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摘要    作为一种虽然含有 90 wt%的水, 但力学强度高达数十兆帕的高分子水凝胶材料, 双

网络(double network, DN)设计思路对大幅度提高水凝胶力学性能以及推动其在生物材料中应

用研究意义重大. 近年来高强度 DN 凝胶研究不断取得令人注目的进展, 在 DN 凝胶概念的基

础上, 设计合成了天然和仿生 DN 凝胶、低摩擦和低磨损 DN 凝胶以及细胞亲和性高强度水凝

胶, 并研究了 DN 凝胶的生物相容性和诱导关节软骨再生等生物材料性能. 高强度、多功能 DN

凝胶在生物材料中的研究极大地扩展了高分子水凝胶材料的应用范围. 本文综述了 DN 凝胶的

设计思路, 分析了影响其性能的因素, 并对其未来发展进行了展望.  
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1  引言 

人类治疗疾病、进一步提高生活质量的美好愿望

对生物材料的研究提出了更高的要求. 随着生物材

料研究的深入, 已经开发出了多种多样的人工组织

或器官, 部分产品已上市并用于常规的临床治疗, 但

是这些产品大都由硬度高、不含水的无机或有机材料

组成, 例如金属、塑料以及橡胶等. 虽然这些材料的

力学性能具有优势, 但它们的含水率、柔软性、硬度

和摩擦系数等参数与人体软组织, 例如血管、关节软

骨和肌腱之间存在显著差距. 值得提出的是人体除

了牙齿和骨头以外, 都是由生物软组织构成的. 严格

地讲上述材料并不具有替代生物软组织的优势(表

1)[1~8], 因此, 研究与生物软组织的结构和性能类似

的“软、湿” 高分子水凝胶材料具有重要的科学意义

和应用价值.  

高分子水凝胶(hydrogels)是一类具有化学或物

理交联结构、可吸收大量水分但不溶于水的高分子或

大分子聚集体, 它们在水中可保持一定形状和三维

空间网络结构并迅速溶胀 [9], 因此也被称为“水材

料”(图 1). 高分子水凝胶同时兼具固体和液体双重性

质: 从宏观尺寸的角度来看, 高分子水凝胶具有并保

持一定的形状, 施加一定的压力后会变形, 当去除压

力后它会恢复原来的形状, 所以它具有固体的粘弹

性; 从微观尺寸角度来看, 高分子水凝胶具有三维网

络结构 , 水溶性小分子可以在三维网络中自由扩     

散, 且扩散系数与在水溶液中接近, 所以它具有液体

性质. 此外, 由于水合作用, 高分子链中的亲水性基

团将水分子束缚在三维网络结构中, 从而赋予了高

分子水凝胶良好的保水性能, 与海绵不同, 即使其     

遭受外力而被破坏, 水也难以从水凝胶网络中挤压

出来. 
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表 1  人体软组织与不同人工材料性能比较 

Soft tissue/Artificial materials Elastic modules Water content (wt%) Frictional coefficient Tensile strength (MPa) Ref. 

Cartilage 0.45–0.80 MPa 70–85 0.001 35.7 [1, 2] 

Human forearm tendon 90.12–414.99 MPa   23.65–78.52 [3] 

Hydrogel < 1 MPa > 70 0.01–0.001 <1 [4] 

Silicone rubber 25 (shore harness)   0.50 4.0 [5] 

Ultra-high molecular weight polyethylene 29 MPa  < 0.20 50 [6, 7] 

Stainless steel 200 GPa   0.10  [1, 8] 

 

 

图 1  高分子水凝胶网络结构示意图 

作为一种智能材料(intelligent material), 高分子

水凝胶在体积相转变和刺激响应等方面的研究受到

广泛关注. 例如, Tanaka[10]首次发现给高分子水凝胶

施加低电压会使其体积缩小, 当电压被切断时会恢

复原来的形状, 从而实现由电能到机械能的转化. 这

种与体积变化有关的现象能够用以制造开关、传感器

和电能-机械转换器等. 该研究为著名的“相转变理

论”奠定了基础. Osada[11]将这种电能-机械能的转化

发展为电能-化学作用-机械能之间的相互转换, 以电

场控制表面活性剂十二烷基吡啶与聚电解质高分子

水凝胶聚(2-丙烯酰胺基-2-甲基丙磺酸)[poly(2-acryl 

amido-2-methyl-propane sulfonic acid), PAMPS]的相

互作用, 从而获得了受电场诱导运动的高分子水凝

胶“人工爬虫”, 其柔软的运动形态与真的爬虫极为相

似, 且爬行速度可达 25 cm/min. 此外, Osada 等人[12]

还研究了温控“形状记忆”高分子水凝胶. 近年来又

有很多研究者结合高强度双网络(double network, DN)

凝胶的设计策略开发出了温度敏感[13]、pH 敏感[14]等

高强度智能水凝胶材料.  

与智能水凝胶材料相比, 高分子水凝胶作为生

物材料的应用潜力还有待开发. 由于高分子水凝胶

的三维网络结构和粘弹性与生物体内由生物大分子

构成的细胞外基质(extracellular matrix)极为类似, 作

为生物材料的高分子水凝胶已用于细胞支架[15]、药物

缓释[16]、人造器官[17]和医疗器械[18]等研究和应用. 近

年来, 高分子水凝胶因有望成为软组织修复甚至再

生的生物材料而引起了人们更多的关注[19], 所以缩

小高分子水凝胶与生物软组织之间的性能差距, 寻

求与生物软组织性能匹配的高分子水凝胶材料, 最

终达到以水凝胶材料替代受损的生物体软组织的目

的, 是目前高分子水凝胶研究的重要问题之一.  

但遗憾的是, 传统高分子水凝胶材料自身存在

着一些难以克服的性能缺点, 要将其广泛地应用于

生物材料还需要解决下列问题. 1) 提高水凝胶的机

械强度. 在生理条件下, 许多软组织如血管、关节软

骨、半月软骨、肌腱及韧带等都处于剧烈的机械动力

环境之中, 例如关节软骨承受的压力约为 10 MPa, 

只有能够承受如此高机械强度的材料才能保证其功

能的正常发挥. 然而大多数高分子水凝胶十分脆弱, 

例如天然来源的胶原蛋白(collagen)水凝胶能够承受

的外力仅为数千帕, 而人工合成的 PAMPS 水凝胶能

够承受的外力也只有几十千帕. 提高水凝胶的力学

性能有助于扩展其在高强度软组织中的研究和应用. 

2) 赋予水凝胶细胞亲和性. 细胞对生物软组织功能

的发挥起到了举足轻重的作用, 例如软骨细胞分泌

的胶原蛋白、透明质酸(hyaluronic acid, HA)及其他聚

多糖有助于增强软骨强度和摩擦润滑; 血管内皮细

胞分泌的糖萼(glycocalyx)具有抗凝血功能. 赋予水

凝胶细胞亲和性有助于研究和开发活性人工软组织

材料[20, 21]. 3) 降低摩擦磨损性能. 许多生物软组织

都呈现凝胶态, 如软骨就是一种由蛋白多糖, Ⅱ型胶

原蛋白和大约 70 wt%水分构成的典型的水凝胶[22]. 

正常软骨组织在关节中起到超低摩擦, 分担压力和

吸收冲击能量等作用[23]. 当正常软骨组织受损时, 难

以通过现有医疗手段修复[24]. 因此, 研究开发凝胶态

人工软骨生物材料具有至关重要的意义. 设计合成

兼具低摩擦、低磨损和高力学性能于一体的高分子水

凝胶材料是其作为人工软骨替代材料研究面临的关

键性挑战之一.  

分析高分子水凝胶结构和性能之间的关系, 影

响其力学性能的因素有四点. 1) 高分子聚合物的密
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度. 高分子水凝胶中通常仅含有约 10 wt%的高分子

聚合物, 从而使得高分子水凝胶具有与溶液相似的

流体性质, 导致其力学性能较低. 因此, 适当增加高

分子聚合物密度可在一定范围内提高水凝胶的力学

性能. 2) 网络结构的均匀性. 高分子水凝胶通过单体

聚合交联或氢键、疏水作用、静电相互作用等非共价

键而分别形成化学交联凝胶和物理交联凝胶. 传统

高分子水凝胶在制备过程中不可避免地存在网络结

构的不均匀性. 因此, 当受到外力时, 应力在网络中

的分布不均匀, 在应力集中区域高分子链易于断裂

而形成微小裂缝, 随后应力沿裂缝传播, 最终导致水

凝胶损坏[25]. 因此, 设计合成具有均匀网络结构的高

分子水凝胶是提高其力学性能的有效方法之一. 3) 

交联点的自由度. 传统化学和物理高分子水凝胶中

交联点固定于水凝胶网络中, 在水凝胶拉伸或压缩

过程中, 交联点处易产生应力集中而被破坏. 因此, 

通过在高分子水凝胶网络中设计可随应力变化而灵

活移动的交联点, 将应力分散于水凝胶的整体网络

结构之中是提高水凝胶机械强度的有利切入点. 4)高

分子链的柔韧性. 高分子链, 尤其是中性的高分子链

在水溶液中具有一定的柔韧性, 可吸收外界应力. 但

是一旦固定于水凝胶网络之中, 高分子链的柔韧性

难以发挥, 导致水凝胶力学性能降低[26]. 因此, 通过

降低高分子链的交联密度甚至不交联, 最大限度地

发挥高分子链的柔韧性, 有望提高高分子水凝胶的

机械强度.  

综上所述, 通过分子设计, 加强高分子水凝胶网

络结构的规整度、提高交联结构自由度及发挥高分子

链的柔韧性是提高水凝胶力学性能的 3 种有效设计

策略. 实际上, 上述 3 种设计策略也是相辅相成的, 

例如提高交联结构自由度在改善高分子链柔韧性的

同时也解决了水凝胶网络结构不均匀问题. 拓扑凝

胶(topological hydrogel, TP gel)[27]和纳米复合凝胶

(nanocomposite, NC gel)[28]就是分别通过加强高分子

水凝胶网络结构的规整度、提高交联结构自由度及发

挥高分子链的柔韧性而提高水凝胶力学性能的典型

例子. TP凝胶的特征为在其网络结构中设计了 8字形

交联点(figure-of-eight cross-linker), 高分子链穿梭于

8 字形交联点的上下 2 个环之中形成了均匀的网络结

构. 当施加外力时, 高分子链犹如在滑轮上滑动一样

随外力在 8 字形交联点中自由移动. 由于具有灵活的

交联点, TP 凝胶受到外力时易于大幅度变形, 可承受

较大的拉伸应力, 即使在外力作用下 TP 凝胶也能够

保持网络结构的均匀性, 从而使应力分散于整个凝

胶网络中. NC 凝胶的特征为在其网络中设计了双重

交联结构, 即固定交联(高分子链交联于粘土表面)和

动态交联(高分子链与高分子链之间的缠绕)结构. 双

重交联结构是由于在 NC 凝胶形成过程中, 高分子单

体以纳米尺度的片状无机粘土为支架而聚合形成高

分子链, 同时柔软的高分子链之间互相缠绕而形成

的. 固定交联点为纳米无机粘土, 它起到给高分子单

体提供聚合位点和支撑高分子链之间互相缠绕的作

用; 动态交联点为互相缠绕的高分子链, 在外力作用

下缠绕的高分子链之间在一定范围内可以互相滑  

动[29]. 与 TP 凝胶类似, NC 凝胶同样可以承受较大幅

度的拉伸应力.  

双网络(double network, DN)凝胶的结构和性能

不同于 TP 凝胶和 NC 凝胶[30], 其结构特征为包含 2

种相互独立的网络结构, 一种为交联密度较高的聚

电解质网络结构, 另一种为低交联或不交联的中性

网络结构. 聚电解质网络结构为 DN 凝胶提供了刚性

的支架, 保持凝胶外形, 而柔性的中性聚合物填补于

刚性网络中, 起到吸收外界应力的作用. DN 凝胶不

仅保持了传统水凝胶优异的物理性能, 例如粘弹性、

高含水量、良好的透光性等, 而且突破了传统高分子

水凝胶力学性能低的缺点, 其拉伸强度和压缩强度

均可高达兆帕数量级[31], 如此优越的力学性能是其

他高分子水凝胶不可比拟的.  

本文综述了 DN 凝胶的设计思路, 分析了影响其

性能的结构因素, 并介绍了天然 DN 凝胶、低摩擦、 

低磨损 DN 凝胶和细胞亲和性高强度水凝胶的设计, 

仿生高强度水凝胶制备以及 DN 凝胶的生物相容性

和诱导关节软骨再生等满足生物材料要求的功能.  

2  DN 凝胶的性能、结构及加工 

“双网络”术语来源于橡胶弹性体. “双网络”橡胶

弹性体的制备过程如下: 首先将在无变形状态下交

联的橡胶弹性体拉伸, 使缠绕的高分子链伸展, 然后

在拉伸状态下进行第二次交联. 第二次交联后伸展

状态的高分子链赋予橡胶弹性体各向异性的性质 . 

DN 凝胶虽然借鉴了橡胶弹性体的“双网络”概念, 但

具有截然不同的含义. 典型的 DN 凝胶是以传统的

化学交联高分子水凝胶作为 DN 凝胶的第一层网络
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结构, 以其为模板, 在其中引入高密度, 低交联或不

交联的第二层高分子网络形成的[31].  

DN 凝胶分两步制备得到: 首先合成带有负电荷

的、较高交联密度的刚性高分子水凝胶作为第一层水

凝胶网络结构, 然后在第一层水凝胶网络中溶胀大

量中性高分子单体之后, 以第一层水凝胶网络为模

板, 在其中制备中性的、低交联或未交联的高分子链

为第二层凝胶网络结构[31~36]. 由于负电荷的第一层

水凝胶在水溶液中的溶胀性能很大, 当将其浸泡在

高浓度的中性高分子单体溶液中之后, 大量的中性

高分子单体溶胀于其网络之中, 因此, DN 凝胶的第

二层网络中聚合物密度远大于第一层网络中聚合物

密度[31].  

目前高强度 DN 凝胶的最优组合是以带负电荷

的 PAMPS 水凝胶作为第一层网络结构, 中性的聚丙

烯酰胺(polyacrylamide, PAAm)水凝胶作为第二层网

络结构制备而成的, 用 PAMPS/PAAm 表示(图 2(a)). 

虽然 PAMPS 和 PAAm 均为传统的化学交联水凝胶, 

但是 DN 凝胶的力学性能并不是 2 种水凝胶力学性能

的简单加和, 而是表现出协同作用. 与传统的化学交

联 PAMPS 和 PAAm 水凝胶相比, DN 凝胶的压缩强

度分别是 PAMPS和 PAAm, DN凝胶的压缩强度分别

是 PAMPs 和 PAAm 单层网络水凝胶的 20 和 40 倍(图

3). 单轴压缩实验表明 PAMPS-4%/PAAm-0.1% (第

一层高分子聚合物-交联剂摩尔浓度/第二层高分子聚

合物-交联剂摩尔浓度)DN 凝胶抗压强度为 17.2 MPa, 

破裂应变为 92%, 而 PAMPS 凝胶和 PAAm 凝胶的抗

压强度分别只有 0.4 和 0.8 MPa, 破裂应变分别为

41%和 84%(图 4)[31].  

第二层网络的交联剂浓度显著影响 DN 凝胶的 

 

 
 

图 2  DN 凝胶(a)和关节软骨(b)的结构示意图 
Cross-linked PAMPS, PAAm chains,  collage 

fibers, HA,  PG 

 
 

图 3  PAMPS/PAAm 双网络凝胶韧性照片[30] 

 

 
 

图 4  PAMPS/PAAm 双网络凝胶、PAMPS 凝胶及 PAAm

凝胶压缩应力-应变曲线(交联密度: PAMPS 4 mol%,  
PAAm 0.1 mol%)[30] 

 
力学性能, 只有在第二层网络低密度交联的情况下

DN 凝胶才表现良好的力学性能. 当保持第一层网络

交联剂浓度为 4 mol%, 而将第二网路交联剂浓度从

0 mol%逐渐增大到 1 mol%时, 虽然所有的 PAMPS/ 

PAAm DN 凝胶的第二层网络里中性高分子单体的摩

尔浓度与第一层网络中聚电解质单体摩尔浓度的比

值(20)含水量(90 wt%)均不受第二层网络 PAAm 交联

剂浓度的影响, 但是 DN 凝胶的力学性能却发生了显

著变化, 其抗压强度随第二层网络 PAAm 交联剂浓

度的减少而增大, 在交联剂浓度为 0 mol%时, DN 凝

胶具有最高的断裂强度. 最近研究表明交联剂浓度

为 0 mol%并不代表第二层网络 PAAm 没有被交联, 

而是在制备第一层凝胶时, 一些交联剂 N, N-亚甲基

双丙烯酰胺的双键仅仅只反应了一端, 其未反应的

官能团仍然保留在第一层网络中, 当第二层网络聚

合时这些未反应的官能团与 AAm 反应从而使得第二
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层网络与第一层网络化学交联, 因此 DN 凝胶中存在

内部交联反应[32].  

此外, PAAm 的重均分子量与 DN 凝胶的力学强

度成正比关系[33, 34]. 当 PAAm 的重均分子量低于 106

时, DN 凝胶如同单层网络 PAMPS 凝胶一样易碎, 其

抗压强度和抗冲击强度分别只有 0.1 MPa 和 1 J/m2; 

而当重均分子量高达 106 时, 抗压强度和抗冲击强度

分别增大 200 和 1000 倍, 分别升高至 20 MPa 和 103 

J/m2.  
由于增加交联剂浓度意味着减弱了高分子链的

运动自由度, 含有未交联 PAAm 高分子链的 DN 凝

胶呈现最高力学性能, 说明 PAAm 高分子链的运动

自由度对 DN 凝胶的力学性能起着关键性作用. 综        

合考虑上述因素, 制备高强度 DN 凝胶的条件总结如

下[30]. 

1) 组成 DN 凝胶的第一层和第二层网络的 2 种

高分子具有截然不同的性能. 刚性、脆弱的聚电解质

高分子聚合物作为第一层网络, 而柔软、拉伸性能良

好的中性高分子聚合物作为第二层网络. 如果第一

层网络和第二层网络均为聚电解质高分子或中性高

分子只能小幅度提高水凝胶的强度, 其强度不会有

数量级的改变.  

2) 第二层网络里中性高分子单体的摩尔浓度是

第一层网络中聚电解质单体的 20~30 倍. DN 凝胶的

强度与第二层网络里中性高分子单体的摩尔浓度成

正比例关系, 只有第二层网络里中性高分子单体的

摩尔浓度足够高时 DN 凝胶的强度才会达到 10 MPa

以上. 

3) DN 凝胶的强度与第二层网络的交联密度成

反比例关系. 第一层网络需要适当的交联密度, 而第

二层网络低交联甚至未交联时有利于制备高强度 DN

凝胶. 如果第二层网络的交联剂浓度高于 0.1 mol%

时, DN 凝胶强度呈下降趋势.  

4) DN 凝胶的强度与第二层网络里的中性高分

子聚合物的分子量成正比例关系. 第二层网络里中

性高分子聚合物的重均分子量必须大于 106时才表现

出较高的力学性能.  

动态光散射分析表明 PAMPS/PAAm DN 凝胶网

络不均匀性与其力学强度有关[35]. 如前所述, 网络结

构的不均匀性是造成传统水凝胶力学性能低下的关

键因素之一, 那么为什么 DN 凝胶反而显示出如此高

的力学性能呢? 在 DN 凝胶的网络结构中, 由于第一

层刚性 PAMPS 凝胶化是基于光引发的自由基反应, 

其链增长和交联过程具有不可控性, 会造成水凝胶

网络结构的不均匀性, 且在网络中存在许多大小不

一的空洞(void), 这些空洞的大小远远大于 PAAm 链

段半径, 允许大量的 AAm 单体在其中聚合. 当 AAm

单体在 PAMPS 网络中聚合时, 一部分 PAAm 高分子

链与 PAMPS 高分子链之间相互缠绕, 另一部分则填

补于 PAMPS 网路的空洞中, 在空洞中通过物理缠绕

形成 PAAm 高分子链富集相, 所有 PAAm 高分子链

之间形成柔软的连续网络结构, 该结构决定了 DN 凝

胶的力学性能 (图 2(a)). 当施加一定外力时, PAMPS

凝胶因较为脆弱而首先被损坏, 在 DN 凝胶中形成微

观裂纹 . PAMPS 网络的空洞中低交联或未交联的

PAAm 高分子链通过粘弹性损耗或者大量 PAAm 链

变形而有效地吸收断裂能量, 阻碍微观裂纹的生长

和延伸[36, 37](图 5). 因此, 刚性、脆弱的第一层网络

PAMPS 在初期较低应力下充当断裂牺牲的角色, 而

柔软、韧性的 PAAm 在后期高应力下起到承担凝胶

大变形的角色.  

上述 DN 凝胶的网络结构与关节软骨组织的结

构类似 .  关节软骨组织是一个复杂的蛋白多糖

(proteoglycan, PG) 凝胶复合体, 其生化结构决定着

它的生物力学特性[38]. 软骨细胞分泌的凝胶样蛋白

多糖、胶原纤维等生物大分子基质是控制关节软骨力

学性能的结构基础. PG 单体由糖胺聚糖侧链与核心

蛋白共价连接构成, PG 聚集体由透明质酸(HA)和 PG

单体非共价结合而成, PG 单体通过连接蛋白连接于 
 

 
图 5  PAMPS/PAAm 双网络凝胶拉伸前(a)、后(b)凝胶网络

结构示意图[30] 
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HA 骨架链上. 高吸水性能的 PG 和胶原纤维构成了

关节软骨网络结构骨架(图 2(b)). 胶原蛋白的重量占

关节软骨干重的 50 wt%~80 wt%, 其主要组分是 3 股

多肽链螺旋排列而成的Ⅱ型胶原蛋白, 也含有少量

Ⅸ型和Ⅺ型胶原蛋白. Ⅱ型、Ⅸ型和Ⅺ型胶原蛋白通

过分子内和分子间高度交联, 紧密结合, 形成细长且

直径较为均匀(20 nm)的胶原纤维, 胶原纤维赋予关

节软骨一定的形状和硬度, 是抵抗压力的主要成分. 

PG 聚集体中富含硫酸基和羧基, 高度密集的阴离子

电荷间的排斥力形成高渗透压, 吸引大量水分子进

入网络状凝胶中, 从而使关节软骨具有良好的弹性, 

能够抵抗和分散载荷[39, 40]. DN 凝胶中第一层较高交

联密度的刚性网络的功能与关节软骨组织中的胶原

纤维网状结构相似, 其第二层低交联或不交联的柔

性高分子链的功能与 PG 聚集体相似.  

结构上的随机性和不均匀性存在于大多数高分

子水凝胶的网络结构中, 而 DN 凝胶恰恰利用 2 种高

度不对称聚合物结构的不均匀性提高机械强度, 这

与生物力学领域中不均匀性能大幅度提高机械强度

有异曲同工之妙, 例如动物的骨头是不均匀多孔结

构, 软骨组织中的网络结构也呈现不均匀性, 这些不

均匀结构能够避免应力集中引起骨头和软骨组织受

损[41]. 此外, 调节 DN 凝胶的制备条件可大幅度调节

其力学性能, 例如通过调节聚合物分子结构、第一层

和第二层凝胶网络中聚合物的摩尔比以及交联剂浓

度等参数, 可将 DN 凝胶的弹性模量调节在 0.1~1.0 

MPa 之间, 拉伸强度调节在 1~10 MPa 之间, 抗压强

度调节在 20~60 MPa 之间. 这些力学性能的调控有

助于设计与不同软组织进行力学匹配的生物材料.  

如前所述, 虽然 DN 凝胶总体力学性能优异, 但

是单一凝胶网络力学性能却非常低, 且需要在第一

层电解质凝胶网络中大量溶胀中性单体制备 DN 凝

胶第二层网络. 因第一层凝胶显著溶胀, 并且因易碎

而难以处理而难以通过设计复杂结构模具达到加工

成型的目的. Gong 等人采用将刚性的第一层 PAMPS

凝胶网络制备成微米凝胶和以聚乙烯醇  (polyvinyl 

alcohol , PVA) 凝胶为内模具(internal mold)的 2 种方

法解决了 DN 凝胶成型加工问题. 采用 PAMPS 微米

凝胶制备 DN 凝胶的过程如下: 将 PAMPS 微米凝胶

(将块状 PAMPS 凝胶干燥后研磨得到[42]或用乳化法

合成[43])浸没于含有 AAm 单体, 交联剂 MBAA 及引

发剂的溶液中, 从而获得含有 PAMPS 颗粒的糊状物, 

然后将该粘性流体灌入目标模具中 UV 引发聚合, 从

而获得所设计形状的 DN 凝胶, 如采用半月板形状的

模具可制备成具有半月板形状的 DN 凝胶. 以 PVA

凝胶为内模具制备 DN 凝胶的方法[44]巧妙地利用了

PVA 凝胶易于成型且在水中溶胀时不易变形的优点, 

其过程如下: 首先通过冷冻法制备具有一定形状的

PVA凝胶, 如鸟、鱼、中国结等, 将该复杂形状的 PVA

凝胶浸泡在含有 AMPS 单体, 交联剂 MBAA 和引发

剂的溶液中达到平衡之后, 在 PVA 凝胶中原位制备

第一层 PAMPS 网络, 得到 PVA-PAMPS 凝胶. 然后

再把 PVA-PAMPS 凝胶浸泡在含有 AAm 单体和引发

剂的溶液中达到平衡之后, 在PVA凝胶中原位制备第

二层 PAAm 网络, 且具有复杂形状的 PVA-DN 凝胶. 

上述方法均在不损失凝胶力学性能的前提下解决了

DN 凝胶成型加工问题, 使得 DN 凝胶走向应用又向

前跨进了一步.  

3  DN 凝胶在生物材料中的研究进展 

调节 DN 凝胶的第一层网络和第二层网络的分

子结构可以灵活控制 DN 凝胶的性质, 因此根据不同

的研究目的可设计具有特定功能的高性能水凝胶 . 

在此重点针对天然 DN 凝胶的制备、DN 凝胶的摩擦

磨损性、DN 凝胶的化学结构对细胞相容性的影响、

兼具细胞相容性和高力学性能水凝胶的设计、仿生高

强度水凝胶制备以及生物相容性和诱导关节软骨再

生等方面的研究进展做以下总结.  

3.1  天然 DN 凝胶的制备  

天然高分子水凝胶通常表现出良好的生物相容

性且广泛应用于生物材料领域. 将 DN 凝胶的设计原

理应用于天然高分子, 有望制备得到高强度生物相

容性高分子水凝胶 . 下面以细菌纤维素 (bacterial 

cellulose, BC)/明胶(gelatin)DN 凝胶为例进行说明[45]. 

细菌纤维素是木醋杆菌属细菌 (acetobacter 

xylinum)在液态发酵过程中, 由其分泌的胞外多糖在

液体表面形成的凝胶状物质的主要成分, 在自然界

可直接降解, 且具有优越的生物相容性. 细菌纤维素

的纤维直径在 0.01~0.1 m 之间, 弹性模量高达 1.5 

×104 MPa, 为一般纤维的数倍以上, 并且抗拉强度  

高[45]. 大量纤维素纤维通过氢键形成纤维素凝胶(BC

凝胶) (图 6(a)). 扫描电子显微镜(scanning electron 
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microscope, SEM)观察表明 BC 凝胶中存在着致密与

稀疏相互交替的层状结构, 层与层之间间隔约为 10 

m (图 6(d)). 该结构赋予 BC 凝胶各向异性的力学性

能 : 平行于层状结构方向有很高的拉伸模量 (2.9 

MPa), 而垂直于层状结构方向却只有很低的压缩模

量(0.007 MPa). 由于 BC 纤维的疏水性, 造成 BC 凝

胶保水能力差且缺乏粘弹性. 尽管通过发酵培养制

备的BC凝胶中含水量约为 60 wt%, 施加外力时凝胶

不易被损坏, 但水易从 BC 凝胶网络中挤压出来(图

6(b)), 且不会再次被吸收到凝胶网络之中, 即脱水后

的BC凝胶不具有再溶胀性能. 这是由于BC纤维之间

的氢键作用大于 BC 纤维与水分子之间的作用所致[46]. 

明胶是一种典型的生物医用高分子, 它是由细胞外

基质胶原衍生而来的多肽, 胶原加热变性即制得明

胶. 以 1-(3-二甲氨基丙基)-3-乙基碳二亚胺盐酸盐

(1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide hydro-                             
chloride, EDC)交联制得的明胶凝胶具有良好的粘弹

性和保水性能. 在不破坏明胶凝胶的前提下, 因承受

外力而变形的明胶凝胶能够恢复其形态, 且脱水后

能够再次吸水溶胀. 但是明胶凝胶的力学性能较差, 

仅施加 0.2 MPa 的压力就会破裂.  

利用 DN 凝胶的概念, 发挥 BC 和明胶 2 种天然

高分子的优点并合理匹配, 有望制得高机械强度的

生物相容性水凝胶. BC/Gelatin DN 凝胶的合成过程

如下: 首先将BC凝胶浸泡到 30 wt%的明胶水溶液中, 

明胶逐渐扩散到 BC 凝胶网络结构中, 直到平衡. 然

后将含有大量明胶的 BC 凝胶浸泡到 1 M EDC 溶液

中 , 使存在于 BC 凝胶网络中的明胶交联形成

BC/Gelatin DN 凝胶(图 6(a)).  

广角 X 射线衍射分析(wide-angle X-ray diffrac-                     

tion, WAXD)表明在BC/Gelatin DN凝胶中BC的层状

结构保存完好(图 6(e))[45], SEM 观察表明明胶均匀填

充于 BC 凝胶网络中纤维密度稀疏的空间(图 6(d)), 

该结构预示 BC/Gelatin DN 凝胶保持着 BC 各向异性

的力学性能. 实验结果证实 BC/Gelatin DN 凝胶表现

出良好的抗压强度和拉伸强度, 其抗压缩模量为 1.7 

MPa, 比 BC凝胶的 0.007 MPa高出 240多倍, 比明胶

凝胶的 0.16 MPa 高出约 11 倍. BC/Gelatin DN 凝胶的

抗压强度为 3.7 MPa, 该强度在人工软骨压缩强度

(1.9~14.4 MPa)范围之内, 比明胶强度高出 31 倍. 另

外, BC/Gelatin DN 凝胶克服了 BC 凝胶粘弹性差的缺

点, 在重复压缩应力作用下也能够恢复到应变前的 

 
 

图 6  纤维素、明胶及纤维素/明胶双网络凝胶照片以及广角

X 射线衍射图 
(a) 压缩前; (b) 压缩中; (c) 压缩 10 min 后; (d) 纤维素和纤维素/明

胶双网络凝胶中层中结构扫描电镜照片; (e) 纤维素、明胶及纤维素/ 

明胶双网络凝胶广角 X 射线衍射图[45] 

 
30%. 同样, BC 凝胶与一些高分子多糖, 例如海藻酸

钠(sodium alginate), -角叉菜胶(-carrageenan)等配合

形成的 DN 凝胶也具有较好的力学性能. 例如, BC/- 
carrageenan DN 凝胶的压缩模量为 0.12 MPa, 分别比

单纯的 BC 和 τ-角叉菜胶凝胶高出 17 倍和 13 倍[45]. 

总之, 引入双网络结构会提高天然高分子水凝胶的

力学性能, 研究者可以根据不同的目的选择不同种

类的 2 种高分子进行匹配.  

3.2  仿生高强度 DN 水凝胶的制备 

肌腱、关节软骨和肌肉等软组织中具有的有序结

构为保证这些软组织运动功能的正常发挥提供了基

本保证. 如: 存在于肌原纤维节(sarcomere)中的肌凝

蛋白(myosin)呈现液晶结构, 该液晶结构保证了肌肉

纤维的平滑运动[47, 48]. 设计具有各向异性结构的仿

生 DN 凝胶可为体外模拟、研究软组织具有方向性的

生理运动奠定基础. Gong 等人[49, 50] 将 DN 凝胶和聚

电解质自组装的设计思路结合起来制备了具有光学

各向异性的新型功能高强度 DN 凝胶. 该凝胶的制备

方法如下: 首先通过在装有聚 2, 2′-磺酸钠-4,4′-联苯

对苯二甲酰胺(poly(2, 2'-disulfonyl-4, 4′-benzidine tere-           

phthalamide), PBDT, 图 7(a))溶液的模具上端, 即垂

直方向, 扩散 CaCl2 溶液, 诱导半刚性结构的聚电解 
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图 7  (a) PBDT 化学结构式; (b) 各向异性 A-DN 水凝胶的

制备示意图; (c) 含 1 wt%PBDT 的 A-DN 水凝胶的偏光现 

象[49] 

 

质 PBDT 自组装形成光学各向异性水凝胶(图 7(b)). 

然后将作为第一层网络的 PBDT 水凝胶浸泡在中性

单体 AAm 及交联剂 MBAA 溶液中溶胀平衡, 再在

PBDT 水凝胶模板中引发 AAm 聚合即获得半透明的

PBDT/PAAm 各向异性 DN 凝胶(anisotropic double 

network gel, A-DN hydrogel). 在正交偏光显微镜下观

察发现当偏振片平行于CaCl2溶液扩散方向时水凝胶

颜色变暗, 当偏振片与 CaCl2 溶液扩散方向成 45°时

水凝胶变为透明(图 7(c)).  

该凝胶不仅具有光学各向异性, 而且具有力学

各向异性. 例如当 PBDT 浓度为 1 wt%时, 在平行于

CaCl2 溶液扩散方向时水凝胶的弹性模量为 0.009 

MPa, 而在垂直于该方向时水凝胶的弹性模量为

0.036 MPa. 另外, 当 PBDT 浓度高于其临界液晶浓

度(1.5 wt%)时, 垂直于 PBDT 晶体方向上 A-DN 凝胶

压缩模量可高达 0.35 MPa. SEM 观测表明当形成第

一层网络时棒状 PBDT 在平行方向上聚集形成均匀

网状结构 , 且可在样品表面观测到 CaCl2 晶体(图

8(a)), 这是由于在冷冻干燥制备样品的过程中形成

CaCl2晶体所致. A-DN 凝胶的丛状结构的排列方向与

PBDT 凝胶相同, 还有一些聚合物链与丛状结构缠绕

形成较为致密的网络结构(图 8(b)). 说明 PBDT 水凝

胶起到了决定 A-DN 凝胶网络骨架的作用, 第二层凝

胶网络在其形成的模板上聚合形成(图 8(c)). 

 
 

图 8  含 1 wt%PBDT 水凝胶扫描电镜图 
(a) CaCl2 交联的 PBDT 水凝胶; (b) A-DN 水凝胶网络; (c) 理想 

A-DN 水凝胶网络示意图[49] 

 

3.3  低摩擦高强度水凝胶的设计 

聚电解质高分子刷可有效降低表面摩擦. Klein

及其合作者报道了两片修饰有刷状聚电解质的云母

表面之间摩擦时, 因静电排斥效应在水中表现出可

观的润滑效应[51], Osada 和 Gong 报道了在水凝胶表

面修饰聚电解质高分子刷可有效降低与之产生静电

斥力的摩擦副(平板玻璃板)的摩擦系数[52, 53]. 低摩擦

高强度水凝胶的设计借鉴了修饰聚电解质高分子而

降低摩擦的思路. 在 PAMPS/PAAm DN 凝胶表面修

饰与平板玻璃产生静电排斥的 PAMPS 线性高分子链

或低交联剂浓度(0.1 mol%)的 PAMPS 水凝胶, 分别

形成 DN-L 凝胶和三元互穿网络型(triple network, 

TN)凝胶. DN-L 凝胶和TN凝胶的抗压强度仍保持在

兆帕量级, 分别为 9.2和 4.8 MPa, 它们的弹性模量分

别为 2.1 和 2.0 MPa, 比 DN 凝胶的弹性模量 0.8 MPa

高出一倍以上[54].  

当DN, TN和 DN-L三种凝胶在水中与玻璃板摩

擦时 ,  可以很清楚的发现摩擦力和摩擦系数均按

DN > TN > DN-L 的顺序减小(图 9). 说明作为第 3 种

网络成分 PAMPS 的引入, 特别是线性 PAMPS 高分 



中国科学: 技术科学   2012 年  第 42 卷  第 8 期 
 

867 

 

图 9  DN, TN 及 DN-L 三种凝胶与玻璃基板在水中摩擦时

摩擦应力(a)、摩擦系数(b)随荷载变化图[54] 

子链的引入, 有效地降低了高强度凝胶的摩擦力和

摩擦系数. 由于 DN凝胶表面的 PAAm易于吸附于平

板玻璃表面产生吸附摩擦行为, 所以表现出较高的

摩擦系数 (101). TN 凝胶表面低交联剂浓度的

PAMPS 水凝胶与平板玻璃之间因静电排斥而产生排

斥摩擦效应, 摩擦系数降低到102, 比 DN 凝胶低一

个数量级. DN-L凝胶表面的 PAMPS线性高分子链不

但与平板玻璃之间静电排斥产生排斥摩擦效应, 而

且起到表面聚合物刷的作用, 可使摩擦系数显著降

低到 104, 分别低于 TN 或者 DN 凝胶 2 个和 3 个数

量级. 需要强调的是, 即使在垂直压力为接近关节软

骨压力的 103  105 Pa 测定时, DN-L 凝胶仍然保持低

摩擦系数, 表明线性聚电解质高分子链在高荷载下

仍能保持低摩擦性能[54]. 

聚电解质高分子链有效降低高分子水凝胶表面

摩擦行为的机理尚不完全清楚. 推测其原因可能与

增加了自由运动的高分子链和与之滑动的摩擦副界

面的水润滑层厚度有关. 在相同压力下, 水凝胶/摩

擦副体系处于静止状态时, TN 凝胶、DN-L 凝胶与摩

擦副界面的静态水润滑层厚度应该是一致的, 摩擦

测试时, 水凝胶与摩擦副之间产生相对运动, 水润滑

层发生剪切流动, 由于可自由运动的高分子链比水

凝胶网络更容易移动和变形, 从而使得有效水润滑

层厚度增加, 导致剪切抵抗减小, 降低摩擦系数[53].  

3.4  高强度水凝胶的磨损性能 

DN凝胶的高强度特性使其具有作为人工软骨材

料的潜在应用价值. 由于人体关节在人的一生中需

要承受大概上百万次的循环摩擦, 因此评价 DN 凝胶

的耐磨性能就显得尤为重要. Yasada 等人[55]借鉴了

测试人工关节中刚硬生物材料(例如超高分子量聚乙

烯(UHMWPE))摩擦的球-板(pin-on-flat)往复摩擦磨

损测试方法研究了 DN 凝胶的耐磨性能. 该方法是用

球状摩擦头接触平板 DN 凝胶样品表面, 做高速往复

运动后 , 用激光共聚焦扫描电子显微镜 (confocal 

laser scanning microscope)观测样品表面被磨损的印

记的深度来判断样品的耐磨性能. 比较了 PAMPS/ 

PAAm, PAMPS/PDMAAm(poly(N, N′-dimetylacryla-           

mide), BC/PDMAAm 和 BC/Gelatin 四种含有合成或

天然聚合物的 DN 凝胶的耐磨性能. 在往复运动摩擦

106 次(等同于 50 km)后 , PAMPS/PAAm, PAMPS/ 

PDMAAm, BC/PDMAAm, BC/Gelatin 凝胶的平均磨

损深度分别为 9.5, 3.2, 7.8 和 1302.4 m. 令人惊奇

的是 PAMPS/PDMAAm DN 凝胶的平均磨损深度非

常接近于对照样品 UHMWPE 的磨损深度(3.33 m). 

另外, 尽管 PAMPS/PAAm 和 BC/PDMAAm DN 凝胶

最大磨损深度约为 UHMWPE 的 23 倍, 但是这些凝

胶能够承受 106 次循环摩擦. 表明 PAMPS/PAAm, 

PAMPS/PDMAAm 和 BC/PDMAAm DN 凝胶可以承

受比普通水凝胶更大的摩损, 且耐磨损性能最优的

PAMPS/PDMAAm DN 凝胶具有作为人工软骨的潜

在应用价值. 然而, 天然 BC/Gelatin DN 凝胶与其他

合成 DN 凝胶相比耐磨损性能显著降低, 这可能是由

于其低含水量、摩擦系数较高所致.  

3.5  细胞亲和性 

细胞亲和性是评价生物材料的重要参数之一 , 

研究组成 DN 凝胶的高分子成分对细胞亲和性的影

响有助于设计同时具有良好细胞亲和性和高力学性
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能的高分子水凝胶. 为了探讨合成高分子水凝胶的

化学结构对细胞相容性的影响, 我们建立了直接在

合成高分子水凝胶支架表面培养细胞的方法. 该方

法的特点是在将细胞播种于高分子水凝胶支架之前, 

无需对水凝胶支架修饰促进细胞粘附和扩增的蛋白

质, 如胶原蛋白(collagen)及黏连蛋白(fibronectin)和

纤连蛋白(laminin)等. 建立该方法的意义在于可以直

接研究高分子水凝胶的化学结构与细胞亲和性之间

的关系, 而不受蛋白质等生物分子的影响. 此外, 该

方法简便易行, 无需考虑因蛋白质修饰而引起的变

性、污染等问题. 前期研究表明合成高分子水凝胶的

化学结构对多种血管内皮细胞, 包括人体脐带静脉

血管内皮细胞(human umbilical vein endothelial cell, 

HUVEC)、人体冠状动脉血管内皮细胞(human coro-                         

nary artery endothelial cells, HCAECs)[56, 57]和牛胎儿

大动脉血管内皮细胞(bovine fetal aorta endothelial 

cell, BFAEC)[58, 59]以及人体关节软骨细胞 (human 

articular chondrocytes)[60, 61]和小鼠胚胎干细胞(mouse 

embryonic stem cell)[62]的细胞相容性均有影响. 在此

以 BFAEC 为例介绍在探讨高分子水凝胶的化学结构

和交联剂浓度对细胞亲和性影响的基础上, 综合考

虑不同高分子组份的性能对细胞亲和性及水凝胶力

学性能的影响, 设计制备兼具细胞亲和性及高强度

性能的水凝胶.  

由于 DN 凝胶的第一层网络和第二层网络的化

学结构和交联剂浓度显著影响其力学性能, 所以研

究这些参数对细胞亲和性的影响. DN 凝胶由阴离子

和中性高分子聚合物构成, 因此测定了 2 种强电解质

聚阴离子水凝胶, 聚 2-丙烯酰胺基-2-甲基丙磺酸钠

(poly(2-acrylamido-2-methyl-propane sulfonic acid 
s o d i u m  s a l t ) ,  P N a A M P S )、聚苯乙烯磺酸钠

(poly(sodium p-styrene sulfonate), PNaSS), 以及 2 种

中性水凝胶, 即 PAAm 和 PDMAAm 的细胞亲和性. 

结果表明, 在中性 PAAm 和 PDMAAm 水凝胶支架上, 

BFAECs 粘附于水凝胶表面, 呈圆形并不伸展和扩增, 

说明中性水凝胶对细胞伸展具有很强的抑制作用 , 

不利于细胞扩增. 该行为不随水凝胶交联剂浓度的

变化而变化. 与中性水凝胶不同, BFAECs 在带有磺

酸基的强电解质 PNaAMPS 和 PNaSS 水凝胶支架上

表现出良好的伸展和扩增行为(图 10), 且扩增行为不

受水凝胶交联剂浓度的影响. 当 PNaSS 水凝胶交联

剂浓度为 4 mol%~10 mol%, PNaAMPS 水凝胶交联剂 

   
 

图 10  在 PNaSS 凝胶和 PNaAMPS 凝胶支架表面培养的牛

胎儿主动脉血管内皮细胞(BFAECs)在培养初始阶段(I 列, 6 

h)及培养一段时间(II 列, 120 h)后的相差显微镜照片(交联 

密度: PNaSS 10 mol%, PAMPS 6 mol%, 标尺 100 m)[59] 
 
浓度为 2 mol%~6 mol%时, 培养 144 h 时, 细胞密度

均大于 1.1×105 个/cm2, 与在相同时间内胶原蛋白水

凝胶支架培养的细胞密度接近. 表明在较宽的交联

剂浓度范围内, 阴离子强电解质高分子水凝胶有利

于细胞伸展和扩增. 上述结果表明水凝胶的化学结

构显著影响细胞亲和性[56, 57].  

3.6  高强度细胞亲和性水凝胶的设计 

如上所述, 强电解质水凝胶的细胞亲和性优于

中性水凝胶, 在此基础上可以推测虽然 PNaAMPS/ 

PDMAAm 和 PNaAMPS/PAAm DN 凝胶具有良好的

力学性能, 但细胞亲和性较差. 这是因为 DN 凝胶中

的中性成分 PAAm, PDMAAm 的含量是 PNaAMPS

的 10 倍以上, 且在制备 DN 凝胶的过程中, 将第二

层 PAAm, PDMAAm网络引入第一层 PNaAMPS网络

的过程中不可避免地有大量 AAm, DMAAm 聚合于

DN 凝胶表面. 细胞培养实验也证明了该推测, 虽然

有大量细胞粘附于 DN 凝胶表面, 但细胞呈圆形并

不伸展和扩增. 如果用手术刀将 DN 凝胶表面一层切

掉再进行细胞培养时发现大部分细胞呈伸展状态且

有所扩增. 该结果表明只有在 DN 凝胶表面修饰一定

量的电荷才有助于提高其细胞亲和性. 于是我们设

计了将 PNaAMPS 作为第 3 层网络引入 PNaAMPS/ 

PDMAAm DN 凝 胶 中 合 成 PNaAMPS-4 mol%/ 

PDMAAm-0 mol%/ PNaAMPS-4 mol% TN 凝胶, 虽

然 TN 凝胶的细胞亲和性显著提高, 但其力学性能与

PNaAMPS-4 mol%/ PDMAAm-0 mol% DN 凝胶相比

却显著降低.  
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因此从高分子水凝胶材料的角度来看, 水凝胶

强度与细胞亲和性是一对矛盾, 高强度 DN 凝胶含有

中性高分子的成分较多, 不利于细胞扩增, 而适合于

细胞扩增的高分子水凝胶带有大量负电荷, 不利于

保持 DN 凝胶的机械强度. 为了实现兼具细胞亲和性

和高强度性能水凝胶的制备, 需要在 TN 凝胶表面平

衡 PNaAMPS 和 PDMAAm 的量, 即尽量引入少量

PNaAMPS(保证细胞扩增即可), 而相应地引入大量

的 PDMAAm 以保证凝胶的强度. 为此, 进一步研究

了共聚水凝胶 poly(NaAMPS-co-DMAAm)的 Zeta 电

位与细胞亲和性之间的关系. 结果表明当 NaAMPS

和 PDMAAm的摩尔比为 1:1, Zeta电位为22.2 mV时, 

poly(NaAMPS-co-DMAAm) 凝胶可促使细胞伸展并

扩增. 于是将 poly(NaAMPS-co-DMAAm) 凝胶作为

第三层网络引入 PNaAMPS-4 mol%/DMAAm-0 mol% 

DN 凝胶制备 PNaAMPS-4 mol%/DMAAm-0 mol%/ 

poly(NaAMPS-co-DMAAm) TN 凝胶, 发现当第 3 层

网络的交联剂浓度为 2 mol%和 4 mol%时, TN 可促进

细胞的扩增至汇合, 培养 144 h 后细胞密度可达到

10×105/cm2. 第三层网络的交联剂浓度为 2 mol%和 4 

mol%时, TN 凝胶压缩断裂强度分别为 2.31 和 1.36 

MPa, 虽然比 DN 凝胶的 17.2 MPa 低很多, 但比 poly 

(NaAMPS-co-DMAAm)单层网络凝胶的 0.26 MPa(2 

mol%)和 0.63 MPa(4 mol%)分别高约 10 倍和 5 倍[63]. 

兼具细胞相容性和高强度的水凝胶在生物材料中有

很广泛的应用前景, 该方面研究还有待深入探索. 

3.7  高强度水凝胶的生物相容性 

将合成 DN 凝胶 PAMPS/PAAm 和 PAMPS/ 

PDMAAm, 以及含有天然成分的 DN 凝胶 BC/PDM-                       

AAm 和 BC/Gelatin 植入兔子椎旁肌和皮下, 检测分

析 DN 凝胶周围的炎症细胞评价了高强度水凝胶的

生物相容性[64, 65]. 植入兔子皮下一周后, 与阴性对照

高密度聚乙烯和阳性对照含二乙基二硫代氨基甲酸

锌的聚亚胺酯颗粒相比, BC/Gelatin DN 凝胶的炎症

反应最低 , 与阴性对照相差无几 , 然而 PAMPS/ 

PAAm, PAMPS/PDMAAm 和 BC/PDMAAm DN 凝胶

的炎症反应较为强烈 . 但是植入兔子皮下四周后 , 

PAMPS/PAAm, PAMPS/PDMAAm 和 BC/PDMAAm 

DN 凝胶的炎症反应显著降低, 而 BC/ Gelatin DN 凝

胶的炎症有所增加, 其周围出现大量的纤维状凝聚

体, 并含有巨噬细胞、嗜中性粒细胞、淋巴细胞等. 植

入兔子皮下 6 周后, PAMPS/PDMAAm DN 凝胶的炎

症反应降低到比阴性对照还要低, 但是, 在植入兔子

皮下一周后炎症反应最低的 BC/Gelatin DN 凝胶的炎

症反应随实验时间的增长而有所增大. 动物实验表

明 PAMPS/PDMAAm DN 凝胶的生物相容性最佳[36].  

3.8  高强度水凝胶诱导关节软骨再生 

由于 DN 凝胶的力学强度与软骨组织接近, 且具

有较低的摩擦系数, 有望成为替代软骨组织甚至诱

导软骨再生的生物材料, 所以进一步研究了 DN 凝胶

诱导关节软骨再生行为. 该研究创建了一种新型的

体内水凝胶自发诱导关节软骨再生模型: 将 PAMPS/ 

PDMAAm DN 凝胶直接植入在兔子髌股关节的股骨

沟处人为制造的圆柱状骨软骨缺损(直径 4.3 mm, 深

度 1.5 mm)中, 且在 DN 凝胶与底部损伤处留有数毫

米的空隙(图 11). 1 周后在植入的 PAMPS/PDMAAm 

DN 凝胶与骨头接触的对称三角区域观察到大量再生

的细胞(图 12(e)), 2 周后在对称三角区域出现了含有

丰富蛋白多糖(proteoglycan)的软骨状组织(图 12(f)), 

3 周后软骨状组织的量增加(图 12(g)), 4 周后在缺损

处充满了含有丰富蛋白多糖的软骨组织, 并且出现

了软骨下骨组织再生(图 12(h1)), II 型胶原蛋白在再

生的软骨组织和其临近软骨组织的连接处有较高的

表达. 但是对照组(在软骨缺损处填充纤维或骨组织)

没有观察到软骨再生(图 12(a)~(d)). 此外, 采用目前

使用较多的人工关节软骨替代材料聚乙烯醇凝胶和

UHMWPE 进行同样实验也没有观察到软骨再生. 该

研究结果表明 PAMPS/PDMAAm DN 凝胶具有体内

自发诱导骨软骨缺损的关节软骨再生的功能. 关节

软骨缺损的功能修复仍然是关节外科领域的重大挑

战[62], 目前普遍认为透明软骨组织不能在体内再生.  

 

 
 

图 11  软骨修复示意图 
(a) DN 凝胶移植于髌骨关节的股骨溝缺损中; (b) 移植后缺损处横

截面示意图; (c) 软骨(注意: DN 凝胶与底部缺损处留有数毫米的空 

隙) (SB: 软骨下骨, BM: 骨髓)[66] 
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图 12  体内透明软骨组织再生组织学染色照片(低放大倍率 

2) 
(a)~(d1) 用纤维和骨组织填充缺损处作为对照; (d2) 在未经处理的

缺损处未发现Ⅱ型胶原表达; (e) 一周后, 经 DN 凝胶处理的缺损处

出现凝血块, 并在缺损处的对称性三角区域(箭头处)的靠近骨骼和

凝胶间的区域出现细胞富集; (f) 两周后, 与软骨类似的富含蛋白多

糖的组织在三角区域出现, 并在三周内保持增长; (g)~(h1) 四周后, 

随着软骨下骨组织逐渐被修复, 在缺损处填满富含蛋白多糖的组织; 

(h2) 四周后, Ⅱ型胶原在靠近关节表面区域表达高于在其底部区 

域表达[66] 

 
该研究揭示 DN 凝胶有望推动手术修复关节软骨  

缺损.  

4  结语与展望 

随着世界石油储存量的减少, 能源危机越来越

紧迫. 高分子含量少、水含量占大部分的高分子水凝

胶不仅是一类公认的环保材料, 而且在生物材料方

面具有良好的应用前景. 目前, 人工生物材料大都为

金属、陶瓷、Teflon 纤维以及超高分子量聚乙烯等坚

硬且不含水的材料, 由于大部分生物器官是由软组

织构成的, 因此它们在实际应用中存在局限性, 不能

作为替代生物软组织的材料. 与生物软组织的结构

和性能类似的高分子水凝胶材料是非常具有魅力的

人工软组织材料, 因此设计和制备符合生物材料要

求的力学和生物学性能的新型水凝胶将促进人工生

物软组织材料的开发.  

高强度 DN 凝胶将双网络概念引入凝胶设计领

域, 为设计制备符合生物材料要求的新型高分子水

凝胶材料提供了创新思路. 自 2003 年第一篇 DN 凝

胶论文发表以来, 作为高强度、高性能的代表性“软、

湿”高分子材料, DN 凝胶在高强度和多功能设计以及

力学性能分析方面已经得到了长足的进展, 为推动

高分子水凝胶在生物材料领域的研究发挥了举足轻

重的作用, 未来势必会引来人们更多的关注. 但是实

际上高强度 DN 凝胶功能化的方法和应用研究依然处

于起步阶段, 还需在以下几个方面做出改进. (1) 高

强度 DN 凝胶体系的种类还有待拓展. 目前高强度

DN 凝胶的研究主要集中于少数几种高分子水凝胶体

系, 并且天然和降解性高分子水凝胶体系的研究较

少. 天然和降解性高分子水凝胶在生物材料研究中

占有重要地位, 以天然和降解性高分子为基础的 DN

凝胶体系的研究将有助于拓展高强度高分子水凝胶

材料的种类和应用范围. (2) 高强度 DN 凝胶体系中

高分子的匹配还有待探讨. 虽然 PAMPS/PAAm DN

凝胶在一定的制备条件下显示出良好的力学性能 , 

但该组合只是一个特例 . 动态光散射研究表明

PAMPS 和 PAAm 强烈相互缠绕[67], 小角中子散射研

究表明这 2 种高分子在水中易于产生相互作用[68, 69]. 

但是并非所有的电解质/非电解质高分子组合都会得

到高力学性能的 DN 凝胶. 所以有必要研究更多的高

分子之间的相互作用, 筛选出“DN 凝胶组合库”, 便

于多种类高性能 DN 凝胶的制备. (3) 具有电、磁、光

性能的 DN 凝胶体系还有待开发. 目前高强度 DN 凝

胶主要集中于提高力学性能以及满足生物材料性能

要求而设计的研究. 预计今后新型高强度 DN 凝胶

的研究与开发还将扩展到具有导电性、磁性、发光性

能等凝胶体系的研究. 具有电、磁、光性能的 DN 凝

胶的研究对未来高强度水凝胶的功能化研究具有挑

战性. (4) 高强度自愈合DN凝胶体系还有待研究. 自

愈合水凝胶有望解决组织工程中难以用人工方法修

复植入生物体的软材料的区域性损伤, 以及延长植入

水凝胶材料的工作寿命和提高其安全性等问题[70, 71]. 

由于目前研制的 DN 凝胶的第一层网络为共价键交

联, 所以一旦受损凝胶就不会再恢复其力学性能. 如

果引入具有自我修复功能的非共价键(疏水作用、氢

键、静电吸引、-堆叠以及结晶作用等)或可逆动态

共价键(酰腙键、亚胺键和 Diels-Alder 反应等), 将有

助于制备高强度自愈合 DN 凝胶. 
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