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三种自身触发的脉冲给药系统
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　　［摘要］　脉冲制剂致力于在疾病治疗需要的给药点定时定量的释放药物，而且可以避免患者在夜间服药或频繁服药，增

加了患者的用药顺应性。本文主要介绍了３种可以自身触发的脉冲给药系统，它们不依赖外界化学触发因素，按照其触发机

制分类，可分为以下几种，体系降解形成的脉冲释药，膨胀压形成的脉冲释药，体系降解和膨胀压共同形成的脉冲释药系统。

本文就该种脉冲制剂的制备工艺、释放机制及影响因素做了分析和总结。自身触发的脉冲给药系统，其定时效果可以根据治

疗目的进行调整，尤其是体系降解和膨胀压双重作用的脉冲制剂，有着广阔的发展前景。
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　　随着生物药剂学的发展和某些疾病治疗的特殊需要不

断增多，脉冲制剂的优点越来越突出地显现出来，临床应用

也越来越广泛。支气管哮喘、心肌梗死、心绞痛、风湿性疾

病、胃溃疡、糖尿病、注意力缺陷综合征、血胆固醇过多、高血

压等疾病迫切需要脉冲制剂的治疗。脉冲制剂致力于在疾

病治疗需要的给药点定时、定量地释放药物，而且可以避免

患者在夜间服药或频繁服药，增加了患者的用药顺应性。

　　脉冲制剂有多种传统分类方法，按制备工艺分，有干包

衣片、三层片、薄膜包衣片、渗透泵片、脉冲胶囊等；按照药物

释放的触发机制分类，可以分为外界化学因素触发和制剂自

身触发两种释药系统，前者又可以分为两类，一类是利用生

物化学机制触发，例如血糖水平控制胰岛素的释放、炎症部

位高浓度的羟基和透明质酸酶使得抗炎药物释放等等；另一

类是利用物理化学机制触发，包括磁场、电场、辐照、超声、温

度等等。本文综述不需要外界化学触发因素的药物传递系

统，这些系统中药物的释放只取决于制剂内部结构和材料的

性能，根据目标释放模式有目的地选择材料，合理设计给药

载体结构，使药物释放按照预定的步骤自动、有序地进行，只

需调整制剂本身就可以改变释放行为，释放条件温和简单。

此类药物传递系统不仅用途广泛，而且释放行为可按照治疗

要求进行调整，从而达到预期治疗目的。按照制剂自身触发

机制分类，可分为以下３种，体系降解形成的脉冲释药、膨胀

压形成的脉冲释药、体系降解和膨胀压共同形成的脉冲释药

系统［１］，本文就这３种脉冲制剂的种类、机制、释放行为等方

面进行分析和总结。

１　体系降解形成的脉冲释药系统

　　体系降解是指通过自发的水解作用或酶降解作用，随着

药物载体中高分子聚合物的降解，包埋或吸附在其中的药物

释放出来。如果药物载体中混有２种以上不同聚合物，它们

的降解速率不同，就有可能形成多次脉冲释放。

１．１　载体高分子材料水解作用形成的脉冲释药系统

１．１．１　骨架溶蚀形成的脉冲释药系统（ｂｕｌｋｅｒｏｄｉｎｇｐｕｌｓｅｄ

ｒｅｌｅａｓｅｓｙｓｔｅｍｓ）　骨架溶蚀系统中的脉冲释放是指水迅速
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渗透整个药物载体，药物释放的速度与水扩散系数、聚合物

的网络结构以及官能团的降解速率有关［２］。药物分两相释

放，初释部分来自药物载体表面以及接近表面的药物，经过

一个时滞后，二次释放来自载体基质的降解。骨架溶蚀形成

的脉冲释放多见于疫苗的给药。这是一种适应患者生理条

件而开发的输送系统，可以很好地模拟目前常用的多次接

种［３］，即接种后能立即释放部分抗原，而后释放量几乎降至

零，一段时间以后又进行第二次或第三次的脉冲释放。Ｃｌｅ

ｌａｎｄ等［４］以油／水／油乳化溶剂蒸发法制备包封 ＨＩＶ２１抗原

（ｇｐ１２０）的聚乳酸聚羟基乙酸（ＰＬＧＡ）微球，ｇｐ１２０微球在生

理条件下呈两相释放，第一天初释后，经过几周或是几个月

开始第二次释放（图１）。第二次释放时间可通过改变ＰＬＧＡ
相对分子质量或乳酸与羟基乙酸的比例来调节。另外，优化

ＰＬＧＡ微球的制备方法，可以获得最强的体液免疫反应。但

是这个给药载体有明显的不足，抗原在ＰＬＧＡ的酸性环境中

不稳定，而且ＰＬＧＡ的降解产物有可能和抗原发生作用。

图１　ＨＩＶ２１抗原（ｇｐ１２０）ＰＬＧＡ微球及其体外释放曲线

及ＰＬＧＡ载ｇｐ１２０微球的结构图［４］

Ｆｉｇ１　Ｒｅｌｅａｓｅｐｒｏｆｉｌｅｏｆｇｐ１２０ＰＬＧＡｍｉｃｒｏｓｐｈｅｒｅｓ

ａｎｄｓｔｒｕｃｔｕｒｅｏｆｇｐ１２０ＰＬＧＡｍｉｃｒｏｓｐｈｅｒｅｓ
Ｌａｃｔｉｃａｃｉｄ／ｇｌｙｃｏｌｉｃａｃｉｄ６５３５，ｉｎｈｅｒｅｎｔｖｉｓｃｏｓｉｔｙｏｆ０．６Ｌ／ｇ．

……：Ｄａｉｌｙｒｅｌｅａｓｅ；———：Ｃｕｍｕｌａｔｉｖｅｒｅｌｅａｓｅ

　　鉴于以上不足，Ｓａｎｃｈｅｚ等［５］将抗原混悬于油性介质中

以保护其活性，然后再用ＰＬＧＡ进行包裹，形成类似软胶囊

形状的微囊，不同规格的ＰＬＧＡ包裹的微囊其表面吸附的抗

原初次释放时间基本相同，由于不同粘度规格的ＰＬＧＡ囊壳

降解速度不同，第二次突释时间也不同，初次和二次释放之

间几乎无抗原释放。用ＰＬＧＡ制备的微囊可产生２次脉冲

释放，２种不同规格的ＰＬＧＡ制成的微囊混合使用则可形成

３次脉冲释放。以破伤风毒素（ＴＴ）为模型抗原，用酶联免疫

吸附法（ＥＬＩＳＡ）测定体内外释放含量，结果表明ＴＴ的释放

分为明显的两相，时间分别在第３周和第７周，６３ｄ内可释

放出药物９２％以上；改变共聚物组成和相对分子质量，可改

变抗原的释放行为（图２）。

　　有时，为了达到单次疫苗接种的效果，也可以通过改变

包衣层来消除初次释放。Ｋｈｏｏ等［１］将抗原类药物和保护剂

磷酸氢钙混合后，先用丙烯酸树脂（ＥｕｄｒａｇｉｔＳ１００）包衣，再

用ＰＬＧＡ与乙基纤维素的混合材料包衣。当水进入给药载

体时，外包衣层中的ＰＬＧＡ降解致孔，Ｅｕｄｒａｇｉｔ层溶解后，水

分才进入药物核心，将抗原释放出来。因为Ｅｕｄｒａｇｉｔ层的使

用，药物由原来的１ｄ后释放，推迟至７５ｄ。

图２　破伤风毒素（ＴＴ）ＰＬＧＡ微球的体外释放曲线［５］

Ｆｉｇ２　Ｒｅｌｅａｓｅｏｆｔｅｔａｎｕｓｔｏｘｏｉｄａｎｔｉｇｅｎｓｆｒｏｍ
“ｏｉｌｆｉｌｌｅｄＰＬＧＡｍｉｃｒｏｃａｐｓｕｌｅｓ”

Ｔｈｅｌａｃｔｉｃａｃｉｄ／ｇｌｙｃｏｌｉｃａｃｉｄｒａｔｉｏｗａｓ５０５０（Ａ）ａｎｄ７５２５（Ｂ），

ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ

１．１．２　表面溶蚀形成的脉冲释药系统（ｓｕｒｆａｃｅｅｒｏｄｉｎｇ

ｐｕｌｓｅｄｒｅｌｅａｓｅｓｙｓｔｅｍｓ）　在表面溶蚀系统中高分子聚合物的

降解速度大于水的渗透速度，所以高分子表面溶蚀速度大于

内部，这种特性使它更适用于多次脉冲释放，可应用于多层

给药装置，隔离层与药物层交替制备。时滞的长短和释药时

间可以通过调整隔离层与药物层的成分和厚度来实现。

Ｊｉａｎｇ等［６］设计了一个层状结构的载药装置，它是由聚碳酸酯

包衣、一端开口的圆柱型储器，模型药物牛血清白蛋白（ＢＳＡ）

与ｐＨ敏感型聚合物（ＰＭＡＡ／ＰＥＯｘ）结合构成载药层，多聚

酸酐［Ｐ（ＴＭＡｇｌｙｃｏＳＡ）ｂＰＥＧ］作为隔离层，载药层和隔

离层交替相间，逐层降解释放，形成多次脉冲。ＰＭＡＡ／

ＰＥＯｘ对ＢＳＡ起保护作用，防止在释放过程中多聚酸酐降解

产生的酸性环境破环ＢＳＡ 的结构。实验将载药装置置于

３７℃、ｐＨ７．４的释放介质中，测定了药物载体的溶蚀率、溶液

ｐＨ值的变化及ＢＳＡ的释放速率。结果发现，溶液的ｐＨ值、

ＢＳＡ的释放速率与隔离层多聚酸酐的溶蚀率有着密切的协

同作用。在多聚酸酐降解前，ｐＨ值保持小于５，此时也是药

物释放的时滞期，直到多聚酸酐层全部溶蚀降解，体系ｐＨ值

达到７左右时，ＢＳＡ大量释放。整个释放过程是３０ｈ的休眠

期和４０ｈ的持续释放期交替出现。调整多聚酸酐隔离层的

厚度及改变多聚酸酐中亲水性和疏水性成分的比例，都能影

响时滞的长短和时滞后的持续释放时间。

　　角叉藻聚糖（ｋｃａｒｒａｇｅｅｎａｎ）自身降解也可以达到表面溶

蚀的脉冲释放效果，不需要依赖释药装置的设计。Ｋｉｍｉｋｏ
等［７］采用角叉藻聚糖作为材料制备了表面溶蚀系统。当药

物载体与水接触时，载体表面形成水化层，被水浸润的高分
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子材料开始溶胀。随着水化层的溶胀，内部含水量达到一定

值时，表面的高分子材料发生溶蚀，药物和水分子一起释放

出来，形成第一次脉冲。随着水分子的释放，含水量减少，此

次溶蚀过程结束。第二次溶蚀过程开始，循环反复，直到所

有的高分子材料全部溶蚀，药物完全释放出来。角叉藻聚糖

在低温和高浓度盐溶液的条件下呈平行的双螺旋结构，２种

吡喃型半乳糖交叉排列，硫酸根基团在双链的外侧，可起到

稳定结构的作用。盐酸辛可卡因带正电荷，可以与硫酸根牢

固的结合，因此，以盐酸辛可卡因为模型药物，通过改变角叉

藻聚糖水溶液的温度，制备了厚度１ｍｍ、直径３０ｍｍ的薄

片。该薄片接触释放液３０ｍｉｎ后，药物开始第一次脉冲释

放，此后，每间隔５０ｍｉｎ药物释放１次，直至８ｈ后，药物释

放完全。与此同时，药物载体的质量也随之规律性地变化，

凝胶接触释放液后质量增加，到３０ｍｉｎ时，凝胶质量下降，与

第一次释放时间符合，随后，凝胶质量再次增加与减少，４ｈ
后已经有３８％的角叉藻聚糖溶解到释放介质中，药物的脉冲

释放过程发生在薄片接触释放液后的３０～４８０ｍｉｎ内。在

３０ｍｉｎ前，有少量的药物不规则地释放出来，这些是吸附在

水凝胶表面的药物，在接触释放液时游离出来。

１．２　酶降解作用形成的脉冲释药系统（ｅｎｚｙｍａｔｉｃｄｅｇｒａｄａｔ

ｉｎｇｐｕｌｓｅｄｒｅｌｅａｓｅｓｙｓｔｅｍｓ）　酶降解形成的脉冲释药系统是

指包裹药物的聚合物被酶降解后，药物释放出来。Ｗｈｅａｔｌｅｙ
等［８］研制了一种可被酶降解的微胶囊，内部是由活性物质、

酶和聚合物组成的核心，外部是离子包衣层。当包衣层失去

完整性、聚合物被酶降解时，活性物质得到释放，调节包衣层

的通透性和强度可影响时滞的长短。这种制剂适用广泛，可

作为蛋白质（如酶、激素和球蛋白）、聚氨基酸、核酸、维生素、

小病毒颗粒及其他小分子的给药载体。药物的选择需考虑

与酶及聚合物的兼容性，又不能发生成分间相互作用和影

响。为了保持酶的活性，使其不被免疫系统识别破坏，可用

聚乙二醇等修饰，也可以通过交联琼脂糖凝胶大分子增加酶

及生物活性物质的相对分子质量，使它们在聚合物未完全降

解时稳定地存在于药物核心中，减少时滞前的微量释放。

　　通过酶降解作用的脂质体也可以达到脉冲释放效果。

Ｋｉｂａｔ等［９］将磷脂酶 Ａ２包裹的载药脂质体分散于藻酸盐微

凝胶中，再用多聚赖氨酸包裹成微胶囊。磷脂酶将脂质体中

的磷脂降解成溶血磷脂胆碱，当溶血磷脂胆碱达到一定浓度

时，脂质体的磷脂双分子层被破环，药物通过扩散作用释放

出来，所以药物开始释放的时间主要取决于磷脂酶 Ａ２的含

量。通过对牛血清白蛋白释放行为的考察，结果显示，经过

２０ｄ的时滞药物开始大量释放，６０ｄ后释放完全。如果将磷

脂酶的含量由１０ＩＵ减少至１ＩＵ，时滞可延长１０ｄ，说明减

少磷脂酶的用量可明显延长时滞。低相对分子质量的多聚

赖氨酸更易穿过藻酸盐微凝胶，阻碍药物的释放，所以，减小

多聚赖氨酸的相对分子质量，也可以延长时滞。

２　膨胀压形成的脉冲释药系统

　　膨胀压脉冲释药系统是指药物载体被水渗透性的半透

膜包裹，水进入后，内部物质产生渗透压或膨胀压，利用压差

释放药物。这种制剂的释药速度主要取决于包衣膜的渗透

性，可以通过改变衣层厚度和衣层成分来调节。

２．１　渗透泵形成的脉冲释药系统（ｏｓｍｏｔｉｃｐｕｍｐｐｕｌｓｅｄｒｅ

ｌｅａｓｅｓｙｓｔｅｍｓ）　渗透泵释药系统是指，水分进入半透膜一定

时间后，制剂内部形成很高的渗透压，从而使药物的饱和水

溶液从半透膜表面的小孔释出，该系统在延迟释放的同时还

具有恒速释药的效果。由于所用半透膜（多为醋酸纤维素）

无延展性，膜内容积始终保持恒定，所以只要制剂内固体药

物尚未完全溶解，饱和溶液就会持续不断地释放出来［１０］。增

加包衣薄膜的厚度能够延长时滞，增加包衣材料的亲脂性也

会影响释放过程。这种制剂的应用已经比较成熟，众多研究

成果已有报道，并且已有商品上市，如美国上市的 ＡＬＺＡ公

司的盐酸维拉帕米脉冲控释片（商品名ｃｏｖｅｒａＨＳ）等。

２．２　半透膜胀破形成的脉冲释药系统（ｏｓｍｏｔｉｃｂｕｒｓｔｐｕｌｓｅｄ

ｒｅｌｅａｓｅｓｙｓｔｅｍｓ）　膨胀材料胀破半透膜形成的脉冲制剂是由

药物保护层、膨胀层和可胀破的高分子半透膜组成，制剂表面

不需要释药小孔。当水进入半透膜时，吸水性药物或可膨胀

性材料使膜内的压力剧增，胀破半透膜，药物释放出来。半透

膜的渗透性和机械强度是影响时滞的主要因素。渗透泵形成

的脉冲释药系统需要使用激光打孔等仪器使制剂表面致孔，

以提供一个药物释放的途径，相比之下膨胀材料胀破半透膜

形成的脉冲制剂的制备工艺要简单的多，同时也降低了工艺

成本，尤其适合于延迟释放后不需要恒速释药的药物。

　　Ｕｅｄａ等［１１１４］研制了一种定时释放系统（ｔｉｍｅｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ

ｅｘｐｌｏｓｉｏｎｓｙｓｔｅｍｓ，ＴＥＳ），它是由药物核心、膨胀层（如羟丙甲纤

维素）和水不溶性的聚合物（如乙基纤维素）组成。ＴＥＳ可应

用于单脉冲和多脉冲系统，并且不同剂型会有不同的释放规

律。在片剂中，半透膜胀破后大量药物分子瞬间快速释放；在

微粒或微胶囊中，由于每个粒子的粒径不同，半透膜胀破的时

间不同，所以经过时滞后呈零级释放。该制剂的内部压力来

自可溶性药物的溶解或溶胀因子（如可溶性盐类）的作用，也可

来自遇水产生气体的化合物（如碳酸氢钠和枸橼酸）。以美托

洛尔为模型药物，经过３ｈ的时滞，６ｈ后药物完全释放，改变

乙基纤维素包衣层的厚度可以延长时滞。随后 Ｕｅｄａ等用

ＦＫ４０９做模型药物，对清醒的犬进行体内实验，３ｈ后血液中

开始出现微量的药物，５ｈ后血药浓度达到最高值［１５］。

　　郭涛等［１６１７］将双氯芬酸钠用具有溶胀性能的低取代羟

丙纤维素（ＬＨＰＣ）或羟丙甲纤维素（ＨＰＭＣ）包衣，再用乙基

纤维素水分散体（Ｓｕｒｅｌｅａｓｅ）包衣，制成单脉冲口服控释微丸，

治疗多在凌晨发作的关节炎。并且考察了不同溶胀包衣层

对时滞长短的影响以及包衣层用量对整个释放过程的影响。

结果表明，保持Ｓｕｒｅｌｅａｓｅ包衣层不变，用ＬＨＰＣ和 ＨＰＭＣ
包衣的双氯芬酸钠控释微丸，释放时滞分别是４ｈ和５ｈ，产

生时滞差别的原因是ＬＨＰＣ崩胀性较强，且吸水后形成的

胶体易于分散，更容易形成脉冲快速释放，相反 ＨＰＭＣ包衣

的微丸更易形成脉冲缓释释放。只有当溶胀层达到一定厚

度时，才能获得脉冲释放效果，当ＬＨＰＣ 增重仅为片剂的

７％时，释药曲线类似缓释且控释层衣膜始终没有破裂。当

然，增加控释包衣层的厚度也可以延长脉冲释放的时滞。

　　Ｌｉｎ等［１８］采用几种不同的羟丙甲纤维素（ＨＰＭＣ，型号：

５０ｃｐｓ，４０００ｃｐｓ，Ｅ１０Ｍ，Ｋ１００Ｍ）分别制成３种药物核心（Ａ
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ｃｏｒｅ：ＨＰＭＣ ５０＋４ ０００ ｃｐｓ，Ｂｃｏｒｅ：Ｅ１０Ｍ，Ｃｃｏｒｅ：

Ｋ１００Ｍ），并且用不同厚度和不同比例（乙基纤维素、羟丙甲

纤维素６０６、水的含量比）的包衣层包裹，分别在去离子水、

ｐＨ１．２、ｐＨ６．８、氯化钠水溶液，磷酸盐缓冲液中进行浆法释

放。经过２ｈ的时滞后药物开始释放，２４ｈ药物释放达到

１００％。同时分析了影响时滞和释放的因素，得出以下结论：

药物释放的时滞与释放介质、搅拌速度无关；包衣层厚度增

加、包衣层中亲脂性成分增加，药物时滞延长；在高离子浓度

溶液（氯化钠水溶液）中，药物的时滞也延长。由于离子强度

影响药物核心中 ＨＰＭＣ的胶凝程度，时滞后释放的快慢与

释放介质中的离子强度有关。

３　体系降解和膨胀压双重作用形成的脉冲释药系统

３．１　特点及优势　体系降解形成的脉冲释药的原理是利用

高分子材料的骨架溶蚀或表面溶蚀，通过改变高分子材料的

组成和性质调节脉冲释药的“时滞”长短。其缺点在于脉冲

释放后释放时间过长，传统水凝胶溶胀速度较慢，吸收水的

时间需要几小时甚至几天。虽然慢的溶胀对于许多应用是

有利的，但在脉冲释药体系中需要高分子网络在设定程序的

时滞后能很快地溶胀。膨胀压形成的脉冲释药体系中包衣

型和溶蚀塞型脉冲制剂的体内时滞主要受到与消化液接触

时间的影响，膨胀压达到所需值的速度取决于水扩散进入药

物载体的速度，使该剂型对时滞的控制需要依赖外部水环境

和水扩散系数。

　　体系降解和膨胀压共同形成的脉冲释药可以通过自身

高分子材料的降解来控制时滞。这种脉冲制剂能够结合体

系降解和膨胀压形成的脉冲释药两种脉冲体系的优势，既能

够通过高分子自发降解可控性好的特点来改善脉冲“时滞”

的精确控制，又能够通过膨胀压体系释放响应快的特点来解

决脉冲释放时间的问题。

３．２　释放机制　典型释放模式是由可降解的高分子材料制

成的微凝胶作为“核”，脂质或高分子作为“包衣”。这种给药

装置的释放机制如图３所示［１９］，药物高分子交联形成三维网

络结构，包衣成药物载体（图３Ａ）；随着水解作用，高分子逐

渐降解成小片段，降解产物被截留在包衣层内部，内部压力

逐渐增高（图３Ｂ、３Ｃ）；当内部压力达到临界值时，包衣层胀

破，药物释放（图３Ｄ）。

图３　体系降解和膨胀压双重作用的脉冲释放系统释放机制示意图［１９］
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ｍｅｍｂｒａｎｅｗｉｌｌｒｕｐｔｕｒｅ

　　高分子降解形成的膨胀压（ｓｗｅｌｌｉｎｇｐｒｅｓｓｕｒｅ）决定了该

制剂是否可以成功形成脉冲释药。它要求高分子在降解初

期少量的降解产物不会造成太大的膨胀压变化，否则会因为

改变包衣层的机械强度和通透性而使少量药物泄漏；在降解

后期完全形成溶液时，膨胀压才会突然增大，达到临界值，胀

破包衣层。Ｓｔｕｂｂｅ等［２０２１］通过流变学方法，以异丁烯酸接枝

的葡聚糖（ｄｅｘＨＥＭＡ）作为研究对象，具体细致地讨论了影

响膨胀压的因素。结果显示，高分子聚合物的浓度、相对分

子质量，接枝率都能显著影响膨胀压的大小，故可以通过上

述因素来调节外包衣层胀破的时间。

　　在该脉冲释药机制形成过程中包衣层起着重要的作用，

它必须具备３个特点：对水有通透性，对高分子降解产物没

有通透性，当压力到达临界值时可以被胀破。目前常用的包

衣材料有聚电解质和脂质。聚电解质主要有４苯乙烯磺酸

钠（ＰＳＳ）／聚烯丙基胺盐酸盐（ＰＡＨ）、ＰＳＳ／聚二烯丙基二甲

基氯化铵（ＰＤＡＤＭＡＣ）、聚丙烯酸（ＰＡＡ）／ＰＡＨ、硫酸葡聚糖

（ｄｅｘｔｒａｎｓｕｌｆａｔｅ，ＤＥＸＳ）／壳聚糖（ｃｈｉｔｏｓａｎ，ＣＨＩ）、ＤＥＸＳ／聚

Ｌ精氨酸（ｐｏｌｙＬａｒｇｉｎｉｎｅ）等。脂质主要有ＳＯＰＣ、ＤＯＰＥ、

ＤＯＰＡ、ＤＯＴＡＰ等等。

３．３　研究进展　ＤｅＧｅｅｓ等［２２］用ｄｅｘＨＥＭＡ作为药物载体

材料，以自由基聚合反应形成网络状的微凝胶为核心，ＰＡＨ／

ＰＳＳ两种电解质交替吸附在核心表面形成半透膜。在生理

条件下，水通过半透膜使ｄｅｘＨＥＭＡ微凝胶的碳酸酯键水

解，网络结构松解，ｄｅｘＨＥＭＡ单体游离出来，同时微凝胶膨

胀，膨胀压逐渐增高，当膨胀压增高到一定值之后，胀破半透

膜，药物释放出来。

　　由于大分子不能透过半透膜，只有少数小分子和离子能

透过半透膜，所以阻碍了药物的释放，有效地降低突释。为

了证明这一点，ＤｅＧｅｅｓｔ等［２２］比较了包衣和不包衣微凝胶

的释放情况，没有包衣层的微凝胶有明显的突释，５ｈ时累积

释放量已经超过４０％，２０ｈ时药物已经完全释放。包衣的微

凝胶没有突释现象，在１５ｈ才开始释放出大量药物分子，形

成单脉冲释放，在２５ｈ时药物全部释放。

　　这种新型药物载体的优点是可控范围大，选用的高分子

材料是甲基丙烯酸羟乙酯取代的葡聚糖，因为取代度不同，

自由基聚合反应程度不同，可得到不同网络致密程度的微凝
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胶，所以微凝胶降解膨胀后半透膜被胀破所需的时间不同，

进而导致药物延迟释放时间不同。另外，聚电解质包衣过程

简单，可以逐层自主吸附，可根据不同的释药时间需求选择

包衣层数。而且自由基聚合反应属于物理交联，对药物的破

坏性小，能够保持生物大分子药物的活性。该制剂的缺点是

由于微凝胶表面带有电荷，可能对某些有特殊等电点的蛋白

类药物有排斥作用，影响包封率［２３］。同时，ＤｅＧｅｅｓｔ等［２４］用

硬脂酰磷酸软磷脂（ＳＯＰＣ）、二油酰丙三醇磷酸乙醇胺

（ＤＯＰＥ）、二油酰磷酸甘油酯（ＤＯＰＡ）、三甲基氨基铵丙烷

（ＤＯＴＡＰ）等一系列脂类按照一定比例混合作为脂质包衣材

料。但这种包衣工艺比起聚电解质包衣要复杂得多，在包衣

过程中包衣厚度和均匀性无法控制，而且包衣厚度不能精确

测量，脂类与微凝胶核心的亲和性不如聚电解质。

　　在这种脉冲制剂的制备过程中，载体粒子的粒径均匀性

对释放行为也有一定的影响，粒子粒径越小，表面张力越大，

较小粒子内部的膨胀压力由于要克服较大的表面张力而延

长了胀破时间，这种胀破时间的微小差异，形成了先脉冲后

缓释的释放模式，如果粒子的粒径比较均匀，就会形成短时

间内药物全部释放的脉冲快速释放模式。

　　本文综述的３类自身触发的脉冲给药系统，各有其优势

和不足，多数脉冲制剂在生物体内的“时滞”可控性仍不可

靠，有必要在新控时机制基础上建立新型的脉冲释药系统。

体系降解和膨胀压双重作用形成的脉冲释药作为一种新的

药物传递系统备受药学界关注，它不需要外界化学因素触

发，可供选择的核心材料丰富，多种包衣材料各有特点，制剂

本身可控性强，可以满足各种治疗需要。目前它的发展仍然

在初级阶段，尤其是体内研究成果较少，所以迫切需要深入

研究和开发更加先进的技术。
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