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СПИСОК СОКРАЩЕНИЙ 

АС – адипогенная среда 

ГК – гиалуроновая кислота 

ДМСО – диметилсульфоксид 

ЕВМ – естественный внеклеточный матрикс 

ИПСК – индуцированные плюрипотентные стволовые клетки  

ИФА – иммуноферментный анализ 

ММ – молекулярная масса 

МС – механические свойства 

МСК – мезенхимальные стромальные клетки человека 

МТТ – 3-(4,5- диметилтиазол-2-ил)-2,5-дифенил-2H-тетразолий бромид 

ОС – остеоиндуктивная среда 

ПВС – поливиниловый спирт 

ПО – программное обеспечение 

ПЦР – полимеразная цепная реакция 

СД – степень деацелирования 

ТИК – тканеинженерные конструкции 

ФБ – фосфатно-солевой буфер 

ФМА – форбол-12-миристат-13-ацетат 

Хит – матрикс на основе хитозана 
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Хит-LD – матрикс на основе хитозана и олиго(L,D-лактида) 

Хит-LL – матрикс на основе хитозана и олиго(L,L-лактида) 

ЭДТА – динатриевая соль этилендиамин N,N,N',N'-тетрауксусной кислоты  

CD – кластер дифференцировки (от англ. cluster of differentiation/cluster designation) 

CRISPR – короткие палиндромные повторы, регулярно расположенные группами (от 

англ. clustered, regularly interspaced, short palindromic repeat) 

DMEM – среда Игла, модифицированная по способу Дульбекко (от англ. Dulbecco 

Modified Essential Medium) 

FBS – эмбриональная телячья сыворотка (от англ. fetal bovine serum)  

FDA – управление по санитарному надзору за качеством пищевых продуктов и 

медикаментов (англ. Food and Drug Administration) 

FGF – фактор роста фибробластов (от англ. fibroblast growth factor) 

GNF – гликонуклеолипиды, содержащие фторированную углеродную цепь (от англ. 

glyco-nucleo-lipids containing a fluorinated carbon chain) 

HLA – человеческий лейкоцитарный антиген (от англ. Human Leukocyte Antigen)  

IBMX – 3-изобутил-1-метилксантин 

IL-6 – интерлейкин 6 

ISCT – Международное общество клеточной и генной терапии (от англ. International 

Society for Cell & Gene Therapy) 

MHC  ̶  Главный комплекс гистосовместимости (от англ. major histocompatibility 

complex) 

https://ru.wikipedia.org/wiki/%D0%90%D0%BD%D0%B3%D0%BB%D0%B8%D0%B9%D1%81%D0%BA%D0%B8%D0%B9_%D1%8F%D0%B7%D1%8B%D0%BA
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PCL – поликапролактон (от англ. polycaprolactone) 

RBC – буфер для лизиса эритроцитов (от англ. Red Blood Cell Lysis Buffer) 

TGF-β – трансформирующий фактор роста-β (от англ. Transforming Growth Factor β) 

THP-1 – клеточная линия промоноцитов человека 

TNF-α – фактор некроза опухоли (от англ. Tumor Necrosis Factor α) 

VEGF – фактор роста эндотелия сосудов (от англ. Vascular Endothelial Growth Factor) 

VSEL – очень маленькие эмбрионально-подобные стволовые клетки (от англ. Very 

Small Embryonic-Like Stem Cells) 

α-MEM – Среда Игла, альфа модификация (от англ. Minimum Essential Medium) 
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ВВЕДЕНИЕ 

Актуальность работы   

Изменения в образе жизни людей и улучшение её качества приводят к 

увеличению продолжительности жизни и, как следствие, появлению новых 

заболеваний. Старение населения приводит к увеличению количества хронических 

расстройств, что увеличивает нагрузку на систему здравоохранения. Хронические 

заболевания могут в конечном счете привести к органной недостаточности и 

потребовать замены органов. Списки пациентов в листах ожидания на 

трансплантацию органов продолжают расти с каждым годом, в то время как поставки 

органов не отвечают существующему спросу. 

Тканевая инженерия представляет собой новую область медицинской 

биотехнологии, которая в ближайшем будущем может стать альтернативой 

трансплантации донорских тканей или целых органов [1]. Основной задачей тканевой 

инженерии является создание биологических заменителей поврежденных тканей 

и/или органов. В тканевой инженерии используют биоматериалы, сформированные в 

матриксы/скаффолды (от англ. scaffold – строительные леса) с заданными 

свойствами, которые могут в какой-то степени имитировать морфологию конкретных 

тканей и служат подложкой для прикрепления и роста клеток. Эти матриксы 

получают различными методами из биоразлагающихся синтетических и/или 

природных материалов, а также их композитов [2]. Поскольку материалы для 

создания скаффолдов отличаются от компонентов естественного внеклеточного 

матрикса (ЕВМ) органов-мишеней, дифференцировка клеток, в частности, 

стволовых, на этих матриксах часто осуществляется лишь частично или неадекватно. 

В последнее время ведется активный поиск новых биоматериалов, а также методов 

улучшения их функциональности, например, путем модификации биологически 

активными соединениями или разработки новых многокомпонентных матриксов [3]. 

Перспективными представляются матриксы на основе природного полисахарида 
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хитозана (Хит), которые биосовместимы, не иммуногенны и обладают 

антибактериальными свойствами. Однако низкий уровень механической прочности и 

скорости биодеградации таких матриксов, а также их высокая гидрофильность 

ограничивают их применение в тканевой инженерии. Для создания матриксов с 

оптимальными свойствами все чаще используют композитные биоматериалы, 

например, комбинируют хитозан с другими полимерами или получают сополимеры 

хитозана. 

 

Цель и задачи работы 

Целью работы было получение, изучение структуры и физико-химических 

свойств матриксов на основе сополимеров хитозана с олиголактидами, а также оценка 

пролиферации и/или дифференцировки различных типов клеток при их 

культивировании на матриксах в модели in vitro. 

Для достижения поставленной цели предстояло решить следующие задачи: 

1. Получить и охарактеризовать матриксы (плёнки и макропористые 

гидрогели) на основе хитозана и его сополимеров с олиголактидами. Изучить их 

структуру (тип и размер пор, распределение пор по размерам), а также некоторые 

физико-химические свойства (набухаемость, деградация, механические 

характеристики) в зависимости от состава. 

2. Исследовать цитотоксичность и иммуногенность матриксов с 

использованием различных культур клеток в модели in vitro. 

3. Изучить особенности поведения (адгезия, морфология), роста и 

пролиферации различных типов животных клеток при их длительном 

культивировании на/в матриксах в модели in vitro. 
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4. Оценить возможность остеогенной и адипогенной дифференцировки 

стволовых клеток при их длительном культивировании на/в матриксах в модели in 

vitro. 

Научная новизна работы  

Впервые макропористые гидрогели на основе хитозана и его сополимеров с 

олиго(L,L-лактидом) и олиго(L,D-лактидом) (Хит-LL, Хит-LD) были впервые 

охарактеризованы с точки зрения их физико-химических свойств (структура, средний 

размер пор и распределение пор по размерам, степень набухания, деградация в 

модели in vitro, механические свойства). Впервые исследована цитотоксичность 

гидрогелей с использованием линии мышиных фибробластов (L929), а также их 

иммуногенность по активации клеток линии моноцитов человека (THP-1) в моделях 

in vitro. Впервые показано, что гидрофильно-гидрофобный баланс и кинетика 

биодеградации гидрогелей на основе сополимеров хитозана с олиголактидами 

зависят от типа привитого олиголактида. Продемонстрировано, что все матриксы 

поддерживали прикрепление, рост и пролиферацию различных типов животных 

клеток (мышиные фибробласты L929, мезенхимальные стромальные клетки (МСК), 

выделенные из жировой ткани человека). Впервые установлено, что пленки на основе 

сополимеров Хит с олиголактидами могут влиять на остео- и/или адипогенный 

потенциал МСК, причем усиление этого потенциала зависит от типа привитого 

олиголактида. 

Теоретическая и практическая значимость работы  

Полученные в работе результаты позволяют расширить знания о влиянии 

структуры и физико-химических свойств композитных матриксов (пленок и 

макропористых гидрогелей) на поведение, а также пролиферацию и/или 

дифференцировку культивируемых на/в них клеток. Установлено, что варьирование 

полимерного состава пленок позволяет направлять дифференцировку 

мезенхимальных стромальных клеток человека, в частности усиливать остео- и/или 

адипогенез. 
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Практическая значимость работы заключается в том, что на основе матриксов из 

сополимеров хитозана с олиголактидами могут быть созданы новые эффективные 

скаффолды для регенеративной медицины, в частности для усиления 

дифференцировочного потенциала МСК при регенерации костной и/или жировой 

тканей.  

Положения, выносимые на защиту 

1. Физико-химические свойства матриксов на основе сополимеров хитозана 

с олиго(L,L-лактидом) или олиго(L,D-лактидом) зависят от типа привитого 

олиголактида. В частности, использование матриксов (плёнок или макропористых 

гидрогелей) на основе сополимеров позволяет варьировать их набухаемость, 

деградацию и механические характеристики в зависимости от их состава.  

2. Матриксы из Хит, Хит-LL и Хит-LD не цитотоксичны и не иммуногенны, 

согласно результатам in vitro тестирования их экстрактов с использованием мышиных 

фибробластов (L929), а также культивирования в их присутствии клеток линии 

острого моноцитарного лейкоза человека (THP-1). 

3.  Мышиные фибробласты L929 и мезенхимальные стромальные клетки 

человека сохраняли свою жизнеспособность и пролиферировали при их длительном 

культивировании в течение 10-14 дней в гидрогелях Хит, Хит-LL и Хит-LD в модели 

in vitro. Все образцы матриксов поддерживали адгезию, рост и пролиферацию клеток. 

Кроме того, показано, что эти параметры, а также морфология клеток и их 

распределение в матриксах зависели от их состава.  

4. Матриксы (плёнки) на основе хитозана и сополимеров хитозана с 

олиголактидами поддерживали дифференцировку МСК в остеогенном и адипогенном 

направлениях при длительном культивировании клеток в модели in vitro. 

Максимальные уровни экспрессии маркеров остеогенеза (ALPL, Runx2, SPP1) были 

выявлены методом полимеразной цепной реакции (ПЦР) в реальном времени после 

культивирования МСК на пленках Хит-LD в течение 14 дней. Матриксы на основе 

Хит-LL, напротив, усиливали дифференцировочный потенциал МСК в адипогенном 
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направлении, что подтверждено результатами ПЦР в реальном времени при оценке 

экспрессии маркеров адипогенеза (PPARγ, ADIPOQ). 

 

Личный вклад автора 

Личный вклад автора заключается в анализе литературных данных по теме 

диссертации, планировании и выполнении всей экспериментальной части работы, а 

также обработке и анализе полученных результатов. Кроме того, автор принимал 

участие в подготовке и написании статьей, а также представлении результатов 

исследования на российских и международных конференциях.  

Степень достоверности и апробация результатов 

Достоверность полученных результатов определяется использованием в работе 

современных физико-химических, молекулярно-биологических и статистических 

методов, а также подтверждается публикациями в рецензируемых отечественных и 

международных журналах.  

Основные результаты работы были представлены на российских и 

международных конференциях в виде постеров и устных докладов: XХХ  ̶ XХХIV 

Зимняя молодежная научная школа «Перспективные направления физико-

химической биологии и биотехнологии» (2018-2022, Москва), Национальный 

конгресс по регенеративной медицине (20-22 ноября 2019, Москва),  IV 

международной конференции “Физика - наукам о жизни”  (11-14  октября 2021, 

Санкт-Петербург) и Международный конгресс «Биотехнология: Состояние и 

перспективы развития» (14 апреля 2023, Москва), The 11th Training School on 

Microencapsulation (9-12 Apr 2019, Лафборо, Великобритания), The 12th International 

Conference - Biomaterials and Nanobiomaterials: Recent Advances Safety. Toxicology and 

Ecology Issues (27 Sep - 4 Oct 2021, Ираклион, Крит-Греция). 

Публикации 

По материалам диссертации опубликовано 18 печатных работ, в том числе 4 

статьи, индексируемые в наукометрических базах данных Scopus и/или Web of 
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Science и входящих в перечень изданий, рекомендованных Минобрнауки России для 

опубликования результатов диссертаций. В статьях, опубликованных в соавторстве, 

основополагающий вклад принадлежит соискателю. 

Объем и структура работы 

Диссертация изложена на 134 страницах, включает 18 рисунков и 5 таблиц.  В 

работе представлены следующие разделы: введение, обзор литературы, материалы и 

методы, результаты и их обсуждение, выводы. Список цитируемой литературы 

включает 222 источников.  
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 Глава 1.  ОБЗОР ЛИТЕРАТУРЫ 

1.1 Тканевая инженерия и регенеративная медицина 

Тканевая инженерия – это новая область медицинской биотехнологии, главной 

задачей которой является создание тканеинженерных конструкций с использованием 

новых биоматериалов и новых клеточных технологий [1]. 

Регенеративная медицина – это область медицины, целью которой является 

восстановление пораженных болезнью, повреждённых (травмированных) тканей или 

целых органов, которое можно проводить как классическими методами, так и с 

использованием методов тканевой инженерии. 

Отметим, что в настоящее время в регенеративной медицине в основном 

применяют трансплантаты на основе не биодеградируемых материалов, например, 

протезы из металлов, их окислов или сплавов (например, титана). Кроме того 

применяются различные типы так называемой биокерамики (неорганические 

вещества) для создания искусственных суставов или закрытия костных дефектов [4], 

[5]. Однако их общим недостатком является то, что все они способны обеспечить 

только структурные, но не физиологические функции регенерируемых органов и 

тканей.  

Таким образом, продолжаются поиски различных биоинженерных решений, 

направленных на восстановление или замену повреждённой ткани или 

восстановление функциональности органа. На данный момент достижения тканевой 

инженерии еще не получили массового применения, однако уже сегодня можно с 

уверенностью говорить о том, что этот перспективный подход найдет самое широкое 

использование в регенеративной медицине уже в ближайшем будущем. 

1.1.1. Трансплантология и проблема дефицита донорских органов 

Трансплантология – это раздел медицины, изучающий проблемы 

трансплантации органов, а также перспективы создания искусственных органов. 
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Несмотря на то, что в настоящее время с помощью трансплантации удается 

решать некоторые задачи, связанные с регенерацией отдельных тканей и органов, 

существует большая проблема, связанная с недостатком органов для трансплантации. 

Так, в США каждые 10 мин новый пациент добавляется в национальный список 

очереди на трансплантацию органов. Таким образом, 144 пациента добавляются в 

этот список каждый день. В течение этого же 24-часового периода данные из «сети 

закупок и трансплантации органов» (от англ. The Organ Procurement and 

Transplantation Network (OPTN) от 1.8.2022 г. https://optn.transplant.hrsa.gov) 

показывают, что приблизительно 22 человека не cмогли дождаться трансплантации 

(Рисунок 1).  

 

Рисунок 1  ̶  Данные по количеству доноров органов, пациентов, которым 

требуется трансплантация, и пациентов в списке ожидания за период с 1991 по 2021 

год. Данные взяты из The Organ Procurement and Transplantation Network / United 

Network for Organ Sharing (OPTN/UNOS) по состоянию на 1/8/22 [6] 

Спрос на органы неуклонно растет. Если в 1991 году было 6883 доноров для 

15756 пациентов, которым требовалась трансплантация и 23176 пациентов из списка 

ожидания, то в 2021 году количество доноров выросло в 2,4 раза и достигло 20161, 

трансплантатов – в 2,6 раз (41356), а количество пациентов в списке ожидания 
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увеличилось в 3,7 раз, то есть стало 85548. Постоянно растущий спрос на 

трансплантируемые органы усиливает дефицит органов и создает еще большую 

потребность в решении этой проблемы [6]. 

1.1.2. Подходы к решению проблемы дефицита органов 

Существуют различные биоинженерные решения, направленные на 

восстановление или замену утраченной ткани или восстановление функциональности 

органа. Далее подробно рассмотрим основные подходы, применяемые в настоящее 

время для решения проблемы дефицита органов с помощью биоинженерии: (1) 

клеточная терапия, (2) ксенотрансплантация, (3) 3D-биопечать и (4) стратегия 

рецеллюляции. 

1.1.2.1. Клеточная терапия 

In vivo восстановление поврежденных тканей и органов может быть достигнуто 

путем доставки к ним факторов роста [7] или стволовых клеток [8]. При таком 

подходе можно увеличить функциональность ткани через паракринный эффект, а 

также путем непосредственного дополнения количества функциональных клеток. 

Кроме того, можно использовать методы редактирования генома для повышения 

функциональности органа, либо стимулирования регенерации. Например, можно 

адаптировать технологию редактирования генома CRISPR (от англ. - clustered, 

regularly interspaced, short palindromic repeat) для терапевтических применений в 

регенеративной медицине [9]. С помощью CRISPR-Cas9 можно осуществить 

направленный нокаут антигенов тканевой совместимости (от англ. MHC - Major 

Histocompatibility Complex), например, человеческого лейкоцитарного антигена (от 

англ. HLA - Human Leukocyte Antigen) в индуцированных плюрипотентных 

стволовых клетках (ИПСК) для улучшения их иммунной совместимости [10]. 

Ожидается, что в будущем применение CRISPR и других технологий для 

редактирования генома поможет восстанавливать ткани, которые содержат 

генетические повреждения как результат болезни, например, онкологического 
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заболевания или травмы. Таким образом, можно будет избежать замены тканей или 

целых органов у некоторых пациентов. 

1.1.2.2. Ксенотрансплантация 

Использование редактированного генома животных для изменения иммунного 

распознавания и предотвращения отторжения органов является еще одним 

перспективным подходом, который может быть использован для уменьшения 

растущего дефицита донорских органов. Соответствующим образом 

модифицированные животные органы могут быть трансплантированы человеку 

(ксенотрансплантация). К недостаткам этого подхода следует отнести 

неопределенность, связанную с соответствующими функциональными и 

генетическими модификациями и необходимыми мерами безопасности (например, в 

связи с возможностью кросс-видовой инфекции) [11], [12], а также этические 

проблемы [13]. Некоторые обнадеживающие успехи достигнуты в компаниях SGI и 

Lung Biotechnology PBC (дочерняя компания United Therapeutics Corporation) с 

помощью синтетической геномики. В мае 2014 года SGI и Lung Biotechnology 

заключили исследовательское соглашение о разработке гуманизированных органов 

свиньи с использованием достижений генной инженерии [14]. Изначально этот 

проект был сфокусирован на разработке органов для пациентов с заболеваниями 

легких, но с 2015 года в это соглашение были включены также заболевания почек. 

Эта технология рассматривается как перспективный подход, который позволил бы 

обеспечить пациентов геномно-адаптированными безопасными органами. 

1.1.2.3. Стратегии рецеллюляции 

В качестве матриксов для доставки клеток можно также использовать 

децеллюлизированные биологические материалы или другие органы пациента. 

Децеллюляризованный внеклеточный матрикс обеспечивает уникальный 

нецитотоксичный трехмерный каркас, который поддерживает клеточную адгезию и 

пролиферацию [15]. Для удаления клеток используют механические, термические, 
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химические и ферментативные методы, которые после удаления клеток позволяют 

сохранить  микро- и макроанатомию внеклеточного матрикса [16]. В этом подходе 

целью является персонифицированный орган с низким потенциалом 

иммунологического отторжения после трансплантации [17]. Последующая 

рецеллюляция подразумевает посев клеток на децеллюляризованный матрикс, и 

таким образом обеспечивается создание полностью функционального органа. 

Данный подход активно исследуется для регенерации легких [18], печени [17], 

толстой кишки [19] и других органов. Одним из клинически исследованных примеров 

применения стратегии рецеллюляции является разработка аутологичных уретронов 

[20]. Однако следует отметить, что существует опасность сохранения 

специфического поверхностного антигена (например, галактозил-α (1,3)-галактозы) в 

ксеногенных тканях даже после децеллюляризации, а также принимать во внимание 

высокие риски возникновения тромбоза после трансплантации таких матриксов [21]. 

1.1.3. Проблемы и ограничения, связанные с тканевой и органной 

биоинженерией 

Рассмотрим пять основных задач или ограничений биоинженерии: 1) картирование 

(схемы размещения клеток, типы клеток, функции, организация и интеграция); 2) 

поиск и наработка клеток; 3) иммуносупрессия; 4) интеграция (связывание новых 

тканей и органов с биологическими функциями пациента, например, такими как 

иннервация, сосудистые системы, желчь, лимфатические сосуды и т. д.);  5) 

васкуляризация. 

1.1.3.1. Картирование 

Для точной биоинженерии тканей и эффективной замены их утраченной 

функциональности необходимо досконально изучить организацию клеток и 

клеточных структур в каждом органе [22]. К настоящему моменту еще не созданы 

достаточно подробные карты размещения клеток, их фенотипа, функций, а также 

организации взаимодействия между клетками, чтобы максимально точно 
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реализовывать восстановление функций органов. Считается, что хотя этих карт еще 

недостаточно для биоинженерии ткани или органа, но они все же могут внести 

некоторую ясность в механизмы их репарации. Некоторые органы и ткани изучены 

лучше, чем другие. Так, довольно простые органы, например, кожа, изучены 

досконально, в то время как сердце, легкие, печень и почки устроены намного 

сложнее и, соответственно, их картография недостаточно полная. Создание 

всеобъемлющего «клеточного атласа» для каждого из органов может внести большой 

вклад в регенерацию и восстановление функциональности различных органов. Во 

многих случаях биоинженерные органы, скорее всего, не будут идеальными 

имитаторами реальных органов, но тем не менее, они смогут выполнять необходимые 

функции. Например, “островки из гепатоцитов” (от англ. intrahepatic transplanted 

islets) можно применять для лечения диабета первого типа [23]. Также известно, что 

трансплантаты поджелудочной железы (так называемые “островки Лангерганса”) 

могут какое-то время функционировать в организме, несмотря на то, что они не 

воссоздают такое микроокружение поджелудочной железы, которое имеет место в 

реальном органе [24]. Таким образом, остается определить, будут ли эти подходы 

обеспечивать долгосрочную коррекцию или эти органы могут со временем 

ухудшиться с пагубными последствиями для пациента. Можно предположить, что 

успешные методы биоинженерии для замены функции поврежденного или 

утраченного органа могут не требовать точной репликации существующих структур 

органов в макромасштабе. Однако понимание детального микроскопического 

размещения различных типов клеток, их функций и взаимодействий в 

микроэкологической нише существующих органов, скорее всего, окажется 

целесообразным при разработке биоадаптивных тканей. 

1.1.3.2. Источники клеток 

Для воссоздания желаемой функции органа необходимы надежные и 

воспроизводимые источники различных типов клеток, поиск которых является 
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актуальной проблемой. Чистота и качество существующих источников клеток также 

должны быть улучшены для создания биоинженерных тканей и органов, наиболее 

приближенных к реальным. На сегодняшний день часто используют аутологичные 

клетки (собственные клетки пациента). Такие клетки более предпочтительны, чем 

аллогенные, то есть чужеродные для данного организма, например, 

трансплантируемые от человека человеку. Иcпользование аутологичных клеток 

минимизирует вероятность отторжения и потребность в иммуносупрессии, так как 

содержат идентичный набор антигенов. Однако не всегда удается найти родственного 

донора для конкретного пациента, и в таком случае применяются аллогенные клетки. 

Таким образом, для развития тканевой инженерии и регенеративной медицины 

необходимо модифицировать технологические процессы, связанные с получением и 

использованием аутологичных и аллогенных клеток [25]. 

1.1.3.3. Иммуносупрессия 

Иммуносупрессия имеет решающее значение для снижения риска отторжения 

трансплантата. Однако долгосрочное использование иммуносупрессии 

сопровождается рядом побочных эффектов, таких как прогрессирующая почечная 

недостаточность. Когда клетки или ткани имплантируются пациентам, 

необходимость в иммуносупрессии может значительно снизить качество жизни, 

повредить трансплантированный орган, а также увеличить риски возникновения рака, 

сердечно-сосудистых заболеваний, сахарного диабета de novo и др. [26]. Также стоит 

отметить, что иммуносупрессивные препараты достаточно дорогие. Таким образом, 

устранение необходимости иммуносупрессии было бы идеальным решением. Это 

может быть достигнуто при использовании аутологичных клеток, генетической 

модификации клеток и тканей, а также, возможно, путем разработки новых методов, 

способных вызвать толерантность к трансплантированным органам. Вопрос 

иммунной совместимости является главным для международного консорциума в 

Национальном институте здравоохранения США (от англ. National Institutes of Health 
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(NIH)) при оказании помощи в разработке методов иммунной толерантности 

(http://www.immunetolrance.org). В NIH продемонстрировали, что соответствующий 

режим кондиционирования, представляющий собой предтрансплантационную 

обработку клеток различными препаратами, цитокинами, антителами и т.д., может 

обеспечить долгосрочное функционирование, например, трансплантированной 

почки, не требуя долговременной иммуносупрессии [27], [28]. 

1.1.3.4. Интеграция 

Нервная и лимфатическая системы восстанавливаются во время трансплантации 

органов случайным образом, поэтому остается неясным, будут ли биоинженерные 

ткани и органы вести себя так же, как и их нативные аналоги, или же потребуютcя 

дополнительные соединения для успешной трансплантации. Реализация иннервации 

и лимфатического дренажа – это сложная задача, которая должна решаться по-

разному для разных органов. В качестве примера можно привести исследование, в 

котором описана регенерация нервов в биосинтетической внеклеточной матрице при 

трансплантации роговицы глаза [29]. Расширение исследований для более крупных 

тканей и, в конечном счете, для биоинженерных органов будут иметь решающее 

значение для обеспечения правильной функции трансплантата. 

1.1.3.5. Васкуляризация 

Восстановление тканей in vivo или ex vivo требует развития внутренней 

сосудистой системы, которая, в свою очередь, обеспечивает необходимыми 

питательными веществами все клетки. К сожалению, для тканей толщиной более 

десятков миллиметров этого еще не удалость достичь. При этом для генерирования 

объемных органов, таких как сердце, печень, легкие или почки, эту проблему 

необходимо решить. Следует отметить, что определенный прогресс в достижении 

этой цели уже был достигнут: например, было показано, что совместная 

трансплантация гемопоэтических и мезенхимальных стволовых клеток/клеток-

предшественников эндотелиальных прогениторных клеток улучшает 
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васкуляризацию в модели биоинженерного тканевого трансплантата [30]. Разработка 

подобных стратегий, направленных на улучшение васкуляризации в биоинженерных 

тканях и органах, в частности путем добавления клеток, небольших молекул и/или 

биоматериалов будет способствовать улучшению восстановительных механизмов, а 

также обеспечит достаточно хорошую диффузию питательных веществ, кислорода и 

удаление метаболитов. 

1.1.4. Триада тканевой инженерии 

Согласно всему вышеизложенному, в настоящий момент в тканевой инженерии 

не существует универсального пути для регенерации различных тканей и тем более 

органов. Поэтому продолжаются исследования как с целью усовершенствования 

существующих стратегий, так и для разработки новых подходов. На сегодняшний 

день наиболее продвинутым и перспективным является направление, связанное с 

тканевой инженерией. 

Выделяют три основные компонента в данной области: 

1. клетки для облегчения формирования необходимой ткани; 

2. факторы роста или биофизические факторы для роста, пролиферации 

и/или дифференцировки клеток; 

3. матрикс, который обеспечивает структуру, и является подложкой для 

прикрепления, роста и пролиферации/дифференцировки клеток. 

В совокупности эти компоненты составляют так называемую “триаду тканевой 

инженерии” и являются ключевыми для успешной регенерации тканей. Рассмотрим 

подробно первый пункт, связанный с клетками и источниками их выделения. 

1.1.4.1. Стволовые клетки 

Для целей тканевой инженерии и клеточной терапии обычно используют 

стволовые клетки, поскольку они являются предшественниками для большинства 
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клеток, формирующих различные ткани организма.  Мезенхимальные стволовые 

клетки могут быть выделены из четырех основных источников.  К ним относятся: (1) 

эмбриональная ткань; (2) ткани плода, в частности плацента (амнион и хорион), 

амниотическая жидкость и пуповина; (3) конкретные ткани во взрослом организме 

(жир, костный мозг, скелетные мышцы, кожа, кровь); (4) дифференцированные 

соматические клетки после того, как они были генетически перепрограммированы (в 

частности, ИПСК). Эти популяции стволовых клеток имеют различную активность, 

то есть способность к активации соответствующих генов, и, соответственно, они 

различаются по количеству типов клеток, в которые они могут дифференцироваться. 

Только эмбриональные стволовые клетки, полученные из морулы, являются 

тотипотентными, то есть способными дифференцироваться во все типы клеток, 

присутствующие в организме, включая клетки плаценты [31]. Эмбриональные 

стволовые клетки, полученные из бластоцисты, то есть более поздней стадии 

эмбрионального развития, являются плюрипотентными, то есть они могут 

дифференцироваться в клетки любой ткани, кроме плаценты. Эмбриональные 

стволовые клетки идентифицируются по экспрессии стадийно-специфического 

эмбрионального антигена SSEA (от англ. stage-specific embryonic antigen), 

транскрипционных факторов Nanog и Oct-4 [32]. Недавно был также выделен новый 

тип плюрипотентных стволовых клеток.  Это очень маленькие эмбрионально-

подобные (от англ. VSEL  ̶  very small embryonic-like)  стволовые клетки с 

характерным профилем экспрессии SSEA, ядерного Oct-4A и Nanog [33]. Клетки, 

полученные непосредственно из плода, обычно являются мультипотентными, то есть 

способными дифференцироваться только в ограниченное число специализированных 

типов клеток [34]. Однако следует отметить, что описаны и другие локализации 

плюрипотентных клеток, например, в легких [35]. Плюрипотентные клетки обычно 

получают из экстрафетальных тканей, в частности амниона, амниотической 

жидкости, хориона или пуповины. Маркеры плюрипотентности были обнаружены 
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также в клетках из амниотической жидкости [36] и в пупочном канатике  (от англ. 

wharton jelly) [37]. 

1.1.4.2. Бесклеточная терапия 

При введении стволовых клеток непосредственно в поврежденные ткани и 

органы in vivo их регенерирующие эффекты связаны, главным образом, с 

аутокринной продукцией широкого спектра биоактивных молекул,  например, таких 

как факторы роста, цитокины, хемокины, антиапоптотические факторы или 

иммуномодуляторы [38], [39]. Биоактивные молекулы, синтезированные в стволовых 

клетках, хранятся во внеклеточных везикулах, которые можно выделить из среды, в 

которой культивируют стволовые клетки, а затем ввести системно или локально в 

поврежденные ткани. Этот подход называется бесклеточной терапией на основе 

стволовых клеток [40], [41]. На сегодняшний день ведутся исследования по 

применению внеклеточных везикул и/или концентрированных кондиционных сред 

МСК при повреждениях печени [42], сердечно-сосудистых заболеваниях [43], 

аутоиммунных заболеваниях [41] и др. Однако терапия на их основе все еще в 

значительной степени ограничена экспериментальной стадией из-за возможной 

иммуногенности, различиях в оценке эффективности и высокой стоимости [44]. 

1.1.4.3. Взрослые стволовые клетки 

Взрослые стволовые клетки могут быть обнаружены практически во всех 

органах и тканях взрослого организма, например, в мозге [45], сердце [46], пульпе 

зуба [47], скелетных мышцах [48], жировой ткани [49], костном мозге [50]. Подобно 

стволовым клеткам, полученным из экстрафетальных тканей, взрослые стволовые 

клетки могут преодолевать мутационные и другие неблагоприятные эффекты, что, в 

свою очередь, может влиять на их стволовость и мультипотентность. При этом их 

использование не вызывает этических и юридических вопросов, в отличие от 

стволовых клеток, полученных из ооцитов человека, эмбрионов и плода [51].  Кроме 

того, взрослые стволовые клетки могут быть выделены и применены в аутологичной 
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форме. Так, стволовые клетки, полученные из тканей, могут быть выделены после 

рождения индивидуума и сохранены для потенциального использования в будущем, 

если этот человек будет нуждаться в регенеративной терапии позже [52]. Однако в 

настоящее время даже в высокоразвитых странах этот подход не получил широкого 

распространения из-за его относительно высокой стоимости, ограниченных емкостей 

хранилища, возможной потери жизнеспособности клеток за время хранения и т.д. 

Поэтому эти клетки больше подходят для аллогенных применений, то есть в качестве 

донорских клеток. И, хотя иммуногенность стволовых клеток (за исключением 

ИПСК), как правило, считается низкой, иммунная реакция против аллогенного 

имплантата потенциально возможна. Поэтому нельзя исключать потребность в 

иммунодепрессантах.  

Несмотря на это, взрослые стволовые клетки можно рассматривать как наиболее 

предпочтительный тип стволовых клеток для клеточной терапии и тканевой 

инженерии. Взрослые стволовые клетки обычно мультипотентны, хотя среди них 

также обнаружены клетки, экспрессирующие маркеры плюрипотентности, например, 

в костном мозге (это и есть упомянутые ранее клетки VSEL) [33]. Некоторые 

взрослые стволовые клетки являются олигопотентными, бипотентными или даже 

унипотентными, например, базальные клетки в эпидермисе, сперматогониальные 

стволовые клети и сателлитные клетки скелетных мышц [53].  

В тканевой инженерии дифференцировка клеток в модели in vitro может быть 

усилена за счет их культивирования в индукционных средах и/или на специальных 

матриксах с соответствующим составом, архитектурой, физико-химическими и 

механическими свойствами (МС). В последующих главах будут подробно 

рассмотрены матриксы, применяемые в качестве подложек для прикрепления, 

наработки и дифференцировки клеток. 
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1.2 Полимерные материалы и матриксы на их основе для тканевой 

инженерии 

Одной из задач тканевой инженерии является создание скаффолдов (матриксов) 

из природных и/или синтетических материалов с заданными свойствами, в частности 

полимеров или сополимеров, которые могут хотя бы частично имитировать свойства 

собственного естественного внеклеточного матрикса. Далее рассмотрим основные 

функции ЕВМ. 

1.2.1 Основные функции естественного внеклеточного матрикса 

За исключением клеток крови, 97% нормальных клеток в тканях человека 

являются субстрат-зависимыми и находятся в структурированной матрице. Ткани 

человека состоят не только из клеток, но и все имеют специфичный естественный 

внеклеточный матрикс, который обычно содержит несколько компонентов, в 

частности белки (коллагены, ламинины и др.), гликопротеины и т.д. Следует 

обозначить пять основных функций естественного внеклеточного матрикса: 

1) ЕВМ обеспечивает структурную поддержку и физическую среду для 

клеток, находящихся в этой ткани. Матрикс необходим для прикрепления, роста, 

миграции клеток и их возможности реагировать на сигналы.  

2) ЕВМ обеспечивает структурные и механические свойства ткани, такие 

как эластичность. Например, толстые сухожильные пучки, образованные коллагеном 

типа 1, отвечают за высокую прочность сухожилий на растяжение, а случайно 

распределенные коллагеновые фибриллы и эластические волокна кожи отвечают за 

её прочность и эластичность [54].  

3) ЕВМ может отвечать за доставку биологически активных веществ 

(сигналов) к клеткам для регулирования их жизнедеятельности.  

4) ЕВМ может выступать в качестве резервуара факторов роста и усиливать 

клеточную активность. К примеру, гепарансульфат протеогликаны облегчают 
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димеризацию фактора роста фибробластов (от англ. FGF - Fibroblast Growth Factor), 

запуская механизм действия этого фактора [55].  

5) ЕВМ участвует в деградации физической среды, чтобы обеспечить 

неоваскуляризацию и ремоделирование в ответ на развитие, физиологические и 

патологические изменения во время динамических процессов ткани, а именно 

морфогенез, гомеостаз и заживление ран.  

Таким образом, принимая во внимание множественность функций, сложного 

состава и динамического характера ЕВМ в нативных тканях, задача по созданию 

“идеальных” полимерных матриксов для регенерации различных типов тканей 

представляется довольно сложной. Далее будут подробно рассмотрены требования 

к полимерным матриксам.  

1.2.2 Функции полимерных матриксов и требования к ним 

Рассмотрим требования к полимерным матриксам для тканевой инженерии. 

1. Архитектура. Матриксы должны обладать пористой структурой, 

обеспечивающей васкуляризацию и формирование новой ткани, чтобы облегчить 

интеграцию клеток хозяина к имплантированной тканеинженерной конструкции. 

Пористая структура нужна также для эффективного транспорта питательных веществ 

к клеткам и вывода метаболитов. Матриксы должны постепенно биоразлагаться 

(резорбировать или биодеградировать) после имплантации со скоростью, 

соответствующей скорости формирования вновь образующихся тканей. 

2. Биосовместимость. Матриксы должны обеспечивать прикрепление 

клеток, поддерживать их рост, пролиферацию и/или дифференцировку во время 

культивирования как в модели in vitro, так и после имплантации in vivo. 

Биоматериалы, используемые для изготовления подложек, должны быть совместимы 

также с другими клеточными компонентами тканей пациента. 
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3. Биоактивность. Матриксы должны активно взаимодействовать с 

клеточными компонентами регенерируемых тканей и регулировать различные 

биологические процессы. В биоматериалы можно включать сигнальные молекулы, 

такие как клеточно-адгезивные лиганды, например, белки или гликопротеины, 

обеспечивающие межклеточные контакты. Матрикс должен также обеспечивать 

транспорт или хранение экзогенных соединений, ускоряющих регенерацию, 

например, факторов роста. В этом отношении материалы матриксов должны быть 

совместимы с биомолекулами и/или пригодны для инкапсулирования 

контролируемо-высвобождаемых биомолекул, с сохранением биологической 

активности включенных соединений. Например, гидрогели на основе хитозана могут 

быть получены для пролонгированного высвобождения труднорастворимых 

лекарственных средств, благодаря возможности регулировать гидрофильность этого 

полимера [56]. 

4. Механические свойства. Механические свойства матриксов должны 

соответствовать свойствам нативной ткани. Недавние исследования МС матриксов 

подтвердили их важность при культивировании клеток. Установлено, что при 

растяжении подложки, морфология и адгезия различных клеток (например, 

эпителиальных, мышечных, фибробластов и нейронов) зависели от степени этого 

растяжения, которое, в свою очередь, определялось эластичностью матриксов [57]. 

Кроме того, показано, что при дифференцировке МСК жесткость матрикса влияла на 

внутриклеточную передачу сигналов через механотрансдукторы Rho-киназу и киназу 

фокальной адгезии [58]. МСК человека дифференцировались в нейроны, клетки 

мышечной или костной ткани в зависимости от эластичности матрикса. Модуль 

упругости матриксов в каждом случае приблизительно соответствовал показателям 

упругости регенерируемых тканей. 

Таким образом, матриксы должны удовлетворять всем перечисленным 

требованиям для их успешного применения в тканевой инженерии.  
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1.2.3 Биоразлагаемые матриксы на основе природных и синтетических 

полимеров 

 Основной проблемой при разработке матриксов для различных хирургических 

и ортопедических операций является выбор подходящих биоматериалов, которые 

должны удовлетворять описанным ранее требованиям (см. п. 1.2.1.). Таким образом, 

в зависимости от материала, матриксы могут быть на основе природных, 

синтетических полимеров или многокомпонентными. 

 В настоящее время в биомедицине и косметологии достаточно широко 

используются природные полимеры (белки, пептиды, полисахариды), а некоторые из 

них применяются в комбинации с другими материалами в качестве композитов. Они 

могут быть использованы при регенерации нативной ткани, так как заведомо 

биосовместимы, то есть способны поддерживать клеточные взаимодействия. 

 С другой стороны, используются синтетические полимеры, полученные 

посредствам контролируемых химических реакций, что позволяет получать 

биоматериалы с заданными физико-химическими свойствами. Синтетические 

полимеры имеют некоторое преимущество перед природными, так как их свойства 

(например, механическую прочность, скорость деградации и др.) можно не только 

задавать при получении, но и контролировать. В отличии от синтетических 

полимеров, свойства природных зависят от источника их получения, их нельзя 

стандартизировать, а, следовательно, трудно добиться хорошей воспроизводимости 

результатов. Композитные/гибридные материалы получают путем физического 

смешивания двух и более веществ (например, двух полимеров или полимера(ов) и 

неорганических наночастиц), либо путем синтеза сополимеров из двух или более 

мономеров, что позволяет получать материалы с оптимальными свойствами, 

объединяя преимущества каждого из компонентов.  
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1.2.3.1 Матриксы на основе природных материалов 

Среди природных материалов, используемых в тканевой инженерии, можно 

отметить, например, природные полимеры коллагены (белки), на основе которых 

получают матриксы для регенерации кожи [59], [60], или неорганические 

керамические материалы, например, гидроксиапатит и трикальций фосфат, 

потенциально применимые для восстановления костной ткани [61], [62]. Однако, 

несмотря на то, что последние входят в состав неорганической составляющей костной 

ткани и обладают остеоиндуктивным свойствами [63], они имеют плохие 

механические характеристики [64], что делает их непригодными для замены мягких 

тканей, которые характеризуются отличными от твердых тканей рецепторами 

клеточной адгезии и механическими характеристиками. Следовательно, лучше 

использовать такие неогранические материалы для получения композитных 

материалов, например в составе полимерных гидрогелей. 

Несмотря на указанные выше недостатки, природные полимеры активно 

применяются в тканевой инженерии. Можно особо отметить белки, например, 

коллаген [59] и желатин (денатурированный коллаген) [65], фиброин (белок шелка) 

[66] и др.; а также полисахариды хитозан [67], гиалуроновую кислоту (ГК) [68], 

альгинат [69], гликозаминогликаны [70] и другие полисахариды [71]. Природные 

полимеры, например, белки, имеют высокоорганизованные структуры и различные 

лиганды, которые могут связываться с клеточными рецепторами. Хотя природные 

полимеры биосовместимы, их клиническое применение ограничено сложностью 

получения матриксов на их основе, в основном из-за их физико-химических свойств, 

которые могут различаться от партии к партии [72]. Кроме того, поскольку 

деградация этих полимеров зависит от ферментативных процессов, скорость их 

биоразложения может также варьироваться от пациента к пациенту [73], [74]. 

Наконец, из-за способности природных полимеров поддерживать рост клеток на 

различных этапах развития, возможна и нежелательная стимуляция иммунного 



32 
 

ответа. В частности, большинство белков, как известно, иммуногенны, то есть 

способствуют выработке антител. Иммуногенность также может быть обусловлена 

присутствующими в природных полимерах антигенами, наличие которых 

варьируется в зависимости от способа и источника получения [75]. Тем не менее, 

биосовместимость матриксов на основе природных сополимеров определяет их 

широкое исследование и применение в тканевой инженерии.  

Так как в данной работе матриксы получали на основе природного полисахарида 

хитозана, далее будут рассмотрены некоторые особенности полисахаридов и, в 

частности, хитозана. 

Полисахариды представляют собой углеводные макромолекулы, образованные 

повторяющимися связанными гликозидными связями моносахаридными звеньями, и 

играют жизненно важную роль в живых системах [76]. Привлекательность 

применения полисахаридов в регенеративной медицине обусловлена их свойствами, 

такими как биосовместимость, способность к биодеградации под действием 

ферментов (например, лизоцим), наличие функциональных групп, которые 

облегчают химические модификации для адаптации матриксов в конкретных 

применениях, а также цитосовместимость и организованная макроструктура. В 

дополнение к химическим и структурным особенностям, биологически 

моносахаридные звенья играют важную роль в передаче клеточных сигналов, тем 

самым опосредуя клеточные процессы регенерации на молекулярном уровне. 

Особенности некоторых природных полимеров с точки зрения их использования для 

разработки ТИК представлены в таблице 1 [76].  
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Таблица 1  ̶ Преимущества и недостатки различных полисахаридов, 

применяемых в тканевой инженерии 

Полимер 
Свойства Ссылки 

Достоинства Недостатки 

Гиалуроновая 

кислота  

 Является компонентом 

ЕВМ 

 Поддерживает 

регенерацию и 

эластичность тканей 

 Имеет высокую 

водоудерживающую 

способность  

 Обладает хорошей 

гелеобразующей 

способностью 

 Взаимодействует с 

клетками и факторами 

роста 

o Низкая механическая 

прочность 

o быстрая деградация 

[77], [78] 

Хитозан  

 Гидрофильность 

 Способность к 

образованию 

полиэлектролитных 

комплексов 

 Способность к 

мукоадгезии 

 Гемостатическое 

действие 

 Структурное сходство 

с нативными 

внеклеточными 

протеогликанами 

 Возможность 

получения рН-

чувствительных 

матриксов 

Низкая механическая 

прочность 

[71], [79] 
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Продолжение таблицы 1 

Полимер 
Свойства Ссылки 

Достоинства Недостатки 

Альгинат 

 Способность к 

образованию физически 

сшитых гидрогелей при 

взаимодействии с 

двухвалентными 

катионами металлов 

(например, Ca2+) 

 Способность к 

образованию 

полиэлектролитных 

комплексов при 

взаимодействии с 

положительно 

заряженными 

полиэлектролитами 

(например, с хитозаном)  

 Хорошая набухаемость 

Низкая клеточная 

адгезия 

[80], [81] 

Декстран 

  

 Снижает риск тромбоза 

и воспалительной 

реакции 

 Предотвращает 

реперфузионный 

синдром при 

трансплантации органов 

 Действует как мягкий 

поглотитель активных 

форм кислорода 

 Снижает избыток 

тромбоцитов 

 Обладает хорошей 

клеточной адгезией 

o Гепатотоксичность 

o Тромбоцитопения 

[82], [83] 
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Полисахариды применяются при разработке ТИК как отдельно, так и в 

сочетании с другими природными или синтетическими полимерами, при 

изготовлении матриксов, обеспечивающих морфогенез конкретной ткани [84]. 

Полисахариды могут быть классифицированы на основе химического состава (гомо- 

и гетерополисахариды), структуры (линейная и разветвленная), функционирования в 

организме (структурные, запасающие, защитные, гидроосмотические и др. [76]), 

заряда (катионный, анионный и нейтральный) или источника происхождения 

(животное, растительное, микробное или из водорослей).  

1.2.3.2 Матриксы на основе синтетических полимеров 

В отличие от природных, синтетические полимеры обладают особенных свойств, 

в том числе большей технологичностью, что обеспечивает  возможность получения 

на их основе матриксов необходимого размера, формы и т.д. [85]. Для решения 

конкретных задач физико-химические свойства синтетических полимеров можно 

легко модифицировать, а механические характеристики и скорость деградации 

можно варьировать. Так, в макромолекулы этих полимеров можно включать 

различные функциональные группы или боковые цепи. В боковые цепи 

синтетических полимеров можно вводить лиганды, например, пептиды или другие 

биоактивные молекулы. Кроме того, биоразложение синтетических полимеров 

обычно осуществляется простым гидролизом. Такой механизм является 

приоритетным, поскольку скорость их разложения не меняется от пациента к 

пациенту, за исключением случаев воспаления или разрушения имплантата, которые 

могут влиять на локальные изменения рН. Среди наиболее широко используемых 

синтетических полимеров следует отметить полигликолевую кислоту, 

полимолочную кислоту (ПМК), их различные сополимеры, а также  

поликапролактон, полиэтиленгликоль, поливиниловый спирт (ПВС) и др. [86].  
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В настоящее время появляется все больше работ, сфокусированных на 

разработке композитных/многокомпонентных матриксов, которые позволяют 

сочетать достоинства природных и синтетических полимеров.  

1.2.3.3 Композитные матриксы 

Композитные матриксы состоят из двух или более компонентов. Использование 

композитных матриксов позволяет минимизировать нежелательные эффекты и 

получать материалы с необходимыми свойствами для конкретных применений, 

поскольку объединяют преимущества каждого из составляющих их компонентов 

[87], [88]. Создание композитных матриксов позволяет регулировать механические 

свойства, адгезионный потенциал и т.д. Так, модуль упругости матрикса на основе 

гликонуклеолипидов, содержащих фторированную углеродную цепь  (от англ. glyco-

nucleo-lipids containing a fluorinated carbon chain (GNF)) был ниже, чем в случае 

матрикса на основе только GNF или только коллагена I типа по отдельности [89]. 

Было также показано, что МСК, включенные в гидрогели из GNF, не прикреплялись 

к поверхности матрикса и сохранялись в виде отдельных клеток сферической формы, 

в то время как в случае композитного матрикса GNF/коллаген клетки не только 

хорошо прикреплялись, но также распластывались и пролиферировали как in vitro, 

так и in vivo. Таким образом, использование именно композитного матрикса 

GNF/коллаген обеспечивало благоприятные условия для роста МСК. 

В качестве другого примера можно привести композитный матрикс, 

представляющий собой нановолокна на основе смеси ПМК и хитозана [90]. Так, было 

показано, что волокна на основе ПМК обладали высокой прочностью на растяжение, 

но имели низкое значение удлинения при разрыве из-за хрупкости. Добавление 

хитозана значительно улучшило как удлинение, так и прочность на растяжение, при 

этом модуль Юнга увеличился с 57.38 ± 13.21 МПа до 78.67 ± 14.15 МПа. 

 Многокомпонентные матриксы можно получать как из смеси отдельных 

полимеров, так и из сополимеров. В первом случае в состав матрикса входят не 
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сшитые ионными или химическими связями полимеры, образующие смесь с 

аддитивными свойствами. Обычно они представляют собой дисперсную систему 

(эмульсию) или смесь с двумя непрерывными фазами (матричная структура). 

Механические свойства гетерогенных смесей полимеров зависят от большого числа 

факторов, но в основном определяются свойствами дисперсионной среды [91]. Таким 

образом, получение матриксов на основе смеси полимеров не позволяет сильно 

менять их свойства. 

Во втором случае матрикс можно получить из сополимеров, макромолекулы 

которых представляют собой цепочки сшитых между собой двух или более 

различных структурных звеньев (мономеров). Сополимеры могут быт подразделены 

на регулярные и нерегулярные в соответствии с закономерностями связывания 

дополнительных звеньев с основной цепью полимера. Такие сополимеры называются 

также статическими и обладают «интенсивными свойствами», то есть после сшивки 

проявляют новые свойства, не характерные для составляющих их компонентов. Эти 

свойства достаточно сложно предугадать [91].  

Кроме того, выделяют блок-сополимеры, то есть не перемешанные между собой 

чередующиеся блоки полимеров или мономеров, и привитые сополимеры (или графт 

- сополимеры), где к основной цепи полимера привиты отличного состава боковые 

ответвления. Блок- и графт-сополимеры обычно сочетают свойства составляющих 

компонентов (блоков или основных цепей и привитых цепей). Это позволяет 

контролировать свойства получаемых сополимеров, изменяя степень полимеризации. 

Такими способами был получен ряд материалов для тканеинженерных матриксов. 

Так, например, с использованием гиалуроновой кислоты был получен 

высокопрочный сополимер гиалуроновой кислоты с этиленом. Этот сополимер был 

получен реакцией этерификации между ацильными группами малеинового 

ангидрида, привитыми на цепи полиэтилена, и гидроксильными группами на 

мономерном блоке ГК [92]. Полученный сополимер обладал всеми свойствами, 

определяющими возможность его применения в биомедицинских целях. Сополимер 
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может быть спрессован в различные формы, а его амфифильность позволяет 

модифицировать его взаимодействием с различными биомакромолекулами. 

Также было показано, что сополимеры хитозан-графт-поли(L-лактид), 

полученные путем прививки предварительно синтезированных цепей поли (L-

лактида)-COOH к основной цепи хитозана, могут обладать усиленными 

остеоиндуктивными свойствами в зависимости от процентного соотношения 

компонентов (80/20 и 50/50 масс %). В частности, сополимер с более высоким 

содержанием поли(L-лактида) усиливал пролиферацию преостеобластных клеток 

(MC3T3-E1) при  их культивировании на исследуемых матриксах [93]. Известно, что 

гидрогели на основе поливинилового спирта обладают биосовместимостью, 

химической стабильностью, низкой адсорбцией белка. Однако незаряженная 

поверхность гидрогелей на основе ПВС не совсем благоприятна для адгезии и 

распластывания клеток. После введения в ПВС заряженных групп, таких как 

отрицательно заряженная акриловая кислота или положительно заряженные 

мономеры диэтиламиноэтилметакрилата, наблюдали улучшение адгезии мышиных 

фибробластов и увеличение доли жизнеспособных клеток при культивировании их на 

таком модифицированном матриксе [94]. 

1.3 Формы матриксов для тканевой инженерии 

При восстановлении тканей необходимо не только подобрать биоматериал, 

который будет максимально точно имитировать ЕВМ, но и создать из него форму, 

которая лучше всего подойдет для регенерации той или иной ткани. Биоматериалы 

могут быть сформованы в двумерные мембраны, микроносители, двумерные пленки 

(2D), а также в трехмерные (3D) пористые гидрогели, а также в микро- или 

нановолокна.  Форма матрикса также зависит от поставленных задач, будь то 

непосредственное восстановление ткани или доставка различных лекарств, либо 

биоактивных факторов. В настоящее время для тканевой инженерии кожи, костей, 

мышц, хрящей, а также кровеносных сосудов описаны матриксы в форме микро- и 
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нановолокон [95]–[97]. Микроносители (полимерные микросферы или гранулы с 

размером 150-300 микрон) хорошо использовать в случаях, когда невозможно или 

трудно осуществить хирургическую операцию, поскольку они могут быть введены 

через иглу шприца (неинвазивный метод введения). Например, с использованием 

микроносителей  описан подход для регенерация тканей головного мозга путем 

стереотаксической имплантации [98]. Широкое применение также получили 

пористые гидрогели, свойства которых будут более подробно рассмотрены в 

следующей главе. 

1.3.1 Гидрогели как матриксы для тканевой инженерии 

В тканевой инженерии гидрогели могут выполнять ряд функций. Они могут 

использоваться просто для заполнения раневых дефектов (пустот), а также 

применяться в качестве 3D подложки для прикрепления, распластывания, роста, 

пролиферации и/или дифференцировки клеток. Одновременно с этим они могут 

выступать как “депо” для пролонгированной доставки различных лекарств или 

биоактивных молекул, например, факторов роста или дифференцировки. Кроме того, 

структура гидрогелей, в частности направленные каналы внутри этого матрикса 

могут задавать направление миграции клеток и их пролиферации/дифференцировки.  

Гидрогели, заполняющие раневые дефекты (пустоты) могут использоваться с 

целью предотвращения адгезии, спаек или в качестве биологического «клея». При 

этом в качестве средств доставки биоактивных молекул, например, инициатора 

(промотора) ангиогенеза [99], применяются гидрогели различной природы. Кроме 

того, гидрогели можно использовать в качестве 3D подложки для клеток при 

регенерации ряда тканей. Последние будут интересовать нас в большей степени в 

этом обзоре, так как в данной работе изучали способность пористых гидрогелей на 

основе хитозана и его сополимеров с олиголактидами поддерживать рост 

фибробластов и стволовых клеток, а также дифференцировку стволовых клеток. 
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1.3.1.1 Общая характеристика гидрогелей 

Гидрогели представляют собой структуру, способную набухать и удерживать 

значительную долю воды (или биологических жидкостей) в своем объеме, не 

растворяясь в ней. Гидрогели представляют собой поперечно сшитую полимерную 

сетку, полученную путем простой реакции одного или нескольких компонентов 

(мономеров или полимеров). Гидрогели можно классифицировать в соответствии с 

их структурой, зарядом, способами получения и условиями сшивки. По типу 

структуры гидрогели можно разделить на аморфные и полукристаллические, при 

этом макромолекулы в них могут быть сшиты водородными, ионными или 

химическими связями.  

1.3.1.2  Классификация гидрогелей по заряду 

Гидрогели также называются «гидрофильными полимерами» из-за наличия в их 

структуре до 97% воды. Гидрогели могут иметь функциональные группы, такие как 

─SO3H, ─COOH, ─CONH2, ─OH и ─NH2, которые и обеспечивают гидрофильный 

характер полимерных цепей. В зависимости от химической и физической структуры 

существуют три типа гидрогелей: нейтральные, ионные гидрогели и взаимосвязанные 

«сетевые» структуры. Нейтральными (не ионными) гидрогелями являются 

гомополимерные или сополимерные гидрогели, которые не имеют заряженных групп 

в своей структуре. Ионные гидрогели получают из ионно-заряженных мономеров и 

называют катионными или анионными, в зависимости от заряда мономера [100]. В 

качестве примера такой полимерной системы можно привести кальций-альгинатные 

гидрогели. Наличие заряженных групп в основной цепи ионных гидрогелей 

повышает их восприимчивость к различным внешним факторам. Присутствие 

ионизируемых функциональных групп, таких как карбоксильная, сульфоновая или 

аммониевая, увеличивает гидрофильность полимера и, следовательно, увеличивает 

водопоглощающую способность, которая, в свою очередь, определяет физико-

химические свойства гидрогеля в целом. В ионных гидрогелях, содержащих 



41 
 

кислотные группы, набухание увеличивается в основной среде, тогда как у 

гидрогелей, содержащих основные группы, - в кислых средах [101]. 

1.3.1.3 Классификация гидрогелей по способу получения 

Для создания полимерных сетей и для «защиты» трехмерных структур в водных 

средах применяются различные способы сшивки, в частности химические и 

физические. Физически сшитые гидрогели получают путем изменения условий 

окружающей среды (рН, температура или электростатические взаимодействия), а 

также с помощью водородных связей и/или белковых взаимодействий. Химически 

сшитые гидрогели получают путем радикальной полимеризации, химических 

реакций, энергетического облучения или ферментативной сшивки [102], [103]. В 

полимерной сетке гидрогеля имеются как гидрофильные группы или области, 

обеспечивающие гидратированную структуру, так и поперечные связи для 

предотвращения растворения гидрофильных полимерных цепей в водной фазе. 

Существует два типа такой поперечной сшивки. 

Физически сшитые гидрогели образуются за счет физических взаимодействий, 

таких как водородные связи, ионные связи, координационные связи или гидрофобные 

взаимодействия. Эти гидрогели могут быть сформированы путем изменения 

температуры, рН или состояния растворителя, в результате чего образуется 

гомогенный раствор. Так, например, физически сшитые альгинатные гидрогели 

получают при взаимодействии растворимых солей альгината натрия с ионами 

кальция. Такие гидрогели обратимы: при изменении условий, например,  добавлении 

хелатных агентов (ЭДТА), которые связывают ионы кальция, такие гидрогели легко 

растворяются [104]. Эти гидрогели часто механически неустойчивы [105]. Однако 

обратимость, например, в случае термочувствительных гидрогелей, может быть 

преимуществом при их применении в тканевой инженерии, так как растворы для их 

последующего формирования непосредственно в теле пациента (при повышении 
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температуры) можно вводить неинвазивно через иглу, а не путем хирургического 

вмешательства. Такой подход позволяет заполнять пустоты, так как полимерный 

раствор легко растекается по всему участку травмы до того, как домены снова 

собираются, и материал возвращается в состояние гидрогеля [106]. Настоящий ЕВМ 

представляет собой динамичную среду, постоянно меняющуюся и испытывающую 

стресс, поэтому материалы, основанные на обратимых и реформируемых физических 

взаимодействиях, потенциально могут обеспечить более адаптируемые матриксы. 

Второй способ сшивки – химический. Гидрогели, полученные таким способом,  

являются необратимыми, поскольку они сшиты ковалентными связями и не 

растворяются при изменении температуры, рН или состава растворителя [107]. 

Химическая сшивка приводит также к улучшению механических свойств гидрогелей. 

Так, химически сшитые гидрогели на основе желатина, полученные при 

использовании 3,4-диэтокси-3-циклобутен-1,2-диона или диэтилскварата в качестве 

гомобифункционального сшивателя, могут быть применены для инженерии 

хрящевой ткани [108]. Гидрогели на основе гиалуроновой кислоты, сшитой 

полиэтиленгликолем, представляли  собой более механически стабильный и более 

устойчивый к физиологическому разложению матрикс, который может быть 

использован в дерматологии , чем не сшитый матрикс [109]. 

Ковалентные связи между полимерными цепями могут быть получены за счет 

комплементарной реакционной способности функциональных групп, например, 

образованием аминокарбоновой кислоты или реакцией OH / NH3, в частности с 

образованием изоцианата или основания Шиффа (реакцией между альдегидной 

группой сшивающего агента и аминогруппой полимера). Примером матриксов с 

таким типом связи могут быть гидрогели на основе хитозана, сшитые глутаровым 

альдегидом или дженипином [77], [110].  
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Высокоэнергетическое облучение, такое как гамма- или «электронные пучки», 

может быть использовано для полимеризации ненасыщенных соединений. Это 

означает, что, например, гидрогели могут быть получены из водорастворимых 

полимеров, модифицированных фенильными группами, с помощью 

высокоэнергетического облучения [111]. Гидрогели могут также быть сформированы 

путем радиационной полимеризации монофункционального акрилата (например, 

акрилоил-L-пролина метилового эфира) с использованием какого-либо сшивающего 

агента [112]. Однако, в отличие от полимеров, большинство сшивающих агентов 

низкомолекулярные и токсичные, и в случае плохой отмывки готового гидрогеля, их 

постепенное диффундирование из гидрогеля может создавать проблемы при 

культивировании клеток на таких матриксах. Поэтому химически сшитые гидрогели 

следует тщательно отмывать от сшивающих агентов перед культивированием на них 

клеток. 

1.3.1.4 Физико-химические свойства гидрогелей 

Известно, что гидрогели могут сильно набухать, при этом содержание воды в них 

может превышать их собственный вес в 20-100 раз [113]. По содержанию воды 

гидрогели могут быть классифицированы на гидрогели с низким набуханием (20-

50%), гидрогели средней степени набухания (50-90%), гидрогели с высокой 

набухающей способностью (90-99,5%) и суперпоглощающие гидрогели (> 99,5%). 

Когда полимерная сеть контактирует с водными растворами, происходит набухание 

до достижения термодинамической стабильности по градиенту концентрации воды 

[114]. Гидрофильность полимерной цепи и плотность поперечной связи являются 

параметрами, определяющими степень набухания, так как гидрофильные группы 

полимерных сетей в гидрогелях представляют собой группы, подобные воде и 

обладают высоким сродством к ней. Эти группы и позволяют гидрогелям набухать, и 

таким образом становиться мягкими и приобретать упругие свойства [115]. 

Структура ковалентно сшитых гидрогелей более жесткая, таким образом, увеличение 
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количества гидрофобного сшивающего агента приводит к снижению набухаемости 

гидрогеля [116]. Гидрогели с высоким содержанием воды напоминают естественные 

(живые) ткани, что также определяет их биосовместимость. Обычно они наиболее 

интересны для медицинской области, в том числе из-за хорошей проницаемости. 

Однако получение биодеградируемых гидрогелей с хорошими механическими 

свойствами и высокой сорбирующей способностью по-прежнему является сложной 

задачей, поскольку по мере увеличения количества воды механические свойства 

гидрогеля ослабевают. 

1.4 Свойства хитозана как материала для получения гидрогелей 

Хитозан представляет собой линейный природный полисахарид, состоящий из 

глюкозамина и ацетилглюкозамина, связанных β (1-4) гликозидными связями. Для 

получения хитозана используется хитин, который является одним из широко 

распространенных природных ресурсов, найденных на Земле. Общими источниками 

хитина являются скелетные части ракообразных и насекомых, клеточные стенки 

бактерий и грибов. Хитозан получают деацетилированием хитина путём щелочного 

гидролиза. 

Степень деацетилирования (СД) и молекулярная масса (ММ) определяют 

уровень чистоты хитозана. Как биоматериал для тканевой инженерии, он обладает 

такими необходимыми свойствами, как биоразлагаемость, антибактериальная 

активность и биосовместимость [117], [118]. Физико-химические и биологические 

свойства хитозана играют определяющую роль при изготовлении матриксов для 

тканевой инженерии. Показано, что матриксы на основе хитозана обеспечивают 

клеточную адгезию, пролиферацию, дифференциацию остеобластов и 

минерализации [119]–[121]. 
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1.4.1 Физико-химические свойства 

Хитозан представляет собой гетерополисахарид, который состоит из 

реакционноспособных гидроксильных групп (при С (2), C (3) и C (6)), аминогрупп и 

линейного полиамина. Перечисленные группы позволяют проводить различные 

реакции, например, для получения привитых сополимеров на основе хитозана. Это, в 

свою очередь, используется при производстве различных матриксов для тканевой 

инженерии. Полностью (100%) деацетилированный хитозан является полимером с 

кристаллической структурой, тогда как хитозан с меньшей степенью 

деацетилирования - полукристаллическим. Он растворим в органических и 

неорганических кислотах (pKa 6,5) и нерастворим в нейтральных и основных средах. 

Растворимость хитозана зависит от количества свободных амино- и N-ацетильных 

групп [122]. 

1.4.2 Биологические свойства  

Наличие в молекуле хитозана протонируемых аминогрупп и гликозидных 

связей, по которым могут проходить ферментативный гидролиз, определяет его 

преимущества перед другими материалами при использовании в биомедицинских 

целях. Протонируемые аминогруппы, в частности, могут связываться с отрицательно 

заряженным муцином (клеточной мембраной), что приводит к мукоадгезии [123]. 

Присутствие положительных зарядов на основной цепи полимера отвечает за 

гемостатическую активность. Протоны, высвобождаемые в области воспаления, 

облегчают протонирование аминогрупп остатков D-глюкозамина, что приводит к 

анальгетическому эффекту. Хитозан содержит гликозидные связи, которые могут 

разрушаться ферментами.  На сегодняшний день обнаружено восемь человеческих 

хитиназ, например, лизоцим, хитотриозидаза 1 (от англ. CHIT1) и кислая хитиназа 

млекопитающих (от англ. AMCase), обладающих ферментативной активность в 

отношении хитозана [124]. В частности, человеческий лизоцим широко 
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распространен в различных тканях и жидкостях организма, включая печень, 

суставной хрящ, плазму, слюну и др. [125]. Степень деацетилирования определяет 

скорость деградации хитозана, в результате которой образуются нетоксичные 

олигосахариды различной длины. Эти олигосахариды могут быть включены в 

метаболические пути или выделены. В настоящее время хитозан широко 

используется для наружного применения, в частности при создании 

ранозаживляющих покрытий [123], [126], [127].  

1.4.3 Механические свойства 

Известно, что ткани существенно различаются по своим свойствам. Так, 

например, при регенерации костной ткани нужно учитывать различия механический 

свойств в разных типах кости. Модуль Юнга и прочность на сжатие кортикальной 

кости составляют 15-20 ГПа и 100-200 МПа, соответственно, тогда как для 

трабекулярной кости эти значения лежат в интервалах 0,1 - 2 ГПа и 2-20 МПа, 

соответственно [128]. Следовательно, при разработке матриксов, например для 

регенерации кости и заживления трещин, следует учитывать их механические 

свойства. Кроме того, как упоминалось ранее, существует взаимосвязь между 

жесткостью подложки и поведением клеток. В частности, показано, что 

дифференцировка мезенхимальных стволовых клеток зависит от эластичности 

полимерного матрикса [129]. Для репарации тканей, несущих нагрузку, хитозан в 

чистом виде не используют в виду его недостаточно высокой механической 

прочности. 

Увеличение механической прочности может быть достигнуто при включении 

нанокристаллов в матриксы на основе хитозана. Такие наполнители создают 

армирующий эффект, а также при их внесении возможно структурирование 

(кристаллизация)  самого полимера [130]. Одним из примеров такой модификации 

являются плёнки на основе хитозана, содержащие нанотрубки галлуазита [131]. 
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Прочность каркасов с наполнителем была значительно выше, чем без него. В 

результате композитные скаффолды обеспечивали улучшенные механические 

свойства, такие как прочность на разрыв, относительное удлинение при разрыве и 

термическую стабильность по сравнению с пленками только из хитозана.  В ряде 

работ хитозан был модифицирован углеродными нанотрубками [132], [133], в 

результате чего улучшались эластичные свойства матриксов и тем самым 

расширялись возможности его применения.  

Механические свойства матриксов на основе хитозана могут быть также 

улучшены и путем включения в хитозановый матрикс других полимеров, в частности 

противоположно заряженных. Например, хитозан может быть сшит ионами фосфата 

кальция [134] или на его основе могут быть получены сополимеры с олиголактидами 

[135], [136], свойства последних подробно будут рассмотрены в следующем разделе.  

1.5 Свойства полимолочной кислоты и олиголактидов как материалов для 

получения гидрогелей 

Полимолочная кислота представляет собой альфа-полиэфир, широко 

используемый в медицине, который был одобрен FDA (от англ. Food and Drug 

Administration - Управлением по санитарному надзору за качеством пищевых 

продуктов и медикаментов США) в начале 80-х годов прошлого века. Полимолочная 

кислота отвечает большинству требований, предъявляемых к биоматериалам, 

благодаря своей биосовместимости и возможности формирования матриксов с 

заданной морфологией [137]. Что касается ПМК, гидрофобная природа этого 

полимера и отсутствие положительного заряда, необходимого для адгезии клеток, 

ограничивают использование матриксов на ее основе в тканевой инженерии [138]. 

Улучшить адгезию и рост клеток на микроносителях из ПМК или сополимеров 

молочной и гликолевой кислот можно с помощью модификации их поверхности с 

использованием различных поликатионов, в частности хитозана [138].  
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Известно также, что продукты деградации материалов на основе одной ПМК 

могут локально снижать значение pH и, в результате, ускорять скорость деградации 

полиэфира и/или вызывать воспалительную реакцию [139]. 

Перспективным подходом при разработке скаффолдов на основе ПМК является 

создание композитных матриксов. Так, известно об исследованиях гидрогелей на 

основе ПМК и полисахаридов (например, хитозана, декстрана, пуллулана, 

гиалуроновой кислоты). Такие матриксы имеют ряд преимуществ: 1) увеличенная 

способность к набуханию; 2) все реакции проводятся в водных растворах; 3) 

полисахарид имеет функциональные группы (-COOH, -NH2, -OH и т.д.), которые 

можно использовать для сшивки макромолекул. Ранее также описаны композитные 

матриксы ПМК - полисахарид, например, на основе целлюлозы [140], гиалуроной 

кислоты [141], желатина [142]. Гидрогели на основе ПМК - декстрана, в частности, 

использовали для доставки модельных белков - лизоцима и бычьего сывороточного 

альбумина [143]. Такие амфифильные матриксы можно применять в качестве 

скаффолдов с контролируемым высвобождением фармацевтически активных белков 

[144]. Так, введение ПМК в декстрин повышает пористость гидрогелей и способность 

к набуханию. Баланс гидрофильно-гидрофобных участков, наряду со сшивающим 

агентом (в данном случае - N, N'-метилен-бис-акриламидом), позволяет 

контролировать набухающую способность гидрогелей. Это важно при 

контролируемом высвобождении лекарств. Такой гидрогель, в частности, 

использовался для непрерывной доставки ципрофлоксацина и орнидазола [145].  

Молочная кислота существует в двух формах стереоизомера, как упоминалось 

ранее, которые могут быть разделены на морфологически отличных полимера, а 

именно поли (L-лактид), поли (D-лактид) и поли (DL-лактид). Сообщается о 

разработке сополимеров полисахаридов и различных олигомеров молочной кислоты 

для биомедицинских применений [146],[147]. Таким образом, в зависимости от форм, 

входящих в состав полилактида, определяются и его характеристики. В частности, L, 
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L-лактиды имеют высокую степень кристалличности, а L, D-лактид представляет 

собой аморфный материал [148]. Это, в свою очередь, влияет на скорость 

биодеградации, механические свойства материалов на их основе и, в конечном итоге, 

возможность применения в регенеративной медицине. 

1.6 Влияние матриксов на дифференцировку стволовых клеток 

Задачей тканевой инженерии является восстановление поврежденных тканей с 

использованием нативных или дифференцированных стволовых клеток, полученных 

методом биопсии, затем размноженных в условиях in vitro с использованием 

биодеградируемых матриксов (скаффолдов) и имплантированных пациенту. 

Дифференцированные клетки имеют соответствующий фенотип для конкретного 

применения и выполняют требуемые биологические функции, например, 

синтезируют правильно организованный ЕВМ, секретируют определенные 

сигнальные молекулы и «правильно» взаимодействуют с соседними клетками и 

тканями. Однако использование дифференцированных клеток в тканевой инженерии 

часто ограничивается небольшим количеством собранных клеток и их ограниченным 

потенциалом деления в модели in vitro. Это особенно заметно в случае пожилых 

людей и коморбидных пациентов, то есть переносящих сразу несколько заболеваний 

[149]–[151]. Несмотря на то, что некоторые органы, например, печень, имеют 

высокую регенеративный потенциал в условиях in vivo, культивирование клеток из 

таких органов в модели in vitro может быть затруднительным [152]. Поэтому в 

регенеративной медицине используют предпочтительно стволовые 

недифференцированные клетки. 

Стволовые клетки могут быть определены как единицы организации 

биологических систем, которые отвечают за регенерацию и развитие тканей и целых 

органов. Стволовые клетки являются недифференцированными клетками с 

клоногенным потенциалом, способными к самообновлению и дифференцировке в 
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различные типы клеток [153]. Такие клетки могут применяться: (1) для прямого 

нанесения на поврежденные участки, то есть для клеточной терапии; (2) для 

формирования ткани с использованием соответствующих матриксов в качестве 

подложек для прикрепления и роста этих клеток. Применение стволовых клеток 

считается более выгодным, чем использование дифференцированных клеток, так как 

первые могут быть относительно легко получены в больших количествах, имеют 

значительно более высокую пролиферативную способность, выдерживают большее 

количество пассажей, позже подвергаются старению, могут дифференцироваться в 

клетки с различными  фенотипами, а также поддерживать васкуляризацию [154]. Для 

обеспечения направленной дифференцировки клеток важная роль отводится и 

подложкам (матриксам), которые должны максимально точно имитировать физико-

химические свойства естественного внеклеточного матрикса регенерируемой ткани.  

1.6.1 Влияние состава матрикса на стволовые клетки 

Рассмотрим влияние состава матрикса на стволовые клетки, в частности их 

пролиферацию, а также направление и эффективность их дифференцировки. Так, 

показано, что подложки на основе ламинина и витронектина, усиливают 

дифференцировку мышиных клеток-предшественников сердечно-сосудистой 

системы (то есть клеток, полученных от эмбрионов мыши путем дифференцировки 

стволовых клеток) к эндотелиальным клеткам сосудов, тогда как матриксы на основе 

фибронектина способствуют их дифференцировке в клетки гладкой мускулатуры 

[155]. Трехмерная архитектура матрикса на основе нановолокон из поли(ε-

капролактона) (от англ. polycaprolactone - PCL) стимулировала дифференцировку 

мезенхимальных стволовых клеток (из костного мозга миниатюрной свиньи) в 

остеобласты более успешно, чем двумерные матриксы из PCL [156]. Хондрогенную 

дифференцировку стволовых клеток из жировой ткани крыс изучали, варьируя 

гидрофильность матриксов (нановолокон) путем смешивания PCL с триблок 

сополимером ε-капролактона с тетрагидрофураном [157]. При этом было показано, 
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что эта дифференцировка была лучше на матриксах, содержащих 10 масс. % триблок 

сополимера, чем на волокнах из чистого PCL. Таким образом, состав матрикса может 

влиять на эффективность направленной дифференцировки стволовых клеток и 

определять потенциал его применения. 

1.6.2 Влияние эластичности матриксов на стволовые клетки 

Эластичность матриксов также является важным регулятором дифференцировки 

стволовых клеток. Так, показано, что на очень мягких полиакриламидных гидрогелях, 

покрытых коллагеном и имеющих механические характеристики, аналогичные  

таковым для ткани головного мозга (модуль упругости от 0,1 до 1,0 кПа), МСК из 

костного мозга дифференцировались в нейроны [158]. На менее эластичных 

гидрогелях с модулем упругости от 8 до 17 кПа, имитирующих мышечную ткань, 

клетки становились миогенными, а на самых жестких матриксах (модуль упругости 

от 25 до 40 кПа) клетки дифференцировались в остеобласты. Подобные результаты 

были получены также при культивировании стволовых клеток из пуповины человека 

на полиакриламидных гелях с коллагеновым покрытием, отличающихся по своим 

механическим характеристикам [159]. Жесткость подложки также была решающим 

фактором для дифференцировки МСК в остеобласты при их культивировании в 

матриксах на основе желатина. В частности, изменение концентрации макромеров 

желатин – метакрилоил (от 10 до 14%) позволило увеличить жесткость гидрогелей от 

25,75 ± 1,21 до 117,82 ± 9,83 кПа, соответственно, а также усилить их 

остеоиндуктивные свойства [160]. В сшитом гидрогеле на основе гиалуроновой 

кислоты, эластичность матриксов также заметно влияла на хондрогенный потенциал 

МСК [161]. Зависимость остеогенной дифференцировки МСК от пористости 

матриксов на основе хитозана и желатина была продемонстрирована в работе 

Ardeshirylajmi и соавторов [162]. В частности, было показано, что максимальную 

дифференцировку клеток наблюдали на матриксах с минимальной пористостью, в 

которых содержание желатина составляло 10 масс. %. 
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1.7 Влияние состава среды для культивирования на дифференцировку 

стволовых клеток 

Другим важным фактором является состав среды для культивирования клеток, 

особенно наличие в ней специфических факторов роста и других биомолекул. 

Например, дифференцировка стволовых клеток в эндотелиальные клетки требует 

добавления VEGF (от англ. Vascular endothelial growth factor  - фактора роста 

эндотелия сосудов) [163]. Дифференцировку клеток гладкой мускулатуры 

стимулировали добавлением TGF-β (от англ. Transforming Growth Factor Beta - 

трансформирующего фактора роста  фибробластов β) [164], а нейрогенную 

дифференцировку активировали путем добавления в среду форсколина и 

вальпроевой кислоты [165]. Дифференцировка МСК в остеоциты (клетки костной 

ткани) может быть усилена в индукционной среде, содержащей β-глицерофосфат, 

аскорбиновую кислоту и дексаметазон,  а также при добавлении в среду 

рекомбинантного фактора роста костной ткани BMP-2 [166] и дигидрокси-витамина 

D3 [167].  

1.8 Влияние механической стимуляции на дифференцировку стволовых 

клеток 

Еще одним важным фактором, способствующим дифференцировке стволовых 

клеток в условиях in vitro в клетки с нужным фенотипом, является механическая 

стимуляция, имитирующая нагрузку, которой клетки подвергаются в 

физиологических условиях in vivo. Например, дифференцировка стволовых клеток в 

эндотелиальные клетки стимулируется ламинарным напряжением сдвига [168], в 

остеобласты – посредством вибрационного стресса [169], в хондроциты – с 

использованием нагрузки компрессионного биореактора при продолжительности 

нагрузки не менее 7 суток (1 – 4 ч/день) [170]. Эффекты механической стимуляции 

могут быть заменены, по крайней мере частично, электрической стимуляцией или 

стимуляцией магнитным полем, которое использовали, например, для 
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дифференцировки стволовых клеток в кардиомиоциты [171], скелетные миоциты 

[172], остеобласты [173].  

1.9 Влияние других факторов на дифференцировку стволовых клеток 

В дополнение к изложенным ранее факторам, оказывающим влияние на 

дифференцировку стволовых клеток, и которые, как правило, имеют 

физиологический характер, дифференцировка стволовых клеток также может быть 

запрограммирована посредством генетических манипуляций [174]. Кроме того, на 

направление дифференцировки МСК может оказывать влияние совокупность 

факторов, например, жесткость подложки и воспалительное микроокружение [160]. 

 

Таким образом, из обзора литературы можно заключить, что наиболее 

перспективными матриксами для регенеративной медицины являются 

многокомпонентные системы, в которых каждая из составляющих участвует в 

формирование оптимальных свойств композитного матрикса. В данном обзоре были 

рассмотрены основные компоненты триады тканевой инженерии, в частности 

особенности получения и использования стволовых клеток, а также основные типы 

матриксов, методы их получения и улучшения функциональности. Следует отметить, 

что получение сополимеров хитозана с олиголактидами может представлять особый 

интерес для изготовления матриксов. С одной стороны, это позволяет усилить 

биоадгезивные свойства этих матриксов за счет хитозана. С другой стороны, 

благодаря олиголактидам в составе их сополимеров с хитозаном можно варьировать 

гидрофильно-гидрофобный баланс этих биоматериалов, а также механические 

свойства матриксов на их основе. При этом благодаря осно׳вным свойствам хитозана 

могут быть нейтрализованы кислотные продукты разложения лактидов [176]. Как 

упоминалось ранее, скорость биодеградации ПМК зависит от кристалличности, 

молекулярной массы и стереоизомерного состава [177]. Поэтому скорость деградации 
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матриксов на основе сополимеров хитозана с олиголактидами также можно 

варьировать [178]. Подводя итог, можно заключить, что разработка 

двухкомпонентных скаффолдов на основе сополимеров хитозана с олиголактидами 

может оказаться перспективным подходом для тканевой инженерии.  
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Глава 2. МАТЕРИАЛЫ И МЕТОДЫ 

2.1. Используемые реактивы 

1. 2-меркаптоэтанол (1М), Sigma-Aldrich, США 

2. 2-фосфо-L-аскорбиновая кислота, Sigma-Aldrich, США 

3.  3-(4,5-диметилтиазол-2-ил)-2,5-дифенил-2H-тетразолий бромид (МТТ), 

ПанЭко, Россия 

4. 3-изобутил-1-метилксантин (IBMX), Sigma-Aldrich, США 

5. L-глутамин, ПанЭко, Россия 

6. β-глицерофосфат, Sigma-Aldrich, США 

7. Ализариновый красный (Alizarin Red), Sigma Aldrich, США 

8. Антитела к CD105, CD90, CD73 CD45, CD34, HLA-DR, Abcam, 

Великобритания 

9. Буфер для лизиса эритроцитов (RBC), Bio-Rad, США 

10. Бычий сывороточный альбумин, Sigma-Aldrich, США 

11. Гидрогели на основе Хит и сополимеров Хит с олигомерами молочной 

кислоты (Хит-LL, Хит-LD); были получены в ИСПМ РАН 

12. Дексаметазон, Merck Millipore, Германия 

13. Диметилсульфоксид (ДМСО), Хеликон, Россия 

14. Изопропанол, Sigma-Aldrich, США 

15. Инсулин, Sigma-Aldrich, США 

16. Коллагеназа I типа, ПанЭко, Россия 

17. Краситель DAPI, Sigma-Aldrich, США 

18. Краситель Сalcein AM, eBioscience, Великобритания 

19. Лизоцим, Thermo FS, США 

20. Масляный красный (Oil Red O), Sigma-Aldrich, США 

21. Набор для выделения РНК на колонках, Биолабмикс, Россия  
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22. Набор для иммуноферментного анализа (Альфа-ФНО-ИФА-БЕСТ), 

Вектор-Бест, Россия 

23. Набор для иммуноферментного анализа (Интерлейкин-6-ИФА-БЕСТ), 

Вектор-Бест, Россия 

24. Набор реактивов для обратной транскрипции (MMLV RT Kit), Евроген, 

Россия 

25. Набор реактивов для определения активности щелочной фосфатазы 

(Leukocyte Alkaline Phosphatase Kit), Sigma-Aldrich, США 

26. Олигонуклеотидные праймеры Runx2, ALPL, SPP1, ADIPOQ, PPARγ, 

GAPDH синтезированы Евроген, Россия 

27. Пенициллин – стрептомицин, 100-кратный раствор, ПанЭко, Россия 

28. Пируват натрия, ПанЭко, Россия 

29. Смесь для ПЦР (qPCRmix-HS SYBR+LowROX), Евроген, Россия 

30. Среда RPMI-1640, ПанЭко, Россия 

31. Среда Игла, модифицированная по способу Дульбекко (Dulbecco 

Modified Essential Medium, DMEM), ПанЭко, Россия  

32. Среда Игла, альфа модификация (α-MEM), ПанЭко, Россия 

33. Трипсин-ЭДТА (0,5% раствор трипсина с 0,05% ЭДТА), ПанЭко, Россия 

34. Форбол-12-миристат-13-ацетат (Форболовый эфир, ФМА), Sigma-

Aldrich, США 

35. Флуорескамин, Sigma-Aldrich, США 

36. Фосфатно-солевой буферный раствор (ФБ, рН = 7,4), ПанЭко, Россия 

37. Хэнкса раствор, ПанЭко, Россия 

38. Эмбриональная телячья сыворотка (FBS), Capricorn, Австрия 

2.2. Подготовка материалов и реактивов к работе с животными клетками 

2.2.1. Приготовление среды для культивирования клеток животных 
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Культивирование проводили в среде DMEM (L929), α-МЕМ (МСК) и RPMI-1640 

(THP-1) с добавлением 10% FBS. Для приготовления 500 мл среды для 

культивирования DMEM/α-МЕМ/RPMI-1640 необходимо: 

1. L-глутамин        146 мг 

2. Пируват натрия       55 мг 

3. 2-меркаптоэтанол (1М)      25 мкл 

4. Пенициллин-стрептомицин, 100-кратный раствор 5 мл 

Компоненты среды смешивали в 5 мл деионизированной воды и стерилизовали 

через фильтр с диаметром пор 0,22 мкм (Merck Millipore, США) в 450 мл стерильной 

DMEM, α-МЕМ или RPMI-1640. 

Аликвоту приготовленной среды (5 мл + 0,5 мл FBS) ставили в СО2-инкубатор 

(HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) на 4 – 5 дней, чтобы убедиться в ее 

стерильности. 

2.2.2. Приготовление сред для дифференцировки мезенхимальных 

стромальных клеток 

К среде α-МЕМ (10% FBS), подготовленной как в п.2.1., добавляли 2-фосфо-L-

аскорбиновую кислоту (0,2 мМ), β-глицерофосфатом (10 мМ) и дексаметазоном (10 

мкМ) для получения остеоиндукционной среды (ОС). Добавление в α-МЕМ 1 мкг/мл 

инсулина, 0,5 мМ IBMX и 0,5 мкМ дексаметазона – среда для стимуляции 

направленной адипогенной дифференцировки (АС). 

2.2.3. Стерилизация 

Пипетки и инструменты для работы с клетками стерилизовали 

автоклавированием (121 °С, 30 мин). 
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Для обеспечения стерильности процесса все операции по ведению клеточных 

культур проводили в ламинарном шкафу микробиологической безопасности BA-Safe 

(БЕЛАКВИЛОН, Белоруссия) при включенной газовой горелке. 

2.3. Работа с клеточными культурами 

2.3.1. Выделение мезенхимальных стромальных клеток из жировой ткани 

человека 

Для выделения МСК гомогенизированную жировую ткань промывали 

стерильным раствором Хэнкса с антибиотиком (100 ед/мл пенициллина и 100 мкг/мл 

стрептомицина) и инкубировали в течение 60 мин с 0,075% раствором коллагеназы I 

типа в ФБ при 37ºС. Нейтрализацию фермента проводили равным объемом ФБ (pH 

7,4), содержащего 10% FBS. Фракцию адипоцитов отделяли центрифугированием в 

течение 10 мин при 300 g. Осадок ресуспендировали в 10-кратном объеме буфера для 

лизиса эритроцитов (от англ. Red Blood Cell Lysis Buffer - RBC), инкубировали 10 

мин, центрифугировали 5 мин при 300 g. Полученный осадок фильтровали от 

фрагментов ткани через клеточное сито с размером пор 100 мкм (NEST, Китай) и 

дважды промывали ФБ (pH 7,4). Полученные клетки ресуспендировали в 

культуральной среде α-МЕМ c 2 мМ L- глутамина, 1 мМ пирувата натрия, 50 мкМ 2-

меркаптоэтанола и 100 ед/мл пенициллина и 100 мкг/мл стрептомицина, с 

добавлением 10% FBS, высевали в флаконы (75 см2, SPL Life sciences, Корея) и 

неадгезированные гемопоэтические клетки удалялись через 24 ч, после прикрепления 

МСК. 

2.3.2. Хранение и размораживание клеток 

Полипропиленовые криопробирки (NEST, Китай) с замороженными 

суспензиями клеток хранили при температуре -135°С или в парах жидкого азота. 

Размороженную при комнатной температуре суспензию центрифугировали в течение 

3 мин при 200 g. Надосадочную жидкость удаляли пипеткой. Полученный осадок 
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аккуратно ресуспендировали в 15 мл среды для культивирования, содержащей 5% 

FBS. После центрифугирования (300 g, 5 мин) к осадку добавляли 2 мл новой среды 

для культивирования, содержащей 15% FBS, и переносили в культуральный флакон 

(25 см2). 

Через 6-12 ч проводили замену среды для культивирования, чтобы удалить не 

прикрепившиеся/мертвые клетки и удалить остаточное количество 

диметилсульфоксида (ДМСО). Через 24-48 ч, когда клетки достигали 70-80% 

конфлюентного монослоя, их переносили в новый культуральный флакон (25 см2 или 

75 см2) и далее культивировали по стандартной методике. 

2.3.3. Ведение клеточных культур 

В работе использовали клеточные линии мышиных фибробластов L929, THP-1 и 

мезенхимальные стромальные клетки, выделенные из жировой ткани человека. 

Клетки L929 культивировали в среде DMEM; МСК - в среде α-МЕМ, а для 

культивирования клеток THP-1 использовали среду RPMI-1640. Во все среды 

добавляли 2 мМ L- глутамина, 1 мМ пирувата натрия, 50 мкМ 2-меркаптоэтанола и 

100 ед/мл пенициллина и 100 мкг/мл стрептомицина и 10% FBS. Клетки 

культивировали во флаконах (25 см2 или 75 см2, SPL Life sciences, Корея) в СО2-

инкубаторе (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) в газовой среде, содержащей 5% 

СО2, при температуре 37 °С. В работе использовали МСК не старше 6 пассажей. 

Адгезионные клеточные культуры вели по следующей методике. Каждые 3-7 

дней, когда клетки достигали 70-80% конфлюентного монослоя на дне 

культурального флакона, проводили пересев клеток и замену среды для 

культивирования. Для этого декантировали из флакона всю среду для 

культивирования (клетки оставались прикрепленными ко дну флакона) и клетки 

отмывали от остатков FBS, используя 2 мл раствора трипсина-ЭДТА. Затем, чтобы 

снять клетки с поверхности флакона, добавляли 2 мл раствора трипсина-ЭДТА и 
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оставляли на 3-5 мин при 37 °С. Далее инактивировали действие раствора трипсина-

ЭДТА добавлением 5 мл среды для культивирования, содержащей 10% FBS, и 

ресуспендировали клетки. Полученную клеточную суспензию переносили в 15 мл 

пробирку и центрифугировали (5 мин, 300 g). К осадку добавляли 5-10 мл свежей 

среды для культивирования, содержащей 10% FBS, аккуратно суспендировали клетки 

и 1/4 (или 1/3) переносили в культуральный флакон, а оставшиеся клетки 

использовались в экспериментах. Для подсчета клеток использовали автоматический 

счетчик клеток TC20 (Bio-Rad, США). 

Суспензионные культуры (клетки THP-1) пересевали при достижении 

концентрации 1х106 клеток в 1 мл культуральной среды, путём центрифугирования в 

течение 4 мин при 250 g. Затем клетки ресуспендировали в свежей среде RPMI-1640 

с 10% FBS так, чтобы концентрация клеток в среде не превышала 5х105 клеток/мл 

среды. 

2.3.4. Исследование иммунофенотипа мезенхимальных стромальных клеток 

Исследование иммунофенотипа МСК проводилось путём анализа экспрессии 

поверхностных мембранных маркеров. Методом проточной цитофлуориметрии с 

использованием прибора ZE5 Cell Analyzer (Bio-Rad, CША) МСК были исследованы 

на положительную экспрессию кластеров дифференцировки (CD, от англ. cluster of 

differentiation) 105, CD 90, CD73 и отсутствие CD45, CD34 и HLA-DR (все антитела – 

Abcam, Великобритания). Данные маркеры были выбраны согласно минимальным 

критериям стволовости, установленными Международным обществом клеточной 

терапии (от англ. International Society for Cellular Therapy - ISCT) [179]. Для этого, 

осадок клеток фиксировали в 4% растворе формалина в течение 1 ч, промывали в 

растворе ФБ (pH 7,4) и 20 мин блокировали неспецифические связывания путём 

инкубации в 1% растворе бычьего сывороточного альбумина в ФБ (pH 7,4). 

Конъюгированные антитела разводили согласно инструкции производителя в 1% 
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растворе бычьего сывороточного альбумина в ФБ (pH 7,4) и использовали аликвоты 

по 100 мкл для окрашивания одного образца. Осадок клеток инкубировали с 

антителами в течение 20 мин, промывали ФБ (pH 7,4) и затем анализировали на 

проточном цитофлуориметре. В качестве контроля исследовали неокрашенные 

клетки. Анализ полученных результатов и визуализацию проводили с помощью 

программного обеспечения Floreada.io. 

Дифференцировочный потенциал выделенных клеток оценивали при 

культивировании МСК в индукционных средах, приготовленных как описано ранее 

(см. п. 2.2.2.). Окрашивание ализариновым красным (Alizarin Red) и масляным 

красным (Oil Red O) использовали для оценки остеогенеза и адипогенеза, 

соответственно, на 14-й день культивирования. Стоковый раствор (100х) 

ализаринового красного готовили путём растворения 0,5 г в 40 мл milliQ и доводили 

pH до значений 4,1 – 4,3 путём внесения 0,25% раствора NH4OH. Клетки фиксировали 

в течение 10 мин 4% раствором формалина, после чего промывали дистиллированной 

водой 2 раза и окрашивали рабочим раствором ализаринового красного в течение 30 

мин. Краситель полностью декантировали и затем промывали лунки до получения 

прозрачного раствора. Для приготовления стокового раствора масляного красного, 

навеску 0,5 г растворяли в 100 мл изопропанола. Рабочий раствор получали путём 

смешения 6 мл стокового раствора с 4 мл milliQ и последующей фильтрации. Клетки 

фиксировали в 10% растворе формалина в течение 60 мин, промывали 50% этанолом, 

окрашивали в течение 30 мин и промывали этанолом для удаления не связавшегося 

красителя. Фиксировали накопления кальция и формирование липидных капель с 

использованием фазово-контрастного микроскопа (Primovert, Carl Zeiss, Германия). 

2.3.5. Замораживание клеток 

На одну криопробирку готовили 1 мл суспензии, содержащей 106 клеток (L929, 

МСК) или 3х106 клеток (THP-1), ресуспендированных в смеси для заморозки (10% 

ДМСО, 90% FBS). 
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Для этого клетки снимали со дна культурального флакона (L929, МСК) или 

отбирали из флакона (THP-1), осаждали и к осадку добавляли охлажденную смесь для 

заморозки. После этого клетки аккуратно и тщательно ресуспендировали в этой 

смеси, и полученную суспензию переносили в специальные полипропиленовые 

криопробирки, предварительно охлажденные во льду, и немедленно переносили на -

20°С на 60-90 мин. После полного замерзания суспензии пробирки переносили в 

криостат на -135°С или в сосуд Дюара с парами жидкого азота для длительного 

хранения. 

2.3.6. Световая микроскопия 

Микроскопические исследования морфологии, распределения и роста клеток 

осуществляли с помощью светового инвертированного микроскопа (Reichert 

Microstar 1820E, Германия или Primovert, Carl Zeiss, Германия). 

2.3.7. МТТ-тест 

МТТ-тест основан на способности митохондриальных и цитоплазматических 

дегидрогеназ клеток восстанавливать МТТ с образованием нерастворимых в воде 

кристаллов формазана, количество которого может быть измерено 

спектрофотометрически после растворения в ДМСО. Одной из ключевых 

особенностей этого метода является то, что количество формазана прямо 

пропорционально количеству живых клеток. 

Раствор МТТ (5 мг/мл) готовили в ФБ (pH 7,4) и хранили при -20 °С.  

2.4. Получение гидрогелей и плёночных материалов 

Гидрогели на основе хитозана и сополимеров хитозана с олиголактидами были 

получены в Институте синтетических полимерных материалов им. Н.С. Ениколопова 

РАН, как описано ранее [180], и любезно предоставлены для данного исследования. 

При этом сами сополимеры были получены методом твердофазного синтеза (без 
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использования растворов) из Хит (ММ 80 кДа, СД 0,89) и кристаллического (Хит-LL) 

и аморфного олиголактидов (Хит-LD). ММ олиголактидов была 5 кДа, а массовое 

соотношение Хит/олиголактид составляло 40/60. 

Макропористые гидрогели получали лиофильной сушкой 4% растворов 

сополимеров в 2% уксусной кислоте, предварительно замороженных при 15 С. 

Образцы переводили в водонерастворимое состояние термической обработкой (150 

С, 5 ч). В качестве контроля использовали гидрогели на основе только Хит. 

Макропористые гидрогели из поперечно сшитого Хит получали путем 

замораживания и последующей лиофильной сушки с использованием лиофилизатора 

Alpha 1-4/2-4 (Christ, Германия). 

 Пленочные образцы (толщина ~100 мкм) аналогичного гидрогелям состава были 

получены методом сухого формования из 2% растворов полимеров в 2% уксусной 

кислоте. 

2.5. Исследование структуры гидрогелей 

Исследование структуры образцов гидрогелей проводили с помощью 

конфокальной лазерной сканирующей микроскопии. Для этого образцы гидрогелей 

инкубировали в ФБ (pH 7,4) при комнатной температуре в течение 2 дней и 

окрашивали флуоресцентным красителем. Визуализацию структуры набухших 

гидрогелей проводили путём окрашивания Флуорескамином (0,3 мкг/мл ацетона), 

обеспечивающим аминоспецифическое окрашивание. Образцы гидрогеля 

инкубировали в растворе красителя в течение 10 мин, затем трижды промывали ФБ 

(pH 7,4) и помещали на предметное стекло. Для анализа образцов использовали 

инвертированный микроскоп TE-2000 с конфокальным лазером EZ-С1 (Nikon, 

Япония). Длина волны возбуждения составляла 408 нм, а сигналы флуоресценции 

собирались при 515 ± 30 нм. Снимки были получены с помощью программного 

обеспечения (ПО) Nikon EZ-C1. Специальное ПО (Image J, National Institute of Health, 
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США) было использовано для определения среднего размера пор гидрогелей. 

Эффективный диаметр пор (d) рассчитывали следующим образом по формуле (1):  

d = (L x S)1/2, (1) 

где L — длина длинной оси поры, а S — длина короткой оси поры. Средний 

размер пор определяли путем случайного измерения не менее 100 пор для каждого 

образца макропористого гидрогеля.  

2.6. Исследование физико-химических свойств гидрогелей 

2.6.1. Стерилизация плёночных материалов и гидрогелей 

К сухим пленкам добавляли раствор ФБ (pH 7,4) для набухания в течение 10 мин, 

в результате чего пленки становились эластичными. Далее  пленки нарезали на 

образцы с диаметром 6,4 мм (при использовании 96-луночных планшетов для 

изучения морфологии клеток) или 10,6 мм (для  помещения их в 48-луночные 

планшеты при оценке экспрессии генов дифференцировки с помощью 

количественной ПЦР в режиме реального времени). Гидрогели нарезали в форме 

цилиндров с диаметром 4 мм и толщиной 2 мм. Далее образцы пленок/гидрогелей 

переносили в соответствующий культуральный планшет, вносили в каждую лунку по 

100-300 мкл 70% спирта и стерилизовали в течение 1 ч, после чего промывали 3 раза 

ФБ (pH 7,4).   

2.6.2. Изучение набухаемости гидрогелей  

Гидрогели нарезали на образцы цилиндрической формы (4 мм х 2 мм), 

взвешивали, стерилизовали (как описано выше в п. 2.6.1) и помещали в лунки 24-

луночного планшета. Далее к образцам добавляли по 1 мл DMEM без FBS и 

помещали планшет в СО2-инкубатор (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия). Через 1 

и 7 дней инкубации взвешивали образцы, а также оставшуюся на предметном стекле 
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жидкость. Разницу между полученными значениями считали массой набухшего геля. 

Далее по формуле (2) считали общую (равновесную) набухаемость: 

Набухаемость =  
Мнаб−Мисх

Мисх
 (2), 

где Мнаб – вес набухшего образца, Мисх – вес исходного сухого образца. 

2.6.3. Изучение биодеградации гидрогелей  

Степень деградации макропористых матриксов исследовали гравиметрическим 

методом, измеряя потерю веса образца. Для этого образцы макропористого гидрогеля 

предварительно взвешивали, стерилизовали и инкубировали в DMEM или растворе 

лизоцима (2 мг/мл в ФБ (pH 7,4)). Растворы заменяли на свежие 1 раз в неделю. Через 

7, 14, 21 и 31 день инкубации образцы гидрогелей извлекали из среды, трижды 

промывали водой MilliQ, сушили при 50°С до постоянного веса и взвешивали. 

Потерю веса рассчитывали следующим образом (3):  

Потеря массы =  
Мисх−Мкон

Мисх
× 100% (3), 

где Мкон – вес образца в конце эксперимента, Мисх – вес исходного образца. 

2.6.4. Оценка механических характеристик матриксов 

Механические свойства гидрогелей на основе хитозана и сополимеров хитозана 

с олиголактидами проводили на установке DMA 242С (NETZSCH, Германия) в 

динамическом режиме методом динамического механического анализа (ДМА). В 

частности, гидрогели исследовали при деформации - «сжатие». Образцы гидрогелей 

были подготовлены в виде цилиндров с высотой 15 мм и диаметром 10 мм. Были 

получены температурные зависимости следующих динамических механических 

параметров: модуль упругости E', модуль потерь E'' и тангенс угла механических 
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потерь (tgδ). Измерения проводили в интервале температур 25-300°С со скоростью 

5°/мин на частоте 1 Гц.  

Исследования механических характеристик плёнок проводили путём нагрузки 

образцов до разрушения на универсальной разрывной машине AG-E или AGS-H 

(Shimadzu, Япония) при скорости 1 мм/мин,  как описано ранее [181].  

2.7. Исследование цитотоксичности гидрогелей в модели in vitro 

Цитотоксичность образцов макропористых гидрогелей в модели in vitro изучали 

путём тестирования экстрактов с использованием фибробластов мыши L929 в 

качестве модельных животных клеток. Для этого предварительно стерилизованные 

образцы инкубировали в среде DMEM, содержащей 10% FBS (25 мг образца на 1 мл), 

при 37 °С, а через 24 ч полученные экстракты собирали для последующего 

тестирования. Клетки L929 высевали в 96-луночный планшет (104 клеток на лунку) и 

планшеты переносили в СО2-инкубатор (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) для 

прикрепления клеток. Через 24 ч среду для культивирования в каждой лунке заменяли 

на 100 мкл экстракта. В качестве контроля использовали клетки, культивированные в 

среде без экстракта. Жизнеспособность клеток оценивали с помощью МТТ-теста. 

Через 24 ч инкубации с экстрактами, содержимое каждой лунки заменяли на 100 мкл 

раствора МТТ (0,5 мг/мл DMEM), а планшет помещали в CO2-инкубатор (HERAEUS 

B5060 EK/СО2, Германия). Через 1 ч образовавшиеся в живых клетках кристаллы 

формазана растворяли в ДМСО (100 мкл на лунку) и измеряли оптическую плотность 

при 540/690 нм с помощью планшет-ридера Multiscan (Flow Laboratories, США). 

Относительную жизнеспособность клеток рассчитывали по формуле (3):  

Доля жизнеспособных клеток =
ОП в тестовых лунках

ОП в контрольных лунках
× 100% (3), 

Где ОП – оптическая плотность.  
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 Полученные результаты представляли как среднее значение ± стандартное 

отклонение для трех повторов. 

2.8. Оценка риска воспалительной реакции в модели in vitro 

Индуцированную биоматериалом воспалительную реакцию оценивали в модели 

in vitro с использованием линии клеток острого моноцитарного лейкоза человека THP-

1. Для этого стерильные образцы помещали в 48-луночный планшет и инкубировали 

в среде RPMI-1640, содержащей 10% FBS (25 мг образца на 1 мл). Далее вносили 

суспезию клеток THP-1 в объеме 100 мкл (1х106 клеток/мл среды). Клетки THP-1, 

активированные форбол-12-миристат-13-ацетатом (ФМА) в концентрации 20 нг/мл, и 

интактные клетки использовали в качестве положительного и отрицательного 

контролей, соответственно. Через 48 ч всю среду отбирали из лунок и 

центрифугировали 4 мин при 300g для отделения клеток THP-1. Иммуногенность 

оценивали по секрекции THP-1 в культуральную среду цитокинов TNF-α и 

интерлейкина-6 (IL-6), характерных для активации макрофагов, с помощью наборов 

альфа-ФНО-ИФА-БЕСТ и Интерлейкин-6-ИФА-БЕСТ (Вектор-бест, Россия) для 

иммуноферментного анализа. Анализ проводили согласно инструкции 

производителя. Измерения оптической плотности оценивали при длине волны 450 нм 

с помощью планшет-ридера Multiscan (Flow Laboratories, США).  

2.9. Исследование роста клеток на матриксах 

Для изучения влияния свойств поверхности и состава матриксов на рост животных 

клеток проводили длительное культивирование клеток L929 и МСК на исследуемых 

гидрогелях. 

2.9.1. Культивирование клеток в гидрогелях 

Перед посадкой клеток стерильные образцы гидрогелей (размером 4 х 2 мм, 

весом 2-3 мг) инкубировали в DMEM, содержащей 10% FBS, в СО2-инкубаторе 
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(HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) в течение 24 ч. Перед посадкой клеток среду 

удаляли. Клетки высевали, добавляя клеточную суспензию непосредственно к 

образцу гидрогеля, который предварительно помещали в 96-луночный планшет. 

Фибробласты L929 и МСК высевали при плотности 2 × 104 и 4 × 104 клеток на образец, 

соответственно. Суспензию клеток такой же плотности вносили в пустые лунки и 

использовали как контроль. Через 3 ч после прикрепления клеток, в каждую лунку 

вносили еще по 200 мкл среды. Далее помещали планшет в СО2-инкубатор 

(HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) и культивировали в стандартных условиях с 

регулярной заменой среды каждые 2 - 4 дня.  

2.9.2. Определение количества жизнеспособных клеток после 

культивирования в гидрогелях 

Количество жизнеспособных клеток оценивали методом МТТ-теста на 3, 7 и 10 

день в случае клеток L929 и на 7, 10 и 14 день в случае МСК. Для этого образцы  

гидрогелей с клетками переносили в новые лунки, добавляли в каждую лунку по 100 

мкл раствора МТТ в среде культивирования (0,5 мг/мл) и инкубировали планшет в 

СО2-инкубаторе (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) в течение 2 ч при 37 °С. Затем 

кристаллы формазана растворяли в ДМСО (200 мкл/лунку) и отбирали аликвоты по 

100 мкл для измерения оптической плотности (540/690 нм) на ридере Multiscan (Flow 

Laboratories, США). Данные монослойной культуры клеток, культивируемой на дне 

лунки планшета, были взяты в качестве контроля. 

Для оценки количества клеток и учета влияния образцов макропористого 

гидрогеля на результаты МТТ-теста строили калибровочные кривые в присутствии 

образцов гидрогеля. Для этого образцы гидрогеля готовили так же, как для 

длительного культивирования клеток, и инкубировали в среде культивирования в 

СО2-инкубаторе (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) в течение 7 дней. Затем 

высевали мышиные фибробласты L929 или мезенхимальные стромальные клетки в 

96-луночный планшет (5-20 × 104 клеток на лунку) и переносили в СО2-инкубатор 
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(HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) на 3 ч для прикрепления клеток. Наконец, 

предварительно инкубированные холостые образцы гидрогеля (без клеток) добавляли 

к ранее прикрепленным клеткам и проводили МТТ-анализ. В качестве контроля 

использовали монослойную культуру клеток (без макропористых гидрогелей). Для 

каждого образца строили калибровочную кривую: зависимость оптической 

плотности клеток в присутствии образца макропористого гидрогеля (абсцисса X) от 

числа клеток (ордината Y). Количество клеток в каждом образце макропористого 

гидрогеля рассчитывали по соответствующей кривой. 

2.9.3. Изучение морфологии и распределения клеток, растущих в гидрогелях 

Качественно морфологию клеток и их распределение по объему матрикса при 

длительном культивировании изучали с помощью конфокальной лазерной 

сканирующей микроскопии. Образцы гидрогелей с клетками для микроскопии были 

подготовлены аналогично образцам, которые анализировали с помощью МТТ-теста 

(см. п. 2.9.1.). Через 3 дня культивирования клетки окрашивали флуоресцентными 

красителями, в частности Calcein AM, обеспечивающем прижизненное окрашивание 

клеток; краситель DAPI использовали для визуализации гидрогелей (см. Табл. 2). 

Таблица 2  ̶ Характеристика флуоресцентных красителей 

Краситель 

λпоглощения, нм / 

λиспускания, нм 

(краситель): 

(стандартный фильтр) 

Цвет Объект 

DAPI 
(358/461): 

(408/515±30) 
синий 

Ядро клетки, 

структура 

гидрогеля 

Calcein 

AM 

(482/504): 

(488/590±50) 
зеленый 

Цитоплазма 

живых клеток 
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Для прижизненного окрашивания гидрогели с клетками отмывали от остатков 

белков FBS средой для культивирования DMEM без добавления FBS. Далее к клеткам 

в каждую лунку добавляли по 100 мкл среды для культивирования (без FBS), 

содержащей Calcein АМ (1 мкг/мл) и DAPI (10 мкг/мл) и инкубировали в течение 30 

мин при 37 °C. Далее жидкость удаляли, добавляли в каждую лунку по 100 мкл среды 

без сыворотки. Образцы изучали на инвертированном микроскопе TE-2000 (Nikon, 

Япония), снабженном конфокальной лазерной системой C1. Длина волны 

возбуждения составляла 488 нм для Calcein АМ и 358 нм для DAPI. Сигналы 

флуоресценции собирали при 500 – 530 нм для Calcein AM и 460 нм для DAPI.  

2.10. Исследование дифференцировки клеток при культивировании на матриксах 

2.10.1. Культивирование мезенхимальных стромальных клеток на пленочных 

материалах 

В каждую лунку с предварительно стерилизованными образцами пленок 

добавляли суспензию клеток (4 х 105 клеток/мл) в α-MEM, содержащей 10% FBS. 

Такую же суспензию клеток вносили в пустые лунки и использовали как контроль. 

Далее помещали планшет в СО2-инкубатор (HERAEUS B5060 EK/СО2, Германия) и 

культивировали в стандартных условиях. Морфологию клеток оценивали с помощью 

световой микроскопии на 4-й день культивирования. 

2.10.2. Остеогенная дифференцировка мезенхимальных стромальных клеток 

Для изучения дифференцировки МСК (пассаж 3-5) высевали на образцы пленок, 

предварительно помещенных в 96-луночный планшет (1 х 104 клеток/лунку) или 48-

луночный планшет (4 х 104 клеток/лунку), и культивировали в среде α-MEM (10% 

FBS) до получения 80% конфлюентного монослоя. Для индукции дифференцировки 

клетки культивировали в среде ОС в течение 7-14 дней. Клетки, которые 

культивировали на дне лунок планшета в α-MEM (10% FBS), использовали в качестве 

контроля. 
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2.10.3. Оценка дифференцировки мезенхимальных стромальных клеток по 

активности щелочной фосфатазы 

Для качественной оценки дифференцировки МСК, которые  культивировали  на 

образцах пленок в 96-луночном планшете, использовали тест по определению 

активности щелочной фосфатазы. Для этого МСК дважды промывали ФБ (рН 7,4) и 

затем фиксировали инкубацией в 4% растворе параформальдегида в течение 20 мин. 

Затем клетки промывали 3 раза ФБ (рН 7,4) и milliQ (200 мкл/лунку). Для определения 

активности щелочной фосфатазы использовали набор Leukocyte Alkaline Phosphatase 

Kit (Sigma-Aldrich, США) в соответствии с инструкциями производителя.  В кратце, 

к образцам с клетками в каждую лунку добавляли по 100 мкл фосфатазы и 

инкубировали в течение 15 мин. Затем образцы с клетками промывали milliQ. 

Морфологию клеток и распределение дифференцированных клеток на образцах 

пленок наблюдали с помощью световой микроскопии. 

2.10.4. Адипогенная дифференцировка мезенхимальных стромальных клеток 

Для изучения адипогенной дифференцировки МСК (пассаж 3-5) высевали  так 

же, как описано в 2.10.1. Для индукции дифференцировки клетки культивировали в 

среде α-MEM (10% FBS), содержащей 1 мкг/мл инсулина, 0,5 мМ IBMX и 0,5 мкМ 

дексаметазона в течение 7-14 дней. Клетки, которые культивировали на дне лунок 

планшета в α-MEM (10% FBS), использовали в качестве контроля. 

2.10.5. Оценка адиподифференцировки мезенхимальных стромальных клеток 

по наличию жировых накоплений 

На 21 день культивирования клеток на плёночных образцах проводили 

окрашивание клеток красителем масляным красным (Oil Red O) для выявления 

зрелых адипоцитов. Для этого удаляли среду из лунок, промывали ФБ (pH 7,4) и 

фиксировали в 10% растворе формалина в течение 1 ч.  Затем фиксированные клетки 

быстро промывали изопропанолом и окрашивали масляным красным (0,3% в 
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изопропаноле) в течение 10 мин, после чего промывали 50% этанолом и 

дистилированной водой. Морфологию, распределение дифференцированных клеток 

и жировых капель на образцах пленок наблюдали с помощью световой микроскопии. 

2.10.6. Исследование экспрессии генов остео- и адипогенеза мезенхимальных 

стромальных клеток   

Для  исследования экспрессии генов остео- и адипогенеза МСК культивировали 

на пленках в 48-луночном планшете, а оценку дифференцировки клеток проводили 

методом ПЦР в реальном времени. После культивирования клеток на пленках в 

течение 7 и 14 дней образцы пленок однократно промывали ФБ (рН 7,4), выделяли 

РНК с использованием набора для выделения РНК на колонках (Биолабмикс, Россия), 

согласно протоколу производителя. Затем измеряли количество РНК на приборе 

NanoDrop 2000c (Thermo Scientific, США). Реакция обратной транскрипции с 1 мкг 

РНК проводилась с помощью MMLV RT kit (Евроген, Россия), согласно протоколу 

производителя. ПЦР в режиме реального времени проводили с использованием 

набора qPCRmix-HS SYBR+LowROX (Евроген, Россия) и следующих праймеров 

(табл. 3). В качестве референсного гена использовали GAPDH. 

Таблица 3  ̶  Последовательности олигонуклеотидных праймеров 

Ген Прямой праймер Обратный праймер 

Runx2 CGGAATGCCTCTGCTGTTAT TGTGAAGACGGTTATGGTCAAG 

ALPL TGGAGTATGAGAGTGACGAGA GTTCCAGATGAAGTGGGAGTG 

SPP1 CCGAGGTGATAGTGTGGTTTATG CTTTCCATGTGTGAGGTGATGT 

ADIPOQ GAAGGGTGAGAAAGGAGATCCA GGTATACATAGGCACCTTCTCCA 

PPARγ GGAATTAGATGACAGCGACTTGG GTAGCAGGTTGTCTTGAATGTCTT 

GAPDH TCGACAGTCAGCCGCATCTTCTTT ACCAAATCCGTTGACTCCGACCTT 
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Глава 3. РЕЗУЛЬТАТЫ И ИХ ОБСУЖДЕНИЕ 

3.1. Структура и физико-химические свойства матриксов на основе 

сополимеров хитозана с олиголактидами 

Начальным этапом исследования гидрогелей на основе хитозана и его 

сополимеров с олиголактидами было изучение структуры, набухаемости и 

деградации, поскольку эти параметры определяют возможность культивирования на 

них животных клеток.  

3.1.1. Структура матриксов 

В работе были получены образцы пленок на основе сополимеров хитозана с 

олиголактидами и макропористые гидрогели аналогичного состава. Фотографии 

образцов плёнок представлены на рисунке 2. Плёнки обладали толщиной 100 мкм. 

 

Рисунок 2  ̶  Фотографии образцов пленок на основе хитозана (A) и его 

сополимеров с олиголактидами: (Б) с олиго(L,L-лактидом); (В) с олиго(L,D-

лактидом) 

Структуру макропористых гидрогелей в набухшем состоянии изучали методом 

конфокальной лазерной сканирующей микроскопии. Было показано, что полученные 

структуры гидрогелей в набухшем состоянии представляли собой развитые системы 

открытых взаимосвязанных пор (Рисунки 3). 
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Рисунок 3  ̶  Структура образцов гидрогелей в набухшем состоянии на основе 

хитозана (Хит) и его сополимеров с олиголактидами: Хит-LL - с олиго(L,L-

лактидом); Хит-LD - с олиго(L,D-лактидом). Структура была визуализирована с 

помощью окрашивания Флуорескамином. Конфокальная лазерная сканирующая 

микроскопия. Шкала 500 мкм 

 

 Как видно на рисунке 3, макропористые гидрогели имели трехмерную (3D) 

структуру. Распределение пор по размерам представлено на рисунке 4. Средний 

размер пор гидрогелей был в диапазоне от 50 до 400 мкм.  Так, для образцов Хит, 

Хит-LL и Хит-LD средний размер пор составлял 150±5 мкм, 147±15 мкм и 148±8 мкм, 

соответственно. Полученная структура матриксов с такими взаимосвязанными 

открытыми порами обеспечивала клеткам возможность мигрировать и 

распределяться по всему объему матрикса, а также поддерживала диффузию газов, 

питательных веществ к клеткам и выведение метаболитов (Рисунок 3). 

Из рисунков 3 и 4 также можно заключить, что структура всех типов гидрогелей 

существенно не отличалась, что, вероятно, связано с процессом формования 

матриксов. В частности, концентрации исходных растворов, температура заморозки 

и время оттаивания были одинаковыми при получении всех типов матриксов.  
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Однако в случае гидрогелей на основе сополимеров, было отмечено образование 

не только первичных, но и вторичных пор внутри стенок полимера. Так, несмотря на 

практически одинаковый средний размер пор в образцах сополимеров Хит-LL и Хит-

LD (147±15 мкм и 148±8 мкм, соответсвенно), распределение пор по размерам 

(площадь под кривой на рисунке 4) было шире в случае образца Хит-LL, чем у образца 

Хит-LD. Большее количество вторичных пор наблюдали при анализе структуры в 

случае образца Хит-LL, что, вероятно, можно объяснить более низкой 

эффективностью сшивки этого сополимера по сравнению с сополимером Хит-LD, что 

хорошо согласуется с результатами исследования структуры с помощью 

сканирующей электронной микроскопии, опубликованными ранее [182]. Кроме того, 

следует отметить преобладание внутримолекулярных взаимодействий в сополимерах 

на основе хитозана, которые содержали именно фрагменты олиго(L,L-лактида).  

 

Рисунок 4  ̶  Распределение пор по размерам в образцах гидрогелей на основе 

хитозана (Хит) и его сополимеров с олиголактидами: Хит-LL - с олиго(L,L-

лактидом);  Хит-LD - с олиго(L,D-лактидом) 

Установлено, что во всех исследованных образцах гидрогелей размер пор 

являлся оптимальным для роста и пролиферации клеток, что хорошо согласуется с 
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результатами, полученными ранее другими исследователями. В частности, 

сообщалось о подобной макропористой структуре гидрогелей на основе желатина, 

полученных методом 3D принтинга [183], или на основе бактериальной 

наноцеллюлозы [184]. Следует отметить, что размер пор матрикса имеет важное 

значение не только для роста и пролиферации клеток, но и играет ключевую роль в 

обеспечении процессов неоваскуляризации [185]. В частности, увеличение 

показателя неоваскуляризации коррелирует с увеличением размера пор. В свою 

очередь, матриксы, обеспечивающие хорошую неоваскуляризацию, перспективны 

при разработке артериовенозных моделей, например, для преодоления 

неоинтимальной гиперплазии [185]. Также было показано, что использование 

нановолокнистых каркасов из ПМК со средним размером пор в диапазоне 125–250 

мкм приводило к значительному усилению хондрогенной дифференцировки МСК 

человека и образованию хряща в отличии от матриксов, которые имели поры 

большего размера (в диапазоне 425–600 мкм) как в in vitro модели, так и в модели in 

vivo (за счет контроля неоваскуляризации) [186]. При этом размер пор 125–250 мкм 

способствовал прорастанию капилляров для формирования зрелой кости в 

нановолокнистых матриксах на основе ПМК, засеянных кроличьими МСК и 

имплантированных подкожно.  

Таким образом, исследуемые в нашей работе макропористые матриксы на основе 

хитозана и сополимеров хитозана с олиголактидами имели структуру, которая 

удовлетворяла всем требованиям, предъявляемым к ТИК (см. п. 1.2.2.). 

3.1.2. Набухаемость матриксов 

Известно, что набухаемость гидрогелей является одним из ключевых параметров 

при изучении физико-химических свойств матриксов для ТИ. В данной работе 

исследовали равновесную набухаемость макропористых гидрогелей (Рисунок 5).  
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Рисунок 5  ̶  Равновесная степень набухания образцов макропористых гидрогелей на 

основе хитозана (Хит) и его сополимеров с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и 

олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD). Инкубация в среде культивирования DMEM в 

течение 24 ч. Результаты представлены как среднее значение ± стандартное 

отклонение 

Равновесная набухаемость макропористого гидрогеля Хит в среде DMEM 

составила 27,8 ± 1,8 мл/г после 24 ч инкубации (Рисунок 5). В случае образца 

макропористого гидрогеля Хит-LL степень набухания увеличилась до 31,1 ± 3,5 мл/г. 

В случае образца из хитозана, даже несмотря на то, что он гидрофильный, наличие 

сильных водородных связей и кристаллической структуры приводили к уменьшению 

инфильтрации и диффузии воды. Вероятно, прививка олиго(L,L-лактида) к 

макромолекулам хитозана разделяла основные цепи Хит и резко снижала силу его 

водородных связей и степень кристалличности, а также увеличивала его сродство к 

воде [187]. В нашей работе мы наблюдали такой же эффект, в результате чего 

отмечали увеличение гидрофильности образца Хит-LL по сравнению с Хит в водной 

среде, несмотря на гидрофобность боковых цепей L,L-лактида. Кроме того, в работе 
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Luckachan с соавторами также было показано, что максимальную степень набухания 

наблюдали в случае привитых сополимеров хитозана с олиго(L,L-лактидом) при 

содержании лактида 1:2 (мольное соотношение компонентов) [188]. Эти данные также 

хорошо согласуются с нашими результатами. Кроме того, как видно из рисунка 5, 

матриксы из сополимеров хитозана с гидрофобным олиго(L,D-лактидом) имели 

значение набухаемости 23,6 ± 1,1 мл/г, что на 15% ниже, чем набухаемость Хит (27,8 

± 1,8 мл/г), а значит, гидрогели Хит-LD имели амфифильные свойства. Наши 

результаты хорошо согласуются с данными, полученными ранее при исследовании 

набухания матриксов в milliQ [182]. 

Как известно, внеклеточный матрикс в тканях состоит из белков, содержащих как 

гидрофильные, так и гидрофобные аминокислоты, что обеспечивает белок-белковые 

взаимодействия, а также регуляцию фолдинга белков, их биологическую активность 

и т. д. Связывание/высвобождение факторов роста с/из гидрофильных или 

гидрофобных белков EВM опосредуют их активность и локализацию, что имеет 

решающее значение для функционирования и регенерации тканей [189]. Оптимизация 

влагоудерживающей способности матриксов также имеет большое значение, 

поскольку повышенная набухаемость имплантированных матриксов in vivo может 

привести к расшатыванию и смещению имплантата [190]. Кроме того, изучение 

набухания полимерных гидрогелей является важной задачей при разработке ТИК, так 

как таким образом позволяет оценить их гидрофильность и сродство к клеткам. Как 

хорошо известно, набухание гидрогеля определяется коэффициентом 

проницаемости/диффузии, который имеет большое значение для обеспечения 

повышенной подвижности как растворенных веществ, так и метаболитов, а также 

гибкости макромолекул полимерного матрикса. Однако слишком сильное набухание 

биоматериала может вызвать размягчение (потерю жесткости) матрикса, в частности 

гидрогеля, что, в свою очередь, может повлиять на механические свойства, а также на 

общую архитектурную целостность скаффолда [191]. Ранее было показано, что 

набухание матрикса может влиять и на адгезию клеток [192], [193].  
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Таким образом, варьируя гидрофильно-гидрофобный баланс сополимеров, 

можно добиваться улучшения биоадгезивных свойств матрикса на их основе. 

Например, можно это делать путём изменения типа олиголактида и/или варьирования 

концентрации привитых олиголактидов при получении их сополимеров с хитозаном. 

3.1.3. Биодеградация матриксов 

Кинетика биоразложения матрикса должна коррелировать со скоростью 

пролиферации клеток и временем, необходимым для замещения этого матрикса, вновь 

формирующимися из клеток тканями. В данной работе, потерю массы образцов 

гидрогелей на основе Хит или его сополимеров с олиголактидами оценивали после их 

инкубации в среде DMEM и в растворе лизоциме (2 мг/мл в ФБ (pH 7,4)) при 37°С 

(Рисунок 6). Из рисунка 6 видно, что деградация всех образцов макропористых 

гидрогелей в растворе лизоцима происходила быстрее, чем в среде культивирования 

DMEM. Так, через 21 день инкубации потери массы образцов Хит и Хит-LD достигли 

35 ± 2% и 27 ± 6%, соответственно. Максимальные степени резорбции, а именно 47 ± 

9% и 58 ± 1% в DMEM и растворе лизоцима, соответственно, были обнаружены в 

случае образца Хит-LL через 31-й день инкубации. Это можно объяснить меньшей 

эффективностью термообработки образцов Хит-LL по сравнению с другими 

образцами гидрогелей [182]. Следует также отметить, что степень деградации хорошо 

коррелировала с результатами по набуханию образцов (см. 3.1.2.). Более того, наши 

результаты, в частности тот факт, что увеличение набухания способствовало 

усилению биодеградации гидрогеля, хорошо согласуются с ранее опубликованными 

данными Luckachan и соавторов [188]. В этой работе привитые сополимеры с близким 

к нашему соотношению хитозан/(L,L-лактид) (1:2 масс. %) имели бо׳льшую степень 

набухания, чем хитозан, и также претерпевали бо׳льшую потерю массы при 

инкубации в воде [188]. Также было показано, что матриксы на основе сополимеров 

хитозана с различными молярными заменами поли(L,D-молочной кислоты) (замены 

реакционноспособных групп хитозана боковыми цепями поли(L,D-молочной 
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кислоты) обладали вариабельной гидрофильностью и скоростью деградации. 

Сополимеры с максимально возможным молярным замещением (12.00) хитозана на 

поли(L,D-молочную кислоту) проявляли относительно низкую гидрофильность и 

более медленно деградировали [175]. 

 

Рисунок 6  ̶  Кинетика биодеградации образцов макропористых гидрогелей на основе 

хитозана (Хит); сополимера хитозана с олиго(L, L-лактидом) (Хит-LL); сополимера 

хитозана с олиго(L, D-лактидом) (Хит-LD) после их инкубации в среде DMEM (Д) 

или растворе лизоцима (Л) при 37°C. Концентрация лизоцима – 2мг/мл в ФБ. 

Данные представлены как среднее значение ± стандартное отклонение 

 

Ранее установлено, что скорость биодеградации матриксов играет важную роль при 

регенерации несущих нагрузку тканей, например, сердечно-сосудистых, для 

восстановления которых большое значение имеет достаточно медленная деградация, 

необходимая для сохранения правильной ориентации коллагена [194]. В то же время 

показано, что матриксы с достаточно высокой скоростью биодеградации лучше 
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заполняют дефекты при регенерации хряща в условиях in vivo [195]. В результате 

биодеградации скаффолдов обеспечивается некоторое пространство для миграции 

клеток и отложения макромолекул ЕВМ, которые могут взаимодействовать с 

клетками, индуцируя специфические сигнальные пути для клеточной адгезии, 

миграции, пролиферации и/или дифференцировки. При использовании матриксов 

фирмы Biomerix Corp. из сополимера полиуретана с мочевиной и капролактоном было 

показано, что скорость биодеградации влияла на поведение МСК. В частности, эти 

матриксы имели диапазон профилей деградации от 4 до 13 месяцев. При 

культивировании на них клеток в модели in vitro, было показано, что 

биодеградирующие в течение 4-х месяцев матриксы обеспечивали лучшую 

пролиферацию и синтез естественного внеклеточного матрикса МСК по сравнению с 

теми, что разлагались в течение 13 месяцев [195]. Тем не менее следует иметь в виду, 

что при слишком быстрой биодеградации матриксов возможно снижение количества 

жизнеспособных клеток из-за ранней потери их механической целостности матриксов 

[195]. Следовательно, можно заключить, что этот параметр очень важен для 

обеспечения пролиферации клеток с желаемой скоростью.  

Таким образом, на основании полученных нами результатов по набухаемости 

матриксов в зависимости от их состава (чистый хитозан либо его сополимеры с 

разными олиголактидами), можно предложить тот или другой матрикс, адаптировав 

его под конкретную задачу. 

 

3.1.4. Исследование механических характеристик матриксов 

С клинической и биомеханической точки зрения при проектировании 

биомиметических матриксов следует учитывать механические свойства естественной 

заменяемой ткани. Как известно, механические свойства матриксов не только 

определяют механическую интеграцию (взаимодействие) между имплантатами и 
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тканями хозяина, но и могут оказывать влияние на поведение клеток [196]. В 

частности, матриксы должны обладать такой жесткостью и эластичностью, которые 

близки по своим значениям величинам соответствующих параметров тканей 

пациента. Например, при регенерации кости возможно развитие остеопении из-за 

имплантации матриксов с жесткостью выше, чем у нативной кости [197]. При 

разработке тканеинженерных конструкций применение матриксов на основе хитозана 

лимитируется низкими значениями механической прочности этого природного 

полимера. 

 Ранее были исследованы механические характеристики плёнок на основе 

хитозана и сополимеров хитозана с олиголактидами (см. таблицу 4) [181].  

Таблица 4  ̶  Механические характеристики образцов плёнок на основе хитозана (Хит) 

и его сополимеров с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD). 

Результаты выражены как среднее ± стандартное отклонение [181] 

Образец 
Напряжение при 

разрыве, МПа 

Относительное 

удлинение при 

разрыве, % 

Модуль Юнга, ГПа 

Хит 38,0 ± 1,0 3,7 ± 0,9 2,3 ± 0,1 

Хит-LL 34,0 ± 0,3 2,5 ± 0,6 1,9 ± 0,3 

Хит-LD 53,3 ± 1,8 4,0 ± 0,5 2,6 ± 0,7 

Показано, что образцы сополимеров Хит-LD обладали улучшенными 

показателями модуля Юнга (2,6 ± 0,7 ГПа), напряжения при разрыве (53,3 ± 1,8 Мпа) 

и относительного удлинения при разрыве (4,0 ± 0,5 %), по сравнению с образцами 

плёнок из чистого Хит (2,3 ± 0,1 ГПа, 38,0 ± 1,0 Мпа и 3,7 ± 0,9 %, соответсвенно). 
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Кроме того, было показано, что образцы плёнок Хит-LL обладали механическими 

характеристиками, сопоставимыми с таковыми для образцов на основе Хит. 

Вероятно, такие результаты по оценке механических характеристик плёнок 

связаны с тем, что фрагменты аморфного по структуре олиго(L,D-лактида) 

распределяются равномерно и не образуют отдельной фазы при формовании 

материалов, в то время как фрагменты олиго(L,L-лактида) образуют отдельные 

домены [181]. Это наблюдение также объясняет гетерогенную топологию 

поверхности образцов плёнок Хит-LL. Разницу в деформационно-прочностных 

характеристиках пленок в зависимости от типа привитых фрагментов олиголактида  

скорее всего можно объяснить структурой пленок. В частности, как упоминалось 

ранее, привитые цепи олиго(L,L-лактида) и олиго(L,D-лактида) вносят разный вклад 

во внутри-/межмолекулярные взаимодействия полимерных цепей в формовочных 

растворах [181]. 

В нашей работе исследовали температуру стеклования образцов макропористых 

гидрогелей на основе сополимеров хитозана с олиголактидами и определяли тангенс 

угла механических потерь путём динамического механического анализа на установке 

DMA 242С (NETZSCH, Германия) (Рисунок 7). Отметим, что согласно литературным 

данным, температура термодеструкции хитозана близка к температуре стеклования 

(Tg), поэтому наиболее приемлемым параметром для определения Тg является модуль 

потерь (E'') [198]. 
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Рисунок 7  ̶  Оценка механических характеристик образцов макропористых 

гидрогелей. Результаты динамического механического анализа гидрогелей на основе 

хитозана (А), сополимеров хитозана с олиго(L,L-лактидом) (Б) и олиго(L,D-

лактидом) (В) в динамическом режиме «сжатие». Репрезентативные изображения 

температурных зависимостей динамических механических параметров: модуля 

упругости E', модуля потерь E'' и тангенса угла механических потерь (tg δ). 

Измерения проведены в интервале температур 25 – 300°С со скоростью 5°/мин на 

частоте 1 Гц 

 

На рисунке 7 показаны температурные зависимости механических параметров 

образцов макропористых гидрогелей. Как известно, метод динамического 

механического анализа предполагает приложение к образцу синусоидально 

меняющейся нагрузки (например, сжатие), при котором идеально упругое тело будет 

реагировать мгновенно, а любое другое вязкоупругое соединение - иметь угол сдвига 

фаз между синусоидами деформации и напряжения. При анализе данных в системе 
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декартовых координат можно получить значение комплексного модуля, равного 

сумме модуля упругости Е' и модуля потерь Е''. В частности, Е' характеризует ту часть 

механической работы, которая накапливается и возвращается при разгрузке, а Е'' – это 

работа, которая необратимо рассеивается в виде тепла. Таким образом, отношение Е'' 

/ Е' соответствует тангенсу угла механических потерь. Чем больше значение tgδ, тем 

больше энергии рассеивается при деформации, и, следовательно, полимер является 

менее упругим.  Механические свойства некоторых биологических тканей (мышцы, 

кости, кровеносные сосуды и др.) также могут быть охарактеризованы с точки зрения 

ответа на деформацию, поскольку представляют собой вязкоупругий материал. Таким 

образом, матриксы на основе полимеров лучше имитируют механический отклик 

ткани в сравнении с искусственными имплантами на основе металлов или их оксидов 

(титан, окислы титана, нержавеющая сталь и т.д.), а также различных сплавов, 

которые не проявляют гистерезисных обратимых деформационных изменений и 

имеют линейную зависимость между напряжением и деформацией [199]. Отметим, 

что, поскольку механические свойства тканей имеют индивидуальный характер и 

зависят от многих параметров, в частности возраста, образа жизни и т.д. [200], в 

рамках нашей работы мы проводили сравнительный анализ механических свойств 

только полученных нами образцов, без корреляции с соответствующими параметрами 

конкретных тканей человека. 

Было установлено, что минимальное значение тангенса угла механических 

потерь (0,169 ± 0,012) соответствовало матриксам на основе сополимеров хитозана с 

олиго(L,D-лактидом), что позволяет сделать предположение о повышенной упругости 

гидрогелей на его основе по сравнению с образцами Хит и Хит-LL (см. Таблицу 5). 

Температуры стеклования образцов при этом практически не различались и 

составляли 224 ± 10 °C, 225 ± 12 °C и 233 ± 7 °C для образцов Хит, Хит-LL и Хит-LD, 

соответственно. 
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Таблица 5  ̶  Динамические механические характеристики образцов гидрогелей на 

основе хитозана (Хит) и его сополимеров с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и 

олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD). Результаты выражены как среднее ± стандартное 

отклонение 

Образец 
Тангенс угла механических потерь, 

tan δ =Е''/E' 

Температура стеклования, 

Tg, °C 

Хит 0,196 ± 0,011 224 ± 10 

Хит-LL 0,193 ± 0,008 225 ± 12 

Хит-LD 0,169 ± 0,012 233 ± 7 

 

Таким образом, на основании результатов исследования механических 

характеристик плёнок и макропористых гидрогелей из хитозана и сополимеров 

хитозана с олиголактидами, показано, что механические свойства матриксов зависят 

от типа привитого олиголактида и могут быть улучшены путём получении матриксов 

на основе сополимеров хитозана с олиго(L,D-лактидом). 

3.2. Исследование цитотоксичности матриксов 

Как известно, оценка цитотоксичности в модели in vitro является одним из 

первых шагов при разработке биоматериалов для тканевой инженерии. В работе было 

изучено влияние экстрактов на количество жизнеспособных клеток. При этом 

экстракты были получены после предварительной инкубации образцов 

макропористых гидрогелей в DMEM (10% FBS) в течение 24 ч. В качестве модельных 

клеток использовали фибробласты мыши линии L929, а количество жизнеспособных 

клеток после их инкубации в экстрактах в течение 24 ч оценивали с помощью МТТ-

теста. В качестве контроля (100%) использовали монослойную культуру клеток, 
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которую культивировали в среде DMEM (10% FBS) без экстрактов. Результаты 

представлены на рисунке 8. 

 

Рисунок 8  ̶  Оценка цитотоксичности образцов макропористых гидрогелей на основе 

хитозана (Хит), сополимера хитозана с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и с олиго(L,D-

лактидом) (Хит-LD) для клеток линии мышиных фибробластов (L929). А – 

микрофотографии клеток L929. Оптическая микроскопия. Шкала 100 мкм; Б – 

результаты МТТ-анализа по определению количества жизнеспособных клеток после 

их культивирования в экстрактах в течение 24 ч. Экстракты были получены после 

предварительной инкубации образцов гидрогелей в среде DMEM (10% FSB) в 

течение 24 ч. Контроль (100%) - монослойная культура клеток в среде DMEM (10% 

FSB) без экстрактов. Результаты представлены как среднее значение ± стандартное 

отклонение 

 

Морфологию клеток L929 после культивирования в экстрактах исследовали с 

помощью световой микроскопии. Как видно на рисунке 8А, инкубация клеток с 

экстрактами в течение 24 ч не приводила к изменению морфологии: мышиные 
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фибробласты представляли собой прикрепленные клетки с характерной для них 

веретенообразной формой.  

Как видно на рисунке 8Б, все экстракты были нетоксичными для клеток, при этом 

количества жизнеспособных клеток для всех образцов гидрогелей существенно не 

различались и составляли 90,3 ± 6,1%, 94,0 ± 5,4%; 105,6 ± 5,7% от контроля для 

образцов Хит, Хит-LL и Хит-LD, соответственно. 

Таким образом, установлено, что все образцы гидрогелей были не токсичны для 

клеток, и, следовательно, их можно было использовать в последующих экспериментах 

для изучения роста и пролиферации клеток при их длительном культивировании в 

модели in vitro. 

3.3. Оценка риска воспалительной реакции в модели in vitro 

 

Воспаление представляет собой серьезную проблему для клинического 

применения биоматериалов, поэтому на следующем этапе мы оценили риск 

воспалительной реакции в модели in vitro при использовании матриксов на основе 

сополимеров хитозана с олиголактидами. Широко признано, что макрофаги являются 

важным источником воспалительных сигналов [201]. Например, активированные 

макрофаги в месте повреждения сосудов продуцируют ряд медиаторов, таких как 

интерлейкины (например, IL-6) и фактор некроза опухоли (TNF-α), которые 

стимулируют размножение и миграцию гладкомышечных клеток сосудов [202]. 

Линия клеток THP-1 широко используется в качестве модели воспалительной реакции 

в условиях in vitro, поскольку моноциты THP-1 и макрофаги, происходящие от THP-

1, очень похожи на первичные моноциты и макрофаги с точки зрения их морфологии, 

мембранных рецепторов и секреторных продуктов [203]. 

В нашей работе уровни цитокинов после инкубации клеток THP-1 в течение 48 ч 

с образцами гидрогелей на основе хитозана, а также сополимеров хитозана с 
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олиголактидами определяли с помощью ИФА (Рисунок 9). Интактные клетки, 

которые культивировали в лунках культурального планшета, рассматривали в 

качестве отрицательного контроля (К-), а клетки линии THP-1, активированные ФМА 

в концентрации 20 нг/мл – в качестве положительного контроля (К+).  

 

 
 

Рисунок 9  ̶  Цитокиновый профиль клеток ТНР-1, культивируемых в 

присутствии образцов гидрогелей на основе хитозана (Хит), сополимера хитозана с 

олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и  олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD). В качестве 

контроля использовали клетки в лунках культурального планшета (без гидрогелей).  

Уровни секреции TNF-α  (A) и IL-6 (Б)  моноцитов/макрофагов с добавлением 

ФМА (положительный контроль К(+)) или без ФМА (отрицательный контроль К(-)) 

определяли с помощью ИФА. ***P <0,005 по сравнению с положительным 

контролем (К(+)). Результаты представлены как среднее значение ± стандартное 

отклонение 

 

В результате было показано, что уровни провоспалительных цитокинов TNF-α и 

IL-6 не повышались при культивировании клеток THP-1 в присутствии образцов 

гидрогелей и были сопоставимы со значениями, полученными для контрольных 
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лунок. Так, уровни секреции TNF-α при культивировании клеток в присутствии 

образцов Хит, Хит-LL и Хит-LD образцах составляли 9,2 ± 0,3 пг/мл , 8,1 ± 0,6 пг/мл 

и 10,4 ± 0,5 пг/мл, соответственно (рисунок 9А). Эти величины были сопоставимы с 

контрольным значением 8,6 ± 0,6 пг/мл.  Как видно из рисунока 9Б, концентрации IL-

6 составляли 2,1 ± 0,4 пг/мл, 1,5 ± 0,5 пг/мл и 1,9 ± 0,4 пг/мл в случае образцов Хит, 

Хит-LL и Хит-LD, соответственно, а в отрицательном контроле концентрация 

интерлейкина-6 была 0,5 ± 0,1 пг/мл. Обнаружено, что активированные ФМА клетки 

секретировали в среду 756,3 ± 17,2 пг/мл TNF-α и 620,3 ± 12,1 пг/мл IL-6. Следует 

отметить, что поведение клеток THP-1 при инкубации с образцами гидрогелей не 

менялось: клетки росли в виде суспензионной культуры. В случае клеток THP-1, 

которые были дифференцированы/стимулированы ФМА, наблюдали их 

прикрепление ко дну культурального планшета и распластывание. 

Таким образом, было показано, что активация THP-1 с помощью ФМА приводила 

к дифференцировке моноцитов в классически активированные макрофаги. При этом 

установлено, что наличие образов гидрогелей не приводило к активации клеток линии 

ТНР-1, то есть эти образцы потенциально не иммуногенны. 

3.4. Культивирование клеток на/в матриксах в модели in vitro 

Для изучения клеточной адгезии и морфологии клеток, а также их роста и 

пролиферации на/в матриксах (плёнках или макропористых гидрогелях) при 

длительном культивировании использовали два типа клеток, а именно мышиные 

фибробласты L929 и мезенхимальные стромальные клетки человека МСК, 

выделенные из жировой ткани. Пленки, в отличие от макропористых гидрогелей, 

имели микропористую структуру (со средним  размером пор 1-3 мкм) и, 

следовательно, представляли собой подложки, на которых клетки росли в монослое 

только по их поверхности (2D  рост клеток). Макропористые гидрогели в набухшем 

состоянии представляли собой развитые системы открытых взаимосвязанных пор со 

средний размером 150 мкм, что примерно в десять раз больше размера клеток. Такая 
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структура гидрогелей позволяла клеткам мигрировать в поры и расти как на 

поверхности гидрогелей, так и внутри пор, обеспечивая 3D рост клеток. Исходя из 

вышесказанного, пленки мы рассматривали как 2D-матриксы, а макропористые 

гидрогели- как 3D-матриксы. Для оценки дифференцировочного потенциала МСК 

при культивировании на плёнках, выделенные из жировой ткани клетки 

предварительно исследовали на соответствие фенотипу стволовых клеток и 

подтверждали их мультипотентность.  

3.4.1. Характеристика фенотипа мезенхимальных стромальных клеток 

Мезенхимальные стромальные клетки были выделены из жировой ткани 

здоровых доноров и охарактеризованы на соответствие фенотипу стволовых клеток 

(Рисунок 10). Выделенные клетки (Рисунок 10А) представляли собой адгезионную 

культуру с характерной фибробластоподобной (веретенообразной) морфологией 

(Рисунок 10Б). При культивировании клеток в среде, содержащей индукторы 

остеогенной дифференцировки, фиксировали наличие отложений кальция с помощью 

окрашивания ализариновым красным через 14 дней (Рисунок 10В). Окрашивание 

накоплений нейтральных липидов с помощью масляного красного подтвердило 

возможность дифференцировки выделенных клеток в адипогенном направление 

(Рисунок 10Г).  
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Рисунок 10  ̶  Фенотипическая характеристика МСК. А – выделение МСК из 

жировой ткани человека; Б – микрофотографии МСК на 7-ой день после 

прикрепления. Шкала 100 мкм; В, Г – микрофотографии МСК в индуцированном 

остео- и адипогенном состояниях. Окрашивание отложений кальция (ализариновый 

красный) и накоплений нейтральных липидов (масляный красный) через 14 дней 

индукции. Оптическая микроскопия. Шкала 100 мкм 

Методом проточной цитометрии был исследован иммунофенотип МСК 

(Рисунок 11). Стволовые клетки определяются в том числе по экспрессии на своей 

поверхности характерных маркеров. В частности, кластер дифференцировки 73 

(CD73), также известный как экто-5 – нуклеотидаза, является характерным 

мембранным белком МСК, а также маркером созревания Т- и В-лимфоцитов [204]. 

Кроме того, бо׳льшая часть выделенных из ткани МСК должна экспрессировать 

маркеры CD90 (гликозилфосфатидилинозитол-заякоренный белок суперсемейства 
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иммуноглобулинов, продукт гена THY1) и CD105 (эндоглин) [205]. При этом МСК не 

должны экспрессировать общий лейкоцитарный антиген (CD45) и маркер 

примитивных гемопоэтических клеток (CD34). Кроме того, МСК характеризуются 

низкой иммуногенностью, что также определяет отсутствие на их поверхности 

антигенов MHC класса II, в частности HLA-DR. Так, исследуемые клетки в данной 

работе были негативны по маркерам CD34 и CD45, не экспрессировали HLA-DR и 

были положительны по маркерам CD73, CD105 и CD90. 

 

Рисунок 11  ̶  Исследование иммунофенотипа стволовых клеток. Проточная 

цитометрия. Гистограммы распределения интенсивности флуоресценции 

неокрашенных клеток (зеленый цвет - изотипический контроль) и исследуемых 

клеток (синий цвет). Верхняя панель: отсутствие экспрессии маркеров CD34, CD45 и 

HLA-DR. Нижняя панель: экспрессия маркеров CD73, CD90 и CD105 
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Таким образом, было показано, что выделенные клетки соответствовали 

фенотипу стволовых клеток, установленному Международным обществом клеточной 

терапии (ISCT) [179]. 

3.4.2. Морфология клеток, культивируемых на пленках  

Как хорошо известно, тканеинженерные матриксы должны обеспечивать 

соответствующие так называемые «химию поверхности» (наличие функциональных 

групп, заряд) и «топографию поверхности» (рельеф поверхности) для поддержания 

клеточной адгезии, распластывания, а также последующей пролиферации и/или 

дифференцировки клеток. Для изучения морфологии клетки L929 и МСК 

культивировали как на пленках из хитозана, так и на образцах пленок на основе 

сополимеров хитозана с олиголактидами в течение 4 дней, после чего исследовали с 

помощью оптической микроскопии (Рисунок 12).

 

Рисунок 12  ̶  Микрофотографии фибробластов мыши L929 (верхний ряд) и 

мезенхимальных стромальных клеток (МСК) (нижний ряд) на образцах плёнок из 

хитозана (Хит), сополимера хитозана с олиго(L, L-лактидом) (Хит-LL) и сополимера 

хитозана с олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD) после культивирования в течение 4 дней. 

Контроль - монослойная культура клеток (Г, З). Оптическая микроскопия. Шкала 

100 мкм 
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Было обнаружено, что клетки L929 хорошо прикреплялись ко всем пленкам. При 

этом свойства поверхности пленок влияли на морфологию клеток. Так, в случае 

образца Хит-LL (Рисунок 12Б) и Хит-LD (Рисунок 12В) клетки L929 

характеризовались веретенообразной формой, в то время как на пленке из Хит 

(Рисунок 12A) отмечали также достаточно много прикрепленных клеток сферической 

формы. 

Известно, что клеточное микроокружение оказывает сильное влияние на 

биологию МСК. Так, дифференцировка стволовых клеток регулируется в 

значительной степени их нишей посредством как внутренних, так и внешних 

сигналов. Следует отметить, что МСК могут спонтанно образовывать сфероиды на 

пленках хитозана, как описано ранее [206]. Однако в нашем случае большинство 

клеток имели типичную веретенообразную морфологию на всех образцах пленок 

(Рисунок 12 Д, Е, Ж). Различия в поведении клеток могут быть связаны с источником 

хитозана и его характеристиками (молекулярная масса и степень деацетилирования), 

источником МСК, а также с начальной плотностью (концентрацией) клеток, которая 

была использована при посеве [207]. Следует отметить, что на пленках из 

сополимеров хитозана с олиголактидами в единичных случаях отмечали наличие 

неравномерно распределенных клеток или их небольших агрегатов. 

3.4.3. Морфология клеток, культивируемых в макропористых гидрогелях 

Морфологию и распределение (локализацию) клеток L929 и МСК в образцах 

макропористых гидрогелей изучали методом конфокальной лазерной сканирующей 

микроскопии после культивирования их в модели in vitro в течение 3-х дней (Рисунок 

13). Для визуализации клеток и матриксов, клетки окрашивали прижизненным 

красителем Calcein AM (зеленым цветом), а гидрогели визуализировали по 

неспецифическому поглощению DAPI (синим цветом).  
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Рисунок 13  ̶  Микрофотографии клеток фибробластов мыши линии L929 (А, Б, В) и 

МСК (Г, Д, Е) после их культивирования в макропористых гидрогелях на основе 

хитозана (Хит); сополимера хитозана с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и с олиго(L, 

D-лактидом) (Хит-LD) в течение 3 дней. Живые клетки (в зеленом цвете) и 

гидрогели (в синем цвете) были окрашены Calcein AM и DAPI, соответственно. 

Конфокальная лазерная сканирующая микроскопия. Шкала 200 мкм 

 

Как видно на рисунке 13 (А, Б, В), клетки L929 были жизнеспособны, о чем 

свидетельствует их окрашивание витальным красителем Calcein AM в зеленый цвет,  

и достаточно равномерно распределялись по поверхности пор во всех образцах 

макропористых гидрогелей. Кроме того, было обнаружено, что состав гидрогеля 
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влиял на морфологию клеток. Например, в случае образца Хит мышиные 

фибробласты L929 имели типичную веретенообразную морфологию (Рисунок 13А). 

Они хорошо распластывались и равномерно распределялись внутри пор образца 

гидрогеля Хит. Что касается образца Хит-LL, то было обнаружено, что некоторые 

клетки прикреплялись, но не распластывались, сохраняя округлую форму. В случае 

образца Хит-LD большинство клеток имели сферическую форму, но при этом 

достаточно равномерно заполняли макропоры гидрогеля. Эти особенности поведения 

и морфологии клеток, вероятно, можно объяснить в том числе некоторым изменением 

гидрофильно-гидрофобного баланса сополимеров хитозана с олиголактидами по 

сравнению с Хит. 

После культивирования МСК в течение 3 дней в гидрогелях было обнаружено, что 

в основном клетки имели веретенообразную морфологию во всех образцах 

макропористых гидрогелей (Рисунок 13, нижняя панель). Однако следует отметить, 

что в образцах Хит-LL и Хит-LD наблюдали также клетки и округлой формы. 

Таким образом, было продемонстрировано, что структура, а также «химия 

поверхности» и топография образцов макропористых гидрогелей обеспечивали 

миграцию клеток внутри взаимосвязанных макропор гидрогеля, а также 

прикрепление клеток к их поверхности. Показано, что большинство клеток имели 

характерную морфологию при культивировании во всех образцах гидрогелей. В 

конечном итоге можно заключить, что матриксы на основе сополимеров хитозана с 

олиголактидами не уступали по своим свойствам матриксам на основе чистого 

хитозана, обеспечивая практически одинаковое поведение (адгезию и морфологию) 

клеток. 

3.4.4. Рост и пролиферация клеток в макропористых гидрогелях 

Для количественной оценки пролиферации клеток с помощью МТТ-теста, 

фибробласты L929 и МСК культивировали в макропористых гидрогелях в течение 10 
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и 14 дней, соответственно. Для оценки количества живых клеток в образцах 

использовали МТТ-тест (Рисунок 14). Было установлено, что клетки обоих типов 

росли и пролиферировали во всех образцах гидрогелей, при этом количество 

жизнеспособных клеток зависело от состава матрикса.  

 

Рисунок 14  ̶  Рост клеток фибробластов мыши L929 в течение 10 дней (А) и МСК в 

течение 14 дней (Б) в образцах гидрогелей на основе хитозана (Хит); сополимера 

хитозана с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL) и с олиго(L,D-лактидом) (Хит-LD). 

Контроль - монослой клеток на дне лунки планшета. Результаты МТТ-теста. 

Результаты представлены как среднее значение ± стандартное отклонение. *P <0,05, 

**P <0,01 по сравнению с контролем 

 

 

Следует отметить, что во всех образцах матриксов количество клеток 

значительно увеличивалось к 10 (в случае клеток L929) и 14 (в случае МСК) дню 

культивирования, что подтверждает рост и пролиферацию обоих типов клеток 

(Рисунок 10). При этом, было установлено, что количество жизнеспособных клеток 

зависело от состава матрикса. Так, в случае клеток L929 на каждый образец матрикса 

и на дно лунки планшета (контроль) было внесено 2х103  кл (0 день) мышиных 

фибробластов L929. Как видно из рисунка 10A, все образцы гидрогелей поддерживали 
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рост клеток с приблизительно одинаковой эффективностью на протяжении 10 дней 

культивирования. Так, на 7 день количество жизнеспособных клеток L929 составляло 

(172 ± 42) х103 кл/образец Хит, (147 ± 49) х103 кл/образец Хит-LL, (121 ± 22) х103 

кл/образец Хит-LD и (186 ± 10) х103 кл в контроле. В качестве контроля использовали 

монослойную культуру клеток на дне лунки планшета. На 10-й день культивирования 

максимальное количество клеток фибробластов мыши L929 было выявлено для 

образца гидрогеля Хит ((276 ± 50) х103 кл), а количество клеток в образце Хит-LL 

((227 ± 2) х103 кл) было сравнимо с этим результатом. Минимальное количество 

фибробластов L929 ((165 ± 34) х103 кл) обнаружили в образце Хит-LD на 10-ый день 

исследования. 

Что касается МСК, на каждый образец гидрогеля и на дно лунки планшета 

(контроль) было внесено 4х103 кл (0 день). Как видно из рисунка 10Б, МСК лучше 

всего пролиферировали в образцах на основе Хит: было получено (89 ± 1) х103 кл и 

(117 ± 4) х103 кл на 10-й и 14-й день, соответственно. При этом на 10-й день 

культивирования количество жизнеспособных МСК на образцах Хит-LL и Хит-LD 

составляло (67 ± 1) х103 кл и (71 ± 3) х103 кл, соответственно, что было несколько 

выше, чем в контроле на дне лунки планшета ((64 ± 4) х103 кл). Аналогичная 

тенденция сохранялась до 14-го дня культивирования, при этом количество 

жизнеспособных клеток на образцах Хит-LL и Хит-LD было (88 ± 7) х103 кл и (95 ± 3) 

х103 кл, соответственно, что практически не отличалось от контроля (94 ± 4) х103 кл. 

Таким образом, было продемонстрировано, что все образцы гидрогелей 

поддерживали рост и пролиферацию обоих типов клеток при длительном 

культивировании в модели in vitro в течение 10-14 дней. 
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3.5. Исследование дифференцировки клеток при культивировании на пленках 

3.5.1. Остеогенный потенциал мезенхимальных стромальных клеток при 

культивировании на плёнках 

Следующим этапом исследования была оценка возможности остеогенной 

дифференцировки МСК при их культивировании на пленках различного состава. Как 

известно, МСК могут дифференцироваться в остеобласты (клетки кости), хондроциты 

(клетки хряща), адипоциты (жировые клетки) и др. В данном исследовании проводили 

индуцированную дифференцировку МСК в клетки костной ткани. Известно, что 

многие факторы влияют на этот процесс. Например, как упоминалось выше, следует 

учитывать топографические характеристики и «химию поверхности» матрикса. 

Сначала мы оценивали сначала качественно влияние матриксов (пленок) на ранние 

стадии остеоиндукции МСК.  

Для выявления остеогенной дифференцировки МСК определяли активность 

щелочной фосфатазы путём цитохимического окрашивания через 7 дней после 

индукции в ОС. Этот подход позволяет качественно оценить наличие 

дифференцированных клеток. Как видно на рисунке 15, после 7 дней индукции МСК 

окрашивались в фиолетовый цвет как в контроле (дно лунки 96-луночного планшета), 

так и на всех трёх типах плёнок, что подтверждает начальную стадию остеогенеза. 

Следует отметить, что по сравнению с контролем, клетки на пленках распределялись 

неравномерно. Они формировали клеточные агрегаты, так называемые «нодулы» 

(сфероиды). Известно, что МСК в условиях 3D культивирования, в том числе в 

сфероидах, обладают усиленным стволовым потенциалом. Из рисунка 15 также 

видно, что процесс образования скоплений был сильнее выражен в образцах Хит-LL 

и Хит-LD, чем на пленке из Хит. Можно предположить, что формирование сфероидов 

связано с повышенным остеогенным потенциалом клеток на этих матриксах. Однако 

эта гипотеза нуждается в дальнейшем подтверждении. 
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Рисунок 15  ̶  Индуцированная остеодифференцировка МСК на пленках различного 

состава: хитозан (Хит); сополимер хитозана с олиго(L, L-лактидом)(Хит-LL); 

сополимер хитозана с олиго(L, D-лактидом) (Хит-LD). Оценка активности щелочной 

фосфатазы. Репрезентативные изображения цитохимической реакции. МСК 

культивировали в остеогенной среде (ОС) в течение 7 дней. Контроль - монослойная 

культура клеток. Световая микроскопия. Шкала 100 мкм 

 

Через 7 и 14 дней культивирования в ОС, клетки лизировали и выделяли мРНК 

для проведения ПЦР в режиме реального времени (Рисунок 16). Видно, что гены, 

связанные с остеодифференцировкой, такие как щелочная фосфатаза (ALPL) [208], 

костный фактор транскрипции (Runx2) и  секретируемый фосфопротеин 1 (SPP1) 

[209], активировались после остеоиндукции во всех образцах. Известно, что 

активность ALPL является временным ранним маркером остеодифференцировки 

стволовых клеток, пик которой приходится на конец пролиферативной стадии и до 

созревания матрикса [210]. Runx2 является главным остеогенным транскрипционным 

фактором, участвующим в дифференцировке МСК в остеобласты [211]. SPP1 

представляет собой ген, кодирующий белок остеопонтин, который, в свою очередь, 

специфично экспрессируется на поздней стадии остеогенеза и играет роль 

связующего белка во внеклеточном матриксе. Кроме того, известно, что 

остеопонтин (кислый фосфопротеин) связан с прикреплением клеток, пролиферацией 

и минерализацией внеклеточного матрикса в кости. В частности, ранее было 

показано, что он способствует прикреплению остеокластов к минеральному матриксу 
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костей и активно экспрессируется на стадии пролиферации остеобластов в качестве 

маркера дифференцировки остеобластов [212]. 

 

Рисунок 16  ̶  Дифференциальная экспрессия мРНК генов, участвующих в 

остеодифференцировке МСК. Анализ ПЦР в реальном времени костных 

специфических маркеров ALPL, Runx2 и SPP1. МСК культивировали в остеогенной 

среде в течение 14 дней на плёнках различного состава: хитозан (Хит); сополимер 

хитозана с олиго(L,L-лактидом) (Хит-LL); сополимер хитозана с олиго(L,D-

лактидом) (Хит-LD). Данные представлены в виде кратных изменений уровней 

транскрипции остеоиндуцированных МСК по сравнению с интактными МСК, 

культивируемыми на дне лунки планшета без индукции. Контроль – 

остеоиндуцированные МСК на дне лунки планшета. Результаты выражены как 

среднее значение ± стандартное отклонение. *P <0,05 по сравнению с контролем, #P 

<0,05 по сравнению с образцом Хит 

 

Как видно из рисунка 16, через 7 дней индукции наблюдали выраженное 

достоверное увеличение экспрессии ALPL (в 3,79 ± 0,15 и 4,5 ± 0,39 раз в образцах 

Хит-LL и Хит-LD, соответственно), что хорошо коррелировало с результатами 

цитохимических исследований (см. рисунок 15). На 14-й день остеоиндукции 

транскрипция гена ALPL дополнительно увеличилась по сравнению с 

соответствующим значением на 7-ой день. При этом следует отметить, что уровни 

ALPL были примерно одинаковы для всех остеоиндуцированных образцов (изменение 
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экспрессии в 6,24  ± 0,21 раз для образца Хит; в 5,42 ± 0,48 раз для образца Хит-LL; в 

6,44 ± 0,50 раз для образца Хит-LD и в 5,83 ± 0,11 раз в контроле при индукции клеток 

на дне лунки планшета). Уровни экспрессии генов Runx2 и SPP1 также были выше на 

14-й день, чем на 7-ой день индукции. Максимальное повышение экспрессии Runx2 в 

11,47 ± 0,19 раз и SPP1 в 3,87 ± 0,17 раз было выявлено для пленок Хит-LD (*P <0,05), 

что может быть связано с изменением физико-химических свойств, в частности 

гидрофильно-гидрофобного баланса сополимера хитозана с олиго(L,D-лактидом), на 

основе которого были получены плёнки Хит-LD, по сравнению c хитозаном, из 

которого был сформирован образец Хит.  

Таким образом, можно предположить, что матриксы на основе Хит-LD 

способствовали остеоиндукции МСК и могут быть перспективны для регенерации 

костной ткани. 

3.5.2. Адипогенный потенциал мезенхимальных стромальных клеток при 

культивировании на пленках 

Следующим этапом исследования была оценка возможной адипогенной 

дифференцировки МСК при их культивировании на пленках. Для этого МСК 

индуцировали в адипогенной среде для адипоцитарной дифференцировки. Как 

известно, накопление в клеточном цитозоле везикул, содержащих триглицериды, 

является важным признаком дифференцировки клеток в адипоциты. С помощью 

световой микроскопии путем окрашивания Масляным красным  на всех плёнках 

наблюдали клетки с накоплением капель внутриклеточного жира (Рисунок 17). Как 

видно из рисунка 17, в случае образцов Хит-LL и Хит-LD капли липидов были 

равномерно распределены по всей поверхности пленок, а их количество было 

сопоставимо с контролем (монослойная культура клеток на дне лунки планшета). 

Однако в случае образца Хит наблюдали меньшее количество клеток, содержащих 

липиды (триглицериды), чем в контроле и в других образцах. Ранее некоторые 
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исследователи отмечали ингибирование хитозаном дифференцировки клеток 3T3-L1, 

то есть жировых клеток, применяемых для имитации дифференцировки адипоцитов в 

условиях in vitro, путём подавления фосфорилирования протеинкиназы B [213], [214]. 

Однако в нашем случае при культивировании клеток на плёнках процесс 

дифференцировки также моделировался «химией» и топографией поверхности. 

Можно предположить, что матриксы на основе сополимеров хитозана с 

олиголактидами оказались более предпочтительны при индукции адипонаправленной 

дифференцировки МСК, в частности благодаря наличию в их структуре гидрофобных 

олиголактидов [215]. 

 

Рисунок 17  ̶  Индуцированная адипогенная дифференцировка МСК на пленках 

различного состава: хитозан (Хит); сополимер хитозана с олиго(L, L-лактидом)(Хит-

LL); сополимер хитозана с олиго(L, D-лактидом) (Хит-LD). Окрашивание капель 

внутриклеточного жира масляным красным (Oil Red O). Репрезентативные 

изображения цитохимической реакции. МСК культивировали в адипогенной среде 

(АС) в течение 7 дней. Контроль - монослойная культура клеток. Световая 

микроскопия. Шкала 100 мкм 

 

Клетки культивировали на пленках в АС для оценки изменения уровней 

транскрипции маркеров адипогенеза. Через 7 и 14 дней после индукции, клетки 

лизировали и лизат использовали для выделения мРНК для проведения ПЦР в режиме 

реального времени. Результаты представлены на рисунке 18.  
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Рисунок 18  ̶  Дифференциальная экспрессия мРНК генов, участвующих в 

адиподифференцировке МСК. Анализ экспрессии специфических маркеров 

адипогенеза PPARγ и ADIPOQ методом ПЦР в режиме реального времени. МСК 

культивировали в адипогенной среде в течение 14 дней на пленках различного 

состава: хитозан (Хит); сополимер хитозана с олиго(L, L-лактидом) (Хит-LL); 

сополимер хитозана с олиго(L, D-лактидом) (Хит-LD). Данные представлены в виде 

кратных изменений уровней транскрипции адипоиндуцированных МСК по 

сравнению с интактными МСК, культивируемыми на дне лунки планшета без 

индукции. Контроль – адипоиндуцированные МСК на дне лунки планшета. 

Результаты выражены как среднее значение ± стандартное отклонение. #P <0,05 по 

сравнению с образцом Хит 

 

Известно, что ключевыми регуляторами обмена липидов являются рецепторы, 

активируемые пролифераторами пероксисом (в частности, ген PPARγ) [216], и 

адипонектин, который кодируется геном ADIPOQ и отвечает за созревание 

адипоцитов [217]. Таким образом, в качестве подтверждения адипонаправленной 

дифференцировки МСК может быть рассмотрено увеличение экспрессии 

соответствующих генов [218]. Нами было обнаружено, что гены PPARγ и ADIPOQ 
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активировались в МСК в результате культивирования клеток в АС во всех образцах 

плёнок (Рисунок 18). 

Из рисунка 18 видно, что на 7 дней после индукции адипогенеза в МСК наблюдали 

увеличение экспрессии гена PPARγ в 2 - 3 раза (по сравнению с интактными МСК) как 

в индуцированном контроле (клетки на дне лунки планшета), так и на плёнках 

независимо от их состава. Что касается экспрессия ADIPOQ на 7-ой день, она была 

достоверно выше при индукции дифференцировки в контрольных клетках (на дне 

лунки планшета) и клетках на образцах Хит-LL, Хит-LD (#Р <0,05) по сравнению с 

уровнем экспрессии в индуцированных МСК, которые культивировали на образце 

Хит. Эти данные хорошо коррелирует с результатами по окрашиванию жировых 

капель масляным красным (см. рисунок 17). 

К 14-ому дню стимуляции адипогенеза, экспрессия PPARγ была увеличена в 4-5 

раз в клетках, культивируемых на всех образцах плёнок по сравнению с интактным 

контролем. Кроме того, в случае образцов Хит и Хит-LL отмечали достоверное 

различие (#P <0.05) в экспрессии этого гена (увеличение в 3,41 ± 0,37 раз и в 4,77 ± 

0,56 раз, соответственно). Что касается уровня экспрессии гена ADIPOQ в клетках, он 

составлял (5,3 ± 0,4) в случае образца Хит, что не отличалось достоверно от 

экспрессии в случае индуцированного контроля (5,8 ± 0,1) на дне лунки планшета. 

Максимальное повышение экспрессии ADIPOQ отмечали в случае пленок Хит-LL (*P 

<0.05), что может быть связано с некоторыми различиями в физико-химических 

свойствах Хит и сополимера Хит с олиго(L,L-лактидом). 

Результаты, полученные в нашей работе, представляют интерес для стимуляции и 

поддержания адипогенеза de novo в косметических и реконструктивных целях. Это 

необходимо при небольших повреждениях жировой ткани вследствие старения, 

травматических дефектов, онкологических резекций и дегенеративных заболеваний 

[219], [220]. Инженерия жировой ткани с применением биодеградируемых матриксов 
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и клеток, в том числе стволовых, позволяет добиться более высоких показателей 

удержания трансплантата, эффективной васкуляризации и является более 

функциональной, чем использование аутологичных тканей или бесклеточной терапии 

[220], [221]. Кроме того, существующие в настоящее время материалы для заполнения 

подкожных пустот имеют ряд недостатков, связанных с быстрой резорбцией, 

неспособностью стимулировать естественное образование и/или «врастание» 

жировой ткани, что требует повторных инъекций для длительного эффекта. Поэтому 

актуальной остается задача разработки тканеинженерных конструкций, которые 

будут действовать не только как наполнители, но и способствовать адипогенезу in vivo 

[222]. В этом контексте результаты нашей работы представляют особый интерес. 

В нашей работе было показано, что матриксы на основе Хит и Хит-LL 

поддерживали, а образцы Хит-LD даже усиливали адиподифференцировку МСК в 

модели in vitro. Таким образом, матриксы на основе сополимеров хитозана с 

олиголактидами являются перспективными биоматериалами для тканевой инженерии 

не только костной, но и жировой ткани. 
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

В рамках данной работы были получены и исследованы новые биодеградируемые 

матриксы, в частности плёнки и макропористые гидрогели на основе сополимеров 

хитозана с олиго(L,L-лактидом) и олиго(L,D-лактидом). Все макропористые 

гидрогели были охарактеризованы с точки зрения их структуры и физико-химических 

свойств (средний размер пор, распределение пор по размерам, набухаемость, 

биодеградация под действием лизоцима в модели in vitro). Кроме того, в моделях in 

vitro были исследованы цитотоксичность матриксов в отношении модельных 

животных клеток линии мышиных фибробластов L929, а также их потенциальная 

иммуногенность с использованием клеток моноцитов линии THP-1. Были также 

изучены механические свойства (модуль Юнга, напряжение при разрыве, тангенс угла 

механических потерь и др.) плёнок и макропористых гидрогелей и оценена 

способность этих матриксов поддерживать адгезию, рост, пролиферацию и/или 

дифференцировку клеток при длительном культивировании в модели in vitro. В 

частности, было проведено культивирование в течение 10-14 дней нескольких линий 

клеток, в том числе первичных стволовых клеток человека, в частности МСК, 

выделенных из жировой ткани и охарактеризованных согласно минимальным 

критериям стволовости Международного общества клеточной терапии (ISCT). Было 

показано, что все матриксы были цитосовместимы и не иммуногенны, обеспечивали 

адгезию и распластывание клеток, а также поддерживали рост и пролиферацию 

различных типов клеток. В работе также впервые обнаружено, что в зависимости от 

состава матриксов (Хит, сополимеры Хит с олиго(L,L-лактидом) или олиго(L,D-

лактидом) усиливалось определенное направление дифференцировки МСК, что 

можно  объяснить некоторыми различиями  в физико-химических свойствах Хит и его 

сополимеров с олиголактидами.  
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Таким образом, полученные матриксы являются перспективными для тканевой 

инженерии, поскольку обладают уникальными свойствами для регенерации костной 

и/или жировой тканей человека.   
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ВЫВОДЫ 

1. Получены биодеградируемые матриксы (пленки и макропористые 

гидрогели) на основе сополимеров хитозана с олиго(L,L-лактидом) и олиго(L,D-

лактидом). Изучены структуры и физико-химические свойства гидрогелей (средний 

размер пор, распределение пор по размерам, набухаемость, биодеградация под 

действием лизоцима, механические характеристики). Показано, что введение 

олиголактидов в состав сополимеров, из которых получены гидрогели, позволяет 

варьировать набухаемость, деградацию и механические свойства матриксов в 

зависимости от их состава.  

2. Все образцы матриксов не цитотоксичны в модели in vitro, что показано 

на мышиных фибробластах (L929) методом экстракт-теста с использованием МТТ-

анализа. При культивировании клеток острого моноцитарного лейкоза человека (THP-

1) в присутствии матриксов продемонстрировано отсутствие их иммуногенности, что 

подтверждено с помощью ИФА. 

3.  Изучены особенности роста и пролиферации различных типов животных 

клеток, в частности мышиных фибробластов L929 и мезенхимальных стромальных 

клеток человека при их длительном культивировании в течение 10-14 дней на/в 

матриксах (плёнках, макропористых гидрогелях) в модели in vitro. Все образцы 

матриксов поддерживали адгезию, рост и пролиферацию клеток. Кроме того, 

показано, что все эти параметры, а также морфология клеток и их распределение в 

матриксах зависели от их состава.  

4. Исследована возможность дифференцировки МСК в остеогенном (по 

активности щелочной фосфатазы) и адипогенном (по окрашиванию липидных капель) 

направлениях при культивировании клеток на плёнках различного состава в модели 

in vitro. Максимальные уровни экспрессии маркеров остеогенеза (ALPL, Runx2, SPP1) 

были выявлены после культивирования МСК на пленках Хит-LD методом ПЦР в 
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реальном времени. Установлено, что матриксы на основе Хит-LL усиливали 

адипогенный потенциал МСК, что подтверждено оценкой экспрессии маркеров 

адипогенеза (PPARγ, ADIPOQ). 
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