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摘要 目的：制备负载 NGF 的可注射壳聚糖透明质酸复合水凝胶，探讨其理化性能以及生物

相容性。方法：首先京尼平交联制备壳聚糖透明质酸复合水凝胶材料，采用倒置法检测凝胶

时间；扫描电镜观察材料形态结构；NGF 释放实验、体外溶胀以及降解实验等检测凝胶材料

的物理化学性能；通过 MTT 实验、NGF 活性检测、材料与细胞共培养检测凝胶材料生物学性

能。结果：在 37℃条件下，可注射凝胶材料凝胶时间在 37min 左右，凝胶材料为多孔网络

状结构，凝胶材料 8 周最多能够降解 76％，缓释 21 天的 NGF 具有生物活性，凝胶材料能促

进 RSC96 细胞的粘附、增殖、迁移以及细胞活性物质的释放。结论：京尼平交联的壳聚糖透

明质酸水凝胶具有良好的生物相容性，能作为 NGF 的载体材料，具有成为神经导管内填充材

料的潜能。
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Abstract Objective: To prepare an carrier for NGF with injectable chitosan–hyaluronic acid
hydrogel，and studying its physicochemical properties and biocompatibility. Methods: Preparing
chitosan-hyaluronic acid hydrogel crosslinked with genipin, inverted method was used to
determine the gelation time; scanning electron microscopy was used to observe the morphological
structure; the physical and chemical properties were measured by NGF release, vitro swelling and
degradation assay; the biological properties were measured by MTT, NGF activity assay and
Co-Culture experiment. Result: Injectable hydrogel which had a structure porous network
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congealed at 37℃ in about 37 minutes, and its mostly degradation degree in 8 weeks was 76%,
sustained release for 21 days with biological activity. Moreover, the chitosan–hyaluronic acid
hydrogel could promote RSC96 adhesion, proliferation, migration and release of cell active
substances. Conclusion:Genipin-crosslinked chitosan-hyaluronic acid hydrogel have good
biocompatibility, and can be used as a carrier of NGF. It could be used as a potential filling
material for nerve conduits.

Key words: injectable hydrogel；chitosan；hyaluronic acid；genipin；nerve growth factor

周围神经损伤（peripheral nerve injury，PNI）修复效果是一直困扰骨科医生的难题。端

端缝合的方式可以达到治疗短距离神经缺损[1]，长段神经缺损治疗的“金标准”是自体神经

移植，但是存在供体来源有限、供体区副损伤、手术区和供体神经不相匹配等缺陷，限制了

其临床应用[2,3]。已有组织工程神经导管在临床上被批准使用，并且在 PNI治疗上已取得了

一定进展。但是，在长段神经缺损情况下，空载神经导管缺乏细胞外基质、神经生长因子等

改善神经导管腔内微环境的填充物，治疗效果欠佳。目前已有多种生物材料、生长因子、细

胞联合应用于改善 PNI 再生局部微环境。神经生长因子（nerve growth factor，NGF）治疗

PNI有确切疗效[4-6]，但是 NGF存在半衰期短、容易扩散、难以定位等缺点[7]，且作为一种

大分子蛋白质，NGF治疗不能通过静脉内滴注或口服给药[8]，限制了 NGF的应用。因此，

通过研制不同 NGF载体在损伤局部释放 NGF以提高其生物利用率成为亟需解决的问题。

水凝胶作为缓释生长因子（药物）的载体，具有良好的组织亲和性与生物降解性。由于

结构类似于细胞外基质，水凝胶能填充神经导管，为新生轴突提供结构支撑，促进神经再生

[9-11]。其中，可注射凝胶被广泛的运用于组织修复治疗当中。透明质酸（hyaluronic acid，HA）

是细胞外基质的主要成分之一，具有良好的保水性能，既够减少受损部位瘢痕形成又能够促

进轴突再生[12,13]。然而，HA在体内降解较快，从而限制了其在 PNI修复中的应用[14]。壳聚

糖（chitosan，CS）是天然阳离子多糖，具有良好的生物相容性与生物降解性，已被广泛应

用于生物医学领域，降解产物壳寡糖被证明有促进雪旺细胞（schwann cells，SCs）增殖和

神经再生的作用[15,16]。但是，CS在中性溶液中溶解度较小[17]，限制了其应用范围。

因此，通过联合制备以上水凝胶材料从而提高 NGF 生物利用率是 PNI治疗一个绝佳的

选择，国内相关研究报道较少。徐海星等[18]通过 EDC/NHS作为交联剂，制备可注射 CS、

HA凝胶材料，缓释 NGF取得了不错的效果，然而，交联剂的毒性可能对 PNI修复产生不

利的影响。因此，本研究采用细胞毒性小、生物相容性好、具有神经保护作用的天然交联剂

京尼平[19,20]对 CS与 HA进行交联，制备负载 NGF的低毒性的可注射凝胶材料。

本研究通过利用上述材料的优势互补，制备低毒性的持续释放 NGF的可注射水凝胶材
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料，并且对水凝胶材料的凝胶时间、孔隙率、孔径、溶胀比率、降解性、NGF 释放率以及

细胞粘附增殖等方面进行评估，为 PNI修复提供治疗新思路。

1 材料与方法：

1.1 主要材料与试剂

RSC96细胞株（ATCC，美国）；低分化 PC12细胞株（中科院细胞库，中国）；DMEM

培养液、RPMI/1640、青/链霉素、胰蛋白酶（HyClone，美国）；马血清（gibico，美国）；

胎牛血清（SeraPro，美国）；CS（Mw=300,000，脱乙酰度≥75％）、溶菌酶、透明质酸酶、

京尼平（genipin，GN）（sigma，美国）；HA（Mw 80,000-2000,000）、MTT、β-甘油磷酸（β

-Glycerophosphate，β-GP）（索莱宝，中国），NGF（PeproTech，美国）等。

1.2 CS、HA 水凝胶的制备

CS、HA水凝胶制备步骤如下：在 4℃条件下，将 0.5g CS粉末溶解于 30ml 0.1mol/L稀

HCL溶液中，充分搅拌至溶解。使用β-GP（58％）溶液调节 PH至 7.25，随后加入 GN（京

尼平含量分别为 1、2、3、4mg，所得水凝胶分别为 A、B、C、D组）与 HA溶液，CS 与

HA质量比为 3：1（保持 CS质量浓度 1％），均匀混合。在 37℃条件下，缓慢注射到 48孔

板中，得到 CS、HA水凝胶，记复合水凝胶为 CS-HA。

1.3 凝胶时间测定

将液态 CS-HA注射到西林瓶中开始计时，每隔 1min颠倒一次西林瓶，观察凝胶状态，

直至瓶内没有液体流动并保持 1min，说明该溶液已形成凝胶，所需时间记为凝胶时间。

1.4 红外光谱仪检测

分别将 CS、HA、CS-HA磨碎后通过与溴化钾混合压片，在 4000cm-1-500cm-1区间测定

其红外光谱。

1.5 扫描电子显微镜观察凝胶的结构

真空干燥后 CS-HA样品固定于观察架上，对凝胶材料表面喷金处理后，于扫描电子显

微镜（scanning electron microscope，SEM）（JSM-6360LV，日本）下观察、拍照。

1.6 孔隙率检测

真空冷冻干燥后，将具有规则形状（V0）的 CS-HA浸入装有乙醇的密封容器中，并静

置至无气泡产生。初始状态（W0）和平衡态（Wt）之间的重量差是水凝胶孔中的乙醇重量。

孔隙体积（Vp）使用下式计算：Vp=（Wt-W0）/ρ其中，ρ是乙醇的密度。孔隙率（％）

用下式计算：孔隙率（％）= Vp/V0×100％。

1.7 体外溶胀和降解实验
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将冷冻干燥后的 CS-HA称重，记为W0。37℃条件下，于 PBS（PH=7.4）溶液中浸泡。

一定时间后，取出溶胀的水凝胶，立即用滤纸擦去表面多余的水分，直到水凝胶的重量不再

改变则达到溶胀平衡。溶胀比率（SR）计算如下：SR（％）=（Wt-W0）/W0×100％。其

中Wt和W0是溶胀状态和冻干状态下 CS-HA的重量。

在 37℃条件下，将初始重量为W0，形态规则的冻干水凝胶材料浸入 PBS（pH=7.4）溶

液内 8 周，其中溶菌酶的浓度为 5000U/mL、透明质酸酶浓度为 100U/mL，每天更换新鲜

PBS溶液以及相关的酶类。分别在 1、3、5、7、10、13、17、 21、28、35、42、49和 56

天，从降解溶液中收集水凝胶，干燥后称重，记为Wt。水凝胶材料降解速率计算公式如下：

降解速率（％）=（Wt-W0）/W0×100％其中，W0 是水凝胶的初始重量。

1.8 NGF 释放实验

如前所述制备出 CS-HA，溶液状态下加入 200ng/ml NGF，均匀搅拌，在 37℃缓慢注入

24孔板，形成 CS-HA-NGF复合凝胶。37℃条件下，在 PBS（PH=7.4）溶液中检测 NGF 释

放量，分别在 1、3、5、7、10、13、17、21、28、35、42、49和 56天收集 PBS溶液，并

向每孔中加入新配置的 PBS（PH=7.4），使用酶联免疫吸附测定（enzyme linked immunosorbent

assay，ELISA）检测 NGF释放量。

1.9 NGF 生物活性测定

将 PC12于 1640培养基培养作为阴性对照组，不同时间点（1、3、5、7、10、13、17、

21）CS-HA材料释放的 NGF与 PC12 共培养作为实验组，培养三天后，测定具有阳性细胞

（细胞神经突长度≥细胞胞体长度）的百分比。

1.10 MTT 检测

RSC96细胞系是源自大鼠 SCs长期培养的 SCs细胞系，被广泛用于周围神经的相关研

究[21,22]。在 37℃条件下，将形态规则的水凝胶材料完全浸入 1640 培养基（CS-HA与 1640

培养基按按 0.1g/mL 浸提 24h），置于 4℃冰箱备用。取生长状态良好的 RSC96，使用胰蛋

白酶消化，计数 RSC96，制备浓度为 1×104个/mL的细胞悬液，均匀接种在 96孔板上（100

μL/孔），培养 1、3、5天后按照MTT试剂盒方法操作，在 490nm波长下，测其光密度（optical

density，OD）值。

1.11 细胞粘附性能实验

使用 75％乙醇将冷冻干燥的 CS-HA材料消毒 3次，每次 15min，然后，使用无菌 PBS

（pH=7.4）洗涤 3次，每次 10min，随后，在接种 RSC96前使用含 10％胎牛血清和 1％青/

链霉素的 1640培养基将材料预处理 2小时。RSC96细胞悬液（5×105个/ml）与 CS-HA材
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料在 24孔板中共同培养，48h正常换液一次，72h后，吸出培养基，在 4℃下加入 2.5％戊

二醛固定水凝胶材料 10小时。固定后在梯度叔丁醇溶液中脱水，进行 SEM检测。

1.12 统计学方法

实验数据采用 SPSS19.0统计学软件进行统计分析，计量资料采用均数±标准差（x±s）

表示，多组间比较采用单因素方差分析进行比较，两组比较采用 t检验，P < 0.05为差异有

统计学意义。

2 结果

2.1 凝胶时间、孔径大小及孔隙率

表 1 不同组别水凝胶的凝胶时间、孔径、孔隙率

Table 1 Gelation time, average pore size and porosity of hydrogels with different mass ratios GN

组别 GN 含量（mg） 凝胶时间（min） 孔径（μm） 孔隙率（％）

A 1 38.25±3.10 42.90±9.51 70.35±2.28

B 2 38.25±1.26 40.68±11.87 66.97±3.23

C 3 36.00±2.83 36.33±16.65 62.13±3.43

D 4 37.00±1.83 34.27±15.31 57.37±3.61

37℃，PH 7.4 条件下，四组材料凝胶时间分别为 38.25±3.10min、38.25±1.26min、

36.00±2.83min和 37.00±1.83min，凝胶时间均在 37min左右，GN含量改变对凝胶时间没有

显著影响。A-D组的孔径大小分别为 42.90±9.51μm、40.68±11.87μm、36.33±16.65μm和

34.27±15.31μ m,孔 隙率 大 小分 别 为 70.35±2.28％ 、 66.97±3.23％ 、 62.13±3.43％ 和

57.37±3.61％。随着 GN含量的增加，CS-HA孔径逐渐减小，孔隙率也逐渐减小。说明改变

GN含量，能够调控 CS-HA的孔径以及孔隙率。

2.2 红外光谱检测
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图 2 不同凝胶材料的红外光谱图分析

Figure 2 FTIR spectra of different gel materials

图 2为 CS-HA红外光谱图，由 CS 的曲线可得，3431cm-1处为-NH2伸缩振动吸收峰与

-OH伸缩振动吸收峰叠加形成的，1652cm-1与 1602cm-1分别为酰胺吸收峰以及氨基特征吸

收峰。由 HA的曲线可得，1619cm-1与 1408cm-1为 HA羧基对称伸缩与羧基不对称伸缩的特

征性吸收峰。对比曲线 CS与 CS-HA可见，3431cm-1处在 CS-HA中向低频方向移动为

3425cm-1，说明在 CS与β-GP 之间有配位键形成，主要是由于 N-H键能量减弱导致的，而

在 1602cm-1处吸收峰消失说明有氢键配合物形成。由 CS-HA曲线 1625cm-1吸收峰增强，说

明 CS与 GN发生交联反应，形成了大量酰胺基团，这表明 CS 的氨基参与了交联反应，红

外结果分析表明，四种物质成功交联形成 CS-HA水凝胶。

2.3 扫描电镜观察

图 3 冻干 CS-HA 凝胶扫描电镜观察

Figure 3 The SEM images of CS-HA hydrogels
(a) group A, (b) group B, (c) group C, (d) group D （1000 ×）scale bar: 30 µm
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图 3为使用不同组别的 CS-HA电镜观察结果，由图可见冷冻干燥较好地保留了 CS-HA

材料的多孔网络状结构，有利于物质交换及细胞迁移，随着 GN含量的增加，凝胶网络状结

构更致密，孔径逐渐减小，网孔数量减少，内部结构更加均一、稳定。

2.4 体外溶胀以及降解性

图 4 CS-HA 溶胀比率与降解率时间动态图

Figure 4 The swelling and degradation of CS-HA hydrogels time dynamic graph
（a）the swelling ratio of CS-HA hydrogels；（b）the weight loss of CS-HA hydrogels

图 4（a）为不同水凝胶在 PBS（PH=7.4）中溶胀性能情况。在 0-180min，凝胶材料溶

胀比率迅速增加，180min 后略微增加并逐渐趋于溶胀平衡。A-D 组 GN浓度增加，凝胶孔

隙结构更为致密，内部结构更稳定，材料溶胀比率逐渐减小，对药物的释放以及细胞的迁移

作用减弱。

水凝胶降解曲线如图 4（b）所示，A-D 组在第 7d 的降解率分别为 30.91±1.58％、

27.98±2.44％、27.13±2.26％与 28.20±1.98％，CS-HA 未交联部位在生物酶的作用下快速降

解，降解速率明显加快，在 7d以后，CS-HA的降解需要克服化学键抵抗，降解速率减慢，

随着 GN含量的增加，凝胶结构致密，抗酶解作用增强，A-D组的降解速率逐渐降低。A-D

组降解速率组间比较（p＜0.005；有统计学意义），表明改变 GN含量，在一定范围内 CS-HA

凝胶材料的降解率可以调控。

2.5 NGF 释放试验

凝胶材料 NGF 累计释放量见图 5 所示，NGF 释放主要存在两个阶段，第一阶段：0-1

天， NGF 释放速率是整个阶最大释放率，A-D 组分别为 33.72±2.16％、31.32±4.22％、

28.95±3.96％、29.05±1.48％。第二阶段：1-21天，随着 CS-HA材料的持续降解，NGF释放

速率保持在一个稳定的高水平，其中 A组释放总量最多，达到 79.21±2.51％，而 D组总量

释放最少，为 71.26±2.89％。在 21天以后，NGF释放量基本达到稳定状态，仅有微量增长，

CS-HA对 NGF的有效缓释能达 21天，说明 CS-HA是 NGF良好的载体材料。A-D组 NGF
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释放率组间比较（p＜0.005；有统计学意义），表明改变凝胶材料 GN浓度，能够改变 NGF

释放速率。

2.6 NGF 生物活性测定

图 6 CS-HA释放 NGF活性检测

Figure 6 Bioactivity assay of released NGF from CS-HA hydrogels
the morphology of PC12 cells (a) in culture medium (negative control group);(b–i) in the release medium
collected from CS-HA/NGF hydrogels at the 1st, 3rd, 5th, 7th, 10th,13th,17 th and 21st day, (100 ×)scale

bar: 50 µm; (j) the percentage of PC12 cells with neurites.***p＜0.005

图 5 NGF 累计释放曲线

Figure 5 Cumulative NGF release
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由图可见，（a）组正常 PC12，为不规则半贴壁细胞。（b-i）组不同时间点释放的 NGF

均能够诱导 PC12细胞呈现神经细胞表型，计数阳性细胞比例，分别与 a组（阴性对照）相

比（P<0.005；有统计学意义），说明 CS-HA 缓释 1-21 天的 NGF 均具有生物活性。由此得

出 CS-HA能够持续有效缓释 NGF。

2.7 MTT 实验

各组材料在培养 1、3、5天的 OD值结果如上图， 培养 1 天后，5 组样本的 OD 值无

明显差异；与对照组相比，A 组在第 3、5 天 OD 值明显升高（P3＜0.005，P5＜0.005），B

组在培养第 3、5天 OD值与对照组相比也具有统计学差异（P3＜0.005，P5＜0.005），而 CD

两组 OD值与对照组相比没有明显差异。结果表明，A、B两组 CS-HA对 RSC96细胞增殖

有促进作用。

2.8 凝胶材料 SEM 观察

图 8 RSC96 与 CS-HA 材料共培养电镜照片

Figure 8 The SEM images of RSC96 cells
seeded on CS-HA hydrogels

(a) group A and (b) group B; after culture for 3 days at (a, b)

1000×, scale bar: 10 µm

SEM结果显示 RSC96在 CS-HA材料上生长，经固定脱水后，RSC96细胞有轻微皱缩，

表面形态良好，聚集成团与材料粘附紧密，在材料表面可见 RSC96分泌的细胞活性物质，

图 7 各组材料 1、3、5 天 OD 值

Figure 7 Each group of materials 1、3、5 days
OD value ***p＜0.005
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表明 CS-HA具有良好的生物相容性，能够支持 RSC96的粘附。（见图 8）

讨论

神经损伤修复治疗已有了 100多年的历史，仅有 50％的患者能够通过治疗恢复功能[23]。

然而，目前主要的治疗方式方法都有其自身的局限性，因此，探究 PNI 治疗的新方法一直

是研究热点。理想的水凝胶材料应当具备以下特点：易于获取；具有良好的生物活性与稳定

性；具备适宜降解性；能负载生长因子（药物）。本研究以 GN作为交联剂，CS与 HA为原

料制备负载 NGF的可注射水凝胶材料，为 PNI治疗提供新的思路。

β-GP、CS水凝胶材料最早由 Chenite等[24]合成，β-GP作为交联剂，使 CS水凝胶材料

具有温敏性，这种水凝胶材料在室温或者低于室温能够长期保持液体状态，而当温度升高到

体温（37℃）则能够迅速形成凝胶，是应用和研究较为广泛的一类水凝胶材料[25-27]。由于其

具独特的温敏性特点，在组织工程研究有良好的应用前景，晁秀华等[28]利用β-GP 交联 CS

水凝胶材料负载 NGF修复大鼠面神经缺损，NGF释放试验显示第 1d释放率达 60％，存在

明显突释现象。本研究在上述温敏凝胶体系中引入天然交联剂 GN，NGF第 1d释放量在 30％

左右，稳定缓释达 21天。加入 GN的 CS-HA水凝胶材料，与β-GP、CS温敏水凝胶材料相

比，在缓释 NGF性能上有一定的增强。

传统神经导管内支架材料在临床运用中，需要面临以下问题：支架植入方式的选择、

增加感染风险以及支架与损伤局部不匹配等[29]。与其相比，可注射水凝胶材料操作简便快

捷，能够很好的充填神经导管，避免了以上问题。本研究制备的 CS-HA复合凝胶材料，在

37℃条件下，37min 左右能够形成凝胶，可以通过简单的注射或者压入到达损伤部位，给手

术操作留下了充足时间。

既往研究表明，PNI后具有再生能力，是因为 SCs具备一定的再生能力[30]，所以治疗

PNI 的材料必须与 SCs 具有良好的相容性，以促进 SCs的粘附与增殖。本实验细胞共培养

电镜结果显示，CS-HA能促进 RSC96粘附。MTT结果表明，CS-HA对 RSC96无细胞毒性，

且促进其增殖。

其次，具有合适孔隙率以及孔径的材料能够有利于细胞的迁移以及营养物质的交换。

Valeria等[31]提出神经导管内填充材料的适宜的孔隙率为 60-80％，孔径为 30μm-50μm，有利

于 SCs迁移至 PNI远端。通过电镜图片的结果分析，CS-HA孔径在 42μm-34μm，孔隙率在

57％-70％，适合 SCs的迁移。细胞与材料共培养可以得出，CS-HA材料与 SCs有良好的相

容性，有利于 SCs粘附。

此外，PNI 损伤后自身再生能力有限，因此水凝胶材料应具备负载药物的功能。选择
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负载 NGF进行载药性能检测主要是以下两方面因素：通过 ELISA能定量检测 NGF释放量；

NGF 对 PC12 具有可逆的神经元显形反应，从 PC12 形态学改变上定性检测 NGF 是否具有

生物活性。目前临床上使用的 NGF治疗 PNI均是通过肌肉注射的方式，一天一次，三到六

周一疗程，大部分患者注射后局部出现疼痛，依从性不佳。本实验制备的 CS-HA凝胶材料，

能在损伤局部持续稳定释放 NGF，在治疗最佳时间窗（三周内）[32]能保持较高浓度，避免

了局部反复注射，是理想的 NGF载体材料。

目前公认的神经再生轴突生长速率为 1-3mm/d[31]，然而不同损伤部位神经的直径以及

长度不同，不同患者的再生速率也不一致，对于凝胶材料运用于临床治疗 PNI 是一个很大

的挑战。如何制备降解速率与新生轴突生长速率一致的材料，即材料具有可控降解性，在神

经再生时提供营养物质及结构支持，及时降解，降解速率与轴突生长速率相匹配，不阻碍新

生轴突的生长。本实验通过改变 GN的含量，在一定程度上能够调控凝胶材料降解率，尽管

CS-HA凝胶材料降解率未能达到与轴突生长相匹配，但其具备一定程度的可控降解性满足

神经导管填充材料的基本原则。

综上，本研究制备的 CS-HA水凝胶材料能够满足治疗 PNI神经导管内填充材料的基本

要求，能为 PNI 后 SCs修复再生提供更有利的微环境。下一步本实验将进行体内降解性能

以及生物相容性等相关研究，进一步探讨其作为神经导管填充材料的可行性。
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