于 10 mL PBST 缓冲液中，4℃暂存使用。 

d. Western-Blot 分析 

(1) 电泳：将上述配制好的电泳胶放置在电泳槽中，加入电泳缓冲液，缓慢取

出加样梳，然后取上述准备好的蛋白样品 10 μL 加至电泳胶的泳道内，最

左侧加入 5 μL 蛋白 marker。电泳设置参数为:恒压 80V，30-40 分钟（待

marker 条带分开后），恒压 120V，1.5 小时。期间注意观察样品电泳情况，

若蓝色条带已至分离胶的下缘时应提前停止，若未至则可增加电泳时间。

跑胶完成后小心取出电泳胶，裁弃浓缩胶部分，将剩余电泳胶部分放置在

预冷的转膜缓冲液中备用。 

(2) 转膜：将 NC 膜、滤纸、海绵垫和转膜用夹子放入盛有预冷的转膜缓冲液

的盘子中，然后从下至上按照转膜用夹子黑面-海绵垫-滤纸（三层）-分离

胶-NC 膜-滤纸（三层）-海绵垫-转膜用夹子白面的顺序放置并固定好，过

程中注意避免产生气泡。固定好后将此“三明治”夹板放入转膜槽中，注

意夹板黑面对转膜槽黑面，白面对转膜槽红面。然后置于冰中进行转膜，

参数设置为：恒压 80V，时间 80 分钟。 

(3) 丽春红染色：待转膜结束后，取出 NC 膜，将其正面（与胶接触面）朝上

放置于孵育盒中，加入适量丽春红染色液，轻轻摇晃后观察蛋白条带，然

后根据实验目的裁去多余部分。 

(4) 封闭：将 NC 膜转移至新的孵育盒中，然后加入 7%牛奶封闭液，室温摇

床上慢速摇晃，封闭 2 小时。 

(5) 一抗孵育：将目标蛋白的一抗工作液按说明书的稀释比例稀释到 3%BSA

溶液中配制一抗孵育工作液，稀释比例为：Actin：1：1000；OPN：1：1000；

OCN：1：1000。然后将封闭好的 NC 膜转移至黑色避光孵育盒中，加入

上述一抗孵育工作液，工作液需完全覆盖 NC 膜，然后 4℃孵育过夜或室

温孵育 2-3 小时。 

(6) 洗膜：一抗孵育完成后，回收一抗孵育工作液-20℃保存以备下次使用，不

重复使用超过 3 次。然后加入适量 PBST 缓冲液，摇床快速摇晃 10 分钟，

重复 3 次。 

(7) 二抗孵育：根据所使用的一抗来源选择相应的带荧光二抗。然后使用

3%BSA 溶液按照 1：2000 的比例稀释二抗，配制为二抗孵育工作液。将

二抗孵育工作液加入加入至黑色避光孵育盒中，放置摇床上缓慢摇晃进行

孵育，室温孵育 2 小时。 

(8) 洗膜和扫膜：待二抗孵育结束后，吸去二抗孵育工作液，加入适量 PBST

缓冲液，摇床快速摇晃 10 分钟，重复 3 次以洗涤多余未结合的二抗。最
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后使用 Odyssey 蛋白分析成像系统进行扫膜。 

2.3.2.10 统计学方法和分析 

使用平均值±标准差（Mean ± SD）对实验数据中的定量数据进行表示，统计

学分析通过 IBM SPSS Statistics 16.0 软件进行统计分析，图表制作采用 GraphPad 

Prism 8 和 OriginPro 9.0 软件。使用 Image J 软件对荧光染色图片进行分析及定

量。组间比较使用 t 检验或方差分析进行差异性分析，当 p 值<0.05 时，认为组

间差异具有统计学意义。 

2.3.3 实验结果与讨论 

2.3.3.1 羟基磷灰石微米管及其 GelMA 水凝胶复合支架的生物相容性检测 

 

图 2.10 细胞毒性检测。（a）浓度梯度的 HAMT 细胞活性检测。（b）不同浓度的 GH 及其

与不同占比的 HAMT 所构建的复合支架的细胞活性检测。 

生物相容性是评价生物材料性能的一个重要指标，本研究针对 HAMT 及

GH/H 复合支架的生物相容性通过体外的 CCK8 实验和免疫荧光染色实验进行检

测。如图 2.10 所示，在 BMSCs 与 HAMT 或复合支架共培养 24 小时和 48 小时

后，未见明显的细胞活性降低。单纯 HAMT 的浓度梯度设置为 10 μg mL-1、30 
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μg mL-1、50 μg mL-1、70 μg mL-1 和 100 μg mL-1，以正常完全培养基培养的 BMSCs

作为对照，可以看出，即是在 HAMT 浓度达到 100 μg mL-1 时，仍未见细胞活性

的降低（图 2.10 a），提示所制备的 HAMT 生物材料具有良好的生物相容性。而

HAMT 在与 GelMA 水凝胶复合构建三维复合支架后，我们探究了不同 GelMA

水凝胶浓度（5%和 10%GH）以及不同 HAMT 占比的复合支架生物相容性，结

果表明，不论是低浓度还是高浓度的 GelMA 水凝胶支架，还是不同 HAMT 占比

所制备的 GH/H 复合支架，都未表现出明显的细胞毒性（图 2.10 b），提示其具

有良好的生物相容性，这也与之前对于 GelMA 水凝胶的研究一致[302, 303]。 

此外，由于所构建的 GH/H 复合支架为三维多孔支架，为进一步探究细胞在

支架上的生长形态，本研究采用了 Actin-Tracker Red-Rhodamine（微丝红色荧光

探针）免疫荧光染色实验。Actin-Tracker Red-Rhodamine 是一种标记 Actin 的荧

光探针，可特异性的结构细胞骨架，即肌动蛋白（F-Actin），通过共聚焦显微镜

的高倍镜观察，可清楚的观察到细胞在复合支架上的生长形态。如图 2.11 所示，

红色荧光为微丝荧光探针标记的 F-Actin，蓝色荧光为 DAPI 标记的细胞核，结

果显示 BMSCs 在 GH 和 GH/H-H 复合支架上呈现纺锤形、正常铺展以及多突触

的形态，提示细胞在该三维支架上生长良好，具有较好的细胞粘附能力，进一步

证明了所构建的 GH/H-H 复合支架良好的生物相容性。 

 

图 2.11 BMSCs 在 GH 和 GH/H-H 复合支架中生长的 Actin/DAPI 染色共聚焦结果。红色为

细胞骨架 Actin，蓝色为细胞核。 

2.3.3.2 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的生物活性性检测 

前文已证明了 GH/H 复合支架具有良好的生物相容性，然而在进行骨缺损修
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复时，所植入的复合支架还需具备良好的生物活性，从而促进骨缺损的修复。为

进一步探究 GH/H 复合支架的生物活性，本研究采用了 CCK8 法和活死细胞染色

法来定量和定性分析了 GH/H 复合支架的生物活性性能。图 2.12 a 所示为单纯

HAMT 的增殖结果图，在 BMSCs 与不同浓度的 HAMT 进行共培养 1、3、5 和

7 天后，未见明显的促增殖效果。然而在复合 GelMA 水凝胶构建为 GH/H 复合

支架后，GH/H 复合支架的促增殖效果显著，尤其是在 HAMT 占比 50%的 GH/H-

H 复合支架中，BMSCs 的细胞活力相较于空白组在 1、3、5 和 7 天时分别为

122%、132%、178%和 262%，结果如图 2.12 b 所示。这可能与 HAMT 加入后导

致 GH/H 复合支架的粗糙表面有关。许多研究表明，粗糙的表面可以促进细胞的

增殖[293]。此外，GH/H 复合支架具有多孔结构且表面粗糙的特点，这对细胞的粘

附和生长具有积极的影响作用[304]。基于 GH/H-H 表现出更好的生物活性，后续

实验便重点探究此复合支架，不再做不同浓度配比构建复合支架的探讨。 

 

图 2.12 HAMT 和 GH/H 复合支架的细胞增殖 CCK8 结果图。结果表示为平均值±标准差

（Mean ± SD），*表示 p < 0.05，**表示 p < 0.01，***表示 p < 0.001,p < 0.05 认为具有显著

性差异，组间比较为 GH/H-H 与 GH 组。 

图 2.13 所示为 BMSCs 在 GH 和 GH/H-H 支架上生长的活死细胞染色结果。

绿色荧光为提示活细胞的钙黄绿素（Calcien-AM），红色荧光为提示死细胞的碘

化丙啶（PI），由图可以看出 GH 和 GH/H-H 复合支架上几乎没有红色荧光显示，

即死细胞产生，进一步验证了此骨修复支架良好的生物相容性。对于显示活细胞

的绿色荧光来说，在 GH/H-H 复合支架上可以观察到更多的活细胞生长，表明具

有粗糙表面的 GH/H-H 复合支架具有更好的生物相容性。使用 Image J 软件定量

分析的结果也证实了这一点（表 2.21）。这与上述 CCK8 增殖实验的结果一致。 
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图 2.13 GH 和 GH/H-H 复合支架上的 BMSCs 的活/死细胞染色结果图。红色表示 PI 标记的

死细胞，绿色表示 Calcien-AM 标记的活细胞。 

表 2.21 Image J 分析统计的活/死细胞染色定量结果 

样品 活细胞数 死细胞数 总细胞数 

GH 201 0 201 

GH/H-H 1177 1 1178 

2.3.3.2 羟基磷灰石微米管的促成骨分化能力检测 

上述实验结果证实了 HAMT 和 GH/H 复合具有良好的生物相容性和生物活

性，然而，应用于骨缺损修复的生物材料还需具备良好的促成骨分化和骨生成的

作用。由于提取生长在复合支架的 BMSCs 的 RNA 和蛋白质较为困难，且结合

之前的研究来看，GH/H 复合支架中起促成骨分化作用的主要是 HAMT，故本研

究使用 BMSCs 与 HAMT 共培养来验证其促成骨分化能力。OCN、OPN 和 Col I

等是成骨分化的标志因子，在 BMSCs 向成骨细胞分化的过程中，其 mRNA 和蛋

白的表达量会相应地上调。基于此，本研究通过 RT-qPCR 和 Western-Blot 实验分

别在 mRNA 水平和蛋白质水平来验证 HAMT 的促成骨分化能力。 

 

图 2.14 HAMT 促进 BMSCs 成骨分化。（a）HAMT 处理 7 天和 14 天的 BMSCs 后的
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OCN、OPN 和 Col-Ⅰ基因的相对表达量。第 14 天 GAPDH 的相对表达设置为 1。（b）第 7

天和第 14 天的 OPN 和 OCN 的 Western-Blot 结果。 

图 2.14 a 为 RT-qPCR 实验所得目的基因的相对表达量结果，数据通过公式

（2.3）计算目的基因的相对表达量。如图所示，成骨分化相关因子 OCN、OPN

和 Col I 均表现为表达上调，在共培养 7 天后，其表达量分别为 Blank 组的 1.72、

1.66 和 1.37 倍；而在共培养 14 天后，HAMT 组的 OCN、OPN 和 Col I 的表达量

则为 Blank 组的 3.28、3.32 和 2.27 倍。在 Western-Blot 实验中也获得了相同的趋

势，如图 2.14 b 所示，BMSCs 在与 HAMT 共培养 7 天和 14 天后，OPN 和 OCN

的表达量均高于 Blank 组。这种促成骨分化的能力可能与 HAMT 的降解有关，

在降解过程中，HAMT 为 BMSCs 的成骨分化和矿化提供了 Ca2+和磷酸盐原料

[305]。由于在 BMSCs 向成骨细胞分化的过程中，其成果标志因子的 mRNA 和蛋

白质表达量并不是一个同步统一发生的过程，而是一个有序调控的过程，其中

OPN 为早期成骨分化的标志[306]，OCN 为晚期成骨的标志[307]，而 Col I 则为成骨

过程生物矿化所不可缺少的细胞外基质重要组成部分[308]。通过上述实验结果表

明 HAMT 可以影响整个成骨过程中的成骨标志物表达上调，且这种影响呈现时

间依赖性：作用时间越长，差异越明显。 

2.3.4 结论 

综上所述，本研究所构建的 GH/H 复合支架结合了 GelMA 水凝胶良好的生

物相容性特点与 HAMT 的促成骨分化性能，同时，由于 HAMT 的引入，改善了

GelMA 水凝胶力学性能弱的缺点，为进一步应用于骨缺损修复提供了力学基础。

此外，HAMT 的引入还改变了复合支架的表面特性，使复合支架内表面变为更适

合细胞粘附与生长的粗糙表面，提高 GH/H 复合支架的生物活性。 

2.4 羟基磷灰石微米管/GelMA 水凝胶复合支架的体内促骨修复

研究 

2.4.1 实验材料 

2.4.1.1 实验主要设备及仪器 

表 2.22 GH/H-H 复合支架体内促骨缺损修复研究的主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 
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电热恒温水浴锅 Fisher Scientific（德国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

高压蒸汽灭菌器（MLS-3780） SANYO 公司（日本） 

倒置荧光相差显微图像系统 LEICA DMI6000B（德国） 

世新牙科打磨机（Strong 90） 上海仁沃医疗科技有限公司（中国） 

小动物手术器械 上海金钟手术器械厂（中国） 

小动物体重称 深圳德玛医疗器械有限公司（中国） 

离心机 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

组织脱水机（JJ-12J） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

组织包埋机（JB-P5） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

组织切片机 LEICA 公司（德国） 

组织摊片机 浙江省金华市科迪仪器设备有限公司（中国） 

冻台（JB-L5） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

载玻片 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

盖玻片 江苏世泰实验器材有限公司（中国） 

烤箱 天津市莱玻特瑞仪器设备有限公司（中国） 

微波炉 格兰仕公司（中国） 

组化笔 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

脱色摇床 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

超净工作台 新华医疗器械股份有限公司（中国） 

Hiscan XM Micro-CT 扫描仪 苏州海斯菲德信息科技有限公司（中国） 

全自动正置荧光显微镜 LEICA DM6（德国） 

切片数字扫描仪 3D HISTECH 公司（匈牙利） 

2.4.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 2.23 GH/H-H 复合支架体内促骨缺损修复研究的主要设备和仪器 

试剂与耗材名称 供应商 

75%乙醇 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

安尔碘消毒液 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

4%多聚甲醛固定液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

3%双氧水 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水乙醇 国药集团化学试剂有限公司（中国） 
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二甲苯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

中性树脂 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

正丁醇 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

石蜡 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

EDTA 脱钙液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

EDTA 抗原修复液（pH=8.0） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

柠檬酸抗原修复液（pH=6.0） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

PBS 缓冲液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

BSA 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

苏木精/伊红（HE）染液套装 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

Masson 染液套装 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

组化试剂盒 DAB 显色剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

抗荧光淬灭封片剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

自发荧光淬灭剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

一抗（CD31+α-SMA） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

荧光二抗 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

DAPI 染色液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

戊巴比妥钠 上海市第十人民医院动物实验中心（中国） 

2.4.2 实验方法 

2.4.2.1 实验动物的管理 

本研究所有实验动物的操作流程均由上海市第十人民医院动物实验伦理委

员会审批批准，本着实验动物伦理和福利原则，严格控制实验动物数量，优化设

计方案，经安乐处死后的大鼠尸体最后经动物房进行统一焚毁。实验动物选取

SPF 级，6 周龄（约 200g）的雄性 SD（Sprague-Dawley）大鼠，购买自上海斯莱

克实验动物有限责任公司，饲养环境为 20℃-22℃，湿度为 70%，昼夜交替时间

为 12 小时，饲养地为同济大学沪北实验动物中心，由实验中心进行日常饮水和

饮食的提供，并定时更换垫料。 

2.4.2.2 大鼠颅骨缺损模型的构建及支架植入 

(1) 植入支架的准备：参照 2.2.2.1 配制 GH/H-H 复合支架的液体混合液，同

时设置 GH 组为实验对照组，不植入任何材料的组为空白对照组，然后将

复合支架预混合液和单纯GelMA水凝胶液体密封放置 37℃水浴保温瓶中

暂存，以防止低温凝固。 
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(2) SD 大鼠颅骨缺损模型的构建： 

① 分组：所用实验大鼠共计 18 只，造模前随机将其分为 2 组，每组 9 只。 

② 麻醉：称重并记录每只大鼠的体重，然后使用 1%的戊巴比妥钠腹腔注

射进行麻醉，计量为 0.4 mL/100 g。 

③ 备皮及消毒：待大鼠充分麻醉后，判断标准为呼吸平缓均匀，巩膜反射

阴性即可，使用剃毛器进行备皮，充分暴露手术区域。手术区域备皮完

成后，将大鼠俯卧位放置在操作台上，然后使用安尔碘和 75%的乙醇进

行操作区域的消毒、铺一次性无菌洞巾，遵循外科无菌原则进行。 

④ 颅骨暴露：沿大鼠头颅中线做长约 1-1.5 cm 的纵行皮肤切口，钝性分离

皮下软组织，充分显露颅骨，然后于颅骨表面骨膜做“十”字切口，钝

性分离骨膜以保护骨膜，显露矢状缝、双侧顶骨、额骨后缘及部分枕骨。 

⑤ 钻孔：使用 5 mm 的取骨环钻于双侧顶骨靠近枕骨侧，钻两个圆形的全

层骨缺损，以矢状缝为中线，左右对称，骨缺损直径为 5 mm，在钻孔

的过程中需要持续滴注生理盐水，以防止局部过热从而损伤骨缺损周边

组织和细胞。 

⑥ 植入支架材料：将上述预混的 GH 或 GH/H-H 支架混合液，使用移液枪

注射至缺损区域，每孔 200 μL，然后采用紫外光照射 30 秒进行原位光

固化（如图 2.15 所示）。由于每只大鼠可钻取左右两个骨缺损区域，左

右两侧缺损区域使用不同处理组以做自身对照。 

⑦ 关闭切口及术后管理：使用无菌丝线全层缝合皮下组织和皮肤，切口区

域使用 75%乙醇进行再次消毒，待大鼠苏醒后放回饲养笼饲养，正常提

供饮食饮水。术后连续 3 天腹腔注射 10 万 U/只青霉素以防感染。 

 

图 2.15 SD 大鼠颅骨缺损模型构建及支架植入过程 

2.4.2.3 骨缺损修复动物样本的收集和处理 

于植入材料后的第 4 周、8 周和 12 周安乐处死老鼠，每个时间点 6 只，然

后显露颅骨并小心、完整地将颅骨标本取出，尽量去除颅骨上附着的软组织，然

后浸泡于 4%多聚甲醛中进行固定，并保存于 4℃冰箱内。 
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2.4.2.4 骨缺损修复动物样本的 Micro-CT 扫描及数据分析 

所收集的颅骨样本通过 Micro-CT 扫描（Hiscan XM Micro-CT，苏州海斯菲

德信息科技有限公司）进行分析，扫描条件：60 kV，133μA，单次曝光时间 50 

ms，扫描分辨率 50 μm，扫描角度间隔 0.5 度。然后使用 NRecon 重建软件进行

三维重建，和 CTAn 1.8 软件进行数据分析，通过骨体积（Bone volume，BV）、

骨体积分数（Bone volume/Total volume，BV/TV）和骨小梁数（Trabecular number，

Tb. N）对骨修复效果进行定量评价。 

2.4.2.5 骨缺损修复动物样本的脱钙、包埋和组织切片 

将样品放入包埋框中，标记好后置于盛有 EDTA 脱钙液的容器中，密封后放

入 30℃，转速 120 转/分的恒温摇床内进行脱钙处理，每 2-3 天更换一次脱钙液，

共脱钙 30 天。待脱钙结束后，取出样本流水轻柔冲洗 3-6 小时，然后进行梯度

脱水和石蜡包埋，具体实验步骤如表 2.24 所示。包埋结束后进行组织切片，切片

厚度为 4 μm，组织切片取下后放入摊片机温水（40℃）中铺平后用载玻片捞起，

然后置于 60℃烘箱内烘干，干燥后常温保存。 

表 2.24 组织切片及石蜡包埋步骤 

试剂 处理时间 

○1 75%乙醇 2 小时 

○2 85%乙醇 2 小时 

○3 90%乙醇 1.5 小时 

○4 95%乙醇 2 小时 

○5 无水乙醇 a 2 小时 

○6 无水乙醇 b 2 小时 

○7 醇苯 40 分钟 

○8 二甲苯 a 40 分钟 

○9 二甲苯 b 40 分钟 

○10 65℃融化石蜡 a 30 分钟 

○11 65℃融化石蜡 b 1 小时 

○12 65℃融化石蜡 c 2 小时 45 分钟 

2.4.2.6 组织切片的 HE 染色 

(1) 将上述所制石蜡切片使用二甲苯①（20 分钟），二甲苯②（20 分钟），无

水乙醇①（5 分钟），无水乙醇②（5 分钟）和 75%乙醇（5 分钟）依次处

理，然后使用流动水柔和冲洗 10 分钟。 
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(2) 然后使用苏木精染液染色 3-5 分钟，流动水冲洗后加入分化液分化，再次

流动水冲洗，然后通过返蓝液返蓝，再次流动水冲洗。 

(3) 将上述处理后的切片放入 85%乙醇（5 分钟）和 95%乙醇（5 分钟）进行

脱水，然后使用伊红染液染色 5 分钟。 

(4) 待染色完成后，将切片依次放入无水乙醇①、无水乙醇②、无水乙醇③、

二甲苯①和二甲苯②中，每步 5 分钟，最后使用中性树脂封片，显微镜下

观察采集图像或使用切片扫描仪扫描。 

2.4.2.7 组织切片的 Masson 染色 

(1) 同 2.4.2.6（1）。 

(2) 将组织切片浸于 Masson A 液中过夜，然后流动水冲洗；然后浸于 Masson 

B 液与 C 液等体积混合后的混合液中染色 1 分钟，流动水冲洗后放入 1%

盐酸酒精中浸泡 5 分钟，再次流动水冲洗。然后将切片浸入 Masson D 液

中 6 分钟，流动水冲洗后浸入 Masson E 液中 1 分钟，取出后室温放置，

待稍干燥后放入 Masson F 液中 30 秒。 

(3) 染色完成后将切片浸入 1%冰醋酸中 5 分钟，然后使用无水乙醇①、无水

乙醇②和二甲苯溶液中各 5 分钟，最后使用中性树脂封片，显微镜下观察

采集图像或使用切片扫描仪扫描。 

2.4.2.8 组织切片的免疫荧光染色 

(1) 石蜡切片脱蜡：将切片依次浸入二甲苯①（15 分钟），二甲苯②（15 分钟），

无水乙醇①（5 分钟），无水乙醇②（5 分钟），85%乙醇（5 分钟）和 75%

乙醇（5 分钟）中，最后使用蒸馏水冲洗。 

(2) 抗原修复：使用 EDTA 抗原修复缓冲液（pH=8.0）中，然后放入微波炉内，

中火 8 分钟至沸，停火 8 分钟保温，再转中低火 7 分钟进行抗原修复，待

自然冷却后将玻片放入 PBS 中摇晃洗涤 3 次，每次 5 分钟。 

(3) 阻止内源性过氧化物酶：将切片放入 3%双氧水溶液中避光室温孵育 25 分

钟，然后 PBS 进行洗涤 3 次，每次 5 分钟。 

(4) 封闭：用免疫组化笔将组织圈出，然后在圈内滴入适量 3%BSA 溶液以覆

盖组织，室温避光孵育 30 分钟。 

(5) 一抗孵育：轻轻甩掉封闭液后，滴加使用 PBS 配制的一抗（CD31+αSMA），

然后置于湿盒内 4℃孵育过夜，湿盒内应加少量水以防止抗体蒸发。 

(6) 二抗孵育：待一抗孵育完成后，将玻片放入 PBS 中，摇床晃动洗涤 3 次，

每次 5 分钟，然后轻轻甩干玻片后滴加二抗覆盖组织，室温孵育 50 分钟。 

(7) DAPI 复染细胞核：将玻片稍甩干后滴加适量 DAPI 染色，室温避光孵育
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10 分钟。 

(8) 自发荧光淬灭：PBS 洗涤 3 次，每次 5 分钟，将玻片稍甩干后滴加自发荧

光淬灭剂孵育 5 分钟，然后流水冲洗 10 分钟。 

(9) 封片及结果采集：将上述所获切片稍甩干后滴加抗荧光淬灭封片剂进行封

片，然后在荧光显微镜下观察并采集图像。 

2.4.2.9 统计学方法和分析 

使用平均值±标准差（Mean ± SD）对实验数据中的定量数据进行表示，统计

学分析通过 IBM SPSS Statistics 16.0 软件进行统计分析，图表制作采用 GraphPad 

Prism 8 和 OriginPro 9.0 软件。组间比较使用 t 检验或方差分析进行差异性分析，

当 p 值<0.05 时，认为组间差异具有统计学意义。 

 

2.4.3 实验结果与讨论 

 

图 2.16 植入 GH 或 GH/H-H 支架 4、8 和 12 周后颅骨的三维重建 Micro-CT 图像 
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使用 Micro-CT 和组织切片染色来进行骨缺损修复的评价。如图 2.16 Micro-

CT 扫描结果所示，GH/H-H 复合支架较单纯 GH 和空白对照组来看，在每个时

间点均能有效地促进骨缺损的修复。随着修复时间的延长，修复的效果也越来越

明显。 

 

图 2.17 骨缺损修复 Micro-ct 的新生骨相关指标的定量分析结果，包含骨体积 (BV)、骨体

积分数 (BV/TV) 和骨小梁数量 (Tb.N) 。结果表示为平均值±标准差（Mean ± SD），其中

*p < 0.05，**p < 0.01，***p < 0.001 表示组间具有统计学差异。组间比较为 GH/H–H 复合

支架组与 GH 组或 Blank 组 

为了进一步定量评价新生骨的形成，通过对缺损区域的新生骨，包括骨体积

（BV）、骨体积分数（BV/TV）和骨小梁数量（Tb.N）进行了分析统计，结果如
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图 2.17 所示。在整个愈合过程中，新生骨形成指标 BV、BV/TV 和 Tb.N 在所有

组中均有显着增加的趋势。而与其它组相比，GH/H-H 组显示出了更好的修复效

果。尤其是在骨愈合后期（12W），BV 和 BV/TV 约为 Blank 组的 1.7 倍，Tb.N

为对照的 1.4 倍，而作为实验对照组的 GH 组来看，则分别为 Blank 组的 1.3 和

1.2 倍。 

 

图 2.18 植入 GH 或 GH/H-H 支架 4、8 和 12 周后颅骨样本的 HE 染色结果。NB

（Newborn Bone）：新生骨，黄色五角星：新生胶原，绿色箭头：成骨细胞。 

组织切片染色也进一步证实了复合支架的骨缺损修复效果。HE 染色结果如

图 2.18 所示，其中，NB（Newborn bone）表示新生骨，黄色五角星表示新生胶

原，绿色箭头表示成骨细胞。结果显示，随着修复时间的增加，缺损区域慢慢被

新生组织填充，其中，GH/H-H 组的缺损区域较 GH 组和 Blank 组形成了更多的

新生胶原和新生骨。此外，在高倍镜下观察可见 GH/H-H 复合支架组具有更多的

成骨细胞生成。在 Masson 染色结果（图 2.19）中也获得了同样的趋势。 

此外，骨缺损区域的血管生成情况对于骨缺损的修复具有重要影响，更多的

新生血管可以为骨修复提供丰富的营养物质，本研究采用了 CD31+α-SMA 免疫

荧光双标染色来观察缺损区域的新生血管情况。其中，CD31 可以标记血管内皮

细胞，α-SMA（α-平滑肌肌动蛋白）则标记动脉血管平滑肌，通过两者共定位，

可以观察到新生血管的情况，结果如图 2.20 所示。 
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图 2.19 植入 GH 或 GH/H-H 支架 4、8 和 12 周后颅骨样本的 Masson 染色结果。NB

（Newborn Bone）：新生骨，黄色五角星：新生胶原，绿色箭头：成骨细胞。 

在 GH/H-H 复合支架组中，被 CD31+α-SMA 所标记的新生血管较另外两组

更多，提示 GH/H-H 具有一定的促血管生成作用，这进一步表明了 GH/H-H 复合

支架具有更好的促骨修复性能。 

 

图 2.20 植入 GH 或 GH/H-H 支架 12 周的 CD31+α-SMA 染色结果。蓝色荧光为 DAPI，

标记细胞核；绿色荧光为 FITC，标记 CD31，红色荧光为 CY3，标记 α-SMA，红色箭头表

示新生血，标记黄色圆圈为 CD31+α-SMA 染色的阳性结果 
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通过上述体内动物学实验可以看出，GH/H-H 复合支架具有良好的促骨缺损

修复能力，这可能 GH/H-H 复合支架的以下几个性能有关。①GH/H-H 复合支架

优异的机械性能。有研究表明，高机械强度的基质在培养干细胞时对于其成骨分

化至关重要[309, 310]，GH/H-H 复合支架在引入 HAMT 后机械强度较 GH 支架提高

了 2.7 倍，这对于细胞的增殖和 BMSCs 的成骨分化具有更积极的影响，这也与

本研究的结果一致（参见2.3.3和2.4.3）。②GH/H-H复合支架的多孔结构及HAMT

所带来的高透气性和管道框架结构。多孔结构有利于细胞的浸润和血管侵袭生长

[309]，本研究的细胞学研究结果和体内动物学 CD31+α-SMA 结果也揭示了 GH/H-

H 复合支架具有更好的生物活性和更多的新生血管形成。同时，有研究报道

BMSCs 的成骨分化受支架孔径的影响，在 200 μm 直径的孔径时更为明显[311]。

在本研究中，GH/H–H 复合支架的具有均匀分布的直径在 100~200 μm 孔洞。此

外，由于 HAMT 特殊的管状结构，在 GH/H-H 复合支架中可以形成管道框架的

内部微观结构，从而可以连接支架中的相邻孔洞，为多孔结构中的细胞之间的信

号传导和营养物质传递提供了结构基础，这有利于细胞的增殖、成熟和分化[312]。

③HAMT 在成骨分化和骨组织矿化形成发挥着重要作用[313, 314]。HAMT 降解产

生的钙离子和磷酸根离子可能参与细胞外 Ca/P 离子库的调节。局部钙离子和磷

酸根离子浓度的增加将模拟离子的再沉淀和与基质的结合[315]，这个过程与天然

骨矿物质活动相似，可以增加生物矿化，从而加速骨修复。 

另一方面，GH/H-H 复合支架由于其特殊的光固化塑形性能，具有良好的骨

缺损应用前景。由于临床上的骨缺损大多不规则形状的，而通过模型塑形制备的

支架往往不匹配临床实际情况[316-318]。3D 打印近年来被广泛关注和研究用以解

决这一问题，然而其对生物墨水和设备的严格要求而限制了其应用推广[319, 320]。

基于此，GH/H-H 复合支架可以良好地解决原位塑形的问题，通过将预热混匀制

备的液体混合液注射至缺损部位，然后进行原位光固化，便能使复合支架自填充

缺陷部位从而匹配不规则的缺损形状。 

2.4.4 结论 

通过构建大鼠颅骨临界骨缺损模型，原位固化塑形植入 GH/H-H 复合支架，

验证了 GH/H-H 复合支架的体内骨缺损修复能力。所制备的 GH/H-H 复合支架具

有优异的机械性能、粗糙的内表面、高透气性能和孔洞相连率，具有优异的促骨

缺损修复的能力。 

2.5 本章小结 
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在本研究中，通过将 HAMT 引入 GH 中从而制备用于骨缺损修复的管道框

架复合支架。HAMT 大大提高了水凝胶的机械性能，同时保留了柔韧性和抗疲

劳能力，弥补了 GH 机械强度差的缺点。此外，由于 HAMT 的管状结构和自组

装性能，从而在支架内部形成了内部管道框架结构，使得 GH/H 支架具有良好

的透气性和信号、营养物质的传递能力。此外，由于 HAMT 的引入，GH/H 复合

支架的表面更加粗糙，更容易让细胞粘附生长。另一方面，由于 GH/H 复合支架

的光固化和原位塑型性能，可以为不规则的骨缺陷区域提供更加匹配的植入支架

而无需额外的设备辅助。在体外 BMSCs 的研究和体内骨缺损修复的实验证实了

GH / H 复合支架的高生物相容性、生物活性和促骨修复的性能。综上所述，所构

建的管道框架 GH/H 复合支架具有优异的机械性能、透气性、生物相容性、生物

活性和促骨修复能力（图 2.21），为其在骨缺损修复应用方面提供了良好的应用

前景和研究策略。 

 

图 2.21 GH/H 复合支架的管道框架支架模式图。GelMA 水凝胶提供多孔结构，HAMT 构

成内部管道框架结构。GH/H 复合支架的特性包含：管道框架结构、粗糙的内表面，多孔

结构，力学增强以及营养物质和信号传递。 
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第 3 章  没食子酸改性多维度钙基生物材料及其促骨修复的

研究 

3.1 羟基磷灰石纳米颗粒/纳米线的制备及其没食子酸改性生物

材料的理化性质表征 

3.1.1 实验材料 

3.1.1.1 实验主要设备及仪器 

表 3.1 羟基磷灰石纳米颗粒/纳米线的制备及其没食子酸修饰改性所用的设备与仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

恒温磁力搅拌器（B11-3） 上海司乐仪器有限公司（中国） 

电热恒温鼓风干燥箱（DHG-9076A） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

台式高速离心机（TG1650-WS） 湖南湘仪实验室仪器开发有限公司（中国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

pH/mV 计（MP512-03Meter） 上海三信有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

多通量密闭微波化学工作站（MDS-6G） 上海新仪微波化学科技有限公司 

场发射扫描电子显微镜 Hitachi S-4800 （日本） 

场发射透射电子显微镜 JEOL JEM 2100F （日本） 

X 射线衍射 Rigaku D/max 2550V（日本） 

FTIR VERTEX70（德国） 

粉末压片机（HY-15） 天津天光新光学仪器科技有限公司（中国） 

3.1.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 3.2 羟基磷灰石纳米颗粒/纳米线的制备及其没食子酸修饰改性所用的耗材与试剂 

试剂与耗材名称 供应商 

氢氧化钠，NaOH，分析纯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水氯化钙，CaCl2，分析纯 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 
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二水合磷酸二氢钠，NaH2PO4·2H2O，

分析纯 

国药集团化学试剂有限公司（中国） 

乙二醇，C3H8O2，分析纯 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 

油酸钠，分析纯 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 

一水合没食子酸，C7H8O6，分析纯 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H2OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

医用诱导骨基质（硬型，条状） 上海骁博科技发展有限公司（中国） 

溴化钾，KBr 天津博天胜达科技发展有限公司（中国） 

3.1.2 实验方法 

3.1.2.1 羟基磷灰石纳米颗粒的制备 

羟基磷灰石纳米颗粒（Hydroxyapatite nanoparticles，HANP）的制备方法具

体如下：将 24 mL CaCl2（0.1 mol L-1）溶液、24 mL NaH2PO4·2H2O（0.05 mol 

L-1）溶液、50 mL 去离子水和 50 mL 乙二醇溶液依次倒入 200 mL 烧杯中，磁力

搅拌混匀，然后使用 0.5 mol L-1 的 NaOH 溶液调 pH 至 6.7，然后将混合液转移

至聚四氟乙烯微波反应釜中，放入微波化学工作站中，110℃中反应 30 分钟。反

应完成后自然冷却至室温，离心收集反应产物，无水乙醇和去离子水分别洗涤 3

次，根据实验需求冷冻干燥或烘箱烘干备用。 

3.1.2.2 羟基磷灰石纳米线的制备 

羟基磷灰石纳米线（Hydroxyapatite nanowires，HANW）的制备方法具体如

下：将 8 mmol 油酸钠溶于 70 ℃下的 25 mL 去离子水中，充分溶解并自然冷却

至室温。在剧烈磁力搅拌下滴加 25 mL 含有 2 mmol 氯化钙的水溶液。连续搅拌

30 分钟，然后将所获悬浮液与 25 mL 含有 1.8 mmol 二水合磷酸二氢钠的水溶液

混合，随即将反应混合物转移到 100 mL 聚四氟乙烯不锈钢高压釜中密封，200℃

的烘箱加热 36 小时。所获水热产物使用去离子水和无水乙醇洗涤三次，然后根

据实验需求冷冻干燥或烘箱烘干备用。 

3.1.2.3 多维结构羟基磷灰石生物材料的没食子酸修饰改性 

称量 100 mg NaOH 溶于 50 mL 去离子水中，配制为 0.05 mol L-1 的 NaOH 溶

液，然后称取一定质量的没食子酸（Gallic acid，GA）溶于 NaOH 溶液中，浓度

梯度为：0.2 mg mL-1，0.4 mg mL-1，1 mg mL-1，2 mg mL-1，4 mg mL-1，6 mg mL-

1，8 mg mL-1 和 10 mg mL-1，磁力搅拌 10 分钟使其充分溶解，然后将 50 mg 上

述所制备的羟基磷灰石纳米颗粒或纳米线，或所购买的医用诱导骨基质（Bone 
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matrix，BM）放入没食子酸溶液中，磁力搅拌 5 分钟后转移至聚四氟乙烯反应釜

中，80℃反应 60 分钟，所获产物使用去离子水和无水乙醇分别洗涤 2 次，60℃

烘箱烘干备用。 

3.1.2.4 羟基磷灰石纳米颗粒/纳米线及其没食子酸修饰改性生物材料的理化性质

表征 

通过场发射透射电子显微镜（Field-emission Transmission electron microscope, 

TEM）、场发射扫描电子显微镜（Field-emission scanning electron microscope, SEM）、

选区电子衍射（SEAD）分析、X 射线衍射（X-ray diffraction）及傅里叶变换红外

光谱（Fourier transform infrared spectroscopy, FTIR）对所获样品进行形貌、尺寸

及理化性质进行表征。具体表征方法如下： 

（1） SEM 分析： 将厚约 0.1 mm 的医用诱导骨基质（BM）或没食子酸修饰后

的医用诱导骨基质（GBM）烘箱烘干，然后放样品台上喷金，然后进行扫

描电镜检测观察样品形貌并拍照。 

（2） TEM 分析：将适量待测 HANP 或 HANW 样品用无水乙醇分散，利用超

声使其分散均匀，取一滴分散均匀的液滴滴加至铜网上后自然干燥，待样

品彻底干燥后进行透射电镜检测观察样品形貌并采集图像，同时进行选区

电子衍射（SEAD）分析。 

（3） XRD 分析：取适量干燥后的 HANP 或 HANW 样品置于样品台上，表面

压平后进行 X 射线衍射分析。对于骨基质样品，取适量的样品放入液氮

中，然后迅速转移至玛瑙研钵中将其研磨为粉末，再进行 XRD 测试。 

（4） FTIR分析：取适量干燥的待测HANP或HANW样品与干燥的溴化钾（KBr）

晶体混合研磨，而对于 BM 或 GBM，则先将其放入液氮中数秒，再与 KBr

混合研磨，然后将研磨后的混合粉末转移至压片机模具中，进行压片从而

制成圆形薄片，所获圆形薄片置入红外光谱分析仪进行检测。 

（5） 吸光光谱检测：取 200 μL 浓度为 500 μg mL-1 的 HANP 或 GNP 溶液加至

微量分光光度计中，然后使用紫外光谱吸光仪检测。 

3.1.3 实验结果与讨论 

3.1.3.1 羟基磷灰石钙基材料的最佳没食子酸修饰浓度探究 
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图 3.1 没食子酸与 Ca2+反应原理模式图 

图 3.1 所示为没食子酸与 Ca2+的配位反应原理模式图，Ca2+取代了没食子酸

上羧基中的 H 原子，然后与 O 原子相连。在羟基磷灰石类材料中，由羟基磷灰

石晶胞作为反应基底，通过上述反应，没食子酸可以结合至其表面，从而形成羟

基磷灰石类材料的表面修饰。 

 

图 3.2 不同浓度的没食子酸 NaOH 溶液的光学照片，单位为 mg mL-1 

为了探究最佳的没食子酸修饰改性浓度，本研究设置了浓度梯度的没食子酸

溶液来进行羟基磷灰石材料的表面修饰。如图 3.1 所示为不同浓度的没食子酸

NaOH 溶液光学照片，随着没食子酸的浓度增大，其溶液颜色逐渐由黄色向墨绿

色转变，然而有趣的是，当 GA 的浓度达到 10 mg mL-1 的时候，其颜色又转变为

无色透明液体。在加入 HANW 进行改性修饰后，所获没食子酸修饰羟基磷灰石

纳米线，简写为 GNW，其溶液光学照片如图 3.3 所示。如结果所示，所获的 GNW

颜色和 GA 浓度呈相同趋势，从低浓度的白色逐渐转变为深黄色，然后再转变为

黑色。有趣的是，当 GA 浓度达到 4 mg mL-1 时，GNW 呈现的颜色最深，近乎纯

黑色，而随着 GA 浓度再升高时，GNW 的颜色则逐渐由黑色转变为灰色，提示

最佳 GA 修饰浓度为 4 mg mL-1，在此浓度修饰下制备的光热 CaP 材料可能具有



同济大学 博士学位论文 磷酸钙复合材料的制备/功能改性及其促进骨修复的机制研究 

70 

 

最好的光热性能。 

 

图 3.3 不同没食子酸浓度（mg mL-1）修饰的 GNW 溶液光学照片 

不同浓度的 GA 对于 HANP 的修饰也出现了相似的趋势，结果如图 3.4 所

示，无论是 GNP 还是 GNW，在 0-4 mg mL-1 的 GA 浓度修饰后，其颜色均逐渐

变深，尤其 GNP 更加明显。然而当 GA 浓度达到 4 mg mL-1 以上时，GNW 的颜

色则开始慢慢变浅，10 mg mL-1 时则呈现淡灰色，相反 GNP 则是自 GA 浓度为

4 mg mL-1 时就基本变为黑色，不再加深。这可能与 HANP 和 HANW 的尺寸相

貌有关系，HANP 尺寸更小，表面暴露的与 GA 分子反应结合的 Ca2+更多。由于

有研究证明了过高的 GA 浓度具有一定的生物毒性[321]，结合本研究所获结果，

故后续研究均采用 4 mg mL-1 的 GA 溶液进行羟基磷灰石材料的修饰反应。 

 

图 3.4 不同浓度的 GA（mg mL-1）修饰后的羟基磷灰石纳米颗粒（GNP）或纳米线

（GNW）的干燥样品光学图 

3.1.3.2 多维度羟基磷灰石材料及其没食子酸修饰改性后材料的理化性质表征 

上述结果表明经没食子酸修饰后的羟基磷灰石纳米颗粒或纳米线的直观下

的颜色发生了改变，为了进一步探究修饰前后的羟基磷灰石材料的理化性质变化

情况，本研究使用了 SEM、TEM、SEAD、XRD 和 FTIR 实验对其进行表征。图

3.5 所示为 HANP 和 GNP 的 TEM 结果，显示所制备的 HANP 为长约 100 nm 左
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右，直径约 3-5 nm 的短棒状材料，形貌均一，分散均匀，SEAD 结果则显示其为

晶体像材料。而经过 GA 的修饰后，所获 GNP 与 HANP 无较大形貌差距，且仍

为晶体结构。 

 

图 3.5 HANP 和 GNP 的 TEM 结果图 

所制备的 HANW 和经没食子酸修饰后的 GNW 的透射电镜结果如图 3.6 所

示，结果显示修饰前后与 HANP 相似，未发生形貌或性质的变化。HANW 和 GNW

均为直径约 10 nm 的长纳米线。SEAD 结果显示修饰前后均为晶像结构。 

 

图 3.6 HANW 和 GNW 的 TEM 结果图 

上述结果验证了没食子酸可以与一维（纳米颗粒）和二维（纳米线）的羟基

磷灰石材料反应从而进行表面修饰，从而使其改性为黑色材料。为了进一步探究

该方法的普适性，本研究采用了临床使用的医用诱导骨基质来进行修饰研究。医

用诱导骨基质是一种猪源的异种移植骨，其分为脱钙型（软型）和部分脱钙型（硬

型），由于硬型骨基质未完全脱钙，其本身仍具有一部分 CaP 成分，故可以被没

食子酸修饰改性，反应前后的产物如图 3.7 a 所示。未经修饰的 BM 为白色多孔

支架固体，而经 GA 修饰反应后的骨基质（GBM）则与上述的 GNP 和 GNW 一
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致，变为黑色多孔支架。同时，修饰后的 GBM 内部改变也与 GNP 和 GNW 一

致，如图 3.7 b-c 所示，未见明显变化。 

 

图 3.7（a）没食子酸修饰前后的医用诱导骨基质大体光学图；（b，c）没食子酸修饰前后

的医用诱导骨基质 SEM 结果图。BM：医用诱导骨基质，GBM：没食子酸修饰后的医用诱

导骨基质 

为了进一步分析修饰前后材料的理化性质，本研究采用了 XRD 和 FTIR 检

测进行分析。结果如图 3.8 和图 3.9 所示。XRD 结果显示 HANP、HANW 和 BM

均包含典型的羟基磷灰石衍射峰（JCPDS No.09-0432），在经 GA 修饰后，其衍

射峰与修饰前无明显差异。相同的情况也出现在 FTIR 结果中（图 3.9），GA 中

特殊的 O-H 键在 3280 cm-1 和 3495 cm-1 处具有吸收峰，而 C=O 键则在 1540 cm-

1 出现吸收峰[322]，这些吸收峰也相应的出现在羟基磷灰石中，然而由于 GA 与

Ca2+配位形成的 Ca=O 键同样存在于羟基磷灰石中，故修饰前后未见吸收峰出现

明显差异。 

 

图 3.8 没食子酸修饰前后的多维磷酸钙类材料的 XRD 图谱。HA：羟基磷灰石 
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图 3.9 没食子酸修饰前后的多维磷酸钙类材料的 FTIR 图谱。GA：没食子酸 

基于经 GA 修饰后的材料由白色转变为黑色，本研究检测了修饰前后材料的

光谱吸收变化情况，结果如图 3.10 所示。经 GA 修饰后的 HANP 对 250-900 nm

范围内光的吸收值均增强了，且波长越短吸收越强，提示羟基磷灰石材料经 GA

修饰后提升了其对光的吸收转换能力，有助于其应用的扩展。 

 

图 3.10 没食子酸修饰前后的羟基磷灰石纳米颗粒的吸收光谱 

3.1.4 结论 
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综上所述，没食子酸与 Ca2+可以进行配位反应，其最佳的修饰浓度为 4 mg 

mL-1（0.05M NaOH 溶液），在不改变羟基磷灰石材料原本的形貌和性质下完成

对材料的表面修饰，修饰后的材料变为黑色的羟基磷灰石生物材料，提升了其

对光的吸收能力，从而可扩展应用于光热治疗领域。 

3.2 没食子酸改性多维羟基磷灰石钙基材料的光热性能研究 

3.2.1 实验材料 

3.2.1.1 实验主要设备及仪器 

表 3.3 没食子酸改性多维羟基磷灰石钙基材料光热性能研究所用主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

科研三合一热像仪（Fotric 225s） 上海飞础科智慧科技有限公司（中国） 

808 nm 激光器 上海熙隆光电科技有限公司（中国） 

电热恒温鼓风干燥箱（DHG-9076A） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

冷冻干燥机（SCIENTZ-10N） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

紫外可见分光光度计（UV-1900i） SHIMADZU（日本） 

3.2.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 3.4 没食子酸改性多维羟基磷灰石钙基材料光热性能研究所用主要试剂和耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

无水乙醇，C2H2OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

磷酸盐缓冲液，PBS Hyclone 公司（美国） 

96 孔细胞培养板 JET BIOFIL®（中国） 

3.2.2 实验方法 

3.2.2.1 GNP 的浓度-光谱吸收曲线测定 

取 200 μL 不同浓度的 GNP 溶液加至微量分光光度计中，浓度梯度为：40 μg 

mL-1，60 μg mL-1，80 μg mL-1，100 μg mL-1，250 μg mL-1，500 μg mL-1，然后使

用紫外可见分光光度计检测。 
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3.2.2.2 没食子酸修饰前后的羟基磷灰石材料光热性能检测 

使用光热成像仪检测 GA 修饰前后的羟基磷灰石材料的光热性能。以 GNW

为例，具体操作如下： 

(1) 不同 GA 浓度修饰后的 GNW 在功率为 1.5 W cm-2 时的光热曲线：将 100 

μL 参照 3.1.2.3 修饰改性后的 GNW（2 mg mL-1）溶液加至 96 孔板中，

固定光热成像仪并调整焦距，然后将 808 nm 激光器放置在含材料的孔

洞上方，参照表 3.5 调整功率为 1.5 W cm-2 照射材料，开始照射时通过

光热成像仪记录其温度情况，记录 10 分钟。 

(2) 不同浓度的 GNW（4 mg mL-1 GA 修饰）在功率为 1.5 Wcm-2 时的光热曲

线：检测方法同（1），GNW 浓度梯度为：20 μg mL-1，50 μg mL-1，100 

μg mL-1，200 μg mL-1，500 μg mL-1，1000 μg mL-1，2000 μg mL-1。 

(3) 4 mg mL-1GA 修饰的同一浓度 GNW 在不同功率下的光热曲线：取 2000 

μg mL-1 的 GNW 按（1）方法进行检测，功率调整参照表 3.5。 

表 3.5 808 nm 激光器的电流-输出功率对应表 

电流（A） 输出功率（W cm-2） 

1.5 0.5 

2 1 

2.5 1.5 

3 2 

3.5 2.5 

(4) GBM 的光热性能检测：将直径约 0.5 cm，厚约 0.2 cm 的 BM 或 GBM

放置于 96 孔板中，参照上述方法检测其在不同功率下的光热性能。GBM

的光热性能检测分为湿润和干燥两种状态，湿润状态则在检测前使用

PBS 浸泡 30 分钟，然后进行检测。干燥状态为检测前将材料放入 60℃

烘箱中烘干 1 小时，然后检测。 

3.2.2.3 GBM 的光热稳定性检测 

将直径约 0.5 cm，厚约 0.2 cm 的 GBM 放入 PBS 中浸泡 30 分钟，然后转移

至 96 孔板中，使用 808 nm 激光器在功率 1.5W cm-2 下照射，待其升至最高温度

时，关闭激光器，然后自然冷却至室温，重复 5 个循环。 

3.2.3 实验结果与讨论 

3.2.3.1 GNP 在 808nm 处的吸收率与浓度呈正比 
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图 3.11 （a）不同浓度的 GNP 光谱吸收曲线；（b）GNP 在 808 nm 处的浓度-吸光度值曲

线 

表 3.6 GNP 在 808 nm 处的浓度-吸光度值 

浓度（μg mL-1） 吸光度值 

40 0.009 

60 0.014 

80 0.028 

100 0.033 

250 0.13 

500 0.269 

通过紫外可见分光光度计检测 GNP 对光谱的吸收情况，结果如图 3.11 所示。

GNP 对于波长越短的光，吸收值越高，且其浓度越高，吸光度值也越高（图 3.11a）。

然而由于紫外光（<400 nm）对于人体具有一定的损伤，长时间照射会对人体造

成一定的损伤，尤其是 DNA 的损伤，故不适用于做光热治疗。且由于紫外光波

长较短，穿透能力不足，无法抵达深部组织，故常选用近红外光（Near infrared，

NIR）进行光热治疗。常用来进行 NIR 治疗的波长有 808 nm 和 1064 nm，808 nm

具有更高的吸收值，故相应的光热转换效率也会更好，而 1064 nm 则由于波长更

长，其穿透性能也更强。本研究测定了 GNP 在 808 nm 处的吸光度值，结果如表

3.6 所示，其浓度-吸光度相关曲线如图 3.11b 所示，呈线性正相关，提示其在 808 

nm 处具有良好的光热吸收和光热转换能力。 

3.2.3.2 经 GA 的改性修饰增强了羟基磷灰石材料的光热性能 

上述结果表明了经 GA 修饰后的羟基磷灰石材料在 808 nm 处具有较好的吸

收性能，故进一步通过光热成像仪和 808 nm 波长的激光器对修饰改性后的羟基

磷灰石材料的光热性能进行探究。如图 3.12 所示为 HANW 经不同浓度的 GA 修
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饰后的光热升温曲线，结果与 GA 修饰后的材料颜色呈现相同的趋势，0.2 mg mL-

1 至 4 mg mL-1 的 GA 修饰后的 GNW 在激光照射后最高温度逐渐呈上升趋势，最

高为 4 mg mL-1 修饰的 GNW，可至 46.9℃，而在修饰的 GA 浓度升高后，所获

的 GNW 最高温度则逐渐降低。进一步提示了 GA 修饰改性羟基磷灰石材料的最

佳修饰浓度为 4 mg mL-1，故后续所使用的修饰材料均采用 4 mg mL-1 的 GA 修

饰改性。 

 

图 3.12 不同 GA 浓度修饰的 GNW 的光热升温曲线 

图 3.13 所示为同一功率（1.5 W cm-2）下不同浓度的 GNW 升温曲线，以及

同一浓度（2 mg mL-1）下不同功率的 GNW 升温曲线。图 3.13 a 结果显示，GNW

的升温性能与浓度呈正比，浓度越高，其可达到的最高温度也越高，在 2 mg mL-

1 时，最高温度为 46.9℃。同时，在固定浓度时，GNW 的升温性能与 808 nm 激

光器的功率呈正相关（图 3.13 b），在功率为 1.5 W cm-2，2 W cm-2 和 2.5 W cm-2

时，其最高温度分别为 46.9℃，50.4℃和 53.8℃。 

 

图 3.13 （a）不同浓度的 GNW 在 1.5 W cm-2 功率时的升温曲线；（b）2 mg mL-1的 GNW
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在不同功率时的升温曲线 

上述结果表明对于较小尺寸结构的羟基磷灰石材料，经没食子酸修饰改性后

可以获得良好的光热性能，而对于较大尺寸的医用诱导骨基质（BM）来说，在

经 GA 修饰改性后，直观颜色由白色变为了深棕色（图 3.7 a），故进一步探究了

经 GA 修饰后的 BM（GBM）的光热性能，结果如图 3.14 所示。 

 

图 3.14 不同环境中（a：空气；b：PBS）的 BM 和 GBM 在不同激光功率下的升温曲线 

图 3.14 分别显示了 GBM 在不同环境中（空气和液体）和不同功率下的升温

曲线。（a）为在空气干燥的环境中，结果表明未经 GA 修饰后，其光热性能无明

显改变，在激光器功率增强时仍未见明显温度变化，相反的，GBM 则表现出了

较好的光热性能，在低功率下（1 W cm-2）时便可升温至 53.3℃，随着功率上调

至 1.5 W cm-2 后，其最高温度可升至 76.4℃。在液体（PBS）环境中也检测到了

相同的趋势，单纯的 BM 经光照后温度无明显变化，而 GBM 在 1 W cm-2 和 1.5 

W cm-2 激光照射 10 分钟后，可分别达到 45℃和 52.5℃，大大地提高了材料的光

热转换性能。由于 PBS 的吸热能力，故 GBM 在 PBS 中的最高温度较空气中略

低。其光热成像图如图 3.15 所示，不论是在空气还是 PBS 中，GBM 均能在 4 分

钟左右升至较高的温度，而 4-10 分钟升温速率趋于平缓。 
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图 3.15 不同环境中（a：空气；b：PBS）的 BM 和 GBM 在不同激光功率下光热成像图 

3.2.3.3 GBM 具有稳定的光热转换性能 

由于光热治疗常需要多次干预，故稳定的光热转换性能在光热治疗中是一个

很重要的性质。本研究通过升温-冷却检测来评估 GBM 的光热稳定性。简单来

说，在 1.5 W cm-2 的激光照射下，待 GBM 达到平缓升温阶段时，关闭激光器，

然后进行自然冷却，待温度降低至室温后，继续开启激光器，进行升温，如此进

行 5 次循环，结果如图 3.16 所示。图 3.16 a 为 GBM 的升温-冷却曲线，显示 GBM

在 1.5 W cm-2 的光照下，约 100 秒时开始，其升温速率下降，在 100-150 秒之间
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升温曲线趋于平缓，到 150 秒末温度可以达到 51℃。关闭激光器后，GBM 的温

度迅速下降，在 50 秒内约下降 15℃，然后再持续约 200 秒，GBM 的温度冷却

至室温。根据此升温-冷却曲线所对应的时间-温度信息，对 GBM 进行了循环升

温测试以表征其光热稳定性。如图 3.16 b 所示，GBM 的循环升温-冷却曲线拟合

良好，在经历多次升温-冷却过程后，仍能升至最高温度，保持升温-冷却一致性。 

 

图 3.16 （a）GBM 在 1.5 W cm-2 功率下的升温-冷却曲线；（b）GBM 在 1.5 W cm-2 下的循

环升温-冷却曲线 

3.2.4 结论 

综上所述，经 GA 修饰改性后的羟基磷灰石材料可由无光热转换性能的白色

材料，转变为光热性能良好的黑色磷酸钙类材料。此外，修饰后材料的光热性能

与浓度、照射时间和激光功率呈正相关，并且还具有良好的光热稳定性。 

3.3 没食子酸改性羟基磷灰石材料的体外细胞学研究 

3.3.1 实验材料 

3.3.1.1 实验主要设备及仪器 

表 3.7 没食子酸改性羟基磷灰石材料体外细胞学研究所用主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

电热恒温水槽（DK-8D） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

电热恒温水浴锅 Fisher Scientific（德国） 

超声波处理机（1500F-DZ） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 
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称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

生物安全柜（HR40-ⅡA2） 青岛海尔生物医疗股份有限公司（中国） 

医用离心机（L500） 湖南湘仪实验室仪器开放有限公司（中国） 

二氧化碳培养箱（311） Thermo Fisher（美国） 

移液枪套装 Eppendorf 公司（德国） 

高压蒸汽灭菌器（MLS-3780） SANYO 公司（日本） 

液氮罐（Locator JR） Thermo Fisher（美国） 

多功能酶标仪 Bio Tek Synergyz（美国） 

倒置荧光相差显微图像系统 LEICA DMI6000B（德国） 

场发射扫描电子显微镜 ZEISS Gemini 300（德国） 

3.3.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 3.8 没食子酸改性羟基磷灰石材料体外细胞学研究所用主要试剂和耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

α-MEM GlutaMAX 细胞培养基 Gibco 公司（美国） 

胎牛血清 Gibco 公司（美国） 

青链霉素 Gibco 公司（美国） 

0.25% Trypsin-EDTA Gibco 公司（美国） 

PBS（1X） HyClone 公司（美国） 

细胞冻存液 北京博奥龙免疫技术有限公司（中国） 

Cell Counting Kit-8 试剂盒 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

MTT 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

二甲基亚砜（DMSO），C2H6SO 阿拉丁试剂（上海）有限公司（中国） 

PBS（1X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

4%多聚甲醛固定液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

75%乙醇消毒液 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H5OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

Calcien AM（钙黄绿素）染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

Propidium Iodide（碘化丙啶）染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

细胞培养瓶（25 cm2，75 cm2） JET BIOFIL®（中国） 

细胞培养板（48 孔，96 孔） JET BIOFIL®（中国） 

离心管（15mL，50 mL） JET BIOFIL®（中国） 

EP 管（1.0 mL，1.5 mL，2.0 mL） 上海贝晶生物技术有限公司（中国） 

细胞冻存管 JET BIOFIL®（中国） 
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细胞冻存盒 Thermo Fisher（美国） 

细胞计数板 Marienfrld 公司（德国） 

3.3.2 实验方法 

此部分所使用的细胞为 SD 大鼠骨髓间充质干细胞（BMSCs），购买于中国

科学院典型培养物保藏委员会干细胞库，目录号为 SCSP-402，所获细胞为第二

代。该部分所涉及到的基础细胞实验操作技术，如细胞培养、传代、冻存、复苏

和计数等参照 2.3.2.2，在此不做赘述。 

3.3.2.1 生物材料的准备及灭菌处理 

(1) MTT 工作液的准备：将所购买 MTT 粉末使用灭菌水配制为 5 mg mL-1 工

作浓度的工作液，分装后封口膜密封置于-20℃保存。 

(2) GNP 和 GNW 的准备及灭菌处理：将制备的 GNP 和 GNW 使用 75%乙醇

和灭菌 PBS 洗涤 3 遍后，通过紫外射线照射 4 小时进行灭菌处理。待灭

菌使用完全 α-MEM GlutaMAX 细胞培养基配制 GNP 或 GNW 的实验母

液，浓度为 1 mg mL-1 和 100 μg mL-1，然后用封口膜密封试管，超声 30

分钟使其均匀分散，4℃保存备用。每次使用前均通过紫外照射 30 分钟再

次灭菌。 

(3) BM 和 GBM 的准备及灭菌处理：将 BG 和制备的 GBG 剪切为 5 mm×5 

mm×1 mm 的薄片支架，然后使用 75%乙醇和灭菌 PBS 洗涤 3 遍后，通过

紫外射线照射 4 小时进行灭菌处理，然后用封口膜密封试管，4℃保存备

用。每次使用前均通过紫外照射 30 分钟再次灭菌。 

3.3.2.2 CCK8 法细胞毒性实验 

(1) 细胞铺板：将增殖良好的 P8-P10 代 BMSCs 以 1×104 个/孔的浓度接种于

96 孔细胞培养板中，或按浓度为 1×105 个/孔接种于 48 孔板中，每组设置

4 个副孔，接种后轻轻拍打细胞培养板以使 BMSCs 均匀的分布在孔内，

然后置于细胞培养箱内培养。 

(2) 24 小时后待细胞贴壁生长，移除培养板中的旧培养基，然后按浓度梯度

在 96 孔板中加入含 GNP 或 GNW 的培养基 100 μL，材料浓度梯度为：25 

μg mL-1，50 μg mL-1，100 μg mL-1，250 μg mL-1 和 500 μg mL-1。或移除 48

孔板中的旧培养基，然后将灭菌后的 BM 和 GBM 放入培养孔中与 BMSCs

共培养。单纯完全培养基作为空白对照组。 

(3) 待与材料共培养 24 小时后，移除孔中的旧培养基和材料，使用无菌 PBS
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洗 3 次，然后在 96 孔板中加入 100 μL 新鲜完全培养基和 10 μL CCK8 试

剂（48 孔板为：200 μL 新鲜完全培养基+20 μL CCK8 试剂），将细胞培养

板转移至培养箱中孵育 2 小时。 

(4) 使用移液枪吸取 80 μL 孵育后的上清液至新的 96 孔板中，通过酶标仪检

测 450 nm 处的 OD 值。 

3.3.2.3 MTT 法细胞增殖实验 

(1) 细胞铺板：将灭菌后的 BM 和 GBM 放入 48 孔板中，紫外照射 30 分钟，

然后使用生长形态良好的 P8-P10 代 BMSCs 消化计数后按 1×104 个/孔的

浓度接种，每组 3 个平行副孔，然后将细胞培养板置于细胞培养箱内培养。 

(2) 待 BMSCs 与材料共培养 1，3，5 和 7 天时，移除孔中的旧培养基和材料，

使用无菌 PBS 洗 3 次，然后加入 220 μL 预先配制的 MTT 工作液（200 μL 

新鲜完全培养基+20 μL MTT 工作液），然后将培养板转移至 37℃培养箱

中孵育 4 小时。 

(3) 孵育完成后移除反应液体，然后每孔加入 300 μL DMSO 溶解 MTT 反应

结晶物，将培养板置于 37℃恒温摇床中振荡 10 分钟，待结晶物完全溶解

后转移 100 μL 上清液至新的 96 孔板中，通过酶标仪检测 490 nm 处的 OD

值（Optical density）。 

3.3.2.4 活/死细胞染色实验 

(1) 细胞铺板：将增殖良好的 BMSCs 以 1×105 个/孔的浓度接种于灭菌后的

BM 或 GBM 上，然后轻拍细胞培养板以使 BMSCs 均匀地分布在支架内，

转移至细胞培养箱中培养。无任何材料组为空白对照组。 

(2) 待细胞与支架共培养至 24 小时后，移除旧培养基，无菌 PBS 洗 3 次。 

(3) 后续参照 2.3.2.6（4）-（6）步进行染色，然后于荧光显微镜下观察并采集

图像。绿色为 Calicien 标记的活细胞，红色为 PI 标记的死细胞。 

3.3.2.5 细胞形态检测 

(1) 参照 3.3.2.3（1）进行细胞铺板，待共培养 24 小时后，取出 BM 和 GBM，

然后使用 2.5%的戊二醛 4℃固定 1 小时。 

(2) 按照下述顺序进行梯度脱水：20%乙醇、40%乙醇、60%乙醇、80%乙醇、

95%乙醇和无水乙醇，每次 10 分钟。 

(3) 脱水结束后室温风干，固定于扫描电镜样品台上，喷金后进行 SEM 检测，

观察细胞在支架上的生长形态并采集图像。 

3.3.2.6 分析软件及统计学方法 
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使用平均值±标准差（Mean ± SD）对实验数据中的定量数据进行表示，统计

学分析通过 IBM SPSS Statistics 16.0 软件进行统计分析，图表制作采用 GraphPad 

Prism 8 和 OriginPro 9.0 软件。组间比较使用 t 检验或方差分析进行差异性分析，

当 p 值<0.05 时，认为组间差异具有统计学意义。 

3.3.3 实验结果与讨论 

没食子酸由于具有优异的抗炎和抗氧化活性[323]，常常被用于抗肿瘤、抗微

生物的治疗[324]。许多研究表明，没食子酸具有一定的细胞毒性，当浓度超过 25 

μmol L-1 时，RAW 264.7 和 HEPA1-6 细胞便表现出显著的细胞毒性[325]。然而，

也有研究表明没食子酸在 5-50 μmol L-1 时对大多数细胞是安全的，当高于 200 

μmol L-1 时则出现较明显细胞毒性[326-328]。因此，本研究针对经没食子酸修饰改

性的羟基磷灰石材料的生物相容性进行评价，结果如下所示。图 3.17 显示了没

食子酸改性羟基磷灰石纳米颗粒（GNP）和纳米线（GNW）与 BMSCs 共培养 24

小时后的生物活性，结果表明，GNP 与 GNW 均无明显的细胞毒性。同时，经没

食子酸改性的三维医用诱导骨基质（GBM）对 BMSCs 也无明显的细胞毒性，结

果如图 3.17（b）所示。提示以 4 mg mL-1 浓度的没食子酸对羟基磷灰石材料进行

修饰改性，所制备的新材料无明显的细胞毒性，生物相容性良好。 

  

图 3.17 GNP、GNW（a）和 GBM（b）与 BMSCs 共培养 24 小时后的细胞活性。 

为了进一步评价 BMSCs 在三维医用诱导骨基质上的生长情况，本研究使用

了活死细胞染色和 SEM 进行分析。图 3.18 所示为 BMSCs 种植于 BM 和 GBM

上的钙黄绿素染色结果，由图可得 BMSCs 在 BM 和 GBM 上生长状态良好，呈

现多触角、伸展良好的细胞形态，表明经没食子酸改性后依然具有良好的生物相

容性。 
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图 3.18 钙黄绿素染色的高倍镜下 BMSCs 在 BM 和 GBM 上的生长状态 

为进一步评价 BMSCs 在 GBM 上的生长情况，本研究使用了 SEM 对其进行

观察和评价，结果如图 3.19 所示。在支架较为平整的区域，BMSCs 呈现平铺、

多触角的良好生长状态，而在不规则区域，细胞则为触角延伸，附着于支架上，

提示 BMSCs 可能在支架不规整区域进行迁移运动。进一步证明了 GBM 良好的

生物相容性。 

 

图 3.19 BMSCs 在 BM 和 GBM 上生长状态的 SEM 分析 

图 3.20 所示为 BMSCs 在 BM 和 GBM 上生长 7 天的增殖情况，结果提示

BM 和 GBM 对 BMSCs 的增殖影响无差异，表明没食子酸的加入不会对改性前

的医用诱导骨基质材料生物学效应产生不良影响。 
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图 3.20 BMSCs 在 BM 和 GBM 支架上生长的增殖曲线 

3.3.4 结论 

综上所述，4 mg mL-1 浓度的没食子酸修饰改性后的羟基磷灰石材料无明显

的细胞毒性，同时，BMSCs 在改性后的医用诱导骨基质上生长良好，证明了 GBM

良好的生物相容性，为进一步的体内研究提供了生物学基础。 

3.4 低热刺激促进骨髓间充质干细胞增殖和成骨分化的研究 

3.4.1 实验材料 

3.4.1.1 实验主要设备及仪器 

表 3.9 低热刺激促进 BMSCs 的增殖和成骨分化所使用的主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 

电热恒温水槽（DK-8D） 上海精宏实验设备有限公司（中国） 

电热恒温水浴锅 Fisher Scientific（德国） 

涡旋振荡器（Vortex，QL-901） 江苏海门市其林贝尔仪器制造有限公司（中国） 

称重天平（BSA124S-CW） 北京赛多利斯科学仪器有限公司（中国） 

生物安全柜（HR40-ⅡA2） 青岛海尔生物医疗股份有限公司（中国） 

医用离心机（L500） 湖南湘仪实验室仪器开放有限公司（中国） 

二氧化碳培养箱（311） Thermo Fisher（美国） 
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移液枪套装 Eppendorf 公司（德国） 

高压蒸汽灭菌器（MLS-3780） SANYO 公司（日本） 

液氮罐（Locator JR） Thermo Fisher（美国） 

制冰机（XB-130） 宁波新芝生物科技股份有限公司（中国） 

高速冷冻离心机（5424R） Eppendorf 公司（德国） 

多功能酶标仪 Bio Tek Synergyz（美国） 

金属干浴仪器（LS-D202） Fisher Scientific（德国） 

Western-Blot 电泳仪 Bio-Rad 公司（新加坡） 

Western-Blot 电转仪 Bio-Rad 公司（新加坡） 

蛋白分析成像系统 LICoR Odyssey（美国） 

倒置荧光相差显微图像系统 LEICA DMI6000B（德国） 

3.4.1.2 实验主要试剂及耗材 

表 3.10 低热刺激促进 BMSCs 的增殖和成骨分化所使用的主要试剂和耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

α-MEM GlutaMAX 细胞培养基 Gibco 公司（美国） 

胎牛血清 Gibco 公司（美国） 

青链霉素 Gibco 公司（美国） 

0.25% Trypsin-EDTA Gibco 公司（美国） 

PBS（1X） HyClone 公司（美国） 

细胞冻存液 北京博奥龙免疫技术有限公司（中国） 

Cell Counting Kit-8 试剂盒 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

PBS（20X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

4%多聚甲醛固定液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

75%乙醇消毒液 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

无水乙醇，C2H5OH，分析纯 上海凌峰化学试剂有限公司（中国） 

茜素红 S 染色液 北京索莱宝科技有限公司（中国） 

10%Triton X-100 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

1M Tris-HCl，pH=6.8 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

1M Tris-HCl，pH=8.8 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

30% Acr-Bis（29:1） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

10%SDS 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

10%AP 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

TEMED 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 
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电泳缓冲液（10X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

转膜缓冲液（10X） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

丽春红染色液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

6×SDS-PAGE 蛋白上样缓冲液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

蛋白 marker（26616） Thermo Fisher（美国） 

RIPA 裂解液 Gibco 公司（美国） 

PMSF（蛋白酶抑制剂） Gibco 公司（美国） 

BCA 蛋白浓度测定试剂盒（增强型） 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

Rabbit anti-osteopontin Abcam 公司（美国） 

Mouse anti-osteocalcin Abcam 公司（美国） 

Mouse anti-actin Abcam 公司（美国） 

Western-Blot 二抗（兔） Cell Signaling Technology（美国） 

Western-Blot 二抗（鼠） Cell Signaling Technology（美国） 

细胞培养瓶（25 cm2，75 cm2） JET BIOFIL®（中国） 

细胞培养板（6 孔，12 孔，96 孔） JET BIOFIL®（中国） 

离心管（1.5 mL，2 mL，15mL，50 mL） JET BIOFIL®（中国） 

EP 管（1.0 mL，1.5 mL，2.0 mL） 上海贝晶生物技术有限公司（中国） 

共聚焦培养皿 JET BIOFIL®（中国） 

细胞刮刀 JET BIOFIL®（中国） 

细胞冻存管 JET BIOFIL®（中国） 

细胞冻存盒 Thermo Fisher（美国） 

细胞计数板 Marienfrld 公司（德国） 

3.4.2 实验方法 

该部分所使用 SD 大鼠骨髓间充质干细胞（BMSCs）购买于中国科学院典型

培养物保藏委员会干细胞库，目录号为 SCSP-402，所获细胞为第二代。该部分

所涉及到的基础细胞实验操作技术，如细胞培养、传代、冻存、复苏和计数等参

照 2.3.2.2。 

3.4.2.1 CCK8 法评价细胞增殖实验 

(1) 细胞铺板：将生长良好的 P8-P10 代 BMSCs 以 1×103 个/孔的浓度接种于

96 孔细胞培养板中，然后置于 37℃细胞培养箱内培养。 

(2) 24 小时后待细胞贴壁生长，更换新的培养基，然后将培养板移至预先升

温好的 40℃培养箱中进行培养，空白对照组则继续放置在 37℃培养箱中。 
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(3) 在培养 1、3、5 和 7 天时，去除旧培养基并使用无菌 PBS 洗 3 次，然后

在 96 孔板中加入 100 μL 新鲜完全培养基和 10 μL CCK8 试剂，将细胞培

养板转移至 37℃培养箱中孵育 2 小时。 

(4) 吸取 80 μL 反应上清液至新的 96 孔板中，然后酶标仪测其在 450 nm 处的

OD 值。 

3.4.2.2 茜素红染色 

(1) 使用生长良好的 P2-P6 代 BMSCs 以 1×104 个/孔的浓度接种于 12 孔细胞

培养板中，加入适量培养基后置于 37℃细胞培养箱内培养 24 小时。 

(2) 待细胞贴壁生长后更换培养基，并将培养板板移至预先升温好的 40℃培

养箱中进行培养，空白对照组为 37℃培养。每 3 天更换一次新的培养基。 

(3) 待培养 14 天后，移除旧培养基并使用无菌 PBS 清洗 3 遍。 

(4) 吸弃 PBS 后，每孔加入 200 μL 多聚甲醛（4%）进行固定，4℃固定 20 分

钟。然后移除多聚甲醛液体，并加入 500 μLPBS 放置于摇床上清洗 3 次，

每次 5 分钟。 

(5) 待细胞固定完成后，移除 PBS 溶液，每孔加入 200 μL 的茜素红 S 染色液，

室温避光孵育 30 分钟后移除染色液，超纯水洗涤 2 次终止反应，显微镜

下观察并采集图像。 

3.4.2.3 Western Blot 检测成骨分化蛋白的表达 

(1) 细胞培养同 3.4.2.3 中（1）和（2）步。 

(2) 待低热刺激培养后 3、7 和 14 天时，参照 2.3.2.9 中的方法进行蛋白提取、

浓度测定和 Western blot 实验。 

3.4.2.4 统计学方法和分析 

实验定量数据以平均值±标准差（Mean ± SD）的方式进行表示，统计学分析

使用 IBM SPSS Statistics 16.0 软件，图表制作使用 GraphPad Prism 8 和 OriginPro 

9.0 软件。使用 Image J 软件对荧光染色图片进行分析及定量。组间比较使用 t 检

验或方差分析进行差异性分析，当 p 值<0.05 时，认为组间差异具有统计学意义。 

3.4.3 实验结果与讨论 

骨缺损的的修复过程是一个复杂的生理过程，受到许多因素的影响，包括细

胞间相互调节作用、炎症反应、局部免疫微环境等内源性的因素[329]，同时也有

研究表明生理性的外部刺激因素也能影响骨生长，如物理压力、氧化应激、剪切

力和热刺激等[132, 330, 331]。其中，温度是常见的物理刺激，低热刺激作为生理调节
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因素影响细胞受到热刺激后的生长过程，恒温动物在发热时体温仅升高 1-2℃[140]，

同时，在骨折后，骨折区域皮温长较周边区域升高，推测低热刺激对于骨组织修

复具有积极作用。 

低热刺激相较于传统的生物疗法或药物疗法更加的简单和可调控。有研究表

明低热刺激可以促进体外和体内组织再生修复，包括皮肤[141]、肌肉[142]，局部的

物理热疗也对于骨吸收和骨形成具有积极作用[143]。血管重建对于骨再生至关重

要，有研究表明重复的低热刺激可以增强人微血管 HMEC-1 细胞系的体外血管

形成倾向[144]。此外，重复低热刺激对于骨再生也表现出了积极的影响。低热刺

激可以诱导人骨髓间充质干细胞和 MG-63 细胞增殖和体外成骨分化[145]。另外一

项研究使用低热培养成骨细胞后的条件培养基，对骨髓间充质干细胞进行培养，

结果显示该骨髓间充质干细胞的骨钙素（OCN）表达和矿化增强[146]。综上所述，

本研究探究了在 40℃低热环境下的 BMSCs 的增殖和成骨分化情况。 

3.4.3.1 低热促进 BMSCs 的增殖 

图 3.21 所示为 BMSCs 在正常 37℃下和低热环境 40℃下进行培养的 BMSCs

的细胞增殖情况，结果可见，自第 3 天开始，在低热刺激下的 BMSCs 的 OD 值

均高于正常 37℃中培养的，提示低热具有一定的促增殖效果。这也与前述研究

一致[145]。 

 

图 3.21 37℃和低热（40℃）培养 BMSCs 的细胞增殖曲线 

3.4.3.2 低热促进 BMSCs 的成骨分化 

对于骨缺损的修复，促进成骨分化和骨生成作用至关重要。本研究采用茜素

红染色、检测成骨相关基因和蛋白的表达来进一步探究低热对 BMSCs 的促骨生

成作用。然而对于低热刺激的条件，如温度、处理时间等均未有明确的定论，Tong 
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liping 等[332]制备了聚乳酸-羟基乙酸共聚物与黑磷纳米片制备的复合支架，然后

结合近红外光使局部环境达到 40.5 ± 0.5℃，刺激 BMSCs 30 秒或 60 秒，体外和

体内结果表明低热刺激促进骨再生。Li ming 等[132]通过 41℃，每次刺激 1h，每

周两次处理原代成骨细胞，结果表明丝裂原活化蛋白激酶（MAPK）、白介素 6

（IL-6）和骨形态发生蛋白 2（BMP2）的基因相对表达量增加。另一项研究则使

用 39℃持续低热刺激 BMSCs，结果表明该参数大大增强了 BMSCs 的体外矿化

能力，而当温度高于 43℃时，BMSCs 的细胞活性便大大降低了[145]。结合上述研

究结果发现，在温度处于 39℃-41℃的低热刺激时，可以促进 BMSCs 的成骨分

化，因此本研究选择了 40℃作为低热刺激的温度条件。而处理时间则长短不一，

从 30 秒至持续刺激均表现为良好的影响。本研究则设定了短时长处理（15 分钟）、

中等时长处理（1 小时）和持续刺激三个组从而来探究最佳的刺激时长，其中短

时长和中等时长处理组为细胞每天置于 40℃培养箱中刺激 15 分钟和 1 小时，直

至收样时间点。 

 

图 3.22 BMSCs 受低热刺激不同时间的成骨相关蛋白的表达，（a）WB 显影结果，（b）定

量结果；其中相对表达量为目标蛋白的灰度值与其内参蛋白（β-Actin）灰度值的比值。 

如图 3.22 所示为，BMSCs 在不同时长刺激组的 3、7 和 14 天刺激的成骨分

化相关蛋白表达 WB 结果，结果表明，正常 37℃培养的 BMSCs 在第 7 天出现微

量的 OCN 表达，同时，15 分钟短时长处理组和正常培养在 7 天时无明显差异，
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而至 14 天时，则较正常培养的 OCN 表达量增加。对于 1 小时的中等时长刺激和

持续刺激来说，则在每个时间点均呈现促成骨分化的效应，尤其是持续刺激组，

在刺激第 3 天开始就出现了明显的 OCN 表达，至 7 天和 14 天后表达量较正常

培养组明显增多。在低热刺激组中，促成骨分化效应也与刺激时间呈正相关趋势，

因此，本研究后续体外细胞学研究便采用持续低热刺激进行。 

然后，在低热刺激 BMSCs 21 天后的茜素红染色结果证明了低热持续刺激有

利于 BMSCs 的体外矿化。结果如图 3.23 所示，BMSCs 在低热持续刺激后出现

了更多的钙结节，进一步证明了低热刺激的促成骨分化作用。 

 

图 3.23 BMSCs 在 37℃和 40℃中培养 21 天后的茜素红染色（a）和定量结果（b） 

3.4.4 结论 

基于上述结果，体外的低热刺激对于 BMSCs 具有促增殖和成骨分化的作用，

且促成骨分化作用与刺激持续时间呈正相关，因此，本研究在接下来将利用没食

子酸改性医用诱导骨基质的光热性能结合体外近红外光，从而实现体内骨缺损局

部的温度调控，达到局部低热刺激，以进一步探究低热刺激对骨缺损修复的体内

效应。 

3.5 没食子酸改性三维生物支架的体内促骨缺损修复的研究 

3.5.1 实验材料 

3.5.1.1 实验主要设备及仪器 

表 3.11 没食子酸改性三维生物支架的体内促骨缺损修复研究所用主要设备和仪器 

设备与仪器名称 生产公司 
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高压蒸汽灭菌器（MLS-3780） SANYO 公司（日本） 

倒置荧光相差显微图像系统 LEICA DMI6000B（德国） 

小动物气体麻醉剂 上海玉研科学仪器有限公司（中国） 

世新牙科打磨机（Strong 90） 上海仁沃医疗科技有限公司（中国） 

808 nm 激光器 上海熙隆光电科技有限公司（中国） 

科研三合一热像仪（Fotric 225s） 上海飞础科智慧科技有限公司（中国） 

小动物手术器械 上海金钟手术器械厂（中国） 

小动物体重称 深圳德玛医疗器械有限公司（中国） 

离心机 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

涡旋混合器 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

全自动生化分析仪 深圳雷社生命科学股份有限公司（中国） 

组织脱水机（JJ-12J） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

组织包埋机（JB-P5） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

组织切片机 LEICA 公司（德国） 

组织摊片机 浙江省金华市科迪仪器设备有限公司（中国） 

冻台（JB-L5） 武汉俊杰电子有限公司（中国） 

载玻片 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

盖玻片 江苏世泰实验器材有限公司（中国） 

烤箱 天津市莱玻特瑞仪器设备有限公司（中国） 

微波炉 格兰仕公司（中国） 

组化笔 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

脱色摇床 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

超净工作台 新华医疗器械股份有限公司（中国） 

Micro-CT 扫描仪（SkyScan 1275） Bruker 公司（德国） 

全自动正置荧光显微镜 LEICA DM6（德国） 

切片数字扫描仪 3D HISTECH 公司（匈牙利） 

3.5.1.2 实验主要试剂及耗材 

试剂与耗材名称 供应商 

异氟烷 瑞普（天津）生物药业有限公司 

75%乙醇 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

安尔碘消毒液 上海利康消毒高科技有限公司（中国） 

ALT 测定试剂盒 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

BUN 测定试剂盒 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 
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肌酐测定试剂盒 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

4%多聚甲醛固定液 上海碧云天生物技术有限公司（中国） 

3%双氧水 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

无水乙醇 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

二甲苯 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

中性树脂 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

正丁醇 国药集团化学试剂有限公司（中国） 

石蜡 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

EDTA 脱钙液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

EDTA 抗原修复液（pH=8.0） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

柠檬酸抗原修复液（pH=6.0） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

PBS 缓冲液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

BSA 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

苏木精/伊红（HE）染液套装 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

Masson 染液套装 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

组化试剂盒 DAB 显色剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

抗荧光淬灭封片剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

自发荧光淬灭剂 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

一抗（CD31+α-SMA） 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

荧光二抗 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

DAPI 染色液 武汉塞维尔生物科技有限公司（中国） 

3.5.2 实验方法 

此部分所涉及的实验动物管理、大鼠颅骨缺损模型、颅骨样品的收集、组织

切片免疫组化染色以及统计学分析等具体实验步骤参照 2.4.2，在此不再赘述。 

此部分实验大鼠共计 30 只，造模前随机分为 3 组，每组 10 只。具体分组为

空白对照组：不植入任何材料；实验对照组：植入单纯的BM；实验组：植入GBM，

然后每只老鼠的左右两边孔洞作为自身对照，左边不使用近红外光（NIR）照射，

右边使用 NIR 照射，照射功率为 1W cm-2，每次持续 10 分钟，每三天照射一次，

共计 10 次。如图 3.26。 
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图 3.24 大鼠颅骨缺损模型植入 GBM+NIR 实验示意图 

植入材料后第 28 天，使用加入肝素的抗凝管采集大鼠血液，每组至少收集

3 只大鼠血液样本，然后 3000 rpm 4℃离心 15 分钟，取上清使用全自动生化仪

检测。 

植入材料后的 4W 和 12W 分别收取颅骨样品，然后使用 SkyScan 1275 扫描

仪进行 Micro-CT 扫描，然后采用 NRecon 进行三维重建，最后通过 CTvox 和

CTAn 软件进行新生骨相关指标的定量分析，包括骨体积（Bone volume，BV）、

骨体积分数（Bone volume/Total volume，BV/TV）、骨小梁数（Trabecular number，

Tb. N）和骨小梁分离度（Trabecular separation，Tb.Sp）。  

3.5.3 实验结果与讨论 

3.5.3.1 没食子酸改性医用诱导骨基质结合近红外光实现体内局部光热刺激 

自古以来，物理热疗常被用于促进躯体疾病的治疗，且已经有研究发现热刺

激有利于骨缺损的修复[332]。相较于内源性刺激，如 pH、氧化应激等，热刺激更

好进行控制，然而由于组织覆盖，将热传递至特定局部区域进行刺激便成为较大

的难题，尽管已有研究提出使用直接热刺激、微波热刺激和光热刺激等[147, 148]方

式，但体内应用仍缺乏可喜的效果。对此，近红外光（Near-infrared，NIR）由于

具有良好的生物组织穿透率和时空精确度，可利用外源性物质，如骨缺损植入材

料精确的进行局部辐射升温，从而达到体内局部精准控制热刺激[333]。因此，设

计制备可精准调控骨折局部区域温度从而实现局部热刺激的生物活性材料便至
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关重要。本研究所制备的没食子酸改性医用诱导骨基质（GBM）已在体外验证了

具有良好的光热性能，在干燥和湿润环境中经 1W cm-2功率的 808 nm 激光光照

10 分钟可达 45℃和 52.5℃（图 3.14 和 3.15）。而在植入大鼠体内的光热性能依

然可以实现 40℃左右的局部低热环境，结果如图 3.25 所示。相较于空白对照和

实验对照组（BM）来说，GBM 可在较低功率，1W cm-2 时经 2 分钟左右便能升

至 40℃左右，后续便持续维持在 40℃ ± 0.5℃，从而实现骨缺损区域的局部低热

刺激。而单纯置入 GBM，不使用 NIR 照射的区域（GBM 中左侧区域）则未见

明显温度变化。此外，空白对照和未经没食子酸改性的 BM 在使用 NIR 照射后，

局部温度出现轻微的上升，从 35℃上升至 37℃，与体外完全不上升略有不同，

这可能为动物皮肤对近红外光的吸收有关，但仍未能达到低热刺激的效果。因此，

通过 GBM 结合 NIR 的方法，可以解决热能的传递，从而实现局部精准调控温

度，达到骨缺损区域低热刺激的目的。 

 

图 3.25 空白对照，BM 和 GBM 在大鼠颅骨缺损区域的光热升温结果 

3.5.3.2 GBM 体内生物安全性良好 

没食子酸（GA）的代谢和排出主要是通过肾脏和肝脏实现的[334, 335]，因此，
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本研究通过测定 GBM 植入大鼠体内后第 28 天的 ALT、BUN 和 CR 来评价 GBM

的生物安全性。如图 3.26 所示，植入 GBM 大鼠的 ALT 和 CR 相较于空白组和

BM 组略有下降，但三组无统计学差异，而 BUN 则无明显变化，提示 GBM 植入

后释放或者降解产生的 GA 对动物无明显损伤，安全性良好，这与已有的研究一

致，GA 在体内的毒性相对较弱[336, 337]。 

 

图 3.26 GBM 植入体内 4W 的大鼠肝肾功能。ALT：谷丙转氨酶；BUN：尿素氮；CR：肌

酐。结果以平均值±标准差（Mean ± SD）表示，NS 为无统计学差异。 

3.5.3.3 体内验证低热刺激促进骨缺损修复 

体外细胞实验已经验证了 GBM 以及低热刺促进 BMSCs 增殖和成骨分化的

作用，然而由于实验操作的限制，无法做到持续给予低热刺激，故采用间断循环

刺激的方式，来验证体内 GBM+低热刺激的促骨再生作用，结果如下所示。Micro-

CT 扫描结果（图 3.27）表明，GBM+NIR 组相较于空白组（NIR 或 Non-NIR）、

BM 组（NIR 或 Non-NIR）和 GBM 组的修复效果最好，提示体内低热刺激有利

于骨修复。而对于空白对照和 BM 组来说，加 NIR 照射干预与不加 NIR 的修复

效果相差不大，这是由于单纯空白和 BM 组在 NIR 照射下，仅能达到 37℃的局

部温度，无法实现局部的低热刺激，故加或不加 NIR 照射对于骨再生无明显影

响。定量数据的统计分析结果也呈现了相同的趋势，如图 3.28 所示。新生骨体积

（BV）在第 4 周时，GBM+NIR 组为空白组的 1.46 倍，第 12 周时则达到了 2.45

倍，而相较于无低热刺激的 GBM 组，GBM+NIR 则升高了 0.51 倍。骨体积分数

是新生骨与总缺损体积的比，更为科学的评价了促骨再生的效果。单纯空白组在

第 4 周时，骨体积分数为 19.56%，到第 12 周时增长到 33.9%，增长了 14.34%。

而 GBM+NIR 的低热刺激组，在第 4 周时便达到了 40.12%，是空白组的 2.05 倍，

到第 12 周时则为 60.31%，增长了 20.19%。在骨小梁数量和骨小梁分离度上，均

出现相同的趋势，进一步说明了 GBM+NIR 可以通过光热生物材料结合局部低热

刺激促进骨修复。另一方面，BM 和 GBM 对于骨缺损的修复效果均较单纯空白

组好，且 GBM 较 BM 更好，这可能与没食子酸（GA）的抗炎和抗氧化应激作

用有关。骨再生修复需要经历三个连续且重叠的阶段：炎症期、再生期和重塑期
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[338]，在最初的短暂炎症阶段对于骨愈合至关重要，而过度的急性炎症或者持续

的慢性炎症，导致炎性因子的升高或者降低从而出现炎症失调会阻碍骨再生[339-

341]。而几乎所有的骨修复生物材料在植入后都会引发异物反应，此外材料的降解 

  

图 3.27 GBM+NIR 低热刺激颅骨缺损修复的 Micro-CT 扫描结果 
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产物也会导致炎症反应，从而影响骨愈合[341]。没食子酸是一种多酚类化合物，

具有优异的抗炎和抗氧化活性[323]，已被证明可以在神经退行性疾病、代谢性疾

病包括 2 型糖尿病和心血管疾病、肠胃炎、肝炎以及类风湿性关节炎等疾病中发

挥抗炎作用[325, 336, 342-344]。因此，推测 GBM 良好的修复效果是由于 GA 的抗炎性

能，降低了体内对于植入生物材料的异物炎症反应，从而帮助骨愈合。值得一提

的是，在统计分析结果中，GBM 组在修复晚期（12W）和早期（4W）的差距不

大，如骨体积分数从第 4 周（35.38%）至第 12 周（41.64%）仅增长了 6.27%，

这可能与我们的推测相印证，由于 GBM 在植入的早期释放更多的 GA，起到早

期抗炎的作用，且骨愈合的早期正常炎症反应更为重要，因此 GBM 组在 4 周的

时候促骨再生效果明显，而在第 4-12 周时表现为骨修复速率减缓。 

 

 

图 3.28 GBM+NIR 低热刺激颅骨缺损修复的 Micro-CT 定量数据统计分析结果。Bone 

volume：新生骨体积；BV/TV：骨体积分数；Tb.N:骨小梁数量；Tb.Sp:骨小梁分离度；结

果以平均值±标准差（Mean ± SD）表示，其中*p < 0.05，**p < 0.01 表示组间具有统计学差

异。组间比较为 GBM+NIR 组与 GBM 组或 Blank 组 

HE 和番红固绿染色结果如图 3.29（4W）和图 3.30（12W）所示。其中 NB

为新生骨，绿色五角星为新生胶原，黑色箭头所指为成骨细胞，黄色箭头表示新

生血管。由图可以看出，植入支架后骨缺损的修复效果更好，不论支架为 BM 还

是 GBM，同时，由于 GBM 在 NIR 的照射下可以形成局部低热刺激环境，进一

步促进骨组织再生，在 12W 时缺损区域几乎修复完全。组织学结果也与上述
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micro-CT 结果具有良好的一致性。 

 

图 3.29 植入 BM 或 GBM 支架后，分别进行 NIR 照射 4 周后的颅骨样本的 HE 染

色和番红固绿染色结果。NB（Newborn Bone）：新生骨，绿色五角星：新生胶原，黑色箭

头：成骨细胞，黄色箭头：新生血管。 
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图 3.30 植入 BM 或 GBM 支架后，分别进行 NIR 照射 12 周后的颅骨样本的 HE 染

色和番红固绿染色结果。NB（Newborn Bone）：新生骨，绿色五角星：新生胶原，黑色箭

头：成骨细胞，黄色箭头：新生血管 

3.5.4 结论 
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通过没食子酸改性医用诱导骨基质可以获得具有光热性能的三维支架

（GBM），在植入大鼠颅骨缺损部位后，结合近红外光（NIR）可以达到精准调

控局部温度的效果，从而实现体内温度可控的低热刺激（40℃ ± 0.5℃）。颅骨缺

损修复实验证明了局部的低热刺激有利于骨再生，与体外细胞实验结果一致。此

外，由于没食子酸优异的抗炎性能，单纯的 GBM 也具有良好的促骨修复作用，

尤其在修复早期（4W）。 

3.6 本章小结 

在本研究中，采用了天然有机物没食子酸（GA）对传统的羟基磷灰石生物

材料进行修饰改性，在不改变其本身的理化性质和生物学性能的同时，使其附加

有额外的光热响应性能。改性后的光热羟基磷灰石（HA）材料的光热性能与材

料的浓度、激光照射时间和功率呈正相关，且具有良好的光热稳定性。同时，将

光热医用诱导骨支架（GBM）植入大鼠体内，结合 808 nm 的近红外光照射可以

实现精准调控局部温度的目的，从而形成缺损部位的低热刺激环境，这为解决传

统的物理热疗无法精准传递热能至体内的问题提供了一种良好的策略。此外，改

性后的 HA 材料相较于传统 HA 材料依然具有良好的生物相容性，不会因为 GA

的加入造成过大的生物毒性。另一方面，基于传统热疗促进组织修复的理念，本

研究探究了低热刺激对于骨再生的影响，结果表明，在 40℃ ± 0.5℃的低热刺激

下，可以促进 BMSCs 的增殖和成骨分化，同时其促成骨分化性能与刺激时间呈

正相关，而体内大鼠颅骨缺损模型验证了 GBM 结合低热刺激对于骨缺损修复的

效果良好。综上所述，本研究提出了一种新的骨再生的研究思路，有别于传统的

骨再生生物活性材料，聚焦于物理热疗和生物材料的结合，通过低热刺激骨再生，

有望为骨缺损修复治疗提供新的治疗方法和思路。 
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第 4 章  结论与展望 

4.1 结论 

本研究通过高温水热溶剂法制备了具有中空管道的羟基磷灰石微米管

（HAMT），然后利用 HAMT 特殊的管道结构，与 GH 复合制备了具有良好机械

性能的管道框架复合支架（GH/H）用于骨缺损的修复。GH/H复合支架由于HAMT

的引入，大大增加了复合支架的机械性能，同时保留了 GH 的柔韧性和抗疲劳能

力。此外，由于 HAMT 特殊的管状结构和自组装性能，制备的复合支架可以在

支架内部形成内部管道框架结构，增强了 GH/H 复合支架的透气性和信号、营养

物质的传递能力。同时，基于 GH/H 复合支架的原位光固化塑型能力，可以良好

的应用于不规则的骨缺陷区域并提供更加匹配的植入支架。研究结果表明所构建

的管道框架 GH/H 复合支架具有良好的机械性能、生物相容性、生物活性和促骨

修复能力。此外，通过天然有机物没食子酸（GA）对 HA 的修饰制备了具有近

红外光光热响应的新型光热 HA 材料。研究结果表明，光热 HA 材料的光热性能

具有良好的光热稳定性，且与材料的浓度、激光照射时间和功率呈正相关。此外，

通过光热 HA 材料和 808 nm 近红外光的结合可以实现体内精准控温，从而将传

统的体外物理热刺激转变为体内的精准低热刺激，为解决传统的物理热疗无法精

准传递热能至体内的问题提供了一种良好的策略。同时，我们发现在 40℃ ± 0.5℃

的低热刺激下，可以促进 BMSCs 的增殖和成骨分化，且成骨分化程度与刺激时

间呈正相关，并且对于大鼠颅骨缺损具有促进骨修复的作用。综上所述，本研究

提供了一种新的基于 HA 特殊结构制备骨修复材料的思路，同时有别于传统的骨

再生生物活性材料的研究策略，将物理热刺激与骨修复材料结合，通过低热刺激

骨再生，提出了一种新的骨修复材料研制方向，有望为骨缺损修复治疗提供新的

研究思路和治疗策略。 

4.2 展望 

本研究制备了新型的管道框架骨修复材料以及光热 HA 骨修复材料并应用于

骨缺损修复，虽然取得了初步的成功，但依然任重道远，尚有许多工作需进一步

深入进行探究，这里择其要者简要讨论如下： 

（1）本研究制备的管道框架骨修复材料利用了 HAMT 特殊的中空管道结
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构，以增加 GH/H 复合支架的理化性质，包括机械性能、生物活性和生物相容性，

然而这种管道框架复合支架是否可以利用 HAMT 的特殊结构在药物或基因递送

方面具有更加良好的性能，后续的研究将进一步对此进行探究。 

（2）本研究使用没食子酸对 HA 材料进行改性修饰并成功制备了光热 HA

材料，然而没食子酸具有良好的抗炎、抗氧化应激的作用，在光热 HA 材料促进

骨再生的过程中，没食子酸是否表现出了抗炎和抗氧化应激能力，且这种抗炎抗

氧化应激作用是否影响了骨缺损的修复。接下来将对光热 HA 材料的没食子酸释

放水平进行评估，并探究其在骨再生过程中是否发生了抗炎、抗氧化的作用。 

（3）本研究设计并制备了光热 HA 骨修复材料，从细胞和动物水平上验证

了低热刺激对于促骨再生的积极作用，然而，对于物理热刺激促进 BMSCs 增殖

和骨再生的具体分子机制尚不清楚，后续将进一步探究热刺激是如何传递外界物

理刺激信号，如热休克蛋白是否参与低热刺激的感受，并通过哪个信号传导通路

激活骨分化的，例如 mTOR 介导的 MAPK-ERK1/2-mTOR 信号通路，或 PI3K-

Akt-mTOR 信号通路。
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