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摘　 要: 医用组织粘合剂因其具有操作简便、 无创粘合、 即时密封和止血作用、 可有效缩短手术时间等显著优势ꎬ 获得了医

疗领域的广泛关注ꎬ 并逐渐成为传统手术缝合线的有效辅助或替代手段ꎮ 目前ꎬ 已有多种基于各类材料的商业化医用组织粘

合剂被批准用于心脏、 血管、 肺等软组织的修复再生ꎮ 然而ꎬ 现有的大多数市售医用组织粘合剂仍然面临着粘合强度不够、

功能单一、 原料昂贵、 生物相容性欠佳、 安全隐患等挑战ꎬ 临床上对于开发新型高效的多功能软组织粘合剂的需求极为迫

切ꎮ 在简要介绍各类软组织粘合剂的研究现状和粘合机制的基础上ꎬ 对当前医用软组织粘合剂的研究热点、 面临挑战及其临

床转化应用情况进行了阐述ꎬ 最后提出了未来的研究重点和发展趋势ꎮ
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1　 医用组织粘合剂概述

意外创伤和术后伤口的修复以及退化软组织的重建

在临床医学中颇为常见ꎬ 目前主要采用手术缝合线、 订

书钉、 铆钉、 金属丝、 医用胶带等进行机械固定治

疗[１ꎬ ２] ꎮ 这些机械紧固件必须将连接的创伤组织牢牢固

定ꎬ 防止气体、 血液和组织液的渗漏ꎻ 同时要求紧固件

自身能够抵抗一定的机械拉伸载荷ꎬ 以达到伤口充分愈

合并恢复其结构和功能的目的ꎮ 尽管这些传统方法应用

广泛ꎬ 但随着现代医学技术和治疗理念的不断发展ꎬ 它

们由于自身一些明显的局限性已经逐渐不能满足越来越

高的临床要求ꎮ 例如ꎬ 精密复杂的缝合过程耗时较长ꎬ
不能实现对伤口的迅速闭合、 即时止血ꎬ 屡次拆线换药

给病人带来身体不适ꎬ 易引起术后感染和并发症ꎬ 且愈
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合后易留下疤痕影响美观ꎮ 对于血管密集的实质性软组

织(例如肺、 肝、 肾脏、 脾脏和胰腺)ꎬ 缝合过程容易对

这些部位造成额外的损伤ꎬ 导致气体泄露(例如肺切除)
和液体渗漏(例如肠吻合和动脉血管吻合)ꎬ 阻碍组织功

能复原ꎬ 甚至危及患者生命ꎮ 另外ꎬ 对于一些位置隐蔽、
操作空间狭小的组织部位ꎬ 机械紧固件的定位精度非常

难掌握ꎬ 无法实现对伤口的有效闭合ꎬ 甚至可能造成周

围神经和血管的二次创伤(例如胰头和腹腔镜手术)ꎮ 因

此ꎬ 开发更加高效安全的伤口闭合技术成为近年来国内

外研究的热点[３ꎬ ４] ꎮ
医用组织粘合剂因具有操作简便、 无创粘合、 即时

密封和止血、 有效缩短手术时间等显著优势ꎬ 获得了医

疗领域的广泛关注ꎬ 并逐渐成为传统手术缝合线的有效

辅助或替代手段[５] ꎮ 医用组织粘合剂可以广义地定义为

具有以下特征的任何物质: 以单体、 预聚物或非交联聚

合物形式存在的天然 /合成化学物质ꎬ 在施加于生物组织

表面时ꎬ 发生原位聚合或交联反应ꎬ 形成不溶性粘合物

质ꎬ 使组织与组织粘合在一起ꎬ 或使组织与非组织表面粘

附在一起(例如假肢、 心脏贴片和其他移植物)ꎬ 从而达

到闭合伤口、 控制出血、 防止气体和液体泄露的效果[６]ꎮ
根据不同的生物组织类型和应用场合ꎬ 医用组织粘

合剂需要符合不同的性能标准ꎮ 总体而言ꎬ 理想的医用

组织粘合剂必须符合以下要求: ① 安全无毒ꎬ 不引起过

敏或毒性反应ꎻ ② 不引起局部感染或全身性炎症损伤ꎻ
③ 临床使用前准备方便ꎬ 易于储存ꎻ ④ 具有优异的流动

性ꎬ 可以精确地涂抹在伤口区域ꎻ ⑤ 生理条件下迅速粘

合组织ꎬ 实现即时封闭和止血ꎻ ⑥ 在体内高湿态、 高动

态的环境下可实现持久、 牢固的粘合ꎻ ⑦ 具有良好的机

械强度和韧性ꎻ ⑧ 具有合适的溶胀系数ꎻ ⑨ 具有与组织

再生速率相匹配的(可控的)生物降解速率ꎬ 降解产物无

毒副作用ꎻ ⑩ 成本低ꎬ 价格合理ꎮ

2　 医用组织粘合剂分类及研究现状

通常来说ꎬ 用于制备医用组织粘合剂的原材料应具

有生物相容性、 生物可降解性、 良好的机械强度和粘合

强度[７] ꎮ 这些原材料根据其主要成分的来源可以分为天

然材料和人工合成材料两大类ꎮ 基于天然材料的医用组

织粘合剂通常具备优异的生物相容性和生物可降解性ꎬ
但其原料价格比较昂贵、 储存不易、 自身机械强度和粘

合强度不高ꎬ 并且存在潜在的促炎性和免疫原性ꎬ 一定

程度上限制了它们的广泛使用ꎮ 而基于人工合成材料制

备的医用组织粘合剂一般具有高度可控性ꎬ 即可以根据

应用场合精准调控其机械强度、 粘合强度和降解速率以

达到最佳的粘合效果ꎮ 此外ꎬ 人工合成材料粘合剂比天

然材料粘合剂具有更强的力学性能ꎬ 但通常因为缺乏细

胞感知和结合位点ꎬ 导致它们的生物相容性较差ꎬ 而且

还可能存在细胞毒性、 慢性炎症、 在体内难以降解等问

题ꎮ 近年来ꎬ 研究人员使用天然材料、 合成材料或结合

两者的复合材料开发了许多新型医用组织粘合剂ꎬ 包括

纤维蛋白类粘合剂、 胶原蛋白类粘合剂、 多糖类粘合剂、
牛白蛋白和戊二醛类粘合剂、 氰基丙烯酸酯类粘合剂、
聚乙二醇类粘合剂、 聚氨酯类粘合剂等ꎮ
2􀆰 1　 天然类粘合剂

２􀆰 １􀆰 １　 纤维蛋白粘合剂

基于纤维蛋白的粘合剂是最早用于外科手术中的医

用组织粘合剂之一ꎬ 也被称为纤维蛋白密封剂或纤维蛋

白胶[２ꎬ ８] ꎮ 纤维蛋白是一种存在于血浆中的可溶性糖蛋

白ꎬ 在血凝块的形成中起关键作用ꎮ 通常情况下ꎬ 纤维

蛋白粘合剂由从人血浆中获得的血纤蛋白原(凝血因子

ＸＩＩＩ 和血纤连蛋白)、 凝血酶和氯化钙组成ꎬ 其工作机制

与血液凝固最后阶段的一系列生物反应相似[９] ꎮ 将配制

成液体形式的纤维蛋白原和凝血酶混合在一起后涂抹于

伤口部位ꎬ 凝血酶激活纤维蛋白原并将其转化为纤维蛋

白单体ꎬ 然后与凝血因子 ＸＩＩＩ 进一步交联形成不溶性血

凝块ꎻ 同时通过酰胺化反应ꎬ 纤维蛋白单体与周围组织

形成共价连接ꎬ 实现伤口闭合和止血ꎮ 由于钙离子可以

促进这一系列生物反应ꎬ 许多纤维蛋白粘合剂也含有少

量钙离子以加速反应ꎮ
迄今为止ꎬ 已被美国食品药品监督管理局(Ｆｏｏｄ ａｎｄ

Ｄｒｕｇ Ａｄｍｉｎｉｓｔｒａｔｉｏｎꎬ ＦＤＡ) 批准的纤维蛋白粘合剂包括

Ｔｉｓｓｅｅｌ ( Ｂａｘｔｅｒ Ｉｎｃ􀆰 )、 Ｅｖｉｃｅｌ ( Ｅｔｈｉｃｏｎ Ｉｎｃ􀆰 )、 Ｃｒｏｓｓｅａｌ
(ＯＭＲＩＸ Ｂｉｏｐｈａｒｍａｃｅｕｔｉｃａｌｓ Ｌｔｄ􀆰 )、 Ｈｅｍａｓｅｅｌ ( Ｈｅａｍａｃｕｒｅ
Ｃｏｒｐ􀆰 )等ꎬ 它们通常联合传统缝合术应用于难以控制或

出血剧烈的术后伤口部位ꎬ 包括心血管、 妇科、 泌尿科

和矫形等方面的手术等ꎮ 例如ꎬ Ｓａｈａ 等[１０] 历时 １ 年进行

了一项前瞻性随机对照研究ꎮ 研究选取了 １４０ 名进行人

造外周血管移植术后出现缝合线针孔处渗血现象的患者ꎬ
并将他们随机分为两组ꎮ 其中ꎬ 对实验组患者通过涂抹

纤维蛋白粘合剂 Ｔｉｓｓｅｅｌ 进行止血ꎬ 对对照组则采用人工

手动按压方式进行止血ꎮ 若使用 Ｔｉｓｓｅｅｌ 或手动按压 ４ ｍｉｎ
后针孔处 不 再 渗 血ꎬ 则 认 为 止 血 有 效ꎮ 统 计 发 现ꎬ
６２􀆰 ９％的实验组患者在使用 Ｔｉｓｓｅｅｌ 粘合剂 ４ ｍｉｎ 后实现

有效止血ꎬ 而在按压 ４ ｍｉｎ 后ꎬ 仅有 ３１􀆰 ４％的对照组患

者的伤口不再渗血ꎮ 该研究表明ꎬ Ｔｉｓｓｅｅｌ 可以独立于患

者自身的凝血系统ꎬ 安全有效地用于人造外周血管移植

术后止血ꎬ 且其疗效明显优于手动按压ꎮ
尽管纤维蛋白粘合剂在临床上颇受欢迎ꎬ 但仍有一

些缺陷和安全隐患限制了它们的广泛应用ꎮ 首先ꎬ 它们
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是从人血浆中提取制造的ꎬ 因此成本比合成材料更昂贵ꎻ
其次ꎬ 与血液制品相关的潜在疾病的传播给其带来了严

重安全隐患ꎻ 更为重要的是ꎬ 在充满血液和组织液的湿

润生理环境中ꎬ 纤维蛋白粘合剂存在粘合强度较差和本

体机械强度不足等缺陷ꎮ 因此ꎬ 在很多外科手术中ꎬ 纤

维蛋白粘合剂仅能辅助缝合线或订书钉之类的传统伤口

闭合方法使用[１１] ꎮ
２􀆰 １􀆰 ２　 明胶类粘合剂

明胶是一种天然蛋白质ꎬ 来源于牛、 猪的皮肤或骨

骼的胶原蛋白ꎬ 具有良好的生物相容性和生物可吸收性ꎮ
但明胶在水溶液中不稳定ꎬ 必须通过交联形成网络结构

才能在生理环境下稳定使用ꎮ 例如ꎬ 明胶可以通过与醛

反应生成交联网络ꎬ 降低其溶解度并增加其内聚强度ꎮ
明胶￣间苯二酚￣甲醛￣戊二醛粘合剂(ＧＲＦ / ＧＲＦＧ 胶)

是基于明胶的医用组织粘合剂之一ꎬ 最早于 ２０ 世纪 ６０
年代在欧洲被开发出来ꎬ 也被称为“法国胶” [１２] ꎮ ＧＲＦ /
ＧＲＦＧ 胶由两部分组成ꎬ 包括: ① 明胶 /间苯二酚混合

物ꎻ ② 甲醛或甲醛 /戊二醛混合物ꎮ 明胶链上的氨基通

过与醛基发生缩聚反应而形成交联网络ꎬ 间苯二酚分子

也通过醛基彼此连接ꎮ 同时ꎬ 醛基与组织表面的氨基发

生化学键合从而与组织牢固地结合在一起(图 １) [１３] ꎮ

图 １　 ＧＲＦ / ＧＲＦＧ 粘合剂的结构与交联机理示意图[１３]

Ｆｉｇ􀆰 １　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ａｄｈｅｓｉｏｎ ａｎｄ ｃｒｏｓｓｌｉｎｋｉｎｇ ｍｅｃｈａｎｉｓｍｓ ｏｆ ＧＲＦ / ＧＲＦＧ

ｇｌｕｅ (ｇｅｌａｔｉｎ ｒｅｓｏｒｃｉｎｏｌ ｆｏｒｍａｌｄｅｈｙｄｅ / ｇｌｕｔａｒａｌｄｅｈｙｄｅ) [１３]

ＧＲＦ / ＧＲＦＧ 粘合剂在湿润的生理环境中仍表现出优

异的粘合性能ꎬ 已被大量尝试用于主动脉夹层手术[１４] 、
肝脏手术[１５] 、 胃肠道手术[１６] 和泌尿科手术后的伤口闭

合[１７] ꎮ 尽管如此ꎬ 由于甲醛存在可能的诱变性和致癌

性等安全问题ꎬ ＧＲＦ / ＧＲＦＧ 胶至今仍未获得美国 ＦＤＡ
批准正式进入临床应用ꎮ 近些年陆续有一些研究致力于

开发没有毒性或毒性较小的交联剂ꎬ 如京尼平和 Ｎ￣羟
基琥珀酰亚胺(ＮＨＳ)活性酯ꎬ 用于开发新型明胶类医用

组织粘合剂[１３ꎬ １８] ꎮ
２􀆰 １􀆰 ３　 白蛋白类粘合剂

白蛋白是动物血浆中最主要的蛋白质之一ꎬ 能够维

持机体营养与渗透压ꎮ 目前ꎬ 人们已经开发出了多种基

于白蛋白的医用组织粘合剂ꎬ 其粘合机制与 ＧＲＦ / ＧＲＦＧ
胶类似ꎮ ＢｉｏＧｌｕｅ(ＣｒｙｏＬｉｆｅ Ｉｎｃ􀆰 )是一种获得 ＦＤＡ 批准的

白蛋白粘合剂ꎬ 可用于大血管(如主动脉、 股动脉和颈动

脉)开放性手术中的血管损伤修复ꎮ Ｂｉｏｇｌｕｅ 由牛血清白

蛋白和戊二醛制成ꎬ 实际应用中可以通过改变两组分的

比例和浓度来优化粘合剂的粘合强度[[１９] ꎮ 同样ꎬ 由于

戊二醛的细胞毒性ꎬ 近些年大部分研究已经开始使用无

毒的聚乙二醇二琥珀酰亚胺基琥珀酸(ＰＥＧ￣(ＳＳ) ２)作为

替代来制备生物相容性更好的白蛋白粘合剂ꎮ 其中ꎬ 基

于人血清白蛋白和 ＰＥＧ￣(ＳＳ) ２制备的商业化粘合剂 Ｐｒｏｇｅｌ
(Ｄａｖｏｌ Ｉｎｃ􀆰 )已获得 ＦＤＡ 批准ꎬ 可用于肺部手术中的伤

口密封ꎬ 以防止其术后漏气[２０ꎬ ２１] ꎮ
当 Ｐｒｏｇｅｌ 应用于组织表面后ꎬ 白蛋白中的伯胺迅速

与 ＮＨＳ 基团反应形成交联网络结构ꎮ 同时ꎬ ＮＨＳ 与生物

组织表面的氨基发生化学键合从而与组织牢固地结合在一

起ꎬ 与图 １ 中所示的反应机制相似ꎮ 研究表明ꎬ Ｐｒｏｇｅｌ 可
以有效阻止胸膜漏气ꎬ 其爆破压力为(１０􀆰 ３±２􀆰 ５)ｋＰａꎬ 显

著高于纤维蛋白胶(４􀆰 １±２􀆰 ０)ｋＰａꎬ 并且能够在没有严重

免疫反应的情况下相对较快地在体内降解ꎮ 但是ꎬ 由于

白蛋白通常都是提取自动物ꎬ 因此可能会引起一系列过

敏反应和一些血源性疾病ꎬ 具有潜在的安全隐患ꎬ 限制

了其广泛应用ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４　 多糖类粘合剂

多糖是单糖分子通过 Ｏ￣糖苷键连接在一起形成的大

分子ꎬ 是生物医学工程应用中的重要材料之一[２２] ꎮ 多糖

水凝胶粘合剂的制备机理取决于所涉及多糖的化学结构ꎬ
在没有化学修饰的情况下ꎬ 分子间的氢键和离子间相互作

用是其凝胶化的主要驱动力ꎮ 合成化学大大拓宽了多糖水

凝胶的制备途径ꎬ 通过在多糖链上修饰不同的官能团ꎬ 可

以获得具有各种特定性能的水凝胶粘合剂(图 ２) [２]ꎮ 常见

的多糖包括壳聚糖、 葡聚糖、 硫酸软骨素、 透明质酸和

纤维素ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 １　 壳聚糖类粘合剂

壳聚糖又称脱乙酰甲壳素ꎬ 由自然界广泛存在的几

丁质经过脱乙酰化得到ꎮ 其因优异的抗菌性、 止血性以
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图 ２　 多糖类粘合剂的代表性化学结构[２] : (ａ)对壳聚糖进行化学修饰ꎬ 以引入乳糖酸( ｉ)ꎬ 叠氮苯甲酸( ｉｉ)ꎬ 琥珀酸酐( ｉｉｉ)ꎬ 聚乙二

醇低聚物(ｉｖ)ꎬ Ｎ￣乙酰半胱氨酸(ｖ)和 ３￣巯基丙酸(ｖｉ)ꎻ (ｂ)对葡聚糖进行醛基修饰ꎻ (ｃ)对硫酸软骨素进行化学修饰ꎬ 以引入

甲基丙烯酸酯(ｉ)ꎬ 醛基(ｉｉ)和 ＮＨＳ 活性酯(ｉｉｉ)

Ｆｉｇ􀆰 ２　 Ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｖｅ ｃｈｅｍｉｃａｌ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ ｏｆ ｐｏｌｙｓａｃｃｈａｒｉｄｅ￣ｂａｓｅｄ ｓｅａｌａｎｔｓ[２] : (ａ) ｃｈｅｍｉｃａｌ ｍｏｄｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｈｉｔｏｓａｎ ｔｏ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅ ｌａｃｔｏｂｉｏｎｉｃ ａｃｉｄ

( ｉ)ꎬ ４￣ａｚｉｄｏｂｅｎｚｏｉｃ ａｃｉｄ ( ｉｉ)ꎬ ｓｕｃｃｉｎｉｃ ａｎｈｙｄｒｉｄｅ ( ｉｉｉ)ꎬ ＰＥＧ ｏｌｉｇｏｍｅｒｓ ( ｉｖ)ꎬ Ｎ￣ａｃｅｔｙｌｃｙｓｔｅｉｎｅ (ｖ)ꎬ ａｎｄ ３￣ｍｅｒｃａｐｔｏｐｒｏｐｉｏｎｉｃ ａｃｉｄ ａｔ ｔｈｅ

ａｍｉｎｅ ｓｉｔｅ (ｖｉ)ꎻ (ｂ) Ａｌｄｅｈｙｄｅ￣ｍｏｄｉｆｉｅｄ ｄｅｘｔｒａｎꎻ (ｃ) ｃｈｅｍｉｃａｌ ｍｏｄｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｃｈｏｎｄｒｏｉｔｉｎ ｓｕｌｆａｔｅ ｔｏ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅ ｍｅｔｈａｃｒｙｌａｔｅ ｇｒｏｕｐｓ ｖｉａ ｒｅ￣

ａｃｔｉｎｇ ｗｉｔｈ ｇｌｙｃｉｄｙｌ ｍｅｔｈａｃｒｙｌａｔｅ ( ｉ)ꎬ ａｌｄｅｈｙｄｅ ｇｒｏｕｐｓ ｖｉａ ｔｈｅ ｏｘｉｄａｔｉｏｎ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｂｙ ｐｅｒｉｏｄｉｄｅ ( ｉｉ)ꎬ ａｎｄ ＮＨＳ￣ａｃｔｉｖａｔｅｄ ｅｓｔｅｒ ｇｒｏｕｐｓ ( ｉｉｉ)

及刺激细胞增殖的能力而被广泛用于生物医学领域ꎬ 例

如伤口辅料、 组织工程和药物递送系统[２３－２５] ꎮ Ｉｓｈｉｈａｒａ
等[２６]以对叠氮基苯甲酸修饰的壳聚糖为原料(图 ２ａ)ꎬ 同

时在壳聚糖主链上引入 ２％的乳糖基团以提高其在生理

ｐＨ 下的水溶性ꎬ 制备了一种水凝胶粘合剂ꎮ 紫外光照射

下ꎬ 叠氮基被还原为氮烯ꎬ 与壳聚糖主链上的氨基发生

反应ꎬ 从而形成交联网络ꎮ 同时氮烯基团与组织表面的

蛋白质氨基发生化学键合ꎬ 使壳聚糖水凝胶牢固地粘附

在组织表面ꎮ 通过调节紫外光强度ꎬ 水凝胶粘合剂的形

成时间可以控制在 １０ ~ ６０ ｓ 之间ꎮ 同时ꎬ 该光交联壳聚

糖水凝胶的粘合强度随着聚合物浓度的增加而增加ꎮ 实

验证明该粘合剂能够对小鼠胸主动脉和肺气管切口实现良

好的密封ꎬ 爆破压力分别为(３０􀆰 ０±３􀆰 ３)和(６􀆰 ８±１􀆰 ５)ｋＰａꎮ
体内外细胞毒性实验显示ꎬ 这种壳聚糖水凝胶粘合剂的生

物相容性良好ꎬ 在小鼠皮下植入一个月后能够完全降解ꎮ
此外ꎬ 通过建立小鼠的体内伤口愈合模型ꎬ 证明其能够在

１~３ ｍｉｎ 内实现对伤口的完全止血ꎬ 并有效增强伤口的收

缩ꎬ 促进肉芽组织和上皮组织的形成ꎬ 加速伤口的愈合ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ２　 葡聚糖类粘合剂

葡聚糖又称为右旋糖酐ꎬ 是另一种广泛用于水凝胶
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医用组织粘合剂制备的多糖[２７ꎬ ２８] ꎮ 据报道ꎬ Ａｒｔｚｉ 等[２９]

以葡聚糖醛(图 ２ｂ)与多臂聚乙二醇(ＰＥＧ)聚合物为原

料ꎬ 通过席夫碱反应交联形成水凝胶ꎮ 在猪的子宫伤口

模型中ꎬ 将两种凝胶化组分通过双管注射器直接涂抹在

伤口表面ꎬ 实验结果表明这种基于葡聚糖醛和 ＰＥＧ 的水

凝胶粘合剂可以在 ３０ ｓ 内迅速固化ꎬ 并牢固地粘附在组

织表面ꎬ 同时未显示出任何细胞毒性或可观察到的炎症反

应ꎮ 此外ꎬ 该葡聚糖基粘合剂的爆破压力(２０􀆰 ０±２􀆰 ０)ｋＰａ
远高于商业化纤维蛋白粘合剂(４􀆰 １±２􀆰 ０)ｋＰａꎬ 通过调节

葡聚糖醛的氧化程度(醛基含量)和 ＰＥＧ 的臂数与浓度ꎬ
可以控制所得水凝胶粘合剂的机械强度和粘合强度ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ３　 硫酸软骨素类粘合剂

硫酸软骨素(ＣＳ)是一种硫酸化的聚葡萄糖胺ꎬ 通常

存在于软骨细胞外基质( ｅｘｔｒａｃｅｌｌｕｌａｒ ｍａｔｒｉｘꎬ ＥＣＭ)或体

内其它组织结构中ꎮ 硫酸软骨素存在多个反应位点ꎬ 可

通过不同修饰策略向其主链引入不同官能团ꎬ 研究人员以

此开发了大量基于硫酸软骨素的医用组织粘合剂(图 ２ｃ)ꎮ
Ｅｌｉｓｓｅｅｆｆ 等[３０]以 ＮＨＳ 修饰的硫酸软骨素衍生物(ＣＳ￣ＮＨＳ)
为原料ꎬ 以六臂聚乙二醇胺(６ ａｒｍ￣ＰＥＧ￣ＮＨ２)为交联剂ꎬ
通过 ＮＨＳ 与组织表面的蛋白质氨基共价键合ꎬ 制备了硫

酸软骨素￣聚乙二醇(ＣＳ￣ＰＥＧ)水凝胶粘合剂ꎮ 通过改变

成胶前驱体溶液的 ｐＨ 值ꎬ 可以控制粘合剂的刚度、 溶

胀性能和凝胶化时间ꎬ 也可以通过改变材料的储能模量

来改变其粘合强度ꎮ 实验结果显示ꎬ 该材料与软骨组织

的粘合强度比纤维蛋白胶高 １０ 倍ꎻ 大鼠皮下植入模型显

示ꎬ 其在生物体内引起的炎症反应极小ꎬ 同时体外实验

证明该硫酸软骨素粘合剂可以通过酶降解ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ４　 透明质酸类粘合剂

透明质酸(ＨＡ)是广泛分布在体内、 唯一的非硫酸化

聚葡萄糖胺ꎬ 是 ＥＣＭ 的重要组成部分ꎬ 在伤口愈合、 细

胞运动、 血管生成和细胞信号传导过程中起着重要作

用[３１] ꎮ Ｓｈｉｎ 等[３２]使用邻苯二酚基团(ＣＡ)修饰 ＨＡꎬ 通过

氧化交联制备得到 ＨＡ￣ＣＡ 医用组织粘合剂ꎮ 该粘合剂具

有很强的组织粘合性ꎬ 可以包载细胞并将其移植到各种

组织表面(例如肝脏和心脏)ꎮ 与传统的光交联 ＨＡ 水凝

胶相比ꎬ ＨＡ￣ＣＡ 水凝胶的生物相容性显著提高ꎬ 并可以

明显增强人类脂肪干细胞和肝细胞功能ꎮ 研究表明ꎬ 使

用 ＨＡ￣ＣＡ 粘合剂为载体的微创干细胞疗法可以明显增加

体内血管生成ꎬ 从而改善缺血性疾病和体内移植肝细胞

的肝功能ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ５　 纤维素类粘合剂

纤维素是自然界中分布最广、 含量最多的多糖之一ꎮ
羧甲基纤维素(ＣＭＣ)是通过将纤维素结构中的伯醇和仲

醇部分氧化转化为羧基ꎬ 从而显著改善其物理化学和机

械性质[３３] ꎮ ＣＭＣ 的酸性 ｐＨ 值和负电荷可以促进血小板

活化与聚集ꎬ 赋予其内在的止血性能、 杀菌性能和生物

相容性ꎮ 早在第二次世界大战期间ꎬ 就有报道称外科医

生开始在手术中使用 ＣＭＣ 作为止血敷料[３４] ꎮ Ｄａｎ 等[３５]

将 ＣＡ 接枝到 ＣＭＣ 主链上ꎬ 通过 ＣＡ 的氧化交联得到具

备优异粘附性能的医用组织粘合剂 ＣＭＣ￣ＣＡꎮ 实验结果

表明ꎬ ＣＡ 的取代度越大ꎬ 材料的粘合强度就越高ꎬ 且

ＣＡ 的引入显著提升了 ＣＭＣ 在湿润的生理环境中的粘附

强度ꎮ 同时ꎬ 细胞毒性实验表明 ＣＭＣ￣ＣＡ 粘合剂具有良

好的生物相容性ꎮ
2􀆰 2　 合成类粘合剂

２􀆰 ２􀆰 １　 氰基丙烯酸酯类粘合剂

Ｃｏｏｖｅｒ 在 ２０ 世纪中叶发明了基于氰基丙烯酸酯的医

用组织粘合剂ꎬ 也称为 Ｓｕｐｅｒｇｌｕｅꎬ 是目前粘合最牢固、
用途最广泛的粘合剂之一ꎮ 氰基丙烯酸酯是一种液态单

体ꎬ 在亲核物质(特别是氢氧根离子ꎬ 包括水和血液)的
存在下通过阴离子反应迅速聚合[３６] ꎮ 基于氰基丙烯酸正

辛酯 的 商 业 化 粘 合 剂 Ｄｅｒｍａｂｏｎｄ ( Ｅｔｈｉｃｏｎ Ｉｎｃ􀆰 ) 和

ＳｕｒｇｉＳｅａｌ(ＤＨＥＺＩＯＮ Ｉｎｃ􀆰 )、 基于正丁基￣２￣氰基丙烯酸正

丁酯的商业化粘合剂 Ｉｎｄｅｒｍｉｌｌ(Ｃｏｖｉｄｉｅｎ Ｉｎｃ􀆰 )和 Ｈｉｓｔｏａｃｒｙｌ
(Ｂ􀆰 Ｂｒａｕｎ Ｉｎｃ􀆰 )等都已先后获得 ＦＤＡ 批准ꎬ 用于局部皮

肤切口的粘合ꎮ
氰基丙烯酸酯类粘合剂在几秒内就能实现固化ꎬ 并

且使用方便、 固化前粘度低(容易铺展且单位面积使用量

少)、 粘接强度高、 固化后无色透明、 收缩率小ꎬ 已经被

大量用于急诊室、 皮肤科和整形外科ꎮ 但是ꎬ 氰基丙烯

酸酯快速聚合时产生的聚合热易使组织受二次损伤ꎬ 固

化后的弹性和柔韧性较差ꎬ 且储存期短、 易发生凝固ꎬ
这些缺点限制了氰基丙烯酸酯类粘合剂在临床医学中的

广泛应用ꎬ 尤其是体内软组织的修复[３７] ꎮ
２􀆰 ２􀆰 ２　 聚乙二醇类粘合剂

基于 ＰＥＧ 的医用组织粘合剂主要是由化学修饰的线

性或支化 ＰＥＧ 分子组成[３８ꎬ ３９] ꎮ Ｃｏｓｅａｌ(Ｃｏｈｅｓｉｏｎ Ｔｅｃｈｎｏｌｏ￣
ｇｉｅｓꎬ Ｉｎｃ􀆰 )是一种获 ＦＤＡ 批准用于密封血管伤口的 ＰＥＧ
类粘合剂ꎬ 由两种化学修饰的四臂 ＰＥＧ 组成ꎬ 其中一种

ＰＥＧ 端基由戊二酸￣琥珀酰亚胺酯修饰ꎬ 另一种 ＰＥＧ 端

基则由硫醇修饰ꎮ 二者通过双管注射器混合后ꎬ 巯基和

琥珀酰亚胺基酯的羰基之间发生化学反应形成交联网络

(图 ３) [４０]ꎮ Ｄｕｒａｓｅａｌ(Ｃｏｖｉｄｉｅｎ Ｉｎｃ􀆰 )是另一种获ＦＤＡ 批准的

ＰＥＧ 类粘合剂ꎬ 由 ＰＥＧ 酯和三赖氨酸胺溶液组成ꎬ 常用于

密封神经外科手术后的切口吻合以防止脑脊液泄露[４１]ꎮ
基于 ＰＥＧ 的医用组织粘合剂具有固化速率快、 能够

牢固粘附于生物表面、 生物相容性良好、 几乎不会诱发炎

症反应等优点ꎬ 但它们的平衡溶胀率却很高(大于 ４００％)ꎬ

９３５
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图 ３　 基于戊二酸￣琥珀酰亚胺酯和硫醇封端的四臂 ＰＥＧ 粘合剂[４０]

Ｆｉｇ􀆰 ３　 Ｃｒｏｓｓｌｉｎｋｉｎｇ ａｎｄ ｎｅｔｗｏｒｋ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｓｅａｌａｎｔｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｄｕａｌ￣ＰＥＧ
ｃｏｍｐｒｉｓｉｎｇ ｔｗｏ ４￣ａｒｍ ＰＥＧｓ ｃａｐｐｅｄ ｗｉｔｈ ｓｕｃｃｉｎｉｍｉｄｙｌ ｇｌｕｔａｒａｔｅ

ａｎｄ ｔｈｉｏｌ[４０]

可能会对组织周围神经和血管造成严重压迫ꎻ 同时过度

溶胀后的水凝胶也会损失部分机械强度ꎬ 在伤口修复后

期可能无法保持自身的结构完整[５ꎬ ４２] ꎮ
２􀆰 ２􀆰 ３　 聚氨酯

聚氨酯(ＰＵ)由于其高弹性以及与生物组织之间高强

度的粘附作用ꎬ 也被广泛用于制备医用组织粘合剂ꎮ 在

预聚物形式中ꎬ 异氰酸酯可与组织蛋白质的氨基反应形

成脲键ꎬ 从而与组织牢固结合在一起[４] ꎮ Ｆｅｒｒｅｉｒａ 等[４３]

使用甲基丙烯酸异氰基乙酯(ＩＥＭＡ)改性聚己内酯(ＰＣＬ)
开发了一种可光交联的 ＰＵ 基医用组织粘合剂ꎮ 该粘合

剂粘合性能优异ꎬ 但是具有轻微的溶血作用ꎻ 而当用磷

酸缓冲盐溶液(ＰＢＳ)萃取材料时ꎬ 溶血作用会立即停止ꎮ
由三羟甲基丙烷与赖氨酸二异氰酸乙酯制备的 ＴｉｓｓｕＧｌｕ
(Ｃｏｈｅｒａ Ｉｎｃ􀆰 )是首款获得 ＦＤＡ 批准可用于人体的 ＰＵ 基

医用组织粘合剂ꎮ ＴｉｓｓｕＧｌｕ 可以将组织牢固粘合在一起ꎬ
保证组织的自然愈合ꎬ 且无任何毒副作用ꎬ 常应用于腹

部整形手术以避免血清肿的形成[４４] ꎮ

3　 粘合机制

医用组织粘合剂通常是一种液体或半液体形式的材

料ꎬ 当将其施加到组织表面时ꎬ 可以与组织之间形成牢

固的界面相互作用ꎬ 从而将两个基质表面紧密粘合在一

起ꎮ 其粘附机制主要包括化学交联、 机械互锁、 扩散作

用和静电相互作用等[４５ꎬ ４６] ꎮ 实际粘附过程中ꎬ 大多数医

用组织粘合剂主要是利用化学交联ꎬ 并结合其它类型的

粘附机制共同作用从而实现伤口闭合和止血ꎮ
3􀆰 1　 化学键合

化学键合是医用组织粘合剂与组织之间发生粘附作

用的主要作用机制ꎮ 粘合剂一旦与基质组织表面相接触ꎬ
其界面上的分子之间即可以形成多种类型的化学键(例如

共价键、 离子键和金属键)ꎬ 提供强粘合力ꎮ 常见的界面

化学键合包括活性酯 Ｎ￣羟基琥珀酰亚胺(ＮＨＳ)、 异氰酸

酯和醛基等官能团修饰的粘合剂与生物组织表面的伯胺

基团之间的交联反应(图 ４ａ~４ｄ) [４７－４９] ꎮ 邻苯二酚基团通

过模拟贻贝黏附蛋白中的粘附性氨基酸 ３ꎬ４￣二羟基苯丙

图 ４　 常见的医用组织粘合剂与软组织表面的粘合机制[５０] : (ａ~ ｄ)活性酯 Ｎ－羟基琥珀酰亚胺(ＮＨＳ)、 异氰酸酯、 醛基和邻苯

二酚基团修饰的粘合剂与生物组织表面的伯胺基团之间的交联反应ꎻ (ｅ)邻苯二酚基团与金属医疗器械表面的络合反应

Ｆｉｇ􀆰 ４　 Ｃｒｏｓｓｌｉｎｋｉｎｇ ｃｈｅｍｉｓｔｒｉｅｓ ｂｅｔｗｅｅｎ ａｄｈｅｓｉｖｅ ａｎｄ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅｓ[５０] : (ａ~ ｄ) ｉｎｔｅｒｆａｃｉａｌ ｃｒｏｓｓｌｉｎｋｉｎｇ ｃｈｅｍｉｓｔｒｉｅｓ ｂｅｔｗｅｅｎ ａｄｈｅｓｉｖｅ ｆｕｎｃｔｉｏｎ￣
ａｌｉｚｅｄ ｕｓｉｎｇ ＮＨＳ￣ａｃｔｉｖａｔｅｄ ｅｓｔｅｒꎬ ｉｓｏｃｙａｎａｔｅꎬ ａｌｄｅｈｙｄｅꎬ ａｎｄ ｃａｔｅｃｈｏｌ ｗｉｔｈ ｎｕｃｌｅｏｐｈｉｌｉｃ ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ ｇｒｏｕｐｓ (ｅ􀆰 ｇ. ＮＨ２ ｏｆ ｌｙｓｉｎｅ) ｆｏｕｎｄ

ｏｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅｓꎻ (ｅ) ｃａｔｅｃｈｏｌ ｃａｎ ａｌｓｏ ｆｏｒｍ ｃｏｏｒｄｉｎａｔｉｏｎ ｂｏｎｄｓ ｗｉｔｈ ｍｅｔａｌ ｏｘｉｄｅ ｓｕｒｆａｃｅｓꎬ ｗｈｉｃｈ ｍａｙ ｂｅ ｐｒｅｓｅｎｔ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ａｎ
ｉｍｐｌａｎｔ ｏｒ ｍｅｄｉｃａｌ ｄｅｖｉｃｅ
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氨酸(ＤＯＰＡ)的结构ꎬ 也具有很高的反应活性ꎬ 大量由

其改性的医用组织粘合剂可以牢固粘附到各类高分子材

料、 金属材料和生物组织表面上(图 ４ｅ) [５０] ꎮ
3􀆰 2　 机械互锁

通常来说ꎬ 机械互锁是指粘合剂材料通过表面渗入ꎬ
与基质材料表面的微观孔洞或不规则处发生机械互锁ꎬ
从而形成粘合[５１ꎬ ５２] ꎮ 例如ꎬ 在传统牙齿腔填充手术中ꎬ
汞齐与预处理过的牙粗糙齿表面之间通过机械互锁牢固

粘附在一起ꎮ 自然界中ꎬ 被称为刺头蠕虫的内寄生蠕虫

使用长鼻穿透组织牢固附着在其宿主肠壁上ꎮ 通过模拟

蠕虫长鼻的适应性形态ꎬ Ｙａｎｇ 等[５３]开发了一种结构化双

相微针(ＭＮ)ꎬ 通过可膨胀的微针尖与组织机械互锁形成

牢固粘附(图 ５)ꎮ 在皮肤移植物的固定实验中ꎬ 这种光

滑的圆锥形针头可以在干燥(僵硬)状态下插入组织ꎬ 使

穿透组织所需的力最小化ꎻ 与水接触后ꎬ 针尖处发生溶

胀ꎬ 横截面积迅速增大ꎬ 从而导致局部组织变形ꎬ 随后

发生机械互锁ꎮ 这种受生物启发的 ＭＮ 医用组织粘合剂

在动态环境中能与各类湿润组织(例如皮肤和肠组织)牢
固粘附ꎬ 与钉书钉相比ꎬ 粘合强度提高了 ３􀆰 ５ 倍ꎮ

图 ５　 基于机械互锁机制的双相微针(ＭＮ)粘合剂[５３]

Ｆｉｇ􀆰 ５　 Ｃｏｎｃｅｐｔ ａｎｄ ｆａｂｒｉｃａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｂｉｏ￣ｉｎｓｐｉｒｅｄ ｍｉｃｒｏｎｅｅｄｌｅ (ＭＮ) ａｄｈｅｓｉｖｅ[５３]

3􀆰 3　 扩散作用

当粘合剂和基材表面互溶ꎬ 并且它们的聚合物链具

有足够的迁移率时ꎬ 聚合物网络就会在粘合界面上渗透、
扩散和缠结[５４] ꎮ 由于高水合条件有利于聚合物的扩散ꎬ
所以扩散作用机制可能仅限于设计用于水分含量很高的

环境下(例如血管或消化道)使用的生物粘合剂ꎮ Ｊｉａｎｇ
等[５５]开发了一种扩散性医用组织粘合剂(ＤＡｓ)ꎬ 由水凝

胶基质、 预载的水溶性单体和交联剂三者组成ꎮ 粘合剂

与基材表面接触后ꎬ 聚合物可以广泛扩散到富水的基材

内部ꎬ 然后引发单体的聚合和交联ꎬ 形成桥接网络ꎬ 将

粘合剂和基质骨架互穿结合在一起ꎬ 最大程度地增加了

粘合剂与基材的接触面积(图 ６)ꎮ 这种粘合剂在没有共

价键形成的情况下依然具有很高的强度和韧性ꎬ 并且可

以通过控制扩散曲线来精确调整粘合强度ꎮ

图 ６　 基于扩散作用机制的医用组织粘合剂[５５]

Ｆｉｇ􀆰 ６ 　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｐｔ ｏｆ ｄｉｆｆｕｓｉｖｅ ａｄｈｅｓｉｖｅｓ

(ＤＡｓ) ｉｎ ａｃｔｉｏｎ[５５]

3􀆰 4　 静电作用

带正电荷或负电荷的离子粘合剂可以通过静电相互

作用与带相反电荷的基质表面结合[５６ꎬ ５７] ꎮ 生物组织表面

的分子构成本质上非常复杂ꎬ 包括正电荷和负电荷ꎬ 极

性和非极性基团[５８] ꎮ 如图 ７ 所示ꎬ Ｒｏｙ 等[５９] 开发了一种

聚两性电解质(ＰＡ)水凝胶粘合剂ꎬ 可以通过静电相互作
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用与带有正电荷或负电荷的聚电解质(ＰＥ)水凝胶基质表

面结合在一起ꎮ 由于生物组织主要由 ＰＥ(例如细胞表面

的多糖)和 ＰＡ(例如蛋白质)组成ꎬ 因此这种 ＰＡ 水凝胶

粘合剂也可以与各类组织表面形成大量静电结合位点ꎬ
表现出优异的生物学粘附性能ꎮ

图 ７　 聚两性电解质(ＰＡ)水凝胶与带有正电荷或负电荷的聚电解质(ＰＥ)水凝胶之间的自调节粘附(Ａ)ꎬ 以及 ＰＡ 水凝胶

粘合剂在猪肝组织表面的粘附行为(Ｂ) [５９]

Ｆｉｇ􀆰 ７　 Ｔｈｅ ｓｅｌｆ ａｄｊｕｓｔａｂｌｅ ａｄｈｅｓｉｏｎ ｏｆ ａ ｃｈａｒｇｅ￣ｂａｌａｎｃｅｄ ｐｏｌｙａｍｐｈｏｌｙｔｅ (ＰＡ) ｔｏ ｐｏｌｙｅｌｅｃｔｒｏｌｙｔｅ (ＰＥ) ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ (Ａ)ꎻ Ａｄｈｅｓｉｏｎ

ｂｅｈａｖｉｏｒｓ ｏｆ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｃｈａｒｇｅｓ ｔｏ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ａ ｐｉｅｃｅ ｏｆ ｐｏｒｋ ｌｉｖｅｒ ｔｉｓｓｕｅ(Ｂ) [５９]

4　 研究热点及面临的主要挑战

综上所述ꎬ 目前各类医用组织粘合剂ꎬ 包括已经获

得 ＦＤＡ 批准的商业化粘合剂ꎬ 都或多或少存在一些缺

陷ꎬ 例如粘合强度不够、 粘合部位粘弹性较差、 功能单

一、 有潜在的安全隐患等ꎮ 目前临床应用及科学研究中

面临的挑战主要包括: ① 大多数商业化粘合剂功能单

一ꎬ 无法在实现伤口粘合的同时ꎬ 提供更多的辅助治疗

效果ꎬ 限制了其在临床医学中的广泛应用ꎻ ② 自身机械

强度不够ꎬ 亟需在保证高强度的界面粘附性的同时ꎬ 提

升粘合剂本体的弹性、 韧性和抗形变能力ꎬ 实现在高动

态生理环境中的牢固粘附ꎻ ③ 复杂生理环境中丰富的血

液和组织液阻碍了粘合剂与生物组织快速、 牢固、 持久

的粘附ꎬ 粘合湿润的组织表面极其困难ꎬ 因此粘合剂的

湿粘强度尚需提高ꎮ 在本章中将对医用组织粘合剂目前

所面临的几个主要问题及其潜在解决方案进行详细的

探讨ꎮ
4􀆰 1　 多功能性

作为医用组织粘合剂ꎬ 其最基本和关键的设计要素

就是能够实现伤口的有效闭合ꎬ 为创伤组织的修复和再

生提供机械支撑ꎮ 而目前市售的医用组织粘合剂由于功

能单一ꎬ 无法在实现伤口粘合的同时ꎬ 提供更多的附加

治疗效果ꎬ 限制了其在临床手术中的广泛应用ꎮ 因此ꎬ
开发新型的多功能医用组织粘合剂迫在眉睫ꎮ

通常来说ꎬ 多功能医用组织粘合剂不仅需要满足基本

的粘合生物组织的要求ꎬ 还要具有一些附加和辅助功能ꎬ
以改善伤口的愈合过程和治疗效果ꎮ 根据功能类型ꎬ 可以

将其分为被动型多功能粘合剂和主动型多功能粘合剂ꎮ 被

动型多功能组织粘合剂由具备固有功能性(例如抗菌性能

和止血性能)的成分组成[６０－６３]ꎬ 并具有特定的结构设计

(例如自愈能力) [６４－６６]ꎮ 而主动型多功能组织粘合剂会对

外界环境变化和刺激(例如 ｐＨ 值、 电、 温度、 光、 生物

分子浓度等)作出响应ꎬ 从而触发粘合剂内部的化学组分

或结构变化ꎬ 从而启动粘合剂的附加功能[６７－７０]ꎮ
４􀆰 １􀆰 １　 抗菌性能

目前普遍使用的商业化医用组织粘合剂都不具有抗

菌性能ꎬ 使用后需要给病人额外服用抗生素来防止术后

伤口的感染ꎮ 但是由于抗生素的长期滥用ꎬ 各类致病菌

逐渐产生了多药耐药性ꎬ 导致新抗生素的研发速度大大

减缓ꎬ 如果这种情况持续恶化ꎬ 将会对全人类的健康尤

其是术后伤口的治疗与恢复产生极大的负面影响ꎮ 因此ꎬ
开发具备优异和广谱抗菌性能的多功能粘合剂ꎬ 可以最

大程度地减少伤口处微生物的粘附和生长ꎬ 避免引发局

部感染或全身性急性并发症ꎮ
研发具有抗菌特性的医用组织粘合剂的策略主要包

括以下两种ꎮ
(１)直接将抗菌药物分子掺入粘合剂网络中ꎬ 例如

负载 环 丙 沙 星 的 壳 聚 糖 /聚 ( Ｎ￣异 丙 基 丙 烯 酰 胺

(ｐｏｌｙ(ＮＩＰＡＡｍ))基粘合剂[７１] 、 负载姜黄素的多巴胺改

性聚(αꎬβ￣天冬氨酸)基粘合剂[７２] 、 负载环丙沙星的聚乙

二醇￣多巴胺甲基丙烯酰胺(ＰＥＧ￣ＤＭＡ)和聚乳酸￣乙醇酸

(ＰＬＧＡ)复合粘合剂等[７３] ꎮ 这些抗菌性医用组织粘合剂

的杀菌能力显示出对所负载抗菌药物浓度的依赖性行为ꎮ
同时ꎬ 受到粘合剂网络中可负载的抗菌药物浓度与数量的

２４５
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限制ꎬ 这种策略可能不适用于需要长时间暴露于易感染微

环境的应用场合(例如烧伤和免疫力低下的患者等) [７４]ꎮ
(２)向粘合剂结构中引入杀菌纳米颗粒、 阳离子官能

团或阳离子聚合物ꎬ 以赋予其抗菌作用ꎮ 例如ꎬ 通过将聚

葡聚糖醛与阳离子聚乙烯亚胺交联ꎬ 制备出一种在生理

ｐＨ 值下含有大量质子化氨基的抗菌粘合剂(图 ８) [７５]ꎮ 这

种粘合剂可以捕获表面带负电荷的细菌并与其发生相互

作用ꎬ 导致其细胞膜破裂ꎬ 进而引发细菌凋亡ꎮ 同样ꎬ
由 Ｎ￣(２￣羟丙基)￣３￣三甲基氯化铵改性的壳聚糖粘合剂可

以有效杀死革兰氏阳性菌、 革兰氏阴性菌和其他耐药菌ꎬ
包括耐甲氧西林的金黄色葡萄球菌(ＭＲＳＡ)、 耐万古霉

素的粪肠球菌(ＶＲＥ)和耐 β￣内酰胺的克雷伯菌[６３] ꎮ 通过

图 ８　 基于阳离子聚乙烯亚胺的抗菌粘合剂[７５]

Ｆｉｇ􀆰 ８　 Ｄｅｓｉｇｎ ｏｆ ｉｎｊｅｃｔａｂｌｅ ｂｉｏａｄｈｅｓｉｖｅｓ ｗｉｔｈ ａｎｔｉｂａｃｔｅｒｉａｌ ａｃｔｉｖｉｔｙ[７５]

掺入具有固有抗菌特性的金属离子ꎬ 例如银(Ａｇ Ｉꎬ ＩＩ)和
锌(Ｚｎ ＩＩ)ꎬ 医用组织粘合剂也可以实现有效的抗菌性

能[６２] ꎮ 这些金属离子能与细菌表面的蛋白质大分子形成

复合物ꎬ 干扰其功能ꎬ 从而抑制细菌活性[７６] ꎮ 但是金属

离子潜在的毒性和过敏反应阻碍了其在抗菌性医用组织

粘合剂制备中的广泛应用[７７] ꎮ
先前研究表明ꎬ 基于赖氨酸的超支化多肽除了具有

优异的生物相容性、 水溶性、 生物可降解性等性能之

外ꎬ 还具有广谱的抗菌性ꎬ 其在生理 ｐＨ 值下具有大量

的外围质子化胺ꎬ 可以捕获、 抑制并杀死细菌[７８ꎬ ７９] ꎮ
因此ꎬ 基于赖氨酸的超支化多肽对于开发新型性能优

异、 高度可控的抗菌性医用组织粘合剂材料具有重要的

研究意义ꎮ
４􀆰 １􀆰 ２　 自修复性能

自修复能力可以有效延长医用组织粘合剂在高动态

生理环境中的使用寿命[８０] ꎮ 制备具有自修复性能的医用

组织粘合剂的策略主要包括:
(１)通过向粘合剂体系中引入牢固、 可逆的物理交

联点ꎬ 例如静电相互作用、 疏水缔合作用、 氢键相互作

用等ꎬ 制备具有自修复性能的医用组织粘合剂ꎮ 这些非

共价键可以被反复破坏再重新结合ꎮ 例如ꎬ 由聚阳离子

电解质(聚丙烯胺)和聚阴离子电解质(焦磷酸酯或三聚

磷酸酯)制备的粘合剂表现出很强的湿态粘合性能和自修

复性能[８１] ꎮ 利用邻苯二酚与金属离子(Ｆｅ３＋、 Ｚｎ２＋和 Ａｇ＋

等)或硼酸之间的非共价络合作用也可以制备具有自愈性

能的医用组织粘合剂(图 ９) [６９ꎬ ８２] ꎮ

图 ９　 基于硼酸￣邻苯二酚络合的自愈水凝胶粘合剂[８２]

Ｆｉｇ􀆰 ９　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｒｏｎｉｃ ａｃｉｄ￣ｃｉｓ￣ｄｉｏｌ ｂｏｎｄ ｄｉｓｓｏｃｉａｔｉｏｎ ｆｏｌｌｏｗｅｄ ｂｙ ａｓｓｏｃｉａｔｉｏｎ ｖｉａ ｄｙｎａｍｉｃ ｃｈａｉｎ ｍｏｖｅｍｅｎｔ ｗｉｔｈｏｕｔ ｅｘｔｅｒｎａｌ ｆｏｒｃｅ[８２]

３４５
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　 　 (２)通过 Ｄｉｅｌｓ￣Ａｌｄｅｒ(ＤＡ)点击化学反应或席夫碱反

应形成的动态可逆共价键ꎬ 制备自修复水凝胶粘合

剂[２７] ꎮ Ｙｕ 等[８３] 通过将呋喃修饰的透明质酸和二马来酰

亚胺 ＰＥＧ 结合在一起ꎬ 制备出一种可注射、 可自我修复

的医用组织粘合剂ꎬ 具有 １００％的机械可逆性ꎬ 在猪软骨

组织表面具有很高的粘附强度ꎮ
４􀆰 １􀆰 ３　 止血性能

理想的医用组织粘合剂在生理条件下能迅速粘合到

组织表面ꎬ 最大程度地减少出血时间ꎬ 有效控制由手术

或意外创伤引起的伤口出血[８４] ꎮ 研究表明ꎬ 羧甲基纤维

素(ＣＭＣ)的酸性 ｐＨ 值和负电荷可以促进血小板活化与

聚集ꎬ 赋予其内在的止血机能[３４] ꎮ 此外ꎬ 基于 ＣＭＣ 的

粘合剂在应用于伤口部位时可以立即吸收血液ꎬ 引起蛋

白质、 血小板和红细胞在材料表面聚集ꎬ 加速纤维蛋白

血凝块的形成ꎬ 且不会改变其生理凝结机理[８５] ꎮ 因此ꎬ

选择 ＣＭＣ 来制备多功能的止血性医用组织粘合剂具有很

多天然优势ꎬ 应用时可有效改善伤口出血量、 减少输血

需求并减轻病人的痛苦ꎮ
4􀆰 2　 机械强度

除了与组织之间形成牢固的界面粘附外ꎬ 粘合剂在

整个使用寿命期间还必须保持足够的内聚强度ꎬ 而目前

市售的医用组织粘合剂都存在本体强度较差的问题ꎮ 优

异的粘附强度和坚韧的本体强度是增强医用组织粘合剂

整体粘合性能的关键[８６] ꎮ 构建耐久、 坚韧并且可在大变

形后保持结构完整性的医用组织粘合剂有以下两种方法

(图 １０) [８７] : ① 使用高对称的大分子为原料制备均匀的

凝胶网络ꎬ 减少材料中异质性的存在ꎬ 受力时可以均匀

地分布载荷ꎬ 保持自身结构不被破坏ꎻ ② 向凝胶网络中

引入一种或多种能量耗散策略ꎬ 限制应力扩散ꎮ

图 １０　 制备坚韧的高强度医用组织粘合剂的方法[８７]

Ｆｉｇ􀆰 １０　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｓｔｒａｔｅｇｉｅｓ ｕｓｅｄ ｔｏ ｆｏｒｍｕｌａｔｅ ｔｏｕｇｈ ｈｙｄｒｏｇｅｌｓ[８７]

４􀆰 ２􀆰 １　 基于高度对称大分子的均质网络

大多数大分子水凝胶粘合剂都是由不对称的大分子

单体形成ꎬ 其网络中存在各种微结构和缺陷ꎬ 这些微观

不均匀性导致水凝胶本体强度降低ꎮ Ｓａｋａｉ 等[８８] 制备了

一种基于两个对称大分子单体 (氨基封端的四臂 ＰＥＧ
(ＴＡＰＥＧ)和 Ｎ￣羟基琥珀酰亚胺基戊二酸酯封端的四臂

ＰＥＧ(ＴＮＰＥＧ))的 ＰＥＧ 水凝胶ꎬ 两种大分子预聚物均匀

混合后发生交联反应ꎬ 所制得的水凝胶具有极其均匀的

三维网络结构ꎬ 机械强度与人体软骨相当ꎮ 当两种 ＰＥＧ
大分子单体的摩尔比为 １ ∶ １ 时ꎬ 水凝胶的抗压强度为

２􀆰 ５ ＭＰａꎬ 压缩模量为 ４０ ｋＰａꎮ
近年来ꎬ 基于树状大分子制备高强度医用组织粘合

４４５
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剂逐渐成为国内外的研究热点[８９ꎬ ９０] ꎮ 树枝状聚合物也是

一种具备高度对称结构的单分散性大分子ꎬ 生产过程中

可以精确控制其分子量、 代数([Ｇｎ])和外围功能性端基

的类型ꎮ 同时ꎬ 树状大分子独特的刚性树枝状结构可以

大幅度降低其溶液粘度ꎬ 可以在低聚合物浓度下形成高

度交联的均质性凝胶网络结构ꎬ 为粘合剂提供高强度机

械性能的同时ꎬ 还可以使其具备更好的流动性ꎬ 避免了

粘合剂前驱体溶液在注射器针管中的堵塞ꎬ 进而能够更

精确地涂抹在创伤区域[９１] ꎮ
Ｇｒｉｎｓｔａｆｆ 等[９２]于 ２００７ 年报道了两种基于树状大分子

的医用组织粘合剂ꎬ 用于粘合和修复全层角膜撕裂伤口ꎮ
其中一种粘合剂的成胶单元为甲基丙烯酸酯基团修饰的

聚甘油￣琥珀酸树状大分子和线型 ＰＥＧ 的共聚物(([Ｇ１]
ＰＧＬＳＡ￣ＭＡ)２￣ＰＥＧ)ꎬ 在紫外光引发下交联形成水凝胶粘

合剂ꎻ 另一种粘合剂的成胶单元分别为外围半胱氨酸修

饰的赖氨酸树状大分子([Ｇ２]￣(Ｌｙｓ)３￣Ｃｙｓ４)和两端醛基

修饰的线型 ＰＥＧ(ＰＥＧ￣ＤＡ)ꎬ 二者通过点击化学反应交

联形成水凝胶粘合剂ꎮ 通过建立体外人眼角膜切口模型ꎬ
以尼龙缝合线作为对照ꎬ 评估了这两种基于树状大分子

水凝胶粘合剂的功效ꎮ 实验结果显示ꎬ 这两种粘合剂对伤

口的粘合效果都很优异ꎬ 平均爆破压力高达 １４􀆰 ６ ｋＰａꎬ 而

缝合线组的爆破压力仅为 １０􀆰 ５ ｋＰａꎮ 此外ꎬ 通过在活体

鸡眼角膜上制造 ４ ｍｍ 深的伤口ꎬ 分别使用水凝胶粘合剂

和缝合线处理伤口以评估其体内粘合性能ꎬ 实验结果表

明ꎬ 树状大分子粘合剂具有良好的生物相容性ꎬ 并能有

效粘合活体组织伤口ꎮ 在术后 ２８ ｄꎬ 组织学实验结果显

示ꎬ 用树状大分子粘合剂密封的切口比使用手术线缝合

恢复得更完整ꎬ 并且前者角膜切口的上皮和基质层之间

呈现更均匀的界面ꎮ
４􀆰 ２􀆰 ２　 基于能量耗散机制的互穿网络结构

除了使聚合物网络均匀化以外ꎬ 制备坚韧水凝胶的

另一种方法是利用异质性产生能量耗散机制[９３] ꎮ 向基于

互穿网络的聚合物体系中同时引入物理相互作用和化学

相互作用ꎬ 聚合物网络中的长链与短链相互渗透ꎮ 当受

到外力载荷时ꎬ 短链发生变形ꎬ 造成物理键的断裂ꎬ 从

而扩散并转移了能量ꎬ 而长网络链则通过化学键保持连

接ꎬ 维持了网络的弹性ꎬ 从而使水凝胶 “ 增韧” [９４] ꎮ
Ｌｉ 等[９５]制备了一种基于多种交联机制的坚韧粘合剂

(ＴＡｓ)ꎬ 这种粘合剂由耗散性基质(浅蓝色区域)和粘附

性表面(浅绿色区域)组成(图 １１)ꎮ 其中耗散性基质为一

层双网络水凝胶ꎬ 由使用钙离子和海藻酸钠形成的离子

网络(黑线与红点)与聚丙烯酰胺形成的共价网络(蓝线)
共同组成ꎮ 而含有伯胺的壳聚糖、 聚烯丙胺(ＰＡＡ)、 聚

乙烯亚胺、 胶原蛋白和明胶可作为桥接聚合物(绿线)ꎬ
迅速渗透到水凝胶基质中ꎬ 形成带正电的粘附性表面ꎮ
伯胺基团与组织表面的羧酸基团发生大量的静电相互作

用ꎬ 使得粘合剂吸附到组织表面ꎮ 如果组织基质表面可

渗透ꎬ 则桥接聚合物会渗入到组织深处ꎬ 形成物理缠结

并通过化学键合固定粘合剂ꎮ ＴＡｓ 可以在动态的潮湿组

织表面上牢固粘附ꎬ 粘附强度高达(８３±３１) ｋＰａꎬ 远大于

一般的商业化组织粘合剂(约为 １０ ｋＰａ)ꎮ

图 １１　 基于能量耗散机制的坚韧粘合剂[９５]

Ｆｉｇ􀆰 １１　 Ｔｏｕｇｈ ａｄｈｅｓｉｖｅｓ (ＴＡｓ) ｂａｓｅｄ ｏｎ ｅｎｅｒｇｙ ｄｉｓｓｉｐａｔｉｏｎ[９５]

4􀆰 3　 湿态粘合

自然界一直是人类开发新材料的重要灵感来源ꎮ 通过对

贻贝的足丝分泌物(ｍｆｐｓ)进行结构分析ꎬ 人们发现其中一种

足丝蛋白 ｍｆｐ￣５ꎬ 具有很高的粘合能(约 １４ ｍＪ􀅰ｍ－２)[９６]ꎮ
ｍｆｐ￣５ 含有大量的 ３ꎬ４￣二羟基苯丙氨酸(ＤＯＰＡꎬ ３０％)和
赖氨酸(Ｌｙｓꎬ １７％)片段ꎬ 这两种氨基酸残基的协同作用

赋予了贻贝优异的湿粘性能(图 １２ａ) [７８] ꎮ 当贻贝足丝与

湿态基质表面接触时ꎬ 大量的赖氨酸残基(质子化的氨

基)会置换组织表面的水合阳离子ꎬ 于是 ＤＯＰＡ 中的邻苯

二酚基团与更加干燥的组织表面上的各种酰胺键、 硫醇

和伯胺发生化学键合ꎬ 从而使其牢固地与组织结合在一

起(图 １２ｂ)ꎮ 同时ꎬ 邻苯二酚基团与组织表面的各类物

理相互作用ꎬ 例如氢键、 π￣π 相互作用等ꎬ 也共同促进

了这种强大的湿态粘合[９７] ꎮ
为解决生理环境下医用组织粘合剂湿态粘合性能不

佳这一挑战ꎬ 研究者通过仿生贻贝足丝蛋白ꎬ 制备出了

一系列可用于湿态粘合的医用组织粘合剂[９６ꎬ ９８－１００] ꎮ 例

如ꎬ Ｍｅｓｓｅｒｓｍｉｔｈ 等[５０]制备了一种基于末端修饰邻苯二酚

５４５
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图 １２　 贻贝足丝蛋白 ｍｆｐ￣５ 的主要氨基酸序列构成(ａ)ꎻ 邻苯二酚基团与赖氨酸之间的协同湿粘机制(ｂ) [７８]

Ｆｉｇ􀆰 １２　 Ｐｒｉｍａｒｙ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ ｏｆ ｍｆｐ￣５ꎬ ＤＯＰＡꎬ ａｎｄ Ｌｙｓｉｎｅꎬ ｗｈｉｃｈ ａｒｅ ｔｈｅ ｐｒｉｍａｒｙ ａｍｉｎｏ ａｃｉｄｓ ｉｎ ｔｈｅ ｓｅｑｕｅｎｃｅ ｏｆ ｍｆｐ￣５ (ａ)ꎻ Ｃａｔｅｃｈｏｌ￣Ｌｙｓ

ｃｏｏｐｅｒａｔｉｏｎ ｅｆｆｅｃｔ ｆｏｒ ｅｎｈａｎｃｉｎｇ ｔｈｅ ｗｅｔ ａｄｈｅｓｉｏｎ (ｂ) [７８]

的四臂 ＰＥＧ(４￣ａｒｍ ＰＥＧ￣ＤＯＰＡ)的贻贝仿生医用组织粘合

剂(图 １３)ꎮ 在生理条件下ꎬ 使用高碘酸钠(ＮａＩＯ４)将邻

苯二酚基团氧化为高活性的苯醌基团ꎬ 体系中同时发生

氢键作用、 自由基反应、 Ｍｉｃｈｅａｌ 加成反应和席夫碱反应

等各种相互作用ꎬ 形成水凝胶粘合剂ꎮ 通过建立体外猪皮

组织的剪切拉伸实验模型ꎬ 评估了该贻贝仿生水凝胶的粘

合强度ꎬ 并使用商业化的纤维蛋白粘合剂作为对照ꎮ 实验

结果显示 ４￣ａｒｍ ＰＥＧ￣ＤＯＰＡ 的粘合强度为 ３５ ｋＰａꎬ 比纤维

蛋白粘合剂高 ５ 倍ꎮ 此外ꎬ 通过建立小鼠肝外的胰岛移植

固定模型ꎬ 进一步评估了该粘合剂的体内粘附性能ꎮ 组织

学表征结果显示 ４￣ａｒｍ ＰＥＧ￣ＤＯＰＡ 粘合剂基本不会诱导炎

症反应、 不影响胰岛的形态ꎬ 且植入后一年胰岛组织仍然

完整存在于肝脏表面ꎬ 证明了其优异的湿粘性能ꎮ

图 １３　 基于四臂 ＰＥＧ 的贻贝仿生医用组织粘合剂[５０]

Ｆｉｇ􀆰 １３　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ４￣ａｒｍ ＰＥＧ￣ＤＯＰＡ ａｄｈｅｓｉｖｅ[５０]

4􀆰 4　 快速高强度生物顺应性医用组织粘合剂

在综合评估各类医用组织粘合剂粘合机制的特点ꎬ
以及基于各类材料的粘合剂的优缺点之后ꎬ 研究人员意

识到ꎬ 现在迫切需要开发一种集各类材料之优势于一体

且生物顺应性良好的医用组织粘合剂ꎬ 以期实现在湿润

生理条件下不同生物软组织间的高强度快速粘合、 克服

目前临床应用中所面临的各种关键问题ꎮ
大量前期研究发现ꎬ 基于赖氨酸的树状多肽作为一

种分子量、 代数和外围功能性端基可精确调控的单分散

大分子ꎬ 具有独特的刚性结构和外围大量的氨基活性反

应位点ꎬ 可赋予粘合剂强大的多功能性、 优异的本体强

度、 快速粘合、 广谱抗菌性能、 低溶胀率等特性[７９ꎬ ８９ꎬ １０１]ꎮ
据此ꎬ 作者团队设计构建了两种基于赖氨酸树状多肽的

高强度快速医用组织粘合剂体系ꎬ 并系统考察了粘合剂

的各理化性能、 体内外组织粘合性能、 止血性能、 抗菌

性能及相关机制ꎮ 实验结果证明ꎬ 基于赖氨酸树状多肽

的医用组织粘合剂具有很好的应用前景ꎬ 为多功能、 高

强度、 快速医用组织粘合剂体系的设计与研发提供了新

的思路和借鉴ꎮ
首先通过模拟细胞外基质的糖肽结构ꎬ 选用结构高

度可控且具有优异抗菌性的赖氨酸树状多肽(Ｇ３ＫＰ)ꎬ 结

合具有内在止血性能的氧化羧甲基纤维素多糖(ＯＣＭＣ)ꎬ
成功制备出一种简单高效、 具有良好生物相容性的多功

能医用组织粘合剂 ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ(图 １４) [１０２] ꎮ 实验结果

证明ꎬ ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ 粘合剂在生理条件下可以快速粘合

组织ꎬ 具有优异的广谱抗菌能力、 即时体内止血功效、
可控的降解速率和适宜的机械性能ꎻ 其粘附强度(４２􀆰 ５８±
１􀆰 ２５) ｋＰａ 比商业化 Ｃｏｓｅａｌ 粘合剂(８􀆰 ２２± ０􀆰 ３６) ｋＰａ 高

５倍ꎻ 通过建立大鼠背部皮肤切口模型ꎬ 考察了 ＯＣＭＣ /

６４５
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Ｇ３ＫＰ 粘合剂在生物体内的粘附性能ꎬ 实验结果证明ꎬ
ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ 粘合剂与活体组织伤口之间优异的粘附性

和优异的体内抗炎性能够有效促进伤口愈合ꎮ

图 １４　 ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ 粘合剂的示意图[１０２]

Ｆｉｇ􀆰 １４　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ ｂｉｏａｄｈｅｓｉｖｅｓ[１０２]

　 　 同时ꎬ 为进一步提升粘合剂在高动态、 高湿态生理

环境中的湿粘性能和机械性能ꎬ 在双组份单网络结构的

ＯＣＭＣ / Ｇ３ＫＰ 粘合剂基础上ꎬ 作者团队选择邻苯二酚基

团修饰的赖氨酸树状多肽(Ｇ３ＫＰＣＡ)、 带正电的壳聚糖

(Ｃｈｉｔｏｓａｎ)和带负电的羧甲基纤维素(ＣＭＣ)为原料ꎬ 通

过邻苯二酚基团之间的自聚和多糖分子链之间的静电相

互作用ꎬ 制备出一种基于树状多肽的、 同时结合贻贝仿

生机制和能量耗散机制的三组分高强度快速医用组织粘

合剂 Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ(图 １５)ꎮ 实验结果表明ꎬ 与各类商业

化粘合剂相比ꎬ Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ 表现出优异的界面粘合性

能和本体机械性能ꎬ 能够在湿润条件下非特异性地与多

种生物组织(包括猪皮、 猪胃、 猪心、 动脉血管、 猪肝和

胰腺) 实现快速 ( ５ ｓ 以 内 )、 牢 固 ( 粘 合 强 度 高 达

８９０ Ｊ􀅰ｍ－２)、 持久(２０ ｄ 粘附强度降低量小于 ２５％)的粘

附ꎮ 通过建立大鼠背部皮肤切口模型和兔股动脉创伤模

型ꎬ 考察了 Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ 粘合剂在高动态、 高湿态的生

理环 境 中 的 组 织 粘 附 性 能 和 止 血 性 能ꎬ 结 果 表 明

Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ 粘合剂具有理想的活体组织粘附性和优异

的止血性能ꎮ 这种基于树状多肽的、 同时结合贻贝仿生

机制和能量耗散机制的三组分粘合剂解决了双组份粘合

剂体系的韧性和延展性较差ꎬ 以及传统粘合剂的界面键

合(如酰胺键)遇水则弱等问题ꎬ 为医用组织粘合剂在湿

态条件下的高强度粘合提供了新的研究思路ꎮ

图 １５　 Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ 粘合剂的示意图

Ｆｉｇ􀆰 １５　 Ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｉｌｌｕｓｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ Ｇ３ＫＰＣＡ＠ ＣＣ ｂｉｏａｄｈｅｓｉｖｅｓ

5　 结　 语

医用组织粘合剂相对于传统伤口处理技术具有许多

优势ꎬ 例如操作简便、 无创粘合、 快速止血、 有效缩短

手术时间等ꎮ 然而ꎬ 针对医用组织粘合剂的研发ꎬ 仍有

许多挑战尚待解决ꎮ 例如ꎬ 在很多外科手术中需要将两

７４５
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种不同类型的材料粘合在一起ꎬ 包括将肌腱粘合到骨骼

表面、 将假肢粘合到骨骼表面、 将心脏贴片粘合到心脏

表面等ꎮ 由于二者表面属性差异很大ꎬ 需要粘合剂具有

渐变、 过渡的结构组成和机械性能ꎬ 以减少与接触变形

相关的应力集中ꎬ 并减轻对生物软组织的二次创伤ꎮ 迄

今为止ꎬ 还没有研究报道过具备梯度组成和特性的医用

组织粘合剂ꎮ 此外ꎬ 开发新型多功能医用组织粘合剂的

最终目标之一是实现产品商业化ꎮ 为此ꎬ 针对特定的外

科手术程序或应用需要开发具备特定性能的粘合剂ꎬ 且

应遵循标准化准则(即 ＩＳＯ－１０９３３: 医疗器械的生物学评

估)以确保粘合剂的生物相容性ꎬ 加快法规批准过程ꎮ 因

此ꎬ 在设计开发新型医用组织粘合剂时ꎬ 研究人员与临

床医生之间需要有更加紧密的合作与交流ꎬ 保证其研究

成果具有实用性并满足临床需求ꎮ 相信随着材料科学的

不断发展和研究人员的不懈努力ꎬ 医用组织粘合剂的各

项性能将日臻完善ꎬ 并获得越来越广泛的应用ꎮ
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(３): ４２０－４２４.

[１７] ＢＯＮＣＨＥＫ Ｌ Ｉꎬ ＦＵＣＨＳ Ｊ Ｃꎬ ＢＲＡＵＮＷＡＬＤ Ｎ Ｓ. Ｓｕｒｇｅｒｙ Ｇｙｎｅｃｏｌｏｇｙ

＆ Ｏｂｓｔｅｔｒｉｃｓ[Ｊ]ꎬ １９６８ꎬ １２５(６): １３０１－１３０６.

[１８] ＦＡＮ Ｃꎬ ＦＵ Ｊꎬ ＺＨＵ Ｗꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｃｔａ Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｉａ[Ｊ]ꎬ ２０１６ꎬ ３３: ５１－

６３.

[１９] ＣＨＡＯ Ｈ Ｈꎬ ＴＯＲＣＨＩＡＮＡ Ｄ Ｆ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｃａｒｄｉａｃ Ｓｕｒｇｅｒｙ[Ｊ]ꎬ ２００３ꎬ

１８(６): ５００－５０３.

[２０] ＳＴＥＦＡＮＩ Ａꎬ ＦＲＡＮＣＥＳＣＨＥＴＴＯ Ａꎬ ＮＥＳＣＩ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｃａｒ￣

ｄｉｏｔｈｏｒａｃｉｃ Ｓｕｒｇｅｒｙ[Ｊ]ꎬ ２０１３ꎬ ８(１): ２２３.

[２１] ＫＯＢＡＹＡＳＨＩ Ｈꎬ ＳＥＫＩＮＥ Ｔꎬ ＮＡＫＡＭＵＲＡ Ｔꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏ￣

ｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ Ｒｅｓｅａｒｃｈ[Ｊ]ꎬ ２００１ꎬ ５８(６): ６５８－６６５.

[２２] ＦＲＡＮＣＩＳ ＳＵＨ Ｊ Ｋꎬ ＭＡＴＴＨＥＷ Ｈ Ｗ Ｔ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０００ꎬ ２１

(２４): ２５８９－２５９８.

[２３] ＪＡＹＡＫＵＭＡＲ Ｒꎬ ＰＲＡＢＡＨＡＲＡＮ Ｍꎬ ＳＵＤＨＥＥＳＨ ＫＵＭＡＲ Ｐ Ｔꎬ

ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ Ａｄｖａｎｃｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１１ꎬ ２９(３): ３２２－３３７.

[２４] ＨＥ Ｌꎬ ＷＡＮＧ Ｃꎬ ＣＨＥＮ Ｌꎬ ｅｔ ａｌ. ＲＳＣ Ａｄｖａｎｃｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ ８(１４):

７５３３－７５４９.

[２５] ＨＵ Ｙꎬ ＺＨＡＮＧ Ｚꎬ ＬＩ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌａｒ Ｒａｐｉｄ Ｃｏｍｍｕｎｉｃａｔｉｏｎｓ

[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ ３９(２０): １８０００６９.

[２６] ＯＮＯ Ｋꎬ ＳＡＩＴＯ Ｙꎬ ＹＵＲＡ Ｈꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ

Ｒｅｓｅａｒｃｈ[Ｊ]ꎬ ２０００ꎬ ４９(２): ２８９－２９５.

[２７] ＬＩ Ｓꎬ ＣＨＥＮ Ｎꎬ ＬＩ Ｘꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ [ Ｊ]ꎬ

２０２０ꎬ ３０(１７): ２０００１３０.

[２８] ＳＵＮ Ｇ Ｍꎬ ＺＨＡＮＧ Ｘ Ｊꎬ ＳＨＥＮ Ｙ Ｉꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｒｏｃｅｅｄｉｎｇｓ ｏｆ ｔｈｅ Ｎａｔｉｏｎａｌ

Ａｃａｄｅｍｙ ｏｆ Ｓｃｉｅｎｃｅｓ ｏｆ ｔｈｅ Ｕｎｉｔｅｄ Ｓｔａｔｅｓ ｏｆ Ａｍｅｒｉｃａ[Ｊ]ꎬ ２０１１ꎬ １０８

(５２): ２０９７６－２０９８１.

[２９] ＡＲＴＺＩ Ｎꎬ ＳＨＡＺＬＹ Ｔꎬ ＣＲＥＳＰＯ Ｃꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌａｒ Ｂｉｏｓｃｉｅｎｃｅ

[Ｊ]ꎬ ２００９ꎬ ９(８): ７５４－７６５.

[３０] ＳＴＲＥＨＩＮ Ｉꎬ ＮＡＨＡＳ Ｚꎬ ＡＲＯＲＡ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１０ꎬ ３１

(１０): ２７８８－２７９７.

[３１] ＡＬＬＩＳＯＮ Ｄ Ｄꎬ ＧＲＡＮＤＥ￣ＡＬＬＥＮ Ｋ Ｊ. Ｔｉｓｓｕｅ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｐａｒｔ Ａ[Ｊ]ꎬ

２００６ꎬ １２(８): ２１３１－２１４０.

[３２] ＳＨＩＮ Ｊꎬ ＬＥＥ Ｊ Ｓꎬ ＬＥＥ Ｃꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ

２０１５ꎬ ２５(２５): ３８１４－３８２４.

[３３] ＬＥＷＩＳ Ｋ Ｍꎬ ＳＰＡＺＩＥＲＥＲ Ｄꎬ ＵＲＢＡＮ Ｍ Ｄꎬ ｅｔ ａｌ. Ｅｕｒｏｐｅａｎ Ｓｕｒｇｅｒｙ

Ａｃｔａ Ｃｈｉｒｕｒｇｉｃａ Ａｕｓｔｒｉａｃａ[Ｊ]ꎬ ２０１３ꎬ ４５(４): ２１３－２２０.

[３４] ＹＡＣＫＥＬ Ｅ Ｃꎬ ＫＥＮＹＯＮ Ｗ Ｏ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ ｔｈｅ Ａｍｅｒｉｃａｎ Ｃｈｅｍｉｃａｌ

Ｓｏｃｉｅｔｙ[Ｊ]ꎬ １９４１ꎬ ６４(１): ２９２.

[３５] ＣＨＥＮ Ｙꎬ ＣＵＩ Ｇꎬ ＤＡＮ Ｎꎬ ｅｔ ａｌ. Ｓｎ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｓｃｉｅｎｃｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ １

(６): ６０９.

[３６] ＢＥＨＲＮＳ Ｋ Ｅ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｇａｓｔｒｏｉｎｔｅｓｔｉｎａｌ Ｓｕｒｇｅｒｙ [ Ｊ]ꎬ ２００６ꎬ １０

(８): １１８５.

[３７] ＣＡＮＮＡＴＡ Ａꎬ ＴＡＧＬＩＥＲＩ Ｃꎬ ＲＵＳＳＯ Ｃ Ｆꎬ ｅｔ ａｌ. Ｔｈｅ Ａｎｎａｌｓ ｏｆ Ｔｈｏ￣

ｒａｃｉｃ Ｓｕｒｇｅｒｙ[Ｊ]ꎬ ２００９ꎬ ８７(６): １９５６－１９５８.

[３８] ＣＵＩ Ｃꎬ ＦＡＮ Ｃꎬ ＷＵ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[ Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ３１

(４９): ２０１９０５７６１.

[３９] ＺＨＡＮＧ Ｚꎬ ＷＡＮＧ Ｘꎬ ＷＡＮＧ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ

１９(３): ９８０－９８８.

[４０] ＷＡＬＬＡＣＥ Ｄ Ｇꎬ ＣＲＵＩＳＥ Ｇ Ｍꎬ ＲＨＥＥ Ｗ Ｍꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏ￣

８４５
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ｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ Ｒｅｓｅａｒｃｈ[Ｊ]ꎬ ２００１ꎬ ５８(５): ５４５－５５５.

[４１] ＴＯＲＣＨＩＡＮＡ Ｄ Ｆ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｃａｒｄｉａｃ Ｓｕｒｇｅｒｙ[ Ｊ]ꎬ ２００３ꎬ １８(６):

５０４－５０６.

[４２] ＧＨＯＢＲＩＬ Ｃꎬ ＧＲＩＮＳＴＡＦＦ Ｍ Ｗ. Ｃｈｅｍｉｃａｌ Ｓｏｃｉｅｔｙ Ｒｅｖｉｅｗｓ [ Ｊ]ꎬ

２０１５ꎬ ４４(７): １８２０－１８３５.

[４３] ＦＥＲＲＥＩＲＡ Ｐꎬ ＣＯＥＬＨＯ Ｊ Ｆ Ｊꎬ ＧＩＬ Ｍ Ｈ. Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ

Ｐｈａｒｍａｃｅｕｔｉｃｓ[Ｊ]ꎬ ２００８ꎬ ３５２(１/ ２): １７２－１８１.

[４４] ＧＩＬＢＥＲＴ Ｔ Ｗꎬ ＢＡＤＹＬＡＫ Ｓ Ｆꎬ ＧＵＳＥＮＯＦＦ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｌａｓｔｉｃ ＆ Ｒｅ￣

ｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｖｅ Ｓｕｒｇｅｒｙ[Ｊ]ꎬ ２００８ꎬ １２２(１): ９５－１０２.

[４５] ＫＩＮＬＯＣＨ Ａ Ｊ. Ａｄｈｅｓｉｏｎ ａｎｄ Ａｄｈｅｓｉｖｅｓ[Ｍ]ꎬ Ａｍｅｒｉｃａ: Ｃｈａｐｍａｎ ＆

Ｈａｌｌꎬ １９８７.

[４６] ＬＥＮＡＥＲＴＳ Ｖ Ｍꎬ ＧＵＲＮＹ Ｒ. Ｂｉｏａｄｈｅｓｉｖｅ Ｄｒｕｇ Ｄｅｌｉｖｅｒｙ Ｓｙｓｔｅｍｓ

[Ｍ]ꎬ Ａｍｅｒｉｃａ: ＣＲＣ Ｐｒｅｓｓꎬ １９９０.

[４７] ＢＯＵＴＥＮ Ｐ Ｊ Ｍꎬ ＺＯＮＪＥＥ Ｍꎬ ＢＥＮＤＥＲ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｐｒｏｇｒｅｓｓ ｉｎ Ｐｏｌｙｍｅｒ

Ｓｃｉｅｎｃｅ[Ｊ]ꎬ ２０１４ꎬ ３９(７): １３７５－１４０５.

[４８] ＴＡＮ Ｈꎬ ＪＩＮ Ｄꎬ ＱＵ Ｘꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ １９２: ３９２－４０４.

[４９] ＢＵ Ｙꎬ ＺＨＡＮＧ Ｌꎬ ＳＵＮ Ｇꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ３１

(２８): １９０１５８０.

[５０] ＦＵＬＬＥＮＫＡＭＰ Ｄ Ｅꎬ ＲＩＶＥＲＡ Ｊ Ｇꎬ ＧＯＮＧ Ｙ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ

[Ｊ]ꎬ ２０１２ꎬ ３３(１５): ３７８３－３７９１.

[５１] ＣＵＩ Ｃꎬ ＷＵ Ｔꎬ ＧＡＯ Ｆꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ

２０１８ꎬ ２８(４２): １８０４９２５.

[５２] ＤＡＶＩＤＳＯＮ Ｍ Ｄꎬ ＢＡＮ Ｅꎬ ＳＣＨＯＯＮＥＮ Ａ Ｃ Ｍꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｍａ￣

ｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ ３２(８): １９０５７１９.

[５３] ＹＡＮＧ Ｓ Ｙꎬ Ｏ′ＣＥＡＲＢＨＡＩＬＬ Ｅ Ｄꎬ ＳＩＳＫ Ｇ Ｃꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｔｕｒｅ Ｃｏｍｍｕ￣

ｎｉｃａｔｉｏｎｓ[Ｊ]ꎬ ２０１３: １７０２.

[５４] ＡＮＴＨＯＮＹ Ｖ Ｆ Ｊ. Ａｄｈｅｓｉｏｎ ａｎｄ Ｃｏｈｅｓｉｏｎ[Ｍ]ꎬ Ｕｎｉｔｅｄ Ｋｉｎｇｄｏｍ: Ｉｎ￣

ｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｄｅｎｔｉｓｔｒｙꎬ ２０１２: １－８.

[５５] ＹＡＮＧ Ｓꎬ ＸＵ Ｗꎬ ＴＵ Ｍꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｈｅｍｉｓｔｒｙ￣Ａ Ｅｕｒｏｐｅａｎ Ｊｏｕｒｎａｌ[Ｊ]ꎬ

２０１９ꎬ ２５(３４): ８０８５－８０９１.

[５６] ＲＵＦＦＡＴＴＯ Ｄꎬ ＳＨＡＨ Ｊꎬ ＳＰＥＮＫＯ Ｍ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｅｌｅｃｔｒｏｓｔａｔｉｃｓ[Ｊ]ꎬ

２０１４ꎬ ７２(２): １４７－１５５.

[５７] ＦＡＮ Ｈꎬ ＷＡＮＧ Ｊꎬ ＴＡＯ Ｚꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｔｕｒｅ Ｃｏｍｍｕｎｉｃａｔｉｏｎｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ

１０(１): ５１２７.

[５８] ＰＡＬＡＣＩＯ Ｍ Ｌ Ｂꎬ ＢＨＵＳＨＡＮ Ｂ. Ｐｈｉｌｏｓｏｐｈｉｃａｌ Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ

Ｒｏｙａｌ Ｓｏｃｉｅｔｙ Ａ￣Ｍａｔｈｅｍａｔｉｃａｌ Ｐｈｙｓｉｃａｌ ａｎｄ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｓｃｉｅｎｃｅｓ[Ｊ]ꎬ

２０１２ꎬ ３７０(１９６７): ２３２１－２３４７.

[５９] ＲＯＹ Ｃ Ｋꎬ ＧＵＯ Ｈ Ｌꎬ ＳＵＮ Ｔ Ｌꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１５ꎬ

２７(４５): ７３４４－７３４８.

[６０] ＨＯＮＧ Ｙꎬ ＺＨＯＵ Ｆꎬ ＨＵＡ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｔｕｒｅ Ｃｏｍｍｕｎｉｃａｔｉｏｎｓ [ Ｊ]ꎬ

２０１９ꎬ １０(１): ２０６０.

[６１] ＺＨＡＮＧ Ｄꎬ ＸＵ Ｚꎬ ＬＩ Ｈꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ Ｓｃｉｅｎｃｅ[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ ８

(５): １４５５－１４６３.

[６２] ＧＵＯ Ｊꎬ ＳＵＮ Ｗꎬ ＫＩＭ Ｊ Ｐꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｃｔａ Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｉａ[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ ７２:

３５－４４.

[６３] ＨＯＱＵＥ Ｊꎬ ＰＲＡＫＡＳＨ Ｒ Ｇꎬ ＰＡＲＡＭＡＮＡＮＤＨＡＭ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍｏｌｅｃｕｌａｒ

Ｐｈａｒｍａｃｅｕｔｉｃｓ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ １４(４): １２１８－１２３０.

[６４] ＬＥＩ Ｚꎬ ＷＡＮＧ Ｑꎬ ＳＵＮ Ｓꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ ２９

(２２): １７００３２１.

[６５] ＨＡＮ Ｌꎬ ＹＡＮ Ｌꎬ ＷＡＮＧ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. ＮＰＧ Ａｓｉａ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ ９

(４): ｅ３７２.

[６６] ＪＩＮ Ｑꎬ ＸＩＮ Ｚꎬ ＬＩＡＮＧ Ｙ Ｐꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ １８３: １８５－

１９９.

[６７] ＺＨＡＯ Ｘꎬ ＬＩＡＮＧ Ｙꎬ ＨＵＡＮＧ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ

[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ ３０(１７): １９１０７４８.

[６８] ＺＨＵ Ｊꎬ ＧＵＡＮ Ｓꎬ ＨＵ Ｑꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｈｅｍｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｊｏｕｒｎａｌ[Ｊ]ꎬ

２０１６ꎬ ３０６: ９５３－９６０.

[６９] ＨＯＮＧ Ｓ Ｈꎬ ＳＨＩＮ Ｍꎬ ＰＡＲＫ Ｅꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ

[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ３０(１７): １９０８４９７.

[７０] ＬＩ Ｂꎬ ＷＨＡＬＥＮ Ｊ Ｊꎬ ＨＵＭＡＹＵＮ Ｍ Ｓꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ

Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ３０(５): １９０７４７８.

[７１] ＲＡＤＨＡＫＵＭＡＲＹ Ｃꎬ ＡＮＴＯＮＴＹ Ｍꎬ ＳＲＥＥＮＩＶＡＳＡＮ Ｋ. Ｃａｒｂｏｈｙ￣

ｄｒａｔｅ Ｐｏｌｙｍｅｒｓ[Ｊ]ꎬ ２０１１ꎬ ８３(２): ７０５－７１３.

[７２] ＧＯＮＧ Ｃꎬ ＳＨＡＮ Ｍꎬ ＬＩ Ｂꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ Ｒｅ￣

ｓｅａｒｃｈ Ｐａｒｔ Ａ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ １０５(９): ２４５１－２４６０.

[７３] ＺＨＡＮＧ Ｙꎬ ＺＨＡＮＧ Ｊꎬ ＣＨＥＮ Ｍꎬ ｅｔ ａｌ. ＡＣＳ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ ＆ Ｉｎ￣

ｔｅｒｆａｃｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１６ꎬ ８(２８): １８３６７－１８３７４.

[７４] ＣＨＵＲＣＨ Ｄꎬ ＥＬＳＡＹＥＤ Ｓꎬ ＲＥＩＤ Ｏꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｌｉｎｉｃａｌ Ｍｉｃｒｏｂｉｏｌｏｇｙ Ｒｅ￣

ｖｉｅｗｓ[Ｊ]ꎬ ２００６ꎬ １９(２): ４０３－４３４.

[７５] ＧＩＡＮＯ Ｍ Ｃꎬ ＩＢＲＡＨＩＭ Ｚꎬ ＭＥＤＩＮＡ Ｓ Ｈꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｔｕｒｅ Ｃｏｍｍｕｎｉｃａ￣

ｔｉｏｎｓ[Ｊ]ꎬ ２０１４ꎬ ５(５): ４０９５.

[７６] ＣＬＥＭＥＮＴ Ｊ Ｌꎬ ＪＡＲＲＥＴＴ Ｐ Ｓ. Ｍｅｔａｌ Ｂａｓｅｄ Ｄｒｕｇｓ[Ｊ]ꎬ １９９４ꎬ １(５/

６): ４６７－４８２.

[７７] ＳＴＥＮＳＢＥＲＧ Ｍ Ｃꎬ ＭＡＤＡＮＧＯＰＡＬ Ｒꎬ ＹＡＬＥ Ｇꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｎｏｔｏｘｉ￣

ｃｏｌｏｇｙ[Ｊ]ꎬ ２０１３: ８３３－８４２.

[７８] ＷＡＮＧ Ｒꎬ ＬＩ Ｊꎬ ＣＨＥＮ Ｗꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ Ｆｕｎｃｔｉｏｎａｌ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ

２０１７ꎬ ２７(８): １６０４８９４.

[７９] ＹＥ Ｒ Ｓꎬ ＸＵ Ｈ Ｙꎬ ＷＡＮ Ｃ Ｘꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｃｈｅｍｉｃａｌ ＆ Ｂｉｏｐｈｙｓｉｃａｌ Ｒｅ￣

ｓｅａｒｃｈ Ｃｏｍｍｕｎｉｃａｔｉｏｎｓ[Ｊ]ꎬ ２０１３ꎬ ４３９(１): １４８－１５３.

[８０] ＨＯＬＴＥＮ￣ＡＮＤＥＲＳＥＮ Ｎꎬ ＬＥＥ Ｂ Ｐꎬ ＭＥＳＳＥＲＳＭＩＴＨ Ｐ Ｂꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏ￣

ｐｈｙｓｉｃａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ[Ｊ]ꎬ ２０１０ꎬ ９８(３): ６０４Ａ.

[８１] ＨＵＡＮＧ Ｙꎬ ＬＡＷＲＥＮＣＥ Ｐ Ｇꎬ ＬＡＰＩＴＳＫＹ Ｙ. Ｌａｎｇｍｕｉｒ[Ｊ]ꎬ ２０１４ꎬ ３０

(２６): ７７７１－７７７７.

[８２] ＳＡＮＧ Ｈ Ｈꎬ ＫＩＭ Ｓꎬ ＰＡＲＫ Ｊ Ｐꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ

１９(６): ２０５３－２０６１.

[８３] ＹＵ Ｆꎬ ＣＡＯ Ｘ Ｄꎬ ＤＵ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. ＡＣＳ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ ＆ Ｉｎｔｅｒｆａｃｅｓ

[Ｊ]ꎬ ２０１５ꎬ ７(４３): ２４０２３－２４０３１.

[８４] ＨＩＣＫＭＡＮ Ｄ Ａꎬ ＰＡＷＬＯＷＳＫＩ Ｃ Ｌꎬ ＳＥＫＨＯＮ Ｕꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ

Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ ３０(４): １７００８５９.

[８５] ＢＡＲＮＡＲＤ Ｊꎬ ＭＩＬＬＮＥＲ Ｒ. Ａｎｎａｌｓ ｏｆ Ｔｈｏｒａｃｉｃ Ｓｕｒｇｅｒｙ[Ｊ]ꎬ ２００９ꎬ ８８

(４): １３７７－１３８３.

[８６] ＴＥＮＧ Ｚꎬ ＹＵＫ Ｈꎬ ＬＩＮ Ｓꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｃｔａ Ｍｅｃｈａｎｉｃａ Ｓｉｎｉｃａ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ ３３

(３): １－１２.

[８７] ＰＩＮＮＡＲＡＴＩＰ Ｒꎬ ＢＨＵＩＹＡＮ Ｍ Ｓ Ａꎬ ＭＥＹＥＲＳ Ｋꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｄｖａｎｃｅｄ

Ｈｅａｌｔｈｃａｒｅ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ８(１１): １８０１５６８.

[８８] ＳＡＫＡＩ Ｔꎬ ＭＡＴＳＵＮＡＧＡ Ｔꎬ ＹＡＭＡＭＯＴＯ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. Ｍａｃｒｏｍｏｌｅｃｕｌｅｓ

[Ｊ]ꎬ ２００８ꎬ ４１(１４): ５３７９－５３８４.

[８９] ＧＨＯＢＲＩＬ Ｃꎬ ＲＯＤＲＩＧＵＥＺ Ｅ Ｋꎬ ＮＡＺＡＲＩＡＮ Ａꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｃｒｏｍｏｌ￣

９４５
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ｅｃｕｌｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１６ꎬ １７(４): １２３５.

[９０] ＫＯＮＩＥＣＺＹＮＳＫＡ Ｍ Ｄꎬ ＧＲＩＮＳＴＡＦＦ Ｍ Ｗ. Ａｃｃｏｕｎｔｓ ｏｆ Ｃｈｅｍｉｃａｌ Ｒｅ￣

ｓｅａｒｃｈ[Ｊ]ꎬ ２０１７ꎬ ５０(２): １５１－１６０.

[９１] ＺＨＵ Ｈꎬ ＣＡＩ Ｘꎬ ＷＵ Ｌꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ Ｃｈｅｍｉｓｔｒｙ Ｂ[Ｊ]ꎬ

２０１７ꎬ ５(１７): ３１４５－３１５３.

[９２] ＧＲＩＮＳＴＡＦＦ Ｍ Ｗ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２００７ꎬ ２８(３５): ５２０５－５２１４.

[９３] ＺＨＡＯ Ｘ. Ｓｏｆｔ Ｍａｔｔｅｒ[Ｊ]ꎬ ２０１４ꎬ １０(５): ６７２－６８７.

[９４] ＡＬＫＡ Ｌꎬ ＧＡＲＩＭＡ Ｓꎬ ＳＡＮＫＡＲ Ｂ Ｓꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｄｒｕｇ Ｄｅｌｉｖｅｒｙ

[Ｊ]ꎬ ２０１４ꎬ ２０１４: ５８３６１２.

[９５] ＬＩ Ｊꎬ ＣＥＬＩＺ Ａ Ｄꎬ ＹＡＮＧ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｓｃｉｅｎｃｅ [ Ｊ ]ꎬ ２０１７ꎬ ３５７

(６３４９): ３７８.

[９６] ＧＵＯ Ｑꎬ ＣＨＥＮ Ｊꎬ ＷＡＮＧ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｎａｎｏｓｃａｌｅ[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ １２(３):

１３０７－１３２４.

[９７] ＳＡＩＺ￣ＰＯＳＥＵ Ｊꎬ ＭＡＮＣＥＢＯ￣ＡＲＡＣＩＬ Ｊꎬ ＮＡＤＯＲ Ｆꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｎｇｅ￣

ｗａｎｄｔｅ Ｃｈｅｍｉｅ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｅｄｉｔｉｏｎ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ５８(３): ６９６－７１４.

[９８] ＫＩＭ Ｓ Ｈꎬ ＫＩＭ Ｋꎬ ＫＩＭ Ｂ Ｓꎬ ｅｔ ａｌ. Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｓ[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ ２４２:

１１９９０５.

[９９] ＺＨＯＮＧ Ｙꎬ ＷＡＮＧ Ｊꎬ ＹＵＡＮ Ｚꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｏｌｌｏｉｄｓ ａｎｄ Ｓｕｒｆａｃｅｓ Ｂ:

Ｂｉｏｉｎｔｅｒｆａｃｅｓ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ １７９: ４６２－４６９.

[１００]ＺＨＡＮＧ Ｃꎬ ＸＩＡＮＧ Ｌꎬ ＺＨＡＮＧ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｌａｎｇｍｕｉｒ[Ｊ]ꎬ ２０１９ꎬ ３５(１５):

５２５７－５２６３.

[１０１]ＧＲＩＮＳＴＡＦＦ Ｍ Ｗ. Ｃｈｅｍｉｎｆｏｒｍ[Ｊ]ꎬ ２００２ꎬ ８(１３): ２８３９－２８４６.

[１０２]ＺＨＵ Ｈꎬ ＭＥＩ Ｘꎬ ＨＥ Ｙꎬ ｅｔ ａｌ. ＡＣＳ Ａｐｐｌｉｅｄ Ｍａｔｅｒｉａｌｓ ＆ Ｉｎｔｅｒｆａｃｅｓ

[Ｊ]ꎬ ２０２０ꎬ １２(４): ４２４１－４２５３.

(编辑　 张雨明)
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