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摘　 要: 作为新一代可降解医用金属材料ꎬ 镁合金具有良好的力学性能、 生物可降解性以及生物相容性ꎮ 镁合金用作骨修复

材料时ꎬ 可以有效避免应力遮挡效应ꎬ 有利于促进骨愈合ꎻ 用作血管支架材料时ꎬ 可以在狭窄的血管内经过一段时间支架支

撑和药物治疗完成正性重构后ꎬ 自行降解消失ꎬ 从而降低再狭窄的风险ꎮ 因此镁合金作为可降解医用材料具有很广阔的临床

应用前景ꎬ 在骨内植物器械和血管支架等领域有巨大的应用潜力ꎮ 首先介绍了镁合金作为可降解医用材料所具有的优点以及

目前所面临的主要挑战ꎬ 然后分别阐述了镁合金在骨内植物器械和血管支架领域临床应用研究的最新进展ꎬ 重点介绍了上海

交通大学有关可降解医用镁合金的最新进展ꎬ 最后总结并展望了可降解医用镁合金未来的发展前景ꎮ
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1　 前　 言

近十余年来ꎬ 以可降解医用镁合金为代表的新一代

医用金属材料发展迅速ꎬ 并受到广泛关注ꎮ 这类可生物

降解的医用金属材料不同于传统的惰性医用金属材料和

可降解医用高分子材料ꎬ 它巧妙地结合了惰性医用金属

材料和可降解医用高分子材料的优点ꎬ 不仅具有较高的

强度ꎬ 还具有良好的生物相容性和生物可降解性ꎬ 因而

更适用于临床医用[１] ꎮ
1􀆰 1　 镁合金作为可降解医用材料的优势

与现有的聚乳酸等可降解高分子材料相比ꎬ 镁合金

具有金属材料所共有的特性———更好的强度、 塑性和可

加工性ꎬ 可以满足承重部位骨修复和心血管支架径向支

撑力的需求[２] ꎮ 对比现有的惰性医用金属材料ꎬ 镁合金

的密度和杨氏模量更小ꎬ 与人体的皮质骨十分接近ꎬ 可

以有效避免应力遮挡效应以及由此引发的骨质疏松[３] ꎮ
表 １ 总结了几种传统的医用材料、 人体皮质骨和镁合金

的力学性能[４] ꎮ 可以看出ꎬ 常见的医用材料中ꎬ 镁合金

的物理机械性能最接近人体的皮质骨ꎬ 是理想的骨植物

器械材料ꎮ
对比传统的惰性医用金属材料ꎬ 镁合金性能更活泼ꎬ
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具有优异的生物可降解性ꎮ 镁的标准电极电位较低

(－２􀆰 ３７２ Ｖ)ꎬ 在腐蚀介质(尤其是含氯离子的溶液)中极

易发生腐蚀ꎬ 这极大地削弱了镁合金作为结构材料的潜

力[５] ꎮ 但是可降解医用材料巧妙地利用了镁合金的这一

“缺点”ꎬ 使其在含有氯离子的体液环境中逐渐降解ꎬ 从

而避免进行二次手术取出植入物ꎬ 极大地缓解了病人的

生理痛苦和经济负担ꎮ

表 １　 常见植入材料和人骨的物理机械性能[４]

Ｔａｂｌｅ １　 Ｐｈｙｓｉｃａｌ ａｎｄ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ｖａｒｉｏｕｓ ｉｍｐｌａｎｔ ｍａｔｅｒｉａｌｓ ａｎｄ ｎａｔｕｒａｌ ｂｏｎｅ[４]

Ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ Ｎａｔｕｒａｌ ｂｏｎｅ Ｍａｇｎｅｓｉｕｍ ａｌｌｏｙ Ｔｉ ａｌｌｏｙ Ｃｏ￣Ｃｒ ａｌｌｏｙ Ｓｔａｉｎｌｅｓｓ ｓｔｅｅｌ

Ｄｅｎｓｉｔｙ / (ｇ􀅰ｃｍ－３) １􀆰 ８~２􀆰 １ １􀆰 ７４~２􀆰 ０ ４􀆰 ４~４􀆰 ５ ８􀆰 ３~９􀆰 ２ ７􀆰 ９~８􀆰 １
Ｅｌａｓｔｉｃ ｍｏｄｕｌｕｓ / (ＧＰａ) ３~２０ ４１~４５ １１０~１１７ ２３０ １８９~２０５

Ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｖｅ ｙｉｅｌｄ ｓｔｒｅｎｇｔｈ / (ＭＰａ) １３０~１８０ ６５~１００ ７５８~１１１７ ４５０~１０００ １７０~３１０
Ｆｒａｃｔｕｒｅ ｔｏｕｇｈｎｅｓｓ / (ＭＰａ􀅰ｍ１ / ２) ３~６ １５~４０ ５５~１１５ Ｎ / Ａ ５０~２００

　 　 对比传统的惰性医用金属材料ꎬ 镁合金具有良好的

生物相容性ꎮ 镁是人体必需的营养元素ꎬ 可催化和激活

３００ 多种已知的酶反应ꎬ 在细胞内 ＤＮＡ 和蛋白质的合成

以及能量的储存与运输过程中起到重要的作用ꎮ 此外ꎬ
镁还参与了细胞间信号传递ꎬ 可以协助完成肌肉收缩等

复杂的生理活动[６] ꎮ 体重为 ７０ ｋｇ 的健康成年人体内约

储存有 ２１~ ２８ ｇ 的镁元素ꎬ 其中约 ５５％储存在骨骼中ꎬ
４５％储存在细胞内液尤其是肌肉组织和肝脏中ꎬ 剩余部

分主要在细胞外液中ꎻ 人体内镁的吸收和排泄之间存在

动态平衡ꎬ 食物中 ２５％ ~ ６０％的镁由肠胃吸收ꎬ 此外肾

脏中的肾小球会过滤血浆中的自由镁离子和镁盐ꎬ 然后

由肾小管再吸收ꎮ 通过对肾小管再吸收量的控制ꎬ 可以

将血浆中的镁浓度控制在一定范围内ꎬ 进而维持人体内

镁含量的动态平衡[７] ꎮ 因此ꎬ 镁合金具有良好的生物安

全基础ꎮ
1􀆰 2　 可降解医用镁合金的主要问题和挑战

尽管前期大量的研究表明镁合金具有良好的生物相

容性ꎬ 但其临床应用还面临一些挑战ꎮ 主要表现在以下

３ 个方面:
(１)强韧性不足ꎮ 对于骨折内固定材料ꎬ 要求具有

“高强度中等塑性”ꎬ 如屈服强度要求达到 ３００ ＭＰａꎬ 拉

伸延伸率不低于 １０％ꎮ 而对于心血管支架材料ꎬ 则要求

具有“高塑性中等强度”ꎬ 屈服强度不低于 １５０ ＭＰａꎬ 拉

伸延伸率不低于 ２０％ [８] ꎬ 大部分镁合金难以同时达到强

度和塑性的要求ꎮ
(２)降解速度太快ꎬ 局部腐蚀严重ꎬ 降解行为不可

控ꎮ 过高的腐蚀速率会产生大量的氢气ꎬ 在植入物周围

或皮下形成气泡ꎬ 引发炎症[９ꎬ １０] ꎮ 同时ꎬ 镁合金骨内植

物器械材料的降解速率必须与骨折愈合的时间相匹配ꎮ
骨折愈合一般可分为 ３ 个阶段ꎬ 即炎症、 修复和重建[５] ꎮ
前两个阶段ꎬ 骨折部位几乎不能承重ꎬ 需要镁植入物提

供足够的支撑力以保护骨折部位不受二次损害ꎮ 因此ꎬ
在前两个阶段ꎬ 镁植入物需要有较低的腐蚀速率以保持

足够的机械强度ꎮ 而在第 ３ 个阶段ꎬ 受损的骨组织需要

逐渐增大的载荷刺激ꎬ 使其恢复原本具有的承重功能ꎮ
因此ꎬ 在重建期ꎬ 镁植入物力学性能逐渐下降ꎬ 最后实

现完全降解ꎮ 炎症期较短ꎬ 仅一周左右ꎬ 不同骨折部位

的修复期不同ꎬ 但大体在 ３ ~ ６ 个月之间ꎬ 因此ꎬ 镁合金

植入初期的降解速率不宜过快ꎮ 此外ꎬ 镁合金的腐蚀模

式主要是局部腐蚀ꎬ 这会导致腐蚀部位应力集中引发断

裂ꎬ 过早丧失其支撑功能[８] ꎮ 只有通过均匀腐蚀才能实

现镁植入物在人体内的受控降解ꎬ 进而指导结构设计ꎮ
因此ꎬ 如何降低镁合金的腐蚀速率并改变镁合金的腐蚀

方式是当前研究的热点和难点ꎮ
(３)生物安全性需要进一步改进ꎮ 一些镁合金中含

有有毒元素ꎬ 例如 ＡＺ 系列镁合金中含有的 Ａｌ 具有慢性

神经毒性ꎬ 有研究表明 Ａｌ 与老年痴呆症有关[１１] ꎮ 稀土

元素是镁合金常用的合金元素ꎬ 可有效提高强度、 耐热

性能和耐蚀性能ꎬ 但部分稀土元素(如 Ｙꎬ Ｃｅꎬ Ｐｒ)可能存

在潜在毒性[１２] ꎮ 这类材料植入人体后ꎬ 有害离子在降解

过程中不断释放ꎬ 对患者的健康构成一定威胁ꎮ
此外ꎬ 可降解医用镁合金在降解产物转化代谢途径

方面的研究极少ꎬ 尤其是除镁以外合金元素降解产物在

体内的最终去向ꎮ 这些降解产物是否会在植入部位沉积

引发病变ꎬ 又是否会随着体液、 血液的流动在组织或器

官中富集引发潜在的不利影响等这些问题均有待进一步

的研究和澄清ꎮ

2　 可降解医用镁合金骨内植物的临床研究

进展

2􀆰 1　 镁合金骨内植物的临床应用基础研究进展

镁合金作为骨内植物器械材料的历史可以追溯到

１９０６ 年ꎬ Ｌａｍｂｏｔｔｅ 将金属镁用于固定下肢骨折ꎬ 但是随

访结果显示患者皮下产生大量的气泡ꎬ 大约 ８ ｄ 后镁板

被分解[１３] ꎮ 此后的四五十年间ꎬ 研究者们对镁合金在骨

折内固定领域的应用潜力进行了初步探索ꎬ 结果表明ꎬ
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镁及其合金植入后对人体没有明显的毒性或刺激性ꎬ 并

且可以促进骨组织的愈合[１４ꎬ １５] ꎮ 但是镁合金的降解速率

普遍过快ꎬ 其有效的固定支撑时间仅仅只有骨折愈合时

间的 １ / ４~１ / ３ꎬ 无法取得令人满意的治疗效果ꎬ 过快的

降解还会产生大量聚集在植入物周围或皮下的气泡ꎬ 造

成炎症反应[１６] ꎮ 与此同时ꎬ ＳＵＳ 不锈钢在骨折内固定的

治疗中取得满意的效果ꎬ 镁合金逐渐淡出人们的视野ꎮ
２􀆰 １􀆰 １　 综合力学性能

近十多年来ꎬ 镁合金材料研究领域的快速发展使人

们能够制造出具有更好耐蚀性和更高机械性能的镁合金ꎬ
这使得越来越多的临床医生重新考虑可生物降解的医用

镁合金在临床应用中的潜力[５] ꎮ 上海交通大学轻合金精

密成型国家工程研究中心团队通过材料计算与实验相结

合的科学研究手段ꎬ 成功设计并研发出一种具有良好的

综合力学性能、 生物相容性并且腐蚀行为接近均匀腐蚀

的可 降 解 医 用 镁 合 金 ＪＤＢＭ ( Ｊｉａｏ Ｄａ Ｂｉｏ￣Ｍａｇｎｅｓｉｕｍ
Ｓｅｒｉｅｓ)ꎮ 如图 １ 所示ꎬ 使用不同加工工艺处理 ＪＤＢＭꎬ 其

会呈现不同的强度和塑性ꎬ 这表明 ＪＤＢＭ 具有较大的力

　 　

图 １　 骨内植物器械用“高强度中等塑性”医用镁合金 ＪＤＢＭ￣１(ａ)

和血管支架用“高塑性中等强度”医用镁合金 ＪＤＢＭ￣２ (ｂ)的

力学性能[１７]

Ｆｉｇ􀆰 １　 Ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｏｆ ＪＤＢＭ￣１ ｗｉｔｈ ｈｉｇｈ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ａｎｄ ｍｏｄｅｒ￣

ａｔｅ ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ ｆｏｒ ｂｏｎｅ ｉｍｐｌａｎｔｓ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ( ａ) ａｎｄ ＪＤＢＭ￣２

ｗｉｔｈ ｈｉｇｈ ｄｕｃｔｉｌｉｔｙ ａｎｄ ｍｏｄｅｒａｔｅ ｓｔｒｅｎｇｔｈ ｆｏｒ ｖａｓｃｕｌａｒ ｓｔｅｎｔ ａｐ￣

ｐｌｉｃａｔｉｏｎ (ｂ) [１７]

学性能调控空间ꎬ 可以满足大部分医用材料的力学需

求[１７] ꎮ 通过对 ＪＤＢＭ 加工技术的不断摸索ꎬ 研发出了用

于骨植物器械材料的 “高强度中等塑性” 医用镁合金

(ＪＤＢＭ￣１)(图 １ａ)ꎻ 以及用于血管支架的“高塑性中等强

度”医用镁合金(ＪＤＢＭ￣２)(图 １ｂ)ꎮ
２􀆰 １􀆰 ２　 腐蚀降解行为

镁合金的腐蚀降解模式对镁合金的临床应用有重大

的影响ꎮ 一般情况下ꎬ 局部腐蚀的腐蚀速率较快ꎬ 难以

实现可控降解ꎮ 袁广银等巧妙利用“相电位调控”机制成

功地实现了 ＪＤＢＭ 镁合金材料的均匀降解[１８] ꎮ 图 ２ 显示

了 ＪＤＢＭ、 高纯镁和商用镁合金 ＡＺ９１Ｄ 在模拟体液(ｓｉｍ￣
ｕｌａｔｅｄ ｂｏｄｙ ｆｉｕｉｄꎬ ＳＢＦ)中的腐蚀形貌ꎮ 可以看出ꎬ 在 ＳＢＦ
中浸泡 １０ ｄ 后ꎬ Ｔ４ 态 ＪＤＢＭ 的腐蚀形貌与高纯镁类似ꎬ
呈现出相对均匀的腐蚀方式ꎻ Ｔ４ 态 ＡＺ９１Ｄ 却出现了严重

的局部腐蚀ꎬ 这说明 ＪＤＢＭ 的腐蚀行为比 ＡＺ９１Ｄ 更可控ꎬ
更符合临床应用的需求ꎮ

图 ２　 高纯镁(ａꎬ ｄ)、 ＡＺ９１Ｄ(ｂꎬ ｅ)和 ＪＤＢＭ(ｃꎬ ｆ)在 ＳＢＦ 中浸泡

１０ ｄ 洗去腐蚀产物后的表面 ( ａ ~ ｃ) 和截面 ( ｄ ~ ｆ) ＳＥＭ

照片[１８]

Ｆｉｇ􀆰 ２　 ＳＥＭ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅ ( ａ ~ ｃ) ａｎｄ ｓｅｃｔｉｏｎ (ｄ ~ ｆ) ｏｆ ｈｉｇｈ

ｐｕｒｅ Ｍｇ (ａꎬ ｄ)ꎬ ＡＺ９１Ｄ (ｂꎬ ｅ) ａｎｄ ＪＤＢＭ (ｃꎬ ｆ) ｉｍｍｅｒｓｅｄ

ｉｎ ＳＢＦ ｆｏｒ １０ ｄ ａｆｔｅｒ ｃｌｅａｎｉｎｇ ｃｏｒｒｏｓｉｏｎ ｐｒｏｄｕｃｔｓ[１８]

２􀆰 １􀆰 ３　 生物活性涂层

为了进一步调控 ＪＤＢＭ 的腐蚀降解行为同时提高其

生物相容性ꎬ 在 ＪＤＢＭ 的表面制备一层钙磷涂层(涂层

的主要成分为 ＣａＨＰＯ４ 􀅰２Ｈ２ Ｏꎬ 简称 ＤＣＰＤ)ꎮ 研究表

明ꎬ 该涂层具有良好的结合力ꎬ 并且经过涂层处理后ꎬ
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ＪＤＢＭ 在体外的腐蚀速率大大降低[１９] ꎮ 在 Ｈａｎｋ’ ｓ 溶液

中无 ＤＣＰＤ 涂层 ＪＤＢＭ 的腐蚀速率为 ０􀆰 ５４ ｍｍ / ｙꎬ 而有

ＤＣＰＤ 涂层的仅有 ０􀆰 ３９ ｍｍ / ｙꎬ 下降了接近 １ / ３ꎬ 达到

Ｅｒｉｎｃ 提出的要求[８] ꎮ 同时ꎬ 经过涂层处理后ꎬ ＪＤＢＭ 的

生物相容性也得到了很大提升ꎬ 溶血率从 ４８％下降到

０􀆰 ６８％ꎬ 达到医疗器械生物学评价标准 ＩＳＯ １０９９３￣４[２０] ꎮ
通控制 Ｃａ￣Ｐ 涂层的厚度ꎬ 可以进一步调控镁合金植入

器械的降解时间ꎬ 实现镁合金骨内植物器械的可控

降解ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４　 兔子下颌骨内固定模型

牛佳林等制作了兔子下颌骨骨折模型ꎬ 并采用带有

ＤＣＰＤ 涂层的 ＪＤＢＭ 螺钉进行内固定[２１] ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 １　 Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ 扫描与重构

植入 １８ 个月后处死兔子ꎬ 取出螺钉及其周围的骨组

织并进行 Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ 扫描及重构ꎬ 结果如图 ３ 所示[２１] ꎮ 从

图 ３ａ 样品照片可以发现ꎬ 螺钉包埋在下颌骨组织内ꎮ 样

品的 ３Ｄ 形貌显示螺钉的螺纹清晰可见ꎬ 形状大体完整

(图 ３ｂ)ꎮ 图 ３ｃ 是螺钉纵截面形貌ꎬ 可以通过螺钉内外

部灰度的差异确定螺钉的未降解区域ꎬ 如红色虚线所示ꎮ
因此ꎬ 螺钉在植入 １８ 个月后ꎬ 仅剩中间一小部分未发生

降解ꎬ 图 ３ｂ 中观察到螺钉的形状大体完整主要是因为螺

钉大部分降解产物残留在原位置ꎬ 仍保持着螺钉的外形ꎮ
同时螺钉周围可以观察到明显的新生骨组织ꎬ 说明其有

显著的促成骨效果ꎮ

图 ３　 植入兔子下颌骨 １８ 个月后ꎬ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉 Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ 观

察: (ａ)样品照片ꎬ (ｂ)样品 ３Ｄ 形貌ꎬ (ｃ)螺钉纵截面[２１]

Ｆｉｇ􀆰 ３　 Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ ｓｃａｎｓ ｏｆ ＪＤＢＭ ｓｃｒｅｗ ａｆｔｅｒ １８ ｍｏｎｔｈｓ’ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｉｎ

ＮＺ ｒａｂｂｉｔ ｍａｎｄｉｂｌｅ: ( ａ) ｏｐｔｉｃａｌ ｉｍａｇｅꎬ ( ｂ) ｓｃｒｅｗ ｖｉａ ３Ｄ

ｃｏｎｓｔｒｕｃｔｉｏｎꎬ (ｃ) ｖｅｒｔｉｃａｌ ｓｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｃｒｅｗ[２１]

　 　 为了进一步分析螺钉的腐蚀降解规律ꎬ 利用 Ａｍｉｒａ
５􀆰 ４􀆰 ３ 软件采用阈值分割方法得到了残余的形状及体积ꎮ
对植入 １ 个月、 ４ 个月、 ７ 个月和 １８ 个月的螺钉进行

Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ重构ꎬ 结果如图 ４ 所示[１] ꎮ 植入 １ 个月后ꎬ 螺钉

有略微降解ꎬ 轮廓开始模糊ꎻ 植入 ４ 个月后ꎬ 螺钉的直

径变小ꎬ 部分螺纹被降解ꎬ 但形状基本保持完整ꎬ 可以

认为螺钉仍具有支撑功能ꎻ 植入 ７ 个月后ꎬ 螺钉直径进

　 　

图 ４　 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入不同时间后的降解剩余量[１]

Ｆｉｇ􀆰 ４　 Ｔｈｅ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｖｏｌｕｍｅｓ ｏｆ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ ｓｃｒｅｗｓ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｔｉｍｅ ｐｏｉｎｔｓ[１]

一步缩小ꎬ 螺纹已被基本降解完毕ꎬ 同时螺钉颈部发生

断裂ꎬ 基本失去支撑作用ꎻ 植入 １８ 个月后ꎬ 螺钉失去原

有形状ꎬ 剩余体积仅占原始体积的 １０􀆰 ７％左右ꎮ 由于在植

入 ４ 个月后螺钉的形状基本保持完整ꎬ 因此认为 ＪＤＢＭ￣
ＤＣＰＤ 螺钉在兔下颌骨中至少具有 ４ 个月的支撑功能ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ２　 降解速率

图 ５ａ 是依照残余体积拟合出螺钉在兔子下颌骨部位

的降解曲线ꎮ 由图可知随着植入时间的延长ꎬ 螺钉体积

逐渐减小ꎮ 拟合结果显示螺钉残余体积与植入时间的关

系为[２１] :

Ｖ＝ １２４􀆰 ３×ｅ
－ｔ

１４􀆰 ０－２４􀆰 ３ (１)

其中 Ｖ 代表螺钉残余体积占总体积的百分数(％)ꎬ ｔ 代表

螺钉的植入时间(月)ꎮ 根据拟合出的螺钉降解曲线外

推ꎬ 可以估算出 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入兔子下颌骨２２~２３
个月后会完全降解ꎮ 这里有两点需要补充说明: 第一ꎬ
此处的完全降解时间是指螺钉基体镁合金完全腐蚀的时

间ꎬ 不考虑腐蚀产物的进一步分解与吸收ꎻ 第二ꎬ 此处
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兔子下颌骨内固定模型所用的原始螺钉尺寸为Φ２×
４􀆰 ６ ｍｍꎬ 不同型号的螺钉降解速率以及完全降解所需的

时间都有所差异ꎬ 原始尺寸越大的螺钉完全降解所需的

时间也越长ꎮ

图 ５　 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入 １ 个月、 ４ 个月、 ７ 个月、 １８ 个月后

的降解残留量和拟合的降解曲线(ａ)及腐蚀速度(ｂ) [２１]

Ｆｉｇ􀆰 ５　 Ｔｈｅ ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｖｏｌｕｍｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｆｉｔｔｅｄ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ

ｃｕｒｖｅ ( ａ) ａｎｄ ｔｈｅ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｒａｔｅｓ ( ｂ ) ｏｆ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ

ｓｃｒｅｗｓ ａｆｔｅｒ １ ｍｏｎｔｈꎬ ４ ｍｏｎｔｈｓꎬ ７ ｍｏｎｔｈｓ ａｎｄ １８ ｍｏｎｔｈｓ[２１]

　 　 图 ５ｂ 是由螺钉残余体积计算出的平均腐蚀速率[２１] ꎮ
由图可知ꎬ 前 ４ 个月螺钉的平均降解速率仅为(０􀆰 ０９７±
０􀆰 ０１３) ｍｍ/ ｙꎬ 植入 ７个月时加快到(０􀆰 ２１８ ± ０􀆰 ０３０) ｍｍ/ ｙꎬ
随后植入 １８ 个月平均降解速率又降到(０􀆰 １２２± ０􀆰 ０４２)
ｍｍ / ｙꎮ 早期降解速率较慢可能主要归因于 ＤＣＰＤ 涂层对

ＪＤＢＭ 基体的保护作用ꎻ 中期随着涂层的破坏ꎬ 基体与

体液直接接触ꎬ 降解速率逐渐加快ꎻ 到了后期螺钉周围

的新生骨组织逐渐增多ꎬ 在一定程度上减缓了螺钉腐蚀ꎬ
另外ꎬ 不断变厚的降解产物层也会保护合金基体ꎮ 通常

来讲ꎬ 镁合金骨修复材料的降解速率必须与骨折愈合的

程度相匹配ꎬ 上文中提到骨折修复期大约是 ３ ~ ６ 个月ꎬ
在这期间ꎬ 螺钉需要维持较低的降解速度ꎬ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ
螺钉在前 ４ 个月表现出较低的降解速度ꎬ 同时其完全降

解时间也较合适ꎮ
２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ３　 骨组织病理学检查

图 ６ 是 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入 １８ 个月后组织切片的

情况[１] ꎮ 如图 ６ａ 所示ꎬ 蓝色虚线为螺钉的整体轮廓ꎬ 红

色虚线内为未降解区域ꎬ 这些结果与 Ｍｉｃｒｏ￣ＣＴ 结果相互

印证ꎮ 螺钉周围有大量新生骨ꎬ 同时降解产物区颜色较

暗并有浅红色ꎬ 有可能是腐蚀产物区已经形成类骨质ꎮ
图 ６ｂ 和 ６ｃ 是螺钉颈部和螺纹周围的新生骨组织ꎬ 与螺

钉结合紧密ꎬ 骨融合良好ꎬ 这说明 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉在

生物体内具有良好的生物相容性ꎮ

图 ６　 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入 １８ 个月后的组织切片观察: (ａ) 总体

形貌ꎬ (ｂ) 螺钉头部周围骨组织ꎬ (ｃ) 螺纹周围骨组织(ＯＢ

为成骨细胞ꎬ ＯＣ 为骨细胞ꎬ ＮＢ 为新生骨ꎬ ＤＰ 为降解产物ꎬ

ＨＣ 为哈维氏管) [１]

Ｆｉｇ􀆰 ６　 Ｈｉｓｔｏｌｏｇｉｃａｌ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ ｓｃｒｅｗ ｉｍｐｌａｎｔｅｄ ｉｎ ｍａｎｄｉｂｌｅ

ｂｏｎｅ ｆｏｒ １８ ｍｏｎｔｈｓ: ( ａ) ｏｖｅｒｖｉｅｗꎬ ( ｂ) ｔｈｅ ｐｅｒｉ￣ｉｍｐｌａｎｔ ｎｅｗ

ｂｏｎｅ ｔｉｓｓｕｅ ａｔ ｓｃｒｅｗ ｈｅａｄꎬ (ｃ) ｔｈｅ ｐｅｒｉ￣ｉｍｐｌａｎｔ ｎｅｗ ｂｏｎｅ ｔｉｓｓｕｅ

ａｔ ｓｃｒｅｗ ｔｈｒｅａｄ(ＯＢ: ｏｓｔｅｏｂｌａｓｔꎬ ＯＣ: ｏｓｔｅｏｃｙｔｅꎬ ＮＢ: ｎｅｗ ｂｏｎｅꎬ

ＤＰ: ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｐｒｏｄｕｃｔꎬ ＨＣ: Ｈａｖｅｒｓｉａｎ ｃａｎａｌ) [１]

２􀆰 １􀆰 ４􀆰 ４　 骨植物界面检查

为研究骨植物界面和降解产物ꎬ 采用 ＳＥＭ 观察切

片ꎬ 结果如图 ７ 所示[２２] ꎮ 从图 ７ａ 可知ꎬ 降解产物可按照

颜色分为两层ꎬ 外层偏白ꎬ 内层偏灰ꎮ 图 ７ｂ 是放大后的

内外腐蚀层界面ꎬ 由图可知ꎬ 内腐蚀层中存在许多微孔ꎬ
尺寸约为纳米级ꎬ 外腐蚀层则较为光滑ꎮ 图 ７ｃ 显示在外

腐蚀层中存在着一些形态与分布都与 ＪＤＢＭ 合金中第二

相 Ｍｇ１２Ｎｄ 类似的颗粒化合物ꎮ ＥＤＳ 结果显示其几乎不含

Ｍｇꎬ Ｎｄ 元素约占 １６％(质量分数)ꎬ 可以推测其为第二

相的降解产物ꎮ 图 ７ｄ 显示骨组织与螺钉降解层结合紧

密ꎮ 图 ７ｅ 是降解产物主要元素的 ＥＤＳ 面扫描结果ꎬ 如图

所示ꎬ 外腐蚀层 Ｃａ 和 Ｐ 较多并且扫描结果与周围新生骨

组织极为相似ꎬ 内腐蚀层 Ｃ 和 Ｏ 更多ꎬ 内外两层腐蚀层

中的 Ｍｇ 含量均不高ꎮ
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图 ７　 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉植入 １８ 个月后植入体￣骨结合界面的 ＳＥＭ 照片及元素分布: (ａ)腐蚀层的双层结构ꎬ (ｂ)两层腐蚀层界面ꎬ (ｃ)外

层腐蚀层中的富含 Ｎｄ 的颗粒(白箭头所示)ꎬ (ｄ)植入体周围骨组织ꎬ (ｅ) 图 ７ａ 中的元素分布[２２]

Ｆｉｇ􀆰 ７　 ＳＥＭ ｉｍａｇｅｓ ａｎｄ ｅｌｅｍｅｎｔ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｂｏｎｅ￣ｉｍｐｌａｎｔ ｉｎｔｅｒｆａｃｅ ｏｆ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ ｓｃｒｅｗ ｉｎ ｒａｂｂｉｔ ｍａｎｄｉｂｌｅ ｂｏｎｅ: (ａ) ｔｈｅ ｔｗｏ￣ｌａｙｅｒ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅ

ｏｆ ｔｈｅ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｌａｙｅｒꎬ (ｂ) ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｆａｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｏｕｔｅｒ ａｎｄ ｉｎｎｅｒ ｌａｙｅｒｓꎬ (ｃ) ｔｈｅ ｎｄ ｅｎｒｉｃｈｅｄ ｐｈａｓｅｓ ( ｔｈｅ ｗｈｉｔｅ ａｒｒｏｗｓ) ｉｎ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ｌａｙｅｒꎬ

(ｄ) ｔｈｅ ｐｅｒｉ￣ｉｍｐｌａｎｔ ｎｅｗ ｂｏｎｅꎬ (ｅ) ｔｈｅ ｅｌｅｍｅｎｔ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ ｖｉｅｗ ｉｎ Ｆｉｇ􀆰 ７ａ[２２]

　 　 表 ２ 列出了不同部位的 ＥＤＳ 点扫描结果 [２２] ꎮ 除了

与图 ７ｅ 相互印证的结论外ꎬ 还可以看出ꎬ 外腐蚀层中

Ｃａ 和 Ｐ 原子比(１􀆰 ５３)与羟基磷灰石(ＨＡ １􀆰 ６)非常接

近ꎬ 因此ꎬ 推测有羟基磷灰石在外腐蚀层中沉积ꎮ 可能

的原因有两个: ① 聚集在植入物周围的成骨细胞通过

生物矿化过程促进钙磷盐的形成与沉积ꎻ ② 镁降解反

应会不断生成镁的氢氧化物ꎬ 提高植入物周围的 ｐＨ
值ꎬ 从而促进钙磷盐的沉积ꎮ
２􀆰 １􀆰 ５　 山羊股骨髁骨折模型

Ｋｏｎｇ 等随后制作了大动物模型———山羊股骨髁骨折

模型ꎬ 采用 ＪＤＢＭ、 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺钉进行内固定ꎬ 并采

用聚乳酸 ( ＰＬＡ) 螺钉作为对照组[２３] ꎮ 手术 １ 个月、 ３

　 　表 ２　 内外侧腐蚀层、已降解第二相以及未降解第二相的 ＥＤＳ 分析

结果[２２]

Ｔａｂｌｅ ２　 ＥＤＳ ｒｅｓｕｌｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ｏｕｔｅｒ ａｎｄ ｉｎｎｅｒ ｃｏｒｒｏｓｉｏｎ ｌａｙｅｒｓꎬ ｔｈｅ

ｗｈｉｔｅ ｐａｒｔｉｃｌｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｃｏｒｒｏｓｉｏｎ ｌａｙｅｒꎬ ａｎｄ ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄ

ｐｈａｓｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｒｅｓｉｄｕａｌ ｓｃｒｅｗ[２２]

Ｅｌｅｍｅｎｔ Ｏｕｔｅｒ ｌａｙｅｒ Ｉｎｎｅｒ ｌａｙｅｒ Ｗｈｉｔｅ ｐａｒｔｉｃｌｅｓ Ｓｅｃｏｎｄ ｐｈａｓｅｓ
Ｃ １４􀆰 ４１ ４３􀆰 １３ １３􀆰 ３０ —
Ｏ ３２􀆰 ２１ ４２􀆰 ４４ ３１􀆰 ６４ —
Ｍｇ ０􀆰 ５９ ３􀆰 ２２ ０􀆰 ６７ ８６􀆰 ７６
Ｐ １６􀆰 ６６ ３􀆰 ６８ １６􀆰 ３１ —
Ｃａ ３２􀆰 ９１ ５􀆰 ３９ ２４􀆰 ４８ —
Ｚｎ ０􀆰 ２７ ０􀆰 ００ ２􀆰 ０３ —
Ｎｄ ２􀆰 ９５ ２􀆰 １５ １１􀆰 ５６ １１􀆰 ３８
Ｚｒ — — — １􀆰 ８６
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个月和 ６ 个月后的血液分析结果显示山羊的肝脏和肾脏

功能不受 ３ 组植入物的影响ꎮ ＣＴ 扫描结果显示: ＪＤＢＭ￣
ＤＣＰＤ 螺钉的降解速率明显低于 ＪＤＢＭꎮ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 组

在植入 １ 个月、 ３ 个月、 ６ 个月后均未观察到明显的气泡

聚焦(图 ８)ꎬ 这对骨折的愈合有显著的促进作用ꎮ 图 ９
为植入不同时间后的组织学图像ꎬ 可以发现: 与 ＰＬＡ 组

相比ꎬ ＪＤＢＭ 组和 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 组都显示出更好的促成骨

效果ꎬ 并且 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 组的新生骨组织略多ꎮ 后续的

研究也表明ꎬ 与 ＰＬＡ 组相比ꎬ ＪＤＢＭ 组在植入体周围的

成骨因子水平更高ꎬ 如骨形态发生蛋白 ２( ｔｈｅ ｂｏｎｅ ｍｏｒ￣
ｐｈｏｇｅｎｅｔｉｃｐｒｏｔｅｉｎ ２ꎬ ＢＭＰ２)、 碱性磷酸酶( ａｌｋａｌｉｎｅ ｐｈｏｓ￣
ｐｈａｔａｓｅꎬ ＡＬＰ) 以及骨钙素(ｏｓｔｅｏｃａｌｃｉｎꎬ ＯＣ)ꎮ

图 ８　 ＪＤＢＭ、 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 和聚乳酸螺钉植入山羊股骨髁 １ 个月、 ３

个月和 ６ 个月后 ＣＴ 矢状面观察[２３]

Ｆｉｇ􀆰 ８　 Ｓａｇｉｔｔａｌ ＣＴ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ＪＤＢＭꎬ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ ａｎｄ ＰＬＡ ｓｃｒｅｗｓ ｉｍ￣

ｐｌａｎｔｅｄ ｉｎ ｆｅｍｏｒａｌ ｃｏｎｄｙｌｅ ｏｆ ｇｏａｔｓ ｆｏｒ １ ｍｏｎｔｈꎬ ３ ｍｏｎｔｈｓ ａｎｄ

６ ｍｏｎｔｈｓ[２３]

图 ９　 ＪＤＢＭ、 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 和 ＰＬＡ 螺钉植入山羊股骨髁 １ 个月、 ３

个月和 ６ 个月后组织切片观察[２３]

Ｆｉｇ􀆰 ９　 Ｈｉｓｔｏｌｏｇｉｃａｌ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ＪＤＢＭꎬ ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ ａｎｄ ＰＬＡ ｓｃｒｅｗｓ ｉｍ￣

ｐｌａｎｔｅｄ ｉｎ ｆｅｍｏｒａｌ ｃｏｎｄｙｌｅ ｏｆ ｇｏａｔｓ ｆｏｒ １ ｍｏｎｔｈꎬ ３ ｍｏｎｔｈｓ ａｎｄ

６ ｍｏｎｔｈｓ[２３]

２􀆰 １􀆰 ６　 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 的体内降解与代谢转化机制研究

镁合金降解的初始产物是 ＭｇＯ 和Ｍｇ(ＯＨ) ２ꎬ 然而在

兔颌骨中植入 １８ 个月后ꎬ 牛佳林等发现 ＪＤＢＭ￣ＤＣＰＤ 螺

钉的降解产物分内外两层结构ꎬ 这两层腐蚀层在元素含

量上有较大的差异ꎬ 且 Ｍｇ 含量都很少ꎮ 因此ꎬ 作者课

题组推测 ＭｇＯ 和 Ｍｇ(ＯＨ) ２在生物体内会进一步的降解ꎮ
上文结果显示ꎬ 外层腐蚀层沉积有羟基磷灰石ꎮ 羟基磷

灰石沉积的可能原因是成骨细胞的促进作用ꎬ 从而推测

其进一步降解过程可能与骨吸收过程相似ꎮ Ｍｇ１２Ｎｄ 第二

相的降解产物中几乎不含 Ｍｇꎬ 同时结合表 ２ 的相关数

据ꎬ 推测镁合金降解是以镁原子原位转化的方式发生的ꎮ
基于以上信息ꎬ 作者课题组推测用于骨修复的镁合金在

体内降解的过程如下: １)ＤＣＰＤ 涂层破坏后ꎬ 合金基体

与体 液 接 触 发 生 腐 蚀ꎬ 在 表 面 生 成 一 层 ＭｇＯ 或

Ｍｇ(ＯＨ) ２ꎬ 体液首先腐蚀合金基体ꎬ 第二相保留在腐蚀

层中ꎻ ２)Ｍｇ(ＯＨ) ２在氯离子作用下分解ꎬ 提升植入体周

围的 ｐＨ 值ꎬ 在成骨细胞和 ｐＨ 值的共同作用下类骨质逐

渐在腐蚀层中积累ꎻ ３)羟基磷灰石通过生物矿化过程沉

积在类骨质中ꎬ 第二相也逐渐发生溶解ꎻ ４)在破骨细胞

以及巨噬细胞等的作用下羟基磷灰石逐渐被溶解吸收ꎬ
新生骨组织逐渐形成ꎬ 其过程类似于骨吸收和骨重建过

程ꎮ 最后ꎬ 镁合金植入物完全被新生骨组织取代[２２] ꎮ
2􀆰 2　 镁合金骨内植物的临床应用最新进展

基于当前的科学引文索引( ＳＣＩ)数据库ꎬ 查阅到德

国、 韩国和中国的研究者已将镁合金用作骨植物器械来

修复骨折或骨瓣[２４ꎬ ２５ꎬ ２６] ꎮ 德国是第一个报导 Ｍｇ￣Ｙ￣ＲＥ￣Ｚｒ
合金的螺丝治疗趾外翻的国家ꎮ 在手术 ６ 个月后ꎬ 依照

ＡＯＦＡＳ(Ａｍｅｒｉｃａｎ Ｏｒｔｈｏｐａｅｄｉｃ Ｆｏｏｔ ａｎｄ Ａｎｋｌｅ Ｓｏｃｉｅｔｙ)的评

估标准ꎬ 镁合金组和钛合金组之间不存在显著差异(每组

有 １３ 个平行样) [２４] ꎮ 基于以上临床实验的结果ꎬ 德国

Ｓｙｎｔｅｌｌｉｘ 公司的 Ｍｇ￣Ｙ￣ＲＥ￣Ｚｒ 合金(ＷＥ４３ 改进型ꎬ ＭＡＧＮ￣
ＥＺＩＸ)空心加压螺钉于 ２０１３ 年取得欧洲 ＣＥ(Ｃｏｎｆｏｒｍｉｔｙ
ｗｉｔｈ Ｅｕｒｏｐｅａｎ)认证ꎬ 这是首个获得 ＣＥ 认证的可降解骨

科用镁合金ꎮ 随后ꎬ 该系列合金开始大规模的临床应用ꎬ
在 ２０１５ 年ꎬ ＭＡＧＮＥＺＩＸ􀅸螺钉被用于治疗一位爱尔兰患

者的马德隆畸形(腕关节进行性半脱位) [２７] ꎬ 接下来在

２０１６ 年ꎬ ＭＡＧＮＥＺＩＸ 螺钉被用于治疗一位伊朗患者的肩

胛骨骨折[２８] ꎮ 目前ꎬ 超过 ２５ ０００ 件 ＭＡＧＮＥＺＩＸ􀅸系列产

品已应用于临床实践ꎮ 此外ꎬ 韩国最近也有采用 Ｍｇ￣Ｃａ￣
Ｚｎ 螺钉固定桡骨骨折的报导[２７] ꎮ 手术 ６ 个月后ꎬ 患者的

骨折完全愈合ꎮ 此外ꎬ 所有患者都反映没有出现明显的

疼痛并且原骨折部位愈合后关节的活动范围没有减少ꎮ
因此ꎬ 韩国 Ｕ＆ｉ 公司生产的 Ｍｇ￣Ｃａ￣Ｚｎ(Ｋ￣ＭＥＴ)螺钉在

２０１５ 年获得韩国药监局(ＫＦＤＡ)认证ꎮ
在我国ꎬ 尽管国家食品药品监督管理总局(ＣＦＤＡ)
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尚未正式批准临床试验ꎬ 但大连中山医院等单位已开展

了人体预临床试验ꎬ 其中大连中山医院采用高纯镁螺钉

固定股骨头坏死自体移植骨已经进行了上百例的临床试

验ꎬ 手术后患者反映良好ꎬ 没有明显的疼痛反应ꎬ １２ 个

月后血清中镁含量没有明显升高ꎬ 螺钉直径减少了 ２５％ꎬ
这表明该纯镁螺钉具有良好的生物安全性ꎮ 同时ꎬ 还观

察到螺钉周围的骨密度明显大于对照组ꎬ 这也体现出纯

镁促成骨的作用[２８] ꎮ 目前上海交通大学团队也已完成了

镁合金骨植物器械的临床前动物实验工作ꎬ 取得了令人

满意的实验结果ꎮ 目前正在开展临床试验相关的报批和

临床试验准备工作ꎮ

3　 可降解医用镁合金血管支架的临床研究
进展

3􀆰 1　 镁合金血管支架的临床应用基础研究进展

心血管支架是镁合金作为可降解生物材料应用的另

一个重要领域ꎮ 研究表明植入支架是一种治疗冠心病、
急性心肌梗死、 周围末梢动脉栓塞等血管疾病的有效方

式[２９] ꎮ 使用镁合金作为血管支架的研究始于 ２００３ 年ꎬ
Ｈｅｕｂｌｅｉ 等首次将 ＡＥ２１ 材料制成的血管支架植入到 １１ 只

猪的冠状动脉中[３０] ꎮ 植入过程中没有发生支架破损或血

栓栓塞等不良事件ꎬ 后期的观察结果也显示ꎬ 支架周围

的炎症反应和血栓维持在较低的水平ꎮ 该实验证实了镁

合金血管支架的有效性和安全性ꎮ
３􀆰 １􀆰 １　 综合力学性能

不同于骨植物器械材料ꎬ 血管支架在制作过程中需

要经过较大的塑性变形ꎬ 并且支架植入病变血管后需要

经过球囊压握与扩张ꎮ 因此ꎬ 制作支架的材料需要更高

的塑性ꎮ 上海交通大学轻合金精密成型国家工程研究中

心团队针对支架的这一临床应用要求ꎬ 研发出了“中强度

高塑性”的 ＪＤＢＭ 合金(命名为 ＪＤＢＭ￣２)ꎬ 其力学性能如

图 １ｂ 所示[１７] ꎮ
３􀆰 １􀆰 ２　 微细管材加工

大部分镁合金的基体是密排六方(ＨＣＰ)结构ꎬ 塑性

变形能力差ꎬ 难以通过简单的加工制备出高质量的微细

管材ꎬ 因此ꎬ 微细管材的加工工艺是血管支架制作过程

中的首个挑战ꎮ 上海交通大学的 Ｌｉｕ 等采用“中强度高塑

性”的 ＪＤＢＭ￣２ 材料ꎬ 通过挤压、 轧制、 拉拔等一系列复

合加工工艺制备出血管支架用微细管材ꎬ 如图 １０ 所

示[３１] ꎮ 其外径为 ３􀆰 ００ ｍｍꎬ 壁厚为 ０􀆰 １８ ｍｍꎬ 尺寸误差

控制在 ２􀆰 ８％以内ꎮ 在该实验中ꎬ ＡＺ３１ 用作对照组ꎬ 成

品管的拉伸结果显示: ＪＤＢＭ￣２ 组微管管材具有较高的屈

服强度(２３０ ＭＰａ)和优异的断裂延伸率(２６％)ꎬ 远优于

ＡＺ３１ 组(屈服强度为 １７２ ＭＰａꎬ 断裂延伸率为 １６％)ꎬ 可

以满足支架用微细管材对力学性能的需求ꎮ

图 １０　 ＪＤＢＭ 合金管: (ａ)从空心坯到支架ꎬ (ｂ)挤压管坯的横截

面ꎬ (ｃ)拉拔管的横截面ꎬ (ｄ)拉拔管的侧表面[３１]

Ｆｉｇ􀆰 １０　 ＪＤＢＭ ａｌｌｏｙ ｔｕｂｅ: ( ａ) ｆｒｏｍ ｈｏｌｌｏｗ ｂｉｌｌｅｔ ｔｏ ｓｔｅｎｔꎬ ( ｂ) ｃｒｏｓｓ
ｓｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｅｘｔｒｕｄｅｄ ｔｕｂｅ ｂｌａｎｋꎬ ( ｃ) ｃｒｏｓｓ ｓｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｄｒａｗｎ

ｔｕｂｅꎬ (ｄ) ｓｉｄｅ ｓｕｒｆａｃｅ ｏｆ ｄｒａｗｎ ｔｕｂｅ[３１]

３􀆰 １􀆰 ３　 支架结构设计

获得具有高塑性和高耐蚀性的微细管材后ꎬ 就需要

进行支架的结构设计ꎮ 支架的结构与它的性能密切相关ꎬ
结构上微小的改动可能会使其性能发生较大的变化ꎮ 与

不降解血管支架相比ꎬ 可降解镁合金血管支架的设计重

点要考虑以下几点: ① 支架压握和扩张后的应力分布应

尽可能均匀化ꎬ 避免局部过高的应力集中以免加速局部

降解ꎻ ② 要保证足够的径向支撑强度ꎻ ③ 兼顾支架的柔

顺性ꎮ 作者课题组采用有限元辅助设计来研究支架结构

对其力学性能的影响[３２] ꎮ 分析结果显示ꎬ 支架力学性能

中的径向强度对结构参数变化最敏感ꎬ 最大等效应力和

轴向缩短率变化趋势相同ꎬ 且与径向回弹率相反ꎮ 图 １１
为初步优化设计的镁合金支架[３３] ꎮ

图 １１　 ＪＤＢＭ 镁合金支架: (ａ)抛光后ꎬ ( ｂ)压握到 １􀆰 ３ ｍｍꎬ ( ｃ)

扩张到 ４􀆰 ０ ｍｍ[３３]

Ｆｉｇ􀆰 １１　 ＪＤＢＭ ｓｔｅｎｔｓ: (ａ) ａｆｔｅｒ ｐｏｌｉｓｈｉｎｇꎬ (ｂ) ｐｒｅｓｓ ｔｏ １􀆰 ３ ｍｍꎬ (ｃ)

ｅｘｐａｎｄ ｔｏ ４􀆰 ０ ｍｍ[３３]

３􀆰 １􀆰 ４　 载药涂层

大量研究表明ꎬ 植入裸金属支架后ꎬ 由于机械磨损ꎬ
血管壁的内皮层受损并引发炎症反应ꎬ 吸引血液中的淋

巴细胞和巨噬细胞ꎬ 同时刺激各种细胞因子和生长因子

３３１
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的形成ꎬ 这激活并加速支架周围平滑肌细胞的增殖ꎬ 导

致新内膜的形成ꎮ 如果内膜生长过度ꎬ 将导致内膜增生ꎬ
血管闭塞ꎬ 引发支架内再狭窄[３４ꎬ ３５] ꎮ 为了解决这一问

题ꎬ 史永娟等在裸 ＪＤＢＭ￣２ 支架上覆盖一层载雷帕霉素

(ＲＡＰＡꎬ 抑制平滑肌细胞的增殖)的外消旋聚乳酸(ＰＤＬ￣
ＬＡ)涂层ꎮ 通过控制药物释放来抑制支架周围平滑肌细

胞的增殖ꎬ 从源头上阻止支架内再狭窄的发生ꎮ 随后ꎬ
史永娟等使用降解速率可控的聚乳酸羟基乙酸共聚物

(ＰＬＧＡ)作为药物载体ꎬ 在氢氟酸预处理后的支架表面

制备一层结合力良好的 ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ 载药涂层ꎮ 图 １２ 为

最终优化后的 ＪＤＢＭ 载药涂层镁合金支架压握和扩张后

的形貌ꎬ 可见药物涂层与镁合金支架基体结合良好ꎬ 压

握扩张过程中未见明显的裂纹[３６] ꎮ

图 １２　 ＪＤＢＭ 载药涂层支架变形过程[３６]

Ｆｉｇ􀆰 １２　 Ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ ｏｆ ＪＤＢＭ ｄｒｕｇ ｅｌｕｔｉｎｇ ｓｔｅｎｔｓ(ＤＥＳｓ) [３６]

　 　 图 １３ 为 ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ 与平滑肌细胞的共培养实验结

果[３７] ꎬ 由图可知ꎬ 空白对照组(玻璃板)完全铺满培养板

时ꎬ ＪＤＢＭ 组(不带涂层)细胞铺展面积约为 ９０％ꎬ ＪＤＢＭ￣
ＰＬＧＡ 组细胞铺展面积接近 １００％(带涂层但不载药)ꎬ 而

ＪＤＢＭ￣ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ 组(带涂层并载药)的细胞铺展面积

小于 ４０％ꎬ 这说明载药涂层对平滑肌细胞的增殖具有明

显的抑制作用ꎮ
　 　 将 ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ 载药支架植入兔的髂动脉[３７] ꎬ 结果

如图 １４ 所示ꎮ 植入过程中一切正常ꎬ 血管通畅ꎬ 支架贴

壁良好ꎬ ３ 个月随访期内支架周围没有明显的内膜增生ꎬ
表现出良好的生物相容性ꎮ
　 　 ＤＲＥＡＭＳ 系列镁基药物洗脱支架(ＤＥＳｓ)临床试验的

成功表明镁基 ＤＥＳｓ 可以被用作永久支架的替代物[２ꎬ ３８] ꎬ
以解决其在人体内长期存在所引发的如晚期血栓及炎症

等问题ꎮ 然而ꎬ 目前关于镁基 ＤＥＳｓ 基体、 药物以及载药

涂层之间的相互关系的报道很少ꎬ 但是这三者之间的相

互关系以及在生物体内的相互作用会对支架的临床应用

产生重大的影响ꎮ 作者的研究小组系统地研究了三者之

间的相互关系ꎬ 结果如图 １５ 所示ꎮ 并与不锈钢基载药体

系对比ꎬ 研究了其对平滑肌细胞增殖的短期和长期抑制

作用ꎬ 得到的主要结果如下[３６] :

图 １３　 不同支架与平滑肌细胞 Ａ７ｒ５ 共培养 ６ ｄ 后细胞的形貌图:
(ａ)空白对照组ꎬ (ｂ)不带涂层ꎬ ( ｃ)带涂层不载药ꎬ ( ｄ)

带涂层并载药[３７]

Ｆｉｇ􀆰 １３　 Ｍｏｒｐｈｏｌｏｇｉｅｓ ｏｆ ｓｍｏｏｔｈ ｍｕｓｃｌｅ ｃｅｌｌｓ Ａ７ｒ５ ａｆｔｅｒ ｃｏ￣ｃｕｌｔｕｒｉｎｇ
ｗｉｔｈ ｓｔｅｎｔｓ ｆｏｒ ６ ｄａｙｓ ｗｉｔｈ ｖａｒｉｏｕｓ ｃｏａｔｉｎｇｓ: (ａ) Ｃｏｎｔｒｏｌ￣６ ｄꎬ

(ｂ) ＨＦ￣ＪＤＢＭꎬ (ｃ) ＰＬＧＡꎬ (ｄ)ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ[３７]

图 １４　 ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ 涂层 ＨＦ￣ＪＤＢＭ 基药物洗脱支架植入新西兰大

白兔髂动脉即刻 Ｘ 射线造影图(ａ)和 ＯＣＴ 图(ｂ) [３７]

Ｆｉｇ􀆰 １４　 Ｘ￣ｒａｙ ｉｍａｇｅ (ａ) ａｎｄ ＯＣＴ ｉｍａｇｅ (ｂ) ｏｆ ＰＬＧＡ / ＲＡＰＡ ｃｏａｔｅｄ
ＨＦ￣ＪＤＢＭ ＤＥＳｓ ｐｏｓｔ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｉｍｍｅｄｉａｔｅｌｙ ｔｏ Ｎｅｗ Ｚｅｌａｎｄ

ｒａｂｂｉｔ ｉｌｉａｃ ａｒｔｅｒｙ [３７]

图 １５　 镁合金基药物洗脱支架基体、 药物以及载药涂层之间的相

互关系[３６]

Ｆｉｇ􀆰 １５　 Ｔｈｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎｓ ａｍｏｎｇ ｔｈｅ ｓｕｂｓｔｒａｔｅꎬ ｔｈｅ ｄｒｕｇ ａｎｄ ｔｈｅ ｐｏｌｙｍｅｒ

ｃｏａｔｉｎｇ ｏｎ Ｍｇ￣ｂａｓｅｄ ＤＥＳｓ[３６]
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　 　 (１)ＰＬＧＡ 载药层上带有疏水基团ꎬ 其通过阻隔体液

的渗透ꎬ 来保护镁合金基体ꎬ 降低降解速率ꎮ
(２) 基体的降解将提升支架附近的 ｐＨ 值ꎬ ｐＨ 在

８􀆰 ５~９􀆰 ７范围内时ꎬ ＰＬＧＡ 水解的中间产物会被中和ꎬ 降

低自催化效应ꎬ 延缓 ＰＬＧＡ 的水解ꎮ
(３)ＲＡＰＡ 在碱性环境中易水解ꎬ 且碱性越强ꎬ 水解

越快ꎮ 基体的降解会使支架附近 ｐＨ 值升高并降低 ＲＡＰＡ
结构的稳定性ꎮ

(４)基体降解会析出一部分 Ｈ２ꎬ 而 Ｈ２的释放过程会

破坏涂层的致密性ꎬ 这为药物的扩散和释放提供了通道ꎬ
从而加快了 ＲＡＰＡ 的释放速率ꎮ

(５)镁基及不锈钢基的载药体系短期都表现出强烈

的抑制平滑肌细胞增殖的作用ꎬ 但随着时间的延长可完

全降解的镁基 ＤＥＳｓ 表现出更好的长期抑制效果ꎬ 这可以

归因于其较高的初期突释率和后期释药速率ꎬ 提供了较

高的药物浓度ꎮ
３􀆰 １􀆰 ５　 ＪＤＢＭ￣ＤＥＳｓ 的体内降解与代谢转化机制研究

目前对镁合金血管支架的研究主要集中在其体外腐

蚀性能、 细胞相容性以及动物体内生物安全性等方面ꎬ
其降解产物的转化代谢途径鲜有报导ꎮ Ｚｈａｎｇ 等在体外

将 ＪＤＢＭ￣２ 支架与巨噬细胞共培养[３９] ꎮ 体外 ７２ ｈ 失重腐

蚀实验的结果显示ꎬ 共培养组的腐蚀速率(０􀆰 ４５ ｍｍ / ｙ)
显著大于没有巨噬细胞的对照组(０􀆰 ２３ ｍｍ / ｙ)ꎮ 随着共

培养时间的增加ꎬ 腐蚀速率将进一步增加ꎮ 细胞内巨噬

细胞分泌的活性氧物质(ＲＯＳ)水平的检测结果也表明ꎬ
ＪＤＢＭ￣巨噬细胞共培养组的 ＲＯＳ 水平显著高于对照组(玻
璃片与巨噬细胞共培养)ꎬ 这说明 ＪＤＢＭ 会刺激巨噬细胞

分泌更多的 ＲＯＳꎬ 加速其腐蚀ꎮ 随后ꎬ Ｚｈａｎｇ 等又将 ＪＤ￣
ＢＭ￣２ 支架植入兔颈动脉ꎬ 研究支架在动物体内的降解代

谢过程[４０] ꎮ 图 １６ 总结了 ＪＤＢＭ 支架主要降解产物的演变

过程ꎬ 如图所示ꎬ Ｍｇ 在植入后不断降解ꎬ 并在 １ ~ ４ 个

月之间降解完毕ꎬ 其前期(１ 个月内)主要降解产物为

Ｍｇ(ＯＨ) ２和 Ｍｇ 的磷酸盐ꎮ 随着时间的推移ꎬ 上述降解

产物会与细胞外液中的 Ｃａ２＋与 ＨＰＯ４
２－反应ꎬ 在 １ ~ １２ 个

月内逐渐转化为 Ｃａ 的磷酸盐ꎮ 这些 Ｃａ 的磷酸盐在体内

进一步降解ꎬ 磷酸盐中的 Ｃａ 含量逐渐降低ꎬ 预测在 ２５
个月时被基本降解完毕ꎮ ＪＤＢＭ 第二相 Ｍｇ１２Ｎｄ 的降解产

物主要是 Ｎｄ(ＯＨ) ３和 Ｎｄ 的磷酸盐ꎬ 其在观察期一直存

在于血管壁内ꎬ 但其含量会随时间的延长而下降ꎮ
　 　 图 １７ 为各器官元素含量的测定结果[４１] ꎮ 如图所示ꎬ
植入 ２０ 个月后ꎬ Ｍｇꎬ Ｚｎ 并未在各器官中富集ꎬ 而在脾

脏、 肝脏和肺中合金元素 Ｎｄ 和 Ｚｒ 的含量高于对照组(无

　 　

图 １６　 ＪＤＢＭ 支架主要降解产物演变过程[４０]

Ｆｉｇ􀆰 １６　 Ｔｈｅ ｅｖｏｌｕｔｉｏｎ ｏｆ ｉｎ ｖｉｖｏ ｄｅｇｒａｄａｔｉｏｎ ｐｒｏｄｕｃｔｓ ｏｆ ｔｈｅ ＪＤＢＭ ｖａｓ￣

ｃｕｌａｒ ｓｔｅｎｔ[４０]

支架)ꎬ 但总体上其含量随植入时间的延长而下降ꎬ 表明

这些合金元素也会被进一步代谢和转化ꎬ 只是需要更长

的代谢时间ꎮ 在上述降解产物的转化代谢过程中ꎬ 具有

对降解产物吞噬作用的巨噬细胞起到了重要作用ꎮ
3􀆰 2　 镁合金血管支架的临床应用最新进展

从 ２０１３ 到 ２０１５ 年ꎬ Ｂｉｏｔｒｏｎｉｋ 公司使用改进后的商用

镁合金 ＷＥ４３ 开发出第一代可降解镁合金支架ꎬ 并进行

了一项多中心、 非随机、 前瞻性的临床实验 ＢＩＯＳＯＬＶＥ￣
２ꎬ 用来评估二代可吸收支架 ＤＲＥＡＭＳ ２Ｇ 的有效性和安

全性ꎮ 植入一年后的随访结果显示新生内膜面积、 晚期

管腔丢失(ＬＬＬ)、 靶病变血运重建(ＴＬＲ)和支架血栓形

成率都低于之前型号 ( ＤＲＥＡＭＳ １Ｇ)ꎬ 更符合临床要

求[３８ꎬ ４２] ꎮ 基于以上临床结果ꎬ ＤＲＥＡＭＳ ２Ｇ 于 ２０１６ 年取

得欧盟 ＣＥ 认证ꎬ 成为目前唯一被官方机构认证的镁合

金血管支架ꎮ 在 ２０１８ 年欧洲心血管介入会议( ｅｕｒｏＰＣＲ
２０１８)上ꎬ Ｓｔｅｆａｎ Ｖｅｒｈｅｙｅ 博士介绍了 Ｂｉｏｔｒｏｎｉｋ 公司 Ｍａｇ￣
ｍａｒｉｓ 支架最新的临床结果[４３] ꎮ 该临床实验 ＢＩＯＳＯＬＶＥ￣４
包含 ２００ 名志愿者ꎬ 来自世界各地ꎮ 支架植入后 ６ 个月

和 １２ 个月的随访结果显示支架未发生异位等不良情况ꎬ
并且其 ＴＬＲ 值可以与第二代药物洗脱支架(ＤＥＳｓ)相媲

美ꎬ 这表明可降解镁合金血管支架具有良好的生物安全

性和可期待的临床应用前景ꎮ
我国于 ２０１６ 年立项资助了由上海交通大学等单位共

同承担的国家重点研发计划专项“全降解镁合金冠脉药物

洗脱支架研发(２０１６ＹＦＣ１１０２４００)”ꎬ 该项目的目标就是

要开展 ４００ 例临床试验ꎮ 目前ꎬ 该项目正在按计划顺利

进行ꎮ 有理由期待ꎬ 在不久的将来ꎬ 我国自主研发的镁

合金血管支架将造福我国广大心血管病患者ꎮ
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图 １７　 植入 １ 个月、 ４ 个月、 １２ 个月、 ２０ 个月后不同元素在兔子脾脏、 肝脏、 肺、 肾脏、 心脏、 脑和血浆中的浓

度[４１] : (ａ) Ｍｇꎬ (ｂ) Ｚｎꎬ (ｃ) Ｎｄꎬ (ｄ) Ｚｒ(ＮＣ: 阴性对照组ꎻ ◆: 低于检出限)

Ｆｉｇ􀆰 １７　 Ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｎｔｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｅｌｅｍｅｎｔｓ ｉｎ ｔｈｅ ｓｐｌｅｅｎꎬ ｌｉｖｅｒꎬ ｌｕｎｇꎬ ｋｉｄｎｅｙꎬ ｈｅａｒｔꎬ ｂｒａｉｎ ａｎｄ ｂｌｏｏｄ ｏｆ ｒａｂｂｉｔｓ ａｆｔｅｒ １ ｍｏｎｔｈꎬ

４ ｍｏｎｔｈꎬ １２ ｍｏｎｔｈ ａｎｄ ２０ ｍｏｎｔｈ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ＪＤＢＭ ｓｔｅｎｔ[４１] : (ａ) Ｍｇꎬ (ｂ) Ｚｎꎬ (ｃ) Ｎｄꎬ (ｄ) Ｚｒ(ＮＣ: ｎｅｇａｔｉｖｅ

ｃｏｎｔｒｏｌꎻ ◆: ｂｅｌｏｗ ｔｈｅ ｄｅｔｅｃｔｉｏｎ ｌｉｍｉｔ)

4　 结　 语

镁合金具有良好的生物相容性、 体内可降解性和优

异的物理机械性能ꎬ 可以有效避免惰性金属材料植入后

带来的有害离子溶出、 长期排异反应和应力遮挡效应ꎮ
它还可以解决可降解高分子材料强度低、 生物活性陶瓷

材料脆性高的问题ꎬ 是目前最理想的生物医用材料之一ꎬ
在骨植物器械和血管支架领域有着巨大的应用潜力ꎮ

虽然目前可降解医用镁合金的临床研究已经取得一

定的进展ꎬ 德国 Ｓｙｎｔｅｌｌｉｘ 公司的 ＭＡＧＮＥＺＩＸ 空心加压螺

钉、 Ｂｉｏｔｒｏｎｉｋ 公司 ＤＲＥＡＭＳ ２Ｇ 支架都已取得欧洲 ＣＥ 认

证ꎬ 韩国 Ｕ＆ｉ 公司生产的 Ｋ￣ＭＥＴ 螺钉也获得韩国 ＫＦＤＡ
认证ꎬ 但是镁合金在体内过快降解所引发的气泡聚集(骨
内植物)、 血管支架有效支撑时间有待进一步延长等问题

仍是巨大挑战ꎬ 同时镁合金中合金元素降解产物的转化

代谢过程有待进一步揭示和澄清ꎮ 上海交通大学轻合金

精密成型国家工程研究中心团队近年来在可降解医用镁

合金领域进行了大量卓有成效的研究ꎬ 取得了令人鼓舞

的进展ꎮ 有理由预期ꎬ 随着临床应用研究的不断深入ꎬ

可降解医用镁合金必将克服重重挑战ꎬ 为病人带来久违

的福音ꎮ
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(袁广银)ꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｏｍｐｕｔｅｒ Ａｉｄｅｄ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ (计算机辅助工程)

[Ｊ]ꎬ ２０１３ꎬ ２２(Ｓ２): ４２４－４２７.

[３３] Ｙｕａｎ Ｇｕａｎｇｙｉｎ (袁 广 银)ꎬ Ｄｉｎｇ Ｗｅｎｊｉａｎｇ (丁 文 江). Ｃｈｉｎａꎬ

ＺＬ２０１４２０２２９０６􀆰 ６[Ｐ]. ２０１４－１１－１９.

[３４] Ｓｃｈｗａｒｔｚ Ｒ Ｓꎬ Ｈｅｎｒｙ Ｔ Ｄ. Ｒｅｖｉｅｗｓ ｉｎ Ｃａｒｄｉｏｖａｓｃｕｌａｒ Ｍｅｄｉｃｉｎｅ [Ｊ]ꎬ

２００２ꎬ ３: Ｓ４－Ｓ９.

[３５] Ｒａｍｃｈａｒｉｔａｒ Ｓꎬ Ｇａｓｔｅｒ Ａ Ｌꎬ Ｄａｅｍｅｎ Ｊꎬ ｅｔ ａｌ. Ｈｅｒｚ Ｋａｒｄｉｏｖａｓｋｕｌäｒｅ

Ｅｒｋｒａｎｋｕｎｇｅｎ [Ｊ]ꎬ ２００７ꎬ ３２(４): ２８７－２９５.

[３６] Ｓｈｉ Ｙｏｎｇｊｕａｎ (史永娟). Ｄｉｓｓｅｒｔａｔｉｏｎ ｆｏｒ Ｄｏｃｔｏｒａｔｅ(博士论文) [Ｄ].

Ｓｈａｎｇｈａｉ: Ｓｈａｎｇｈａｉ Ｊｉａｏ Ｔｏｎｇ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙꎬ ２０１８: ９７－１０２

[３７] Ｓｈｉ Ｙꎬ Ｐｅｉ Ｊꎬ Ｚｈａｎｇ Ｌꎬ ｅｔ ａｌ. Ｃｏｒｒｏｓｉｏｎ Ｓｃｉｅｎｃｅ [Ｊ]ꎬ ２０１７.

[３８] Ｈａｕｄｅ Ｍꎬ Ｉｎｃｅ Ｈꎬ Ａｂｉｚａｉｄ Ａꎬ ｅｔ ａｌ. Ｌａｎｃｅｔ [Ｊ]ꎬ ２０１５ꎬ ３８７(１００１３):

３１－３９.

[３９] Ｚｈａｎｇ Ｊꎬ Ｈｉｒｏｍｏｔｏ Ｓꎬ Ｙａｍａｚａｋｉ Ｔꎬ ｅｔ ａｌ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｍａｔｅ￣

ｒｉａｌｓ Ｒｅｓｅａｒｃｈ Ｐａｒｔ Ａ [Ｊ]ꎬ ２０１６ꎬ １０４(１０): ２４７６－２４８７.

[４０] Ｚｈａｎｇ Ｊꎬ Ｌｉ Ｈꎬ Ｗａｎｇ Ｗꎬ ｅｔ ａｌ. Ａｃｔａ Ｂｉｏｍａｔｅｒｉａｌｉａ [Ｊ]ꎬ ２０１８ꎬ ６９.

[４１] Ｚｈａｎｇ Ｊｉａｎ(张　 健). Ｄｉｓｓｅｒｔａｔｉｏｎ ｆｏｒ Ｄｏｃｔｏｒａｔｅ(博士论文) [Ｄ].

Ｓｈａｎｇｈａｉ: Ｓｈａｎｇｈａｉ Ｊｉａｏ Ｔｏｎｇ Ｕｎｉｖｅｒｓｉｔｙꎬ ２０１６: ７８－９２.

[４２] Ｈａｕｄｅ Ｍꎬ Ｉｎｃｅ Ｈꎬ Ａｂｉｚａｉｄ Ａꎬ ｅｔ ａｌ. Ｅｕｒｏｐｅａｎ Ｈｅａｒｔ Ｊｏｕｒｎａｌ [Ｊ]ꎬ

２０１６ꎬ ３７(３５): ２７０１－２７０９.

[４３] Ｖｅｒｈｅｙｅ Ｓ. Ｓａｆｅｔｙ ａｎｄ Ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ Ｒｅｓｏｒｂａｂｌｅ Ｍａｇｎｅｓｉｕｍ Ｓｃａｆ￣

ｆｏｌｄꎬ Ｍａｇｍａｒｉｓ ｉｎ Ａ Ｒｅａｌ Ｗｏｒｌｄ Ｓｅｔｔｉｎｇ￣ｆｉｒｓｔ ２００ Ｓｕｂｊｅｃｔｓ ａｔ １２￣ｍｏｎｔｈ

Ｆｏｌｌｏｗ￣ｕｐ ｏｆ ｔｈｅ ＢＩＯＳＯＬＶＥ￣ＩＶ Ｒｅｇｉｓｔｒｙ [Ｒ]. Ｐａｒｉｓ Ｆｒａｎｃｅ: ｔｈｅ Ｅｕｒｏ￣

ｐｅａｎ Ａｓｓｏｃｉａｔｉｏｎ ｏｆ Ｐｅｒｃｕｔａｎｅｏｕｓ Ｃａｒｄｉｏｖａｓｃｕｌａｒ Ｉｎｔｅｒｖｅｎｔｉｏｎｓꎬ ２０１８.

(本文为本刊约稿ꎬ 编辑　 吴　 锐)

７３１


