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　 李若琳

摘　 要: 为提高医用多孔钛的表面活性及生物相容性ꎬ 以纤维烧结多孔钛为载体ꎬ 采用碱热处理

＋模拟体液等化学方法进行羟基磷灰石(ＨＡ)沉积ꎬ 随后进行水溶性胶原涂覆ꎬ 制备具有三维贯通

孔结构的胶原 / ＨＡ 复合涂层多孔钛ꎮ 研究了胶原 / ＨＡ 复合涂层的表面形貌及化学成分ꎬ 探讨复合

涂层的形成机理ꎻ 进行体外细胞毒性实验并分析了多孔钛表面细胞响应行为ꎮ 结果表明ꎬ 胶原 / ＨＡ

复合涂层在钛纤维表面均匀附着ꎬ 胶原的填充连接可修复 ＨＡ 涂层表面的微裂纹ꎬ 有利于小鼠前成

骨细胞的黏附、 增殖及分化ꎬ 促进细胞的孔内跨纤维生长ꎮ 胶原 / ＨＡ 复合涂层可以得到更好的细

胞响应ꎬ 对于促进早期骨与植入体的固定有很大的潜力ꎮ
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ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ ｗａｓ ｕｓｅｄ ａｓ ａ ｃａｒｒｉｅｒꎬ ｔｈｅ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ (ＨＡ) ｗａｓ ｄｅｐｏｓｉｔｅｄ ｂｙ ａｌｋａｌｉｎｅ ｈｅａｔ ｔｒｅａｔｍｅｎｔ ａｎｄ ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｂｏｄｙ
ｆｌｕｉｄｓꎬ ｔｈｅｎ ｔｈｅ ｗａｔｅｒ ｓｏｌｕｂｌｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｗａｓ ｃｏａｔｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ＨＡ ｓｕｒｆａｃｅ ｔｏ ｆｏｒｍ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｅｄ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ
ｗｉｔｈ ｔｈｒｅｅ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｐｅｎｅｔｒａｔｉｎｇ ｐｏｒｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ. Ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｙ ａｎｄ ｃｈｅｍｉｃａｌ ｃｏｍｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ ｃｏｍｐｏｓ￣
ｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ ｗｅｒｅ ｓｔｕｄｉｅｄꎬ ｔｈｅ ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ ｏｆ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ ｗａｓ ｄｉｓｃｕｓｓｅｄ. Ｔｈｅ ｃｙｔｏｔｏｘｉｃｉｔｙ ｉｎ ｖｉｔｒｏ
ｗａｓ ｔｅｓｔｅｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｃｅｌｌ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｎ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ ｓｕｒｆａｃｅ ｗａｓ ａｎａｌｙｚｅｄ. Ｔｈｅ ｒｅｓｕｌｔｓ ｓｈｏｗ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ
ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ ｗａｓ ｕｎｉｆｏｒｍｌｙ ａｄｈｅｒｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｔｉｔａｎｉｕｍ ｆｉｂｅｒꎬ ｔｈｅ ｍｉｃｒｏｃｒａｃｋｓ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ＨＡ ｃｏａｔｉｎｇ
ｃａｎ ｂｅ ｒｅｐａｉｒｅｄ ｂｙ ｃｏｌｌａｇｅｎ ｆｉｌｌｉｎｇꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｍｐｒｏｖｅｓ ａｄｈｅｓｉｏｎꎬ ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎꎬ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ ｏｆ ｍｏｕｓｅ ｐｒｅｖｉｏｕｓ ｏｓｔｅｏｂｌａｓｔｓ ａｎｄ
ｔｈｅ ｉｎｔｅｒ￣ｆｉｂｅｒ ｇｒｏｗｔｈ. ＨＡ / ｃｏｌｌａｇｅｎ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ ｓｈｏｗｓ ａｎ ｉｍｐｒｏｖｅｄ ｃｅｌｌｕｌａｒ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ａｎｄ ａｎ ｐｒｏｍｏｔｉｏｎ ｏｆ ｆｉｘａｔｉｏｎ
ｂｅｔｗｅｅｎ ｅａｒｌｙ ｂｏｎｅ ａｎｄ ｉｍｐｌａｎｔ.
Ｋｅｙ ｗｏｒｄｓ: ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍꎻ ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇꎻ ｃｏｌｌａｇｅｎꎻ ｃｅｌｌｕｌａｒ ｒｅｓｐｏｎｓｅ

1　 前　 言

医用钛合金材料已成为骨科、 齿科和心血管等植介

入物或器械用主要原材料ꎬ 但要满足患者临床治疗的长

效安全性和功能性ꎬ 医用钛合金材料的生物及力学相容

性仍有待提高[１] ꎮ 钛合金植入人体后会产生应力屏蔽ꎬ
在外力和体液的侵蚀下ꎬ 表面的氧化物钝化膜有可能出

现剥离和溶解ꎬ 因此在使用过程中会有物质释放到组织

中ꎬ 在生物体内产生毒性、 炎症、 血栓等反应[２] ꎬ 这些

缺点严重影响了钛合金人工关节的长期应用效果[３] ꎮ 为

解决以上问题ꎬ 研究人员采用了在钛及钛合金中引入孔

隙并对其进行表面改性的方法[４] ꎮ 多孔结构可通过调控

孔隙率使材料的弹性模量接近人骨而减少应力屏蔽[５ꎬ ６] ꎬ
且其独特的三维连通孔能使体液和营养物质在多孔植入

体中传输ꎬ 促进组织再生与重建ꎬ 加快愈合过程ꎮ
人工植入材料的基本要求是不仅具有生物相容性ꎬ
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而且与相邻宿主骨间存在生物活性[７ꎬ ８] ꎮ 羟基磷灰石

(ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅꎬ ＨＡ)是人体硬组织的基本无机成分ꎬ 具

有良好的生物相容性及生物活性[９ꎬ １０] ꎬ ＨＡ 涂层的溶解

刺激了骨组织的结合ꎬ 它植入人体后能在短时间内与人

体的软组织形成紧密结合[１１] ꎮ 在多孔钛表面涂覆 ＨＡ 活

性涂层ꎬ 可改变原多孔钛的表面形态ꎬ 使其具有与人骨

相近的钙磷比ꎬ 有利于成骨细胞的粘附、 增殖和分

化[１２] ꎮ 另一方面ꎬ 水溶性胶原蛋白是构成细胞外基质的

骨架ꎬ 并保留了自身生物活性ꎬ 且胶原在细胞外基质中

形成半晶体的纤维ꎬ 给细胞提供抗张力和弹性ꎬ 并在细

胞的迁移和发育中起作用[１３ꎬ １４] ꎮ 综合以上研究结果ꎬ 选

取多孔钛作为基体ꎬ 在其表面涂覆胶原 / ＨＡ 复合涂层ꎬ 有

望使植入多孔钛得到更好的细胞响应ꎬ 促进骨组织长入并

形成生物固定ꎮ 本文研究胶原 / ＨＡ 复合涂层的表面形貌及

化学成分ꎬ 探讨复合涂层在多孔钛上的形成机理ꎬ 进行体

外细胞毒性实验并分析了多孔钛表面细胞响应行为ꎮ

2　 实验方法

钛网层状压制烧结多孔钛样品[１５] 的直径为 １６ ｍｍ、
高 ４ ｍｍꎬ 钛网在使用前需在酒精、 硝酸、 氢氟酸体积比

为１ ∶ ３ ∶ ７ 的混合溶液中浸泡以完成表面活化ꎬ 然后在丙酮

中超声波清洗 ２０ ｍｉｎꎮ 清洗后的样品放入浓度为 ５􀆰 ０ ｍｏｌ / Ｌ
的 ＮａＯＨ 溶液中ꎬ 密封、 ６０ ℃保温处理 ２４ ｈꎮ 取出后用

去离子水清洗ꎬ 空气中干燥ꎮ 处理后的样品在 ６３０ ℃进

行热处理ꎬ 热处理时升温速度为 ３ ℃ / ｍｉｎꎬ 在 ６３０ ℃保温

１ ｈꎬ 随炉冷却ꎮ 然后对样品进行预钙化处理: 将样品放

入 ０􀆰 ５ ｍｏｌ / Ｌ Ｎａ２ＨＰＯ４溶液中 ２４ ｈꎬ 再在饱和 Ｃａ(ＯＨ) ２溶

液中浸泡 ５ ｈꎮ 取出后用去离子水清洗ꎬ 于 ３６􀆰 ５ ℃模拟

体液(ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｂｏｄｙ ｆｌｕｉｄꎬ ＳＢＦꎬ 离子浓度见表 １)中浸泡

２ 周ꎬ 取出后于空气中干燥ꎬ 进行高压消毒灭菌(１２０ ℃、
２０ ｍｉｎ)ꎬ 消毒完成后进行干燥ꎬ 即制备了 ＨＡ 涂层多孔

钛ꎮ 将 ＨＡ 涂层多孔钛完全浸入浓度为 ７ ｇ / Ｌ 的水溶性胶

原溶液中 ５ ｈꎬ 完成胶原 / ＨＡ 复合涂层制备ꎮ 浸泡过程中

每 ４８ ｈ 更换一次 ＳＢＦꎬ 以(ＣＨ２ＯＨ) ３ＣＮＨ２溶液作为缓冲

液ꎬ 调节 ｐＨ 到 ７􀆰 ２５ꎮ
进行体外细胞毒性实验时ꎬ 选用小鼠前成骨细胞

ＭＣ３Ｔ３￣Ｅ１ꎬ 采用直接接触方式ꎬ 首先将胶原 / ＨＡ 复合涂

层多孔钛在 １２０ ℃、 ２０ ｍｉｎ 高温灭菌ꎮ 以 ２×１０４的细胞密

度种植于 ２４ 孔板ꎬ 连续培养 ５ ｄ 后ꎬ 部分进行噻唑蓝

(ＭＴＴ)比色法检测ꎬ 其余用乙醇进行细胞固定ꎬ 用以观

察细胞响应行为ꎮ

表 １　 模拟体液(ＳＢＦ)和人体血清离子浓度对照(ｍｍｏｌ / Ｌ)

Ｔａｂｌｅ １　 Ｉｏｎ ｃｏｎｃｅｎｔｒａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｂｏｄｙ ｆｌｕｉｄ (ＳＢＦ) ａｎｄ ｈｕｍａｎ ｂｌｏｏｄ ｐｌａｓｍａ

Ｎａ＋ Ｋ＋ Ｍｇ２＋ Ｃａ２＋ Ｃｌ－ ＨＣＯ３
－ ＨＰＯ４

２－ ＳＯ４
２－ Ｂｕｆｆｅｒ ｐＨ

Ｂｌｏｏｄ ｐｌａｓｍａ １４２.０ ５.０ １.５ ２.５ １０３.０ ２７.０ １.０ ０.５

ＳＢＦ １４２.０ ５.０ １.５ ２.５ １４８.８ ４.２ １.０ ０.５ Ａ ７.２５

　 　 采用 ＴＥＳＣＡＮ ＶＥＧＡ３ 扫描电镜(ＳＥＭ)及能谱分析仪

(ＥＤＳ)对胶原 / ＨＡ 复合涂层的表面形貌及化学成分进行

分析ꎬ 探讨了胶原 / ＨＡ 复合涂层的形成机理ꎬ 对改性前

后多孔钛表面的细胞响应行为进行观察ꎮ

3　 结果与讨论

对胶原 / ＨＡ 复合涂层多孔钛表面进行打磨至其露

出横截面ꎬ ＳＥＭ 照片如图 １ａ 所示ꎬ 未打磨的样品纵

向表面 ＳＥＭ 照片如图 １ｂ 所示ꎬ 增大放大倍数至 ５０００
(图 １ｃ) ꎬ 观察打磨后横截面的胶原 / ＨＡ 复合涂层与

多孔钛基体结合程度ꎮ 对比图 １ａ 和 １ｂ 可看到ꎬ 打磨

后的样品表面由内到外分为 ａ、 ｂ、 ｃ、 ｄ ４ 层ꎬ 表 ２ 为

对这 ４ 个区域进行 ＥＤＳ 测试后得到的各元素原子百分

比ꎬ ａ 层由内向外为纯钛纤维基体及表面活化纳米层ꎬ
这种微孔结构便于 ＨＡ 的形核ꎬ 并且所形成的 ＨＡ 层

与基体的结合力很强ꎻ ｂ 层由于其表面含有大量钙元

素及少量磷元素ꎬ 推测 ｂ 层为预钙化层ꎬ 预钙化对

ＨＡ 有诱导沉积作用ꎬ 进而可形成均匀涂层ꎻ ｃ 层钙磷

原子比达到 １􀆰 ７ꎬ 满足标准 ＨＡ 涂层钙磷原子比 １􀆰 ６７
的要求ꎬ ｃ 层为 ＨＡ 涂层ꎬ 使材料表面具有与人骨相

近的钙磷比ꎬ 提高了材料的生物活性ꎻ ｄ 层含有大量

的 Ｃꎬ Ｏ 元素ꎬ 少量 Ｔｉ 元素ꎬ 符合胶原蛋白组成ꎬ ｄ
层为胶原层ꎬ 进一步提高了材料表面的生物活性ꎻ Ｔｉ
元素的原子百分比由内到外依次递减ꎮ 因此ꎬ 多孔钛

表面由内到外依次为: 多孔钛基体及表面活化纳米

层、 预钙化层、 ＨＡ 层和胶原层ꎬ 实现了预定的多孔

钛表面功能化涂层的设计ꎮ
从图 １ｃ 中可看出ꎬ 胶原 / ＨＡ 复合涂层的厚度约为 ３~

５ μｍꎬ 与多孔钛基体结合良好ꎮ 图 １ｄ 为 ＨＡ 涂层缺损

处ꎬ 胶原直接附着在碱热处理形成的纳米孔上的形貌ꎬ
说明了即使涂层存在表面微裂纹等缺陷ꎬ 胶原也可以起

到补充加强多孔钛生物相容性的作用ꎮ
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图 １　 多孔钛表面胶原 / ＨＡ 复合涂层 ＳＥＭ 照片: (ａ)横截面ꎬ (ｂ)纵截面ꎬ (ｃ) 放大倍数下横截面ꎬ (ｄ) ＨＡ 涂层缺损处

Ｆｉｇ􀆰 １　 ＳＥＭ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ / ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ: (ａ) ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎꎬ (ｂ) ｌｏｎｇｉｔｕｄｉｎａｌ ｓｕｒｆａｃｅꎬ

(ｃ) ｍａｇｎｉｆｉｅｄ ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎꎬ (ｄ) ＨＡ ｃｏａｔｉｎｇ ｄｅｆｅｃｔ

表 ２　 多孔钛表面复合涂层 ＥＤＳ 所测元素的原子百分比

Ｔａｂｌｅ ２ 　 Ｔｈｅ ａｔｏｍｉｃ ｐｅｒｃｅｎｔｓ ｏｆ ｅｌｅｍｅｎｔｓ ｏｆ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ

ａｎａｌｙｚｅｄ ｂｙ ＥＤＳ(ａｔ％)

Ｅｌｅｍｅｎｔ Ｃ Ｏ Ｐ Ｃａ Ｔｉ Ｔｏｔａｌｓ

ａ ｌａｙｅｒ ０ ０ ０ ０ １００.０ １００.００

ｂ ｌａｙｅｒ ２８.８３ ３４.０７ ０.２１ ２.９６ ３３.９３ １００.００

ｃ ｌａｙｅｒ ２２.９９ ４９.００ ０.３６ ０.６２ ２７.０３ １００.００

ｄ ｌａｙｅｒ ３８.５５ ５３.５７ ０ ０ ７.８８ １００.００

胶原 / ＨＡ 复合涂层的形成机理如图 ２ 所示ꎬ 碱热处

理后多孔钛表面形成非晶的钛胶层ꎬ 热处理后表面形成

钛酸钠ꎬ 预钙化过程中样品表面的钛酸钠水解ꎬ 形成带

负电的活性 Ｔｉ—ＯＨꎬ Ｃａ２＋被静电引力均匀吸附到表面的

活性羟基位上ꎮ 在浸泡 ＳＢＦ 过程中ꎬ ＰＯ４
３－与 Ｃａ２＋发生反

应ꎬ 均匀附着在 Ｃａ２＋表面ꎬ 同时ꎬ 又有 Ｃａ２＋ 均匀吸附到

ＰＯ４
３－表面ꎬ 层层叠加吸附ꎬ 形成了均匀分布的 ＨＡꎬ 随

后浸泡到胶原溶液中ꎬ 表面沉积均匀的类人胶原层ꎮ
对不同方法处理后的样品进行细胞培养 ５ ｄꎬ 后进行

ＭＴＴ 检测ꎬ 对照组(ｃｏｎｔｒｏｌ)为无多孔钛的样品孔ꎬ 所得

结果列于表 ３ꎬ 各样品孔中光密度(ＯＤ)值均小于对照

组ꎬ 且有显著性差异ꎮ 以 ｃｏｎｔｒｏｌ 组细胞存活率为 １００％ꎬ
表面活化、 ＨＡ 涂层及胶原 / ＨＡ 复合涂层上细胞存活率

分别为 ８􀆰 ０７％、 ３３􀆰 ０３％、 ４５􀆰 ６８％ꎮ 可以看到可溶性胶原

的添加增加了细胞的成活率ꎬ 提高了多孔钛支架的生物

相容性ꎮ 由于基体为多孔材料ꎬ 内部结构复杂ꎬ 胰酶不

能将材料上附着的细胞全部消化下来ꎬ 数据存在误差ꎬ
但可以参考其变化趋势ꎮ

图 ２　 多孔钛表面胶原 / ＨＡ 复合涂层形成机理示意图

Ｆｉｇ􀆰 ２ 　 Ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎｉｓｍ ｓｃｈｅｍａｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｌｌａｇｅｎ /

ｈｙｄｒｏｘｙａｐａｔｉｔｅ ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ ｃｏａｔｉｎｇ ｏｎ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ

表 ３　 不同表面处理状态多孔钛 ＭＴＴ 检测的光密度(ＯＤ)值

Ｔａｂｌｅ ３　 Ｏｐｔｉｃａｌ ｄｅｎｓｉｔｙ ｖａｌｕｅ ｏｆ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ ｓａｍｐｌｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆ￣

ｆｅｒｅｎｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ｔｈｒｏｕｇｈ ＭＴＴ ｔｅｓｔ

Ｓａｍｐｌｅ ＯＤ Ｖａｌｕｅ Ｐｒｏｌｉｆｅｒａｔｉｏｎ ｒａｔｅ

Ｃｏｎｔｒｏｌ ０.４０５４ １００％

Ａｃｔｉｖａｔｅｄ ｓｕｒｆａｃｅ ０.０３５３ ８.７０％

ＨＡ ｃｏａｔｉｎｇ ０.１３３９ ３３.０３％

Ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ Ｃｏｍｐｏｓｉｔｅ Ｃｏａｔｉｎｇ ０.１８５２ ４５.６８％

对不同方法处理后的样品进行细胞培养 ５ ｄꎬ 后进行

表面形貌观察ꎬ 图 ３ａ 为对照组孔洞中粘附的 ＭＣ３Ｔ３￣Ｅ１
细胞的显微照片ꎬ 图 ３ｂ 为表面活化后多孔钛表面的 ＳＥＭ
照片ꎬ 图 ３ｃ 为 ＨＡ 改性后多孔钛表面的 ＳＥＭ 照片ꎬ 图

５１９



中国材料进展 第 ３７ 卷

３ｄ 为胶原＋ＨＡ 改性后多孔钛表面的 ＳＥＭ 照片ꎬ 通过对

比发现ꎬ 多孔钛表面的阴影与对照组中粘附的 ＭＣ３Ｔ３￣Ｅ１
细胞形态一致ꎬ 并结合 ＭＴＴ 测试结果ꎬ 可断定此阴影为

多孔钛表面粘附的 ＭＣ３Ｔ３￣Ｅ１ 细胞ꎮ 细胞在表面活化后

的多孔钛表面可以粘附ꎬ 但成骨细胞很难铺展ꎬ 生长缓

慢ꎮ 沉积 ＨＡ 可以有效提高细胞成活率ꎬ 但是对比发现ꎬ
胶原 / ＨＡ 复合涂层表面细胞增殖最多ꎬ 更有利于成骨细

胞的铺展和生长ꎬ 且在短时间内实现多孔钛纤维中跨丝

生长ꎬ 缩短成骨细胞跨纤维孔内填充生长所需时间ꎬ 加

速骨愈合ꎬ 与 ＭＴＴ 检测所得结果相互印证ꎮ

图 ３　 对照组中细胞培养 ５ ｄ 后的细胞形貌(ａ)及不同表面处理状态多孔钛样品与细胞共培养 ５ ｄ 后的样品表面照片: (ｂ) 表面活

化ꎬ (ｃ) ＨＡ 涂层ꎬ (ｄ) 胶原 / ＨＡ 涂层

Ｆｉｇ􀆰 ３　 Ｔｈｅ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｙ ｏｆ ｃｅｌｌｓ ｉｎ ｃｏｎｔｒｏｌ ｇｒｏｕｐ ａｆｔｅｒ ｉｎｃｕｂａｔｉｎｇ ｆｏｒ ５ ｄａｙｓ (ａ)ꎬ ｓｕｒｆａｃｅ ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｉｅｓ ｏｆ ｐｏｒｏｕｓ ｔｉｔａｎｉｕｍ ｓａｍｐｌｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒ￣

ｅｎｔ ｓｕｒｆａｃｅ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓ ａｆｔｅｒ ｃｅｌｌ ｉｎｃｕｂａｔｅｄ ｆｏｒ ５ ｄａｙｓ: (ｂ) ｓｕｒｆａｃｅ ａｃｔｉｖａｔｅｄꎬ (ｃ) ＨＡ ｃｏａｔｉｎｇꎬ (ｄ) ｃｏｌｌａｇｅｎ / ＨＡ ｃｏａｔｉｎｇ

4　 结　 论

胶原 / ＨＡ 复合涂层在钛纤维表面均匀附着ꎬ 胶原的

填充连接可修复 ＨＡ 涂层表面的微裂纹ꎮ 胶原蛋白改性

的 ＨＡ 表面有利于细胞附着ꎬ 可提高小鼠前成骨细胞

ＭＣ３Ｔ３￣Ｅ１ 的黏附、 增殖及分化ꎬ 促进细胞在孔内跨纤维

生长ꎮ 复合涂层可以得到更好的细胞响应ꎬ 对于促进早

期骨与植入体的固定有很大的帮助ꎮ
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