
药学学报 Acta Pharmaceutica Sinica 2019, 54(4): 629 −637

纳米级脑靶向递药系统的靶向性提升策略

黄梦瑶, 杨 旭, 邢金峰, 魏振平*

(天津大学化工学院, 天津 300350)

摘要: 血脑屏障能选择性阻滞外周血液中的物质进入脑内, 这对于维持脑内环境稳定十分重要, 但同时会阻碍

治疗药物向脑内递送。被动脑靶向递药系统可以通过增强与血脑屏障细胞的亲和力及减弱P-糖基蛋白对药物的外

排来提高脑内药物浓度; 在被动靶向递药系统上结合特异性配体或抗体得到的主动脑靶向递药系统, 能更精准地实

现药物向脑内靶向递送; 脑靶向联合肿瘤细胞靶向得到的双级靶向递药系统, 对脑部肿瘤的治疗已显示出其独特优

势。脑靶向递药系统将为阿尔茨海默病、脑肿瘤及中风等脑部疾病的治疗提供一种独特方式。在介绍被动型、主动

型脑靶向及双级脑靶向递药系统的同时, 本文重点对降低载体粒径、打开血脑屏障细胞间的紧密连接、于载体表面

键合亲水性基团及鼻腔给药等提高药物脑内递送效率的策略进行了展望。
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Strategies for enhancing nanoscale brain targeting drug delivery
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Abstract: The blood brain barrier can selectively block the uptake of xenobiotics from peripheral blood into

the brain. Although this is important for maintaining the stability of the brain environment and normal function of

the central nervous system, it presents a challenge for delivery of therapeutic drugs to the brain. Passive brain-

targeting drug carrier is able to increase the drug concentration in the brain by enhancing the affinity to blood-brain

barrier and/or inhibiting the efflux absorbed drug via P-glycoprotein. The active brain-targeting drug carrier can be

obtained by linking specific ligands or antibodies onto passive target carriers to achieve precise delivery of drugs to

the brain. Dual targeting drug carriers obtained by combining tumor cell targeting with brain targeting have shown

their advantages for treatment of brain tumors. The targeted drug delivery to brain will provide a unique manner for

the treatment of brain diseases such as Alzheimer's, Parkinson's, brain tumors, and stroke. Among the drug delivery

systems of passive brain-targeting, active brain-targeting and dual brain-targeting, we evaluated the strategies to

improve brain drug delivery efficiency, such as by reducing carrier size, opening tight junctions between cells at

the blood-brain barrier, incorporating hydrophilic groups on the surface of the carrier, and alternative intranasal

drug administration.

Key words: blood brain barrier; nanoscale; drug delivery system; dual brain-targeting; target ability enhancing
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血脑屏障 (blood brain barrier, BBB) 是介于血液 和脑组织之间的动态屏障, 由脑部毛细血管内皮细胞

及其细胞间紧密连接的基底膜、周皮细胞和星形胶质

细胞围成的神经胶质膜构成。其中, 能够起到屏障作

用的主要是脑部毛细血管内皮细胞, 这种细胞膜的表

面没有孔道, 细胞间闭锁的小带和稀疏的细胞吞饮泡

收稿日期: 2018-10-11; 修回日期: 2018-11-12.

基金项目: 天津市自然科学基金资助项目 (14JCYBJC29100).

*通讯作者Tel: 86-22-27403389, E-mail: zpwei2000@sina.com

DOI: 10.16438/j.0513-4870.2018-0915

·· 629



药学学报 Acta Pharmaceutica Sinica 2019, 54(4): 629 −637

能阻滞一般的外来物质通过此屏障进入脑内[1]。纳米

级脑靶向递药系统 (nano brain-targeted drug delivery

system, NBTDDS) 是一种新型纳米给药系统, 它能将

药物富集定位于病变组织、器官甚至细胞内, 具有用药

量少、疗效高、毒副作用小的特点, 且给药方式和速度

也易于控制[2]。

本文将从被动脑靶向、主动脑靶向和双级脑靶向

三个层面对脑靶向纳米递药系统的类型及其向脑内递

送药物的机制进行总结, 并对降低载体粒径、打开血脑

屏障细胞间紧密连接的途径、于载体表面键合亲水性

基团以及采用鼻腔给药等提高药物脑内递送效率的策

略进行展望。

1 血脑屏障的生理学基础

BBB是一种脂质膜, 其毛细血管内皮细胞紧密连

接处的“有效”孔径仅为 1.4～1.8 nm, 相关结构见图 1。

鉴于该膜的亲脂特性和形态结构, 外周血管中的脂溶

性小分子物质可以直接通过与脂质膜融合进入脑内,

水溶性小分子药物也可以直接经膜表面的细胞间隙扩

散入脑, 而大分子物质如蛋白质、多肽和基因药物则无

法借助被动扩散穿过BBB进入脑内, 只能依靠其他转

运方式如特异载体通道、吸附介导或特异受体介导的

吞饮等途径进入脑内[3]。脑毛细血管内皮细胞间紧密

结合的神经胶质带负电荷, 因此, 带正电荷或电中性的

药物比带负电荷的更容易透过 BBB。BBB不是一个

被动性的保护屏障, 它不仅能选择性地将脑组织新陈

代谢所需的多种营养物质转运至脑内, 还能将脑内有

害或过剩的物质转运到脑外, 以此来保持脑内的环境

稳定[4]。不同物质通过BBB进入脑内的途径可由图 2

来表示。

2 脑靶向递药系统

2.1 被动脑靶向递药系统

被动脑靶向递药系统主要包括脂质体、非离子表

面活性剂囊泡及微乳, 具有特殊的材料组成和结构形态,

通过与机体的相互作用来将药物从外周转运入脑。例

如, 由磷脂组成的脂质体与BBB膜有良好的生物相容

性, 可以直接将药物递送入脑[5]; 非离子表面活性剂囊

泡则通过抑制 BBB 膜上的 P-糖蛋白 (P-glycoprotein,

P-gp) 对外来物质的外排来实现药物向脑内靶向递

送[6]; 由油相、水相和表面活性剂组成的微乳则结合了

脂质体和囊泡的优点, 更容易促进药物从外周血液进

入脑内。被动脑靶向递药系统从外周血液进入脑内的

机制见图3。

2.1.1 脂质体 脂质体 (liposome) 是由磷脂和胆固醇

构成的类似于生物膜双分子层的囊泡状物质, 它的免

疫原性小且组织相容性好, 因此安全性更高, 常作为向

脑内递送药物的靶向系统[5]。

盐酸多柔比星 (doxorubicin, DOX) 是治疗脑胶质

瘤的一种药物, Zhan等[7]根据人脑肿瘤及其周围正常

组织的磁共振图像, 利用 3D打印技术构建了脑肿瘤模

型, 然后将多柔比星溶液和脂质体混悬液分别持续注

入到肿瘤细胞周围。给药 12 h后发现, 给予溶液剂的

脑肿瘤细胞中的药物质量浓度仅为 0.5 µg·mL-1, 而脂

质体混悬液则高达 30 µg·mL-1, 相比提高了 60倍。反

式白藜芦醇 (trans-resveratrol, RSV) 是一种脂溶性药

物, 常用于治疗脑胶质瘤和头颈部癌症。Vijayakumar

等[8]借助 β-环糊精的增溶作用来将其制成注射液, 并

将此注射液和脂质体分别经大鼠尾静脉注入体内。药

代动力学结果表明: 在给药 90 min时, 脂质体组的脑

Figure 1 Structure of blood brain barrier (BBB) (A). Magnified

yellow circle area of picture A (B)

Figure 2 Different routes for drug delivery across the BBB: Pen‐

etrating through the tight junctions for hydrophilic molecules (I);

passive diffusion across the endothelial cells for hydrophobic mol‐

ecules (II); carrier-mediated transport for peptides and specific

small molecules (III); increased uptake by adsorption mediated

transcytosis or endocytosis for cationic carriers (IV); receptor-me‐

diated transcytosis for larger molecules (V)
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内药物浓度高达 7.5 μg·g-1, 而溶液组则仅为 1.0 μg·g-1;

脂质体组的平均滞留时间为 (3.34±0.29) h, 而溶液组

仅为 (0.45±0.10) h, 两者相差7.4倍。

2.1.2 非离子型表面活性剂囊泡 非离子型表面活性

剂囊泡 (niosome) 是由水合非离子表面活性剂和胆固

醇组成的类脂质体[9]。与脂质体不同, 囊泡中的主要

成分是非离子表面活性剂而不是容易氧化变性的磷

脂, 因此较磷脂构成的脂质体稳定性更好。

Wang等[6]比较了栀子提取物 (含栀子苷 64.2%) 制

备的混悬液和由 Span-60、Span-80及胆固醇组成的囊

泡经大鼠灌胃后脑内药物浓度的变化。在连续 7天、

每天给药 1 次并在末次给药 1 h 后处死大鼠 , 结果表

明 : 囊泡剂组脑组织中的栀子苷浓度高达 (792.1±

204.8) ng · g-1, 而溶液组仅为 (60.6±16.6) ng · g-1, 相差

13倍之多。其原因可能是, 非离子表面活性剂与脑组

织毛细血管内皮细胞上的 P-gp亲和力较大而先被泵

出细胞膜外, 与P-gp亲和力较小的栀子苷则留在了细

胞内。灌胃后的囊泡, 是以完整形态经消化道吸收入

血直接穿过BBB进入脑内, 还是促进了药物吸收, 依

靠更高的血药浓度通过被动扩散促进药物向脑内递

送, 更深层次的机制还需要进行研究。

2.1.3 微乳或纳米乳 微乳 (microemulsion, ME), 又

称纳米乳 (nanoemulsion, NE), 是由水相、油相、表面

活性剂和助表面活性剂以适当比例自发形成的一种纳

米级递药系统[10]。油相成分如中长链甘油三酯和植物

油脂能增加药物与脑部毛细血管内皮细胞的亲和性,

表面活性剂和助表面活性剂能抑制或降低 BBB上的

P-gp对药物外排[11]。

丙戊酸 (valproic acid, VA) 是治疗癫痫的水溶性

前体药物, Tan等[12]制备了丙戊酸微乳, 经小鼠腹腔注

射后的半衰期为 (94.03±12.54) min, 较溶液组的 37.61

min延长了约 1.5倍。微乳组的药物清除率为 (89.40±

1.96) mL·h-1, 较溶液组的 (391.39±11.68) mL·h-1降低了

约 77%。此外 , 腹腔注射丙戊酸微乳后 , 脑部的

AUC0-∞为溶液组的 4.38倍, 而血浆中的AUC0-∞仅为溶

液组的 3.50倍。腹腔注射微乳虽然能同时提高血液和

脑内的药物浓度, 但幅度不同, 这一结果说明, 微乳中

的药物向脑内递送不仅是基于血液中药物向脑内被动

扩散, 还有可能依赖于微乳与BBB的特殊亲和作用。

利培酮 (risperidone, RP) 是一种治疗急性和慢性精

神分裂症的脂溶性药物 , Đorđević等 [11]经大鼠腹腔

分别注射利培酮微乳和溶液后的结果表明 : 微乳组

脑组织的 Cmax为 (292.96±106.76) ng · g-1, 而溶液组仅

为 (158.09±27.17) ng · g-1; 微乳组脑组织的 AUC0-3 h为

(277.06±155.49) ng·h·g-1, 而溶液组仅为 (135.57±29.62)

ng · h · g-1, 都相差 1倍左右。需要注意的是, 被动脑靶

向递药系统在促进药物向脑部递送的同时, 也促进了

肝肾等器官对药物的摄入, 并由此增大了药物对相应

器官的毒性。微乳中的表面活性剂在抑制脑组织细胞

或肿瘤细胞上的 P-gp对药物外排时, 也抑制了胃肠道

下段、睾丸、肝细胞的胆管侧膜和肾近曲小管刷状缘等

部位正常细胞上的 P-gp对药物的外排。因此, 有必要

在被动靶向递药系统上连接可以与脑组织特异结合的

靶头, 提高其脑靶向性。

2.2 主动脑靶向递药系统

BBB内皮细胞上存在一些特殊受体, 如转铁蛋白

Figure 3 Structure and mechanism for various passive brain targeting carriers across BBB: liposome (I); niosome (II); cationic microemul‐

sion (III)
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受体、乳铁蛋白受体、表皮生长因子受体、N-乙酰胆碱

受体、氨基酸转运体、谷胱甘肽转运体和葡萄糖转运

体[13-19], 如果能把这些受体的特异性蛋白多肽类配体、

糖类配体或核酸类配体“安装”在递药系统上, 那么就

可以借助这些受体的介导, 来使连接了内源性配体的

递药系统顺利跨过BBB实现药物的脑靶向递送。

2.2.1 蛋白或多肽类主动靶向分子 转铁蛋白受体

(transferrin receptor, TfR) 虽然在各类细胞中均有表

达, 但是在肿瘤细胞和病理条件下BBB中的表达更为

丰富。TfR能介导乳铁蛋白 (lactoferrin, Lf) 通过胞吞

来实现后者从外周血液到脑组织的单向转运。Li等[14]

研究并比较了普通型 PEG-PLGA 紫草纳米粒和连接

了Lf的Lf-PEG-PLGA紫草纳米粒经大鼠尾静脉给药

后的脑靶向递送效果。给药2 h后, Lf-PEG-PLGA紫草

纳米粒的血浆AUC0-24 h为 75.4 µg·h·mL-1, 仅较未连接

Lf 的普通 PEG-PLGA 紫草纳米粒的 64.9 µg · h · mL-1

高 16%, 然而, Lf-PEG-PLGA 紫草纳米粒脑中药物浓

度却达到 0.41 µg · g-1, 与 PEG-PLGA 紫草纳米粒的

0.09 µg · g-1相比高出了 3.56倍, 说明递药系统上连接

Lf能有效促进药物向脑内靶向递送。此外, 以BBB上

的特殊受体为抗原, 利用相应抗体作为主动靶向分子,

也有助于药物向脑部递送[15,20]。

通过噬菌体展示技术获得的TGN是一个由 12个

氨基酸组成的多肽 , 它可以和 BBB 上的氨基酸转运

体特异性结合。Zhang等[16]将 TGN-PEG-PLA纳米粒

与无靶头的 PEG-PLA纳米粒经大鼠尾静脉注射后的

药代动力学结果表明: 前者血浆中的AUC0-24 h为 378.2

ng·h ·g-1, 后者为 402.7 ng·h ·g-1, 比值为 0.94; 然而, 前

者脑部的 AUC0-24 h 达到了 653.6 ng · h · g-1, 为后者

292.2 ng · h · g-1的 2.24倍。RVG短肽可与神经细胞中

的N-乙酰胆碱受体特异性结合[17]; 小分子T7肽的稳定

性高、空间位阻小, 可与转铁蛋白受体结合, 同时转铁

蛋白与受体的结合也促进了T7肽的转运[21]; 谷胱甘肽

是一种内源性三肽, 显示出积极的跨 BBB 转运特性,

但具体的分子机制仍待研究[18], 详见表1[13-29]。

2.2.2 糖类主动靶向分子 葡萄糖是维持脑功能正常

运转不可缺少的营养物质, 外源性葡萄糖转运入脑需

要脑毛细血管内皮细胞上的葡萄糖转运蛋白参与。葡

萄糖转运蛋白 1 (glucose transporter type 1, GLUT1) 在

脑毛细血管内皮细胞的细胞膜上高度表达, 转运效率

最高。人类中枢系统消耗的葡萄糖相当于机体消耗总

量的 30%, 大脑内皮细胞每分钟转运至脑内的葡萄糖

是其自身重量的数十倍, 因此, 经葡萄糖修饰的药物分

子也应当会有良好的脑靶向性[19]。多西他赛是一种治

疗头颈部癌的药物, Qu等[19]将葡萄糖分子上的残基与

含有多西他赛的脂质体连接, 把连接了葡萄糖残基的

脂质体 (GLU-docetaxel-LIP) 与普通脂质体 (docetaxel-

LIP) 经大鼠尾静脉注射后的药代动力学结果表明: 前

者血浆中 AUC0-25 h 为 9.62 µg · h · mL-1, 后者仅为 4.32

µg·h ·mL-1, 比值为 2.23; 前者脑部的AUC0-25 h为 20.53

µg · h · g-1, 后者仅为 6.04 µg · h · g-1, 比值为 3.40。脑组

织和血液中的药物非同步升高这一现象说明, 在脂质

体上连接葡萄糖残基能进一步提高多西他赛向脑内的

递送效率。

2.2.3 核酸类主动靶向分子 核酸类适配体是一段能

促进药物靶向递送的寡核苷酸, 这类物质易于化学合

成且与靶位亲和性高, 能特异性识别蛋白质、磷脂、糖

和核酸等靶点分子。FB4是一段RNA, 能与转铁蛋白

Table 1 Examples of active nanodrug delivery system. BBB: Blood brain barrier; PEG: Polyethylene glycol; PLGA: Poly(lactic-co-glycolic

acid); PLA: Polylactic acid; RGD: Arginine-glycine-aspartic acid

Receptor's site

BBB

Brain tumor

Ligand type

Protein

Peptide

Carbo-hydrate

Aptamer

Peptide

Carbo-hydrate

Aptamer

Others

Ligand name

Transferrin

OX26 antibody

Lactoferrin

Anti-human EGFR antibody

TGN

RVG29

T7

Glutathione

Glucose

FB4

IL-13p

Angiopep-2

RGD

Hyaluronic acid

Mannose

AS1411

Folic acid

Receptor's name

Transferrin receptor

Transferrin receptor

Lacroferrin receptor

Epidermal growth factor receptor

Amino acid transpotor

Nicotinic acetylcholine receptor

Transferrin receptor

Glutathione transporter

Glucose transporter

Transferrin receptor

IL-13Rα2

LRP1

αvβ3 Integrin

CD44

Cluster of differentiation 206

Necleolin

Folate receptor

Drug delivery system

α-Mangostin-loaded liposome

Baicalin-loaded PEG nanoparticle

Shikonin-loaded PEG-PLGA nanoparticle

PEG immunoliposome

PEG-PLA nanoparticle

Pluronic-based nano-carrier

PEG dendrigraft poly-L-lysine
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受体特异性结合。Mu等[22]将 FB4与负载氟比洛芬的

胶束结合, 用小鼠脑微血管内皮细胞系的 bEND5细胞

进行的体外实验结果表明, 含有 FB4配体的胶束给药

后, 与不含配体的胶束相比, 脑细胞内的药物浓度提高

了1.67倍。有关主动脑靶向递药系统的类型见表1。

2.3 双级脑靶向递药系统

双级脑靶向通常是指在被动靶向递药系统上修饰

两种功能配基, 一种靶向于 BBB, 促进递药系统的跨

BBB转运, 另一种靶向于病变组织并将进入脑内的药

物进一步富集于病变部位, 从而使脑部的病变部位获

得更高的药物浓度。即两个靶头分别靶向不同靶

位[30]。另外一种双级脑靶向是指在被动递药系统上连

接一种具有双重靶向作用的功能基, 如转铁蛋白受体、

低密度脂蛋白受体和乳铁蛋白受体 , 这些受体在

BBB、神经胶质瘤和脑转移瘤上均高度表达。即一个

靶头靶向两个靶位[30]。相比单一脑靶向递药系统, 双

级脑靶向递药系统能使更多的药物进入脑内发挥治疗

作用, 此外, 还能减少药物对非靶器官的毒副作用。

Gao等[29]制备了由转铁蛋白和叶酸双重修饰的多

柔比星脂质体 (Tf-F-DOX-Lip), 并以未经修饰的多柔

比星脂质体 (DOX-Lip) 以及仅单一修饰的叶酸-多柔

比星脂质体 (F-DOX-Lip) 和转铁蛋白-多柔比星脂质

体 (Tf-DOX-Lip) 为参比, 经大鼠尾静脉注射后进行了

脑靶向递送药物实验, 给药 4 h的结果表明: 经双重修

饰的 Tf-F-DOX-Lip脑内药物浓度分别为仅单一修饰

的 F-DOX-Lip和 Tf-DOX-Lip的 3倍和 2.6倍, 与未经

修饰的 DOX-Lip 相比则高出 6 倍。双级靶向递药系

统虽然能更精准地将药物递送至脑内, 然而, 在将其成

功用于临床试验以至于投放到市场之前, 需要做的主

要工作包括: ① 选择靶向性更高的功能基团和靶点;

② 在递药系统上连接多个功能基团; ③ 对递药系统

的工艺质量和安全性进行评价。

3 进一步提高脑靶向药物递送效率的策略

3.1 降低递药系统粒径

肝、脾及血液中的网状内皮系统可以选择性吞噬

血液中异物微粒。一般情况下 , 粒径位于 200～800

nm区间的微粒, 粒径越小, 与吞噬细胞之间的空间位

阻就越小 , 越容易被吞噬[31]。而当粒径小于 200 nm

时, 随着粒径变小, 载体表面局部区域的曲率也会变

小。因此, 与调理素结合的位点也减少, 反而能避免被

吞噬细胞表面的受体所吸附, 从而逃脱吞噬细胞的吞

噬和清除[32]。

Wan等[31]分别将粒径为 200 nm和 800 nm的酒石

酸长春瑞滨脂质体放在含有小鼠单核巨噬细胞

RAW264.7 和荧光素的培养基中进行培养 , 培养 12 h

后的结果显示: 粒径为 200 nm的脂质体被吞噬的概率

为13%, 而粒径800 nm的则仅为8%。

Bi 等[32]分别将粒径为 70 nm 和 200 nm 的姜黄素

纳米混悬剂经小鼠尾静脉注入体内。给药5 min时, 前

者在脑部的浓度就达到了 15.18 ng·g-1, 而后者在脑部

的浓度尽管此时已达到其峰值, 但也仅为 7.09 ng·g-1。

给药 20 min时, 前者脑内的药物浓度上升到 18 ng·g-1,

而后者则下降为 5.45 ng · g-1。此外 , 还发现 : 粒径为

200 nm 的脑部 AUC0-60 min 为 209 ng · min · g-1, 而粒径

为 70 nm的则高达 539 ng·min·g-1, 相差 2.58倍。更为

可喜的是 , 当姜黄素的粒径由 200 nm 降低至 70 nm

后, 肝脏药物的 AUC0-60 min也从 8 491 ng · min · g-1降低

至 2 300 ng · min · g-1。这说明 , 粒径从 200 nm 减低至

70 nm, 不仅可以促进药物向脑部递送, 还能降低肝脏

对药物的摄取, 这对脑部疾病的治疗以及降低药物对

肝脏的毒副作用均具有重要意义。然而, 随着载体粒

径的进一步降低, 药物的脑靶向性出现了一些新变化。

虽然粒径 20 nm的姜黄素混悬剂给药 5 min后脑内浓

度便达到了 21.63 ng·g-1, 同一时间点 70 nm和 200 nm

组仅分别为 15.18 ng · g-1和 7.09 ng · g-1, 然而 , 此值在

10 min时便降至 8.63 ng · g-1, 虽高于同期 200 nm组的

4.72 ng · g-1, 但也仅相当于 70 nm 组 13.27 ng · g-1 的

65%。20 nm组的AUC0-60 min为234 ng·min·g-1, 与70 nm

组的 539 ng·min·g-1相比降低了 56.59%, 仅勉强较 200

nm组的209 ng·min·g-1高出11.96%。究其原因, 20 nm

的姜黄素因粒径过小, 易溶于水相形成溶液后经肾脏

滤过排出体外, 其体内浓度自然也就变低。

值得注意的是, Fu等[33]将不同粒径的尼莫地平微

粒经比格犬口服给药后发现, 当粒径从 16 μm减小至

833 nm时, 药物的生物利用度几乎呈线性增加; 当粒

径从 833 nm再降至 148.7 nm时, 药物的生物利用度增

加变缓。原因是, 粒径小于148.7 nm的递药系统, 因肝

脏吸收处的膜转运蛋白达到饱和, 继续降低粒径已无

法进一步提高药物的生物利用度, 这一现象是否也会

在脑靶向药物递送中出现, 值得进一步研究。

3.2 改变BBB通透性

3.2.1 生化试剂作用 冰片类芳香类物质能发挥“芳

香开窍、引药上行”的功效, 通过提高血脑屏障通透性

来增加脑部的药物摄取量。Lv等[34]制备了含有冰片

的银杏内酯脂质体, 经小鼠尾静脉注射给药后, 脑组织

中的 AUC0-∞为 272.12 μg · min · mL-1, 与不含冰片的普

通脂质体的 136.85 μg · min · mL-1相比, 脑内药物递送

量提高了近 1倍, 与注射液的 41.65 μg ·min ·mL-1相比

更是提高了 5.3倍。原因是经冰片修饰的脂质体能够

可逆性打开BBB内皮细胞间的紧密连接, 使部分药物
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在给药后的一段时间内通过细胞间隙进入脑内。此

外, 在冰片的作用下, 脂质体还能被BBB内皮细胞以

胞吞方式转运入脑, 相关机制见图 4。与冰片的功效

相似, 甘露醇也能可逆性地打开血脑屏障, 促进药物向

脑部递送[35]。

3.2.2 超声处理 超声微泡 (ultrasound microbubble)

是由壳膜包裹核心气体构成的气泡, 粒径一般在微米

级至纳米级。对微泡进行超声处理时, 在声波的作用

下, 液体中的微气核空化泡将进行振动、生长和破裂等

一系列动力学过程, 当此物理效应作用于周围组织的

细胞界面时, 可使细胞间的紧密连接变得疏松并出现

可逆性的小孔, 便提高了细胞的胞吞作用[36]。此外, 超

声振动还能提高细胞膜的通透性, 以及破坏网状内皮

细胞使钙离子内流增加, 这些因素都有利于促进细胞

对药物的摄取[37]。

Chen等[38]对成功移植肿瘤细胞的大鼠脑部进行

超声处理。实验以伊文思蓝 (Evans blue, EB) 为标记

物, 这种物质经静脉注射后可立即与血浆白蛋白结合

形成 EB-白蛋白复合物。此复合物分子量大, 正常情

况下不能透过完整的BBB。而在超声作用下, BBB的

细胞间隙变大而能使复合物得以通过 , 且通过量与

BBB 的开放程度呈正相关。在分别给大鼠注射脂质

微泡溶液和生理盐水后, 两组都先用频率为 1.0 MHz

的超声波处理大鼠脑瘤部位, 然后立即注射 EB溶液,

并于 4 h后对大鼠断头摘取脑组织, 72 h后摘取脑瘤组

织。在激光共聚焦显微镜下, 对照组仅见稀疏点状红

色荧光, 而在实验组的辐照区可见到大量红色荧光, 这

说明, 超声微泡可以促进 EB穿过BBB进入脑胶质瘤

组织。

超声微泡介导的靶向治疗目前仍处于实验阶段,

在将该技术应用于脑瘤的临床治疗前需要做的主要工

作包括: ① 选用合适的超声参数以得到最佳的药物透

过量; ② 密切监控超声破坏血脑屏障后潜在的出血、

脑损伤和炎症等不良反应。尽管如此, 随着新型靶向

治疗超声微泡的研发及超声参数的不断优化, 相信这

一技术会对药物向脑内靶向递送以及对脑部疾病的治

疗带来突破性进展。

3.3 亲水性基团修饰

在递药系统表面键合羧甲基壳聚糖、聚乙二醇

(polyethylene glycol, PEG) 等亲水性基团, 能通过降低

其与调理素之间的相互作用来促进药物向脑内

递送[39,40]。

亲水性基团具有较高的柔顺性和较强的空间位阻

效应, 可通过降低递药系统与调理素之间的范德华力、

静电引力和疏水作用来减弱它们之间的相互作用, 从

而逃逸吞噬细胞的捕获, 延长其在血液中的循环时间,

使更多的药物靶向递送于病变细胞。Liu等[39]用羧甲

基壳聚糖对卡马西平纳米粒进行了包衣, 并以未包衣

的作为参比进行动物实验, 结果表明, 小鼠鼻腔给药

4 h后, 前者在血浆中AUC0-∞为 36.28 μg·min·mL-1, 后

者仅为 13.88 μg · min · mL-1, 相比提高了 1.6 倍。包衣

组脑部的AUC0-∞达到了 93.01 μg·min·mL-1, 而后者仅

为 7.51 μg · min · mL-1, 两者相差 11.38 倍 , 虽然经羧甲

基壳聚糖包衣后的卡马西平纳米粒在血液和脑组织中

的药物吸收都得到提升, 但包衣后更容易进入脑组织

这一结果说明, 经亲水性基团修饰的纳米粒具有更高

的脑靶向性。

亲水性基团修饰的纳米粒不仅能使药物靶向于脑

部, 还能减弱药物对肝脏等部位的损害。Cole等[40]制

备了 PEG 化的氧化铁纳米粒 , 并以未经 PEG 修饰的

作为参比进行了动物实验。大鼠静脉注射给药 1 h后,

前者脑部的铁浓度为 16 nmol · g-1, 而后者仅为 1.7

nmol · g-1, 相差 8.4 倍。前者在肝脏中的铁浓度仅为

0.35 µmol · g-1, 而后者则高达 3.30 µmol · g-1, 相差 9 倍

之多。这是因为通常情况下吞噬细胞将载药纳米粒吞噬

后先将其转运至肝脏, 然后在此处进行降解。然而, 在

添加了 PEG后载药纳米粒因不易被吞噬, 而相应地聚

集在肝脏的几率也就大大降低, 一直在血液中长循环

直至穿过BBB进入脑部。值得注意的是, Vijayakumar

等[8]发现, 将反式白藜芦醇 (trans-resveratrol, RSV) 普

通脂质体和 PEG 化脂质体分别经尾静脉注入大鼠体

内 90 min后, PEG-RSV脂质体组肝脏中的药物浓度为

0.5 μg·g-1, 非PEG化的RSV脂质体组却高达3.5 μg·g-1,

两者相差7倍。PEG-RSV脂质体组脑中的药物浓度为

Figure 4 Structure of liposome with borneol (A). Mechanism for

liposome with borneol across BBB (B)
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7.30 μg ·g-1, 非 PEG化的RSV脂质体为 6.95 μg ·g-1, 相

比仅仅提高了 5%, 此升高幅度远低于 Cole 等[40]的结

果。因此, 纳米递药系统经 PEG化后促进药物进入脑

内的深层机制还有待进一步研究, 以确保新型脑靶向

递药系统既能降低药物对肝脏等部位的毒性, 又能促

进药物向脑内靶向递送。

3.4 改变给药途径

3.4.1 鼻腔给药 鼻腔给药后, 有一部分药物经鼻腔

呼吸部的黏膜吸收入血, 再经大循环透过BBB进入脑

组织, 还有一部分药物直接通过嗅黏膜或嗅神经绕开

BBB进入脑组织, 相对于外周静脉给药, 鼻腔给药能

使更多的药物进入脑部[41-45]。

Zhang 等 [41]将 β-细辛醚微乳分别通过鼻腔和尾

静脉注射对大鼠给药, 结果发现: β-细辛醚微乳经鼻腔

给药后药物迅速吸收, 2 min 时在血液和脑组织中都

能检测到药物 , 但进入脑内的药物更多 , AUC脑0-2 min/

AUC血浆0-2 min 为 1.49, 脑组织的药物较血浆中高出近

50%。而同期经尾静脉给药后的AUC脑0-2min/AUC血浆0-2min

之比仅为 0.83, 脑部的药物较血液中明显偏低。无论

是静脉给药还是鼻腔给药, 脑组织中的药物都在 5 min

时达到最大浓度, 但是, 相对于鼻腔给药后的脑内药物

浓度 0.755 8 µg · mL-1, 血液给药后的脑内药物浓度

0.429 7 µg·mL-1仅为前者的 56.85%。由于 β-细辛醚是

一个亲脂性小分子药物, 因此, 随着时间的推移, 血液

中药物可以通过BBB进入脑内, 使得脑内的药物浓度

不断升高, 而鼻腔给药后初期较高的脑内药物浓度也

随着时间推移以及药物在脑组织中的代谢而不断降

低, 以至于在 45 min时低于血液中的浓度。尽管如此,

鼻腔给药仍在促进药物向脑内递送方面显示了其独特

的优势。依法韦仑脂质体[42]、氟哌啶醇微乳[43]和利培

酮脂质体[44]等均可通过鼻腔给药提高药物脑靶向性。

Khan等[45]对近年来鼻腔给药促进药物脑靶向的例子

进行了详细总结。

啮齿类和犬类动物连接嗅觉区的鼻黏膜范围高达

50%, 而人类只有 3%～10%。作为静脉注射给药的替

代途径, 鼻腔给药后药物实际吸收剂量的重现性需要

认真考虑。此外, 长期鼻腔给药还会对鼻黏膜及纤毛

产生一定的毒副作用。

3.4.2 鞘内注射 鞘内注射是将药物注射到椎管, 进

入蛛网膜下腔到达脑脊液发挥药效, 适用于预防或治

疗脑膜病变或恶性肿瘤转移等疾病[46]。鞘内注射具有

给药剂量少、靶向给药等优点, 可通过单次穿刺给药或

鞘内置管后多次给药。鞘内注射给药后, 药物不需要

穿过 BBB 就能直接到达靶部位, 起效迅速。Etminan

等[47]采用尼莫地平微球进行鞘内注射, 结果表明其能

延长药物释放时间, 增强治愈效果, 降低药物毒性。值

得注意的是, 鞘内给药后药物直接作用在脊髓和脑的

表层, 容易引起脊髓神经的毒性损伤, 严重的会导致患

者瘫痪。鞘内注射是一种介入性和反复性的操作, 必

须严格采取无菌操作和把控注入剂量[48]。

4 结语

相对于口服和静脉注射给药这样全身用药方式,

靶向定位治疗因用药量少、疗效高和毒副作用小的优

点而具有十分广阔的应用前景。在回顾靶向递药系统的

发展历程时不难发现, 无论是肝靶向、肾靶向、肺靶向、

骨髓靶向、胃内滞留还是结肠定位制剂, 其中的药物对

器官或组织的靶向性无一不是基于递药系统的剂型特

点与机体的生理或病理学特异结构之间的相互作用。

据此, 对未来靶向制剂的深入研究提出以下3点建议:

首先, 如同深入了解肝脏中网状内皮系统的结构

特点对纳米递药载体的吞噬机制和影响因素有助于提

高药物的肝靶向效率, 在研究药物的脑靶向递送时, 也

应当关注有关BBB的结构特点、组成成分以及通透性

等基础研究方面的最新进展, 这对提高药物的脑靶向

递送效率具有重要意义。

其次, 鉴于递药系统的形态结构变化会影响药物

的肝靶向递送效率[49], 这一因素是否也会影响药物向

脑部或其他靶器官的递送, 对此应进一步研究与评价,

以期获得更新和更有价值的脑靶向递送效率。

最后, 基于生理状态下不同器官之间以及生理和

病理状态下同一器官之间, 在组织结构、血液供应等诸

多方面都存在着一定差异这一靶向制剂存在的基石,

有理由认为, 通过努力不仅可以将现有的脑靶向递药

系统提高到一个更高的层次, 以实现对脑部疾病更精

准的治疗, 还可以在现有的靶向递药系统之外, 设计出

疾病治疗所需但迄今尚未出现的全新靶向递药系统。
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