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РЕЗЮМЕ

Рассмотрены достижения в области получения скаффолдов для тканевой инженерии методом 
электроспиннинга. При правильном подборе параметров электроспиннинга, таких как вязкость раствора, тип 
растворителя, напряжение, расстояние от иглы до коллектора и т.д., можно получить материалы с высокой 
степенью пористости и необходимым размером пор, подходящим для оптимальной инфильтрации клеток. 
Данные тканеподобные материалы можно получать как из синтетических и природных полимеров, так и их 
смесей. Исходя из свойств, присущих конкретной ткани – сосудистой, костной, сердечной и т.д., подбираются 
материалы для синтеза скаффолда, обеспечивающие необходимые механические характеристики, структу-
ру, скорость деградации и биосовместимость. Многие исследователи функционализировали волокна путем 
добавления биологически активных веществ или наночастиц. В обзоре также рассмотрены особенности 
внеклеточного матрикса различных видов тканей и подходы, которые применяются для имитации ткани 
в каждом конкретном случае. Заселение скаффолдов клетками перед трансплантацией является наиболее 
распространенным подходом для повышения биосовместимости скаффолда с тканями реципиента.

Ключевые слова: тканевая инженерия, нановолокна, электроспиннинг, скаффолды, внеклеточный 
матрикс, имплантаты.
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ABSTRACT

In this review, various achievements in the field of development of tissue-engineered scaffolds with the 
electrospinning approach were observed. Through the appropriate selection of electrospinning parameters, such as 
solution viscosity, the type of solvent, voltage, the distance between a tip and a collector etc., scaffolds with a high 
degree of porosity and pore size applicable for optimal cell infiltration can be obtained. These tissue-like materials 
can be produced from both synthetic and natural polymers and their mixtures. Based on the characteristics specific 
for the desirable tissue – vascular, bone or cardiac – materials providing the required mechanical properties, 
architecture, degradation kinetics and biocompatibility are selected for scaffold synthesis. In different studies, 
electrospun fibers were modified by adding biologically active agents or nanoparticles. This article also describes 
the particularities of the extracellular matrix of different tissues and approaches used for specific tissue imitation. 
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ВВЕДЕНИЕ
Известно, что некоторые органы и ткани организ-

ма человека способны саморегенерироваться. Для 
условий, когда саморегенерация ограничена, были 
разработаны подходы тканевой инженерии по созда-
нию искусственных тканей для регенерации или за-
мены органа [1–3]. Метод электроспиннинга – новое 
направление в данной области, позволяющее создать 
имплантируемый скаффолд (протез) с требуемыми 
физико-химическими характеристиками [4]. Полу-
чаемая пористая структура способствует активной 
миграции клеток в стенку протеза, формированию 
питающей кровеносной сети и внутреннего эндоте-
лиального слоя. Электроспиннинговый скаффолд 
должен иметь структуру, схожую с внеклеточным 
матриксом замещаемой ткани, чтобы обеспечить 
условия для адгезии, роста и пролиферации клеток 
[5, 6]. Наряду с этим имплантируемый протез также 
должен обладать биосовместимостью, подходящим 
размером пор для инфильтрации клеток и механи-
ческой целостностью [7, 8]. Как правило, такие про-
тезы производят из биодеградируемых материалов, 
рассматривая их как временную поддерживающую 
конструкцию на период роста клеток и регенерации 
ткани, и учитывают, чтобы скорость деградации 
скаффолда совпадала со скоростью формирования 
новой ткани.

ПРОЦЕСС ЭЛЕКТРОСПИННИНГА.  
АППАРАТУРА, МАТЕРИАЛЫ

Основными элементами аппарата электроспин-
нинга являются игла, через которую подается раствор 
полимера, и коллектор, предназначенный для сбора 
поступающего полимера. Данные элементы объе-
динены в одну электрическую цепь. По мере роста 
электрического напряжения, на конце иглы преодоле-
ваются силы поверхностного натяжения раствора по-
лимера, в результате чего образуется конус Тейлора – 
конусообразная капля полимера [9, 10]. Как только 
напряжение становится достаточным, с верхушки ко-

Repopulation of the matrices with autologous cells before transplantation is the most commonly used method to 
improve the biocompatibility of the scaffold and the recipient.
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нуса в направлении коллектора устремляется струя 
полимера, диаметр которой зависит от множества 
условий. В воздухе часть растворителя испаряется и 
струя расщепляется, в результате чего на коллекто-
ре собирается чистый полимер в виде хаотично или 
направленно уложенных волокон размерами в нано- 
или микрометровом диапазоне. Получаемый матери-
ал имеет вид тонкой, волокнистой, пористой мягкой 
ткани или тонкого эластичного покрытия.

Конструктивно установки электроспиннинга 
схожи, различия вызваны лишь дизайном исполне-
ния (горизонтальный, вертикальный и т.д.). Кроме 
того, установки «двойного» электроспиннинга могут 
снабжаться элементами, управляющими формовани-
ем нитей и тканевых материалов [11]. Интересна тех-
нология «коаксиального» электроспиннинга, позво-
ляющая получать комбинированные (типа «провод с 
оплеткой») нити [12, 13].

На процесс электроспиннинга влияют как свой-
ства раствора (вязкость, электропроводность, кон-
центрация полимера, поверхностное натяжение), 
так и контролируемые переменные: скорость подачи 
раствора или расплава полимера, величина электри-
ческого напряжения, расстояние между иглой и кол-
лектором, температура и влажность [14, 15].

Вязкость, электропроводность и поверхностное 
натяжение растворов полимеров зависят от концен-
трации и свойств используемого полимера и рас-
творителя. Обычно вязкость растворов в процессах 
электроспиннинга находится в диапазоне 1–20 пуаз 
(Пз) и зависит от концентрации (обычно в пределах 
10–30%) и молекулярной массы полимера [16, 17]. 
Оптимальные растворители должны иметь невы-
сокую вязкость и температуру кипения (например, 
ДХМ, ТГФ, ДМФА, вода, метанол, гексафторизо-
пропанол и т.д.); также используются смеси раство-
рителей [18–20]. Поверхностное натяжение раство-
ров определяется природой растворителя и полимера 
(обычно порядка 102–103 дин/см), хотя на практике 
данный фактор контролируется редко.
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Обзоры и лекции

Основные контролируемые параметры – ско-
рость подачи полимера (0,1–10 мл/ч), величина элек-
трического напряжения (1–60 кВ), расстояние меж-
ду иглой и коллектором (10–50 см), диаметр иглы  
(18–27 G), скорость вращения приемного коллектора 
(0–3 000 об./мин) – определяются экспериментально. 
В подавляющем большинстве случаев температуру 
и влажность воздуха в установке электроспиннинга 
учитывать не требуется. 

Технология электроспиннинга пригодна для из-
готовления полимерных нитей, клубков и пленок из 
растворимых или расплавляемых полимеров и позво-
ляет создавать волокнистые материалы с заданными 
пространственными характеристиками (диаметр, 
пространственная ориентация и сцепление волокон, 
пористость, наличие «каналов» для клеточной про-
лиферации). Благодаря этому создаются и изучают-
ся материалы для клеточной и тканевой инженерии: 
различные скаффолды для нервной ткани, кожи, 
костной ткани и т.д.; перевязочные материалы, сред-
ства доставки лекарственных препаратов [21–23].

ИЗГОТОВЛЕНИЕ БИОРАЗЛАГАЕМЫХ 
СОСУДИСТЫХ ГРАФТОВ

Возможность комбинировать преимущества син-
тетических и природных полимеров с помощью 
электроспиннинга делает этот метод особенно при-
влекательным для дизайна сосудистых графтов, тре-
бующих высокую механическую прочность на раз-
рыв и достаточную эластичность (модуль Юнга) [24]. 
Кроме того, включение в состав скаффолда природ-
ных полимеров с большим количеством сайтов для 
связывания клеток может способствовать образова-
нию непрерывного монослоя эпителиальных клеток 
в просвете и пролиферации других типов клеток в 
матрице графта. Метод электроспиннинга обеспе-
чивает точный контроль состава, размера и направ-
ленности волокон, что влияет на пористость матери-
ала, распределение пор по размерам и архитектуру 
скаффолдов [25]. Важно отметить, что направленные 
нановолокна могут использоваться для ориентации 
клеток в определенном направлении для обеспечения 
необходимой анизотропии, которая встречается в не-
которых органах, включая кровеносные сосуды [26].

Группой авторов [27] были получены трубчатые 
каркасы из сополимера поли-L-лактида и поли-ε-капро-
лактона диаметром 3 мм, которые были имплантирова-
ны кроликам в нижние поверхностные эпигастральные 
вены на 7 нед. Выявлено, что каркасы выдерживали 
хирургический процесс, сохраняли структурную це-
лостность и проходимость в течение всего периода 
наблюдения. Кроме того, эндотелиальные клетки, по-
лученные из коронарной артерии человека, ровно рас-

пределялись и хорошо распространялись по полости 
каркаса в течение 10 дней после нанесения.

Сосудистые трансплантаты, получаемые из рас-
твора рекомбинантного человеческого тропоэластина 
и поликапролактона, в работе [28] были подобраны 
так, чтобы имитировать механические свойства вну-
тренней грудной артерии человека (модуль упругости, 
податливость, проницаемость и давление на разрыв). 
Адгезия клеток и их пролиферация были исследова-
ны с использованием эндотелиальных клеток пупоч-
ной вены человека. Непокрытый клетками каркас был 
имплантирован кроликам и изъят через один месяц с 
последующим исследованием механических характе-
ристик. В случае трансплантатов состава эластин/по-
ликапролактон наблюдались повышенная сосудистая 
совместимость и эндотелизация при пониженном при-
креплении тромбоцитов по сравнению с транспланта-
тами без эластина. Добавление тропоэластина суще-
ственно улучшало адгезию и пролиферацию клеток.

Непокрытые клетками трансплантаты из полиуре-
тан-мочевины имплантировали в аорту крыс в срок 
до 24 нед [29]. Внутренняя часть трансплантатов 
была покрыта не тромбогенным сополимером 2-ме-
такрилоилоксиэтил фосфорилхолина, что привело 
к пониженной адгезии тромбоцитов и улучшенной 
проходимости по сравнению с непокрытыми транс-
плантатами. Механические свойства трансплантатов 
были также совместимы с показателями нативных 
артерий. Многочисленные эксперименты in vivo с ис-
пользованием композитных двуслойных трансплан-
татов из полиуретан-мочевины с нанесенными мы-
шечными стволовыми клетками крыс при введении 
в их аорту [30, 31] показали более высокую проходи-
мость для трансплантатов с нанесенными клетками 
по сравнению с трансплантатами без клеток. 

Сосудистые трансплантаты из биоразлагаемо-
го полиуретана имплантировали в брюшную аорту 
крысам в сроки – 7 дней, 1, 6 и 12 мес [32]. Прово-
дилось сравнение с коммерчески доступными транс-
плантатами из ePTFE. Во всех случаях не наблюда-
лось отторжения имплантатов организмом или их 
деградации. При длительном сроке имплантации 
уровень проходимости имплантатов составил 100%. 
Имплантат, извлеченный через 12 мес, по-прежнему 
остался механически стабильным и полностью инте-
грировался в окружающие ткани.

Метод эмульсионного электроспиннинга был 
использован для изготовления гепарин-наполнен-
ных нановолокон поли (L-лактид-со-капролактон) 
(PLCL), используемых в качестве стентового покры-
тия. На модели кроликов было получено, что покры-
тый таким образом стент эффективно отделял об-
ласть аневризмы от кровотока [33]. В другой работе 
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J. Wang и соавт. [34] для ускорения эндотелизации 
смешивали фактор роста эндотелия сосудов (VEGF) 
с гепарином и загружали полученную смесь в серд-
цевину нановолокон PLCL. Выделение гепарина и 
VEGF из каркасов PLCL-Hep-VEGF продолжалось 
более 30 дней, что усиливало пролиферацию свиных 
подвздошных эндотелиальных клеток на стенте. 

W. Feng и соавт. методом коаксиального электро-
спиннига получили стенты, покрытые наполненными 
гепарином и розувастатином кальция нановолокна-
ми PLCL [35]. Покрытый стент продемонстрировал 
повышенную антикоагулянтную способность, а эн-
дотелиальные клетки хорошо пролиферировали на 
покрытом стенте благодаря длительному высвобо-
ждению розувастатина кальция и гепарина (более  
45 дней) из коаксиальных нановолокон PLCL.

В другой похожей работе X. Chen и соавт. посред-
ством эмульсионного электроспиннинга инкапсули-
ровали в нановолокно PLCL гепарин и VEGF для 
создания сосудистых трансплантатов [36]. Гепарин 
и VEGF демонстрировали замедленное высвобожде-
ние в течение 29 дней, что придало исследуемому 
трансплантату хорошую способность к антикоагуля-
ции и привело к росту эндотелия. 

Похожим образом обогащенный тромбоцитами 
фактор роста (PRGF) в концентрации 20 мг/мл до-
бавляли в PLCL с целью получения раствора для 
электроспиннинга, из которого готовили трубчатый 
трансплантат с диаметром волокон 4 нм. Данный 
подход способствовал быстрому проникновению 
клеток в трансплантат и росту эндотелия [37].

Группой авторов [38] было исследовано высвобо-
ждение меченного тритием паклитаксела (3H-PTX) из 
матриц, предназначенных для покрытия сосудистых 
стентов и полученных методом электроспиннинга из 
растворов поликапролактона (PCL) с паклитакселом 
(PTX) и человеческим сывороточным альбумином 
(HSA) в гексафтороизоропропаноле (HFIP). Было по-
казано, что 3D-матрицы могут полностью высвобо-
ждать PTX практически без потери веса. Примерно 
27% PTX было высвобождено в первый день, еще 
8% – в течение следующих 26 дней. С учетом ток-
сичности PTX и скорости его диффузии через арте-
риальную стенку ожидается, что минимальная цито-
статическая доза препарата в стенке артерии будет 
поддерживаться в течение не менее 3 мес.

МАТЕРИАЛЫ ДЛЯ РЕГЕНЕРАЦИИ КОЖИ  
И ЛЕЧЕНИЯ РАН

Высокая пористость, малые размеры пор и боль-
шая площадь поверхности электроспиннинговых 
покровных материалов делают их подходящими 
для использования в раневых повязках, где они обе-

спечивают эффективную защиту от бактериальной 
инфекции поврежденной поверхности кожи и воз-
можность дренажа раневых жидкостей и газов через 
повязку. Электроспиннинговые покрытия могут так-
же работать как платформы для доставки биологиче-
ски активных веществ, таких как противомикробные 
средства для борьбы с инфекциями и средства для 
улучшения заживления ран [39, 40]. 

Основная составляющая внеклеточного матрикса 
кожи – волокна коллагена, обеспечивающие механи-
ческую и структурную целостность кожи, имеют диа-
метр в диапазоне 50–500 нм [41, 42]. Соответственно, 
любой материал для регенерации кожи также должен 
иметь диаметр волокон в нанометровом диапазоне. 
Из числа природных полимеров с этой целью часто 
применяются коллаген, фиброин, желатин и хитозан/
хитин. Так, группой авторов [43] методом электро-
спиннинга были получены нановолокна коллагена 
диаметром в диапазоне 100–1 200 нм. Механические 
свойства коллагеновой матрицы были сравнимы с та-
ковыми для коммерчески доступных материалов для 
регенерации поврежденных тканей. В экспериментах 
на крысах полученные матрицы проявили высокую 
эффективность при лечении ран на ранних стадиях.

Фиброин, выделяемый из коконов шелкопряда, 
отличается отличной биосовместимостью, высокой 
прочностью, медленной деградацией и минимальной 
воспалительной реакцией [44]. Однако образующий-
ся при электроспиннинге материал имеет малый раз-
мер пор, что препятствует должной инфильтрации 
клеток. Группа исследователей получала волокна из 
смеси фиброина шелка и полиэтиленоксида с одно-
временным нанесением кристаллов NaCl в процессе 
электроспиннинга [45]. Наблюдалась хорошая адге-
зия и инфильтрация 3Т3 фибробластов на матрице. 
В экспериментах на крысах по лечению ран данный 
скаффолд закрывал раны быстрее и деградировал бо-
лее эффективно, чем коммерчески доступный реге-
неративный материал MatriDerm.

Синтетические полимеры (полигликолид, поли-
лактид, полоксамер, поликапролактон, полистирол, 
поливинилпирролидон и др.) также находят приме-
нение для регенерации кожи. Группой авторов [46] 
было проведено сравнительное исследование воло-
кон, полученных из поликапролактона, смеси хито-
зан/полиэтиленоксид и желатина при электроспин-
нинге их растворов в уксусной кислоте. В тестах 
in vitro материал состава хитозан/полиэтиленоксид 
характеризовался низкой адгезией и пролиферацией 
клеток, в то время как в ходе исследования in vivo 
на крысах оказал наибольшее влияние на процесс 
лечения, эффективно блокируя стягивание раны и 
усиливая ее эпителизацию. Скаффолд из поликапро-
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лактона также плохо показал себя в экспериментах 
in vitro, однако отлично действовал как физический 
барьер против стягивания раны. В случае использо-
вания желатина наблюдались наилучшие результаты 
in vitro, при этом поведение in vivo было сравнимо с 
контрольной группой (регенерация раны без приме-
нения скаффолда).

Методом электроспиннинга раствора полиуре-
тана получали нановолокна со средним диаметром 
250–300 нм [47]. Исследование по лечению ран с 
помощью полиуретановой мембраны проводилось 
на морских свинках, контрольная группа получала 
лечение коммерческим продуктом Tegaderm. На-
блюдалась хорошая, однородная адгезия нановолок-
нистой мембраны на поверхности раны без накопле-
ния жидкости. Одновременно не было выявлено ее 
токсического воздействия или проницаемости для 
экзогенных микроорганизмов.

M.R. El-Aassar и соавт. [48] разработали электро-
спиннинговые композитные покрытия для нанесения 
на рану, содержащие поливиниловый спирт (PVA)/
плюроник F127 (Plur)/полиэтиленимин (PEI) и нано-
частицы диоксида титана (TiO2 NP). В этом исследо-
вании наночастицы TiO2 использовались в качестве 
противомикробного агента. Аантибактериальные те-
сты показали, что изготовленные нановолокна PVA-
Plur-PEI/TiO2 проявляют лучшую бактерицидную 
активность, чем нановолокна PVA-Plur-PEI. 

F. Lv и соавт. [49] сообщили об электроспиннин-
говом каркасе из поликапролактона (PCL)/желатина, 
содержащем биокерамические частицы на основе 
силиката (Nagelschmidtite, NAGEL, Ca7P2Si2O16) и 
предназначенном для заживления ран. С помощью 
процесса совместного электроспиннинга биокерами-
ческие частицы NAGEL были равномерно распреде-
лены в волокнах PCL/желатина, и при разрушении 
каркаса кремнийсодержащие ионы (силикаты) посте-
пенно высвобождались из волокна. Клеточные тесты 
(на примерах эндотелиальных клеток пупочной вены 
(HUVECs) и кератиноцитов человека (HaCaTs)) пока-
зали, что каркасы могут значительно способствовать 
адгезии, пролиферации и миграции клеток. Участки 
раны, восстановленные данными каркасами, проде-
монстрировали желаемые результаты заживления в 
аспектах ангиогенеза, отложения коллагена, реэпите-
лизации и ингибирования реакции воспаления.

МАТЕРИАЛЫ ДЛЯ РЕГЕНЕРАЦИИ КОСТНОЙ 
ТКАНИ, СУХОЖИЛИЙ И СВЯЗОК

Ключевыми моментами при использовании скаф-
фолдов, полученных методом электроспиннинга для 
регенерации костной ткани, являются наличие си-
стемы связанных между собой пор, должные меха-

нические свойства, контролируемая скорость дегра-
дации и размер волокон, соответствующий строению 
внеклеточного матрикса кости [50]. Внеклеточный 
матрикс кости представляет собой нанокомпозит, 
состоящий из волокон коллагена, неорганических 
нанокристаллитов и факторов роста [51].

Исследовалась возможность получения скаффол-
дов для регенерации костной ткани из поликапролак-
тона [52]. Нановолокнистая матрица из поликапро-
лактона, получаемая в процессе электроспиннинга 
из хлороформного раствора, состояла из хаотично 
ориентированных волокон с диаметрами, варьирую-
щимися в диапазоне 100 нм – 5 мкм. 

Скаффолды с нанесенными мезенхимальными 
стволовыми клетками костного мозга крыс культи-
вировались с остеогенными добавками в биореакторе 
в течение 4 нед с последующей имплантацией в их 
сальник. После изъятия скаффолды сохранили перво-
начальный размер и форму, были жесткими и внеш-
не выглядели как кость. По всему объему матрицы 
наблюдалось формирование клеток и внеклеточного 
матрикса с образованием ткани, подобной костной.

Гидроксиапатит (HA), как основная минеральная 
составляющая костного матрикса, находит широкое 
применение в медицине при воссоздании костной тка-
ни [53], однако его применение ограничено присущей 
ему высокой хрупкостью. Одним из решений данной 
проблемы является получение композитных мате-
риалов с полимерами [54–56]. Так, нановолокнистая 
сеть из коллагена и гидроксиапатита (содержание HA 
порядка 20%) была получена при электроспиннинге 
раствора их нанокомпозита [57]. Биосовместимость 
нановолокон была исследована с помощью остеобла-
стических клеток мышей. Клетки были жизнеспособ-
ны и показали хорошие параметры роста как в случае 
нановолокон коллагена, так и в случае нанокомпозита.

Скаффолды из волокон фиброина шелка, содер-
жащие человеческий рекомбинантный морфогене-
тический белок кости (BMP-2) и (или) наночастицы 
гидроксиапатита, полученные методом электроспин-
нинга, использовались для формирования костной 
ткани in vitro из человеческих мезенхимальных ство-
ловых клеток костного мозга [58]. BMP-2 перенес 
процесс электроспиннинга в водной среде и сохранил 
биоактивность. Клетки культивировались на скаф-
фолдах в течение 31 дня в остеогенной среде. Скаф-
фолд поддерживал процессы роста и остеогенной 
дифференцировки клеток. Совместное нанесение на 
волокна BMP-2 и гидроксиапатита продемонстриро-
вало в результате самый высокий уровень осаждения 
кальция и повышение уровней транскрипции BMP-2 
по сравнению с другими системами. Тем не менее 
BMP-2 имеет недостатки, связанные с быстрым 
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ферментативным гидролизом, нежелательным раз-
растанием костной ткани, иммунными реакциями и 
высокой стоимостью [59]. Недавно в качестве аль-
тернативных биологически активных молекул боль-
шое внимание привлекли пептиды, полученные из 
BMP-2 [60], оказывающие положительное влияние 
на остеогенную дифференцировку стволовых клеток 
и образование костной ткани в дефектах [61]. 

Так, К. Ye и соавт. [62] разработали наноразмер-
ные 3D-каркасы из нано-гидроксиапатита/PLLA/
желатина (nHA/PLA/GEL) с иммобилизованными на 
них производными BMP-2 пептидов, способных к 
замедленному высвобождению. Исследования in vi-
tro показали, что каркасы nHA/PLA/GEL-PEP стиму-
лировали активность щелочной фосфатазы костных 
мезенхимальных стволовых клеток (BMSCs) и экс-
прессию генов, связанную с остеогенной дифферен-
цировкой. Кроме того, на модели in vivo этот каркас 
способствовал образованию костной ткани в дефек-
тах черепной кости крысы. Отсюда утверждается, 
что данный каркас обладает большим потенциалом 
для восстановления костных дефектов [62].

Нативные связки и сухожилия имеют широ-
кий диапазон механических свойств. Поэтому для 
успешного создания тканей, замещающих дан-
ные поврежденные структуры, решающую роль 
играют механические свойства скаффолда [63]. 
Разработаны гибридные нано-микроволокнистые 
скаффолды методом электроспиннинга раствора по-
лилактид-ко-гликолида на уже готовый скаффолд, 
сплетенный из волокон того же полимера [64]. Стро-
мальные клетки костного мозга свиней наносились 
на гибридные скаффолды, в качестве контрольной 
группы использовались сплетенные скаффолды без 
нановолокон, на которые были нанесены клетки, су-
спендированные в фибриновом геле. Такие показа-
тели, как адгезия клеток, пролиферация и экспрес-
сия коллагена I типа и декорина, были выше для 
группы с гибридными скаффолдами. Ограничением 
для использования таких нано-микроволокнистых 
скаффолдов являются их механические свойства, ко-
торые не соответствуют характерным для нативных 
сухожилий и связок.

МАТЕРИАЛЫ ДЛЯ РЕГЕНЕРАЦИИ  
СЕРДЕЧНОЙ ТКАНИ

Тканевая инженерия и клеточная терапия сейчас 
рассматриваются как альтернативные терапевтиче-
ские подходы для стимулирования регенерации ин-
фарктной ткани. Сердечные скаффолды могут заме-
нять или поддерживать функцию сердечной мышцы 
с возможностью обеспечения клеточной и лекар-
ственной терапии после инфаркта миокарда [65, 66]. 

Для получения сердечных скаффолдов используют-
ся как синтетические, так и природные полимеры. 

В работе [67] описано получение методом элек-
троспиннинга матриц разного состава: поли-L-лак-
тид; 75% полилактид-ко-гликолид (лактид/глико- 
лид = 10/90) смешанный с 25% поли-L-лактида; 85% 
полилактид-ко-гликолид (лактид/гликолид = 75/25) 
смешанный с 15% сополимера полиэтиленгликоля с 
поли-D,L-лактидом. При культивировании кардио- 
миоцитов на полученных матрицах было выявлено, 
что кардиомиоциты были чувствительны к составу 
материалов с предпочтением к относительно гидро-
фобным поверхностям. Плотность кардиомиоцитов 
на гидрофильных и быстро разлагающихся поверх-
ностях была ниже. Матрицы из поли-L-лактида по-
казали лучшие параметры по адгезии клеток.

В работе [68] описано получение композитных 
волокон, ядро которых состоит из полиглицерин се-
баката, а внешняя часть из фибриногена. Волокна 
имели средний диаметр 1 076 ± 212 нм. Показано, 
что полученные волокна имели модуль Юнга, срав-
нимый с таковым для нативной сердечной мышцы. 
Неонатальные кардиомиоциты, которые культиви-
ровались на этих скаффолдах, продемонстрировали 
нормальную экспрессию специфичных белков.

Ряд скаффолдов с направленными и хаотично 
ориентированными волокнами был получен методом 
электроспиннинга из смеси полиглицерин себакат/
желатин с различными соотношениями компонентов 
[69]. На адгезию, пролиферацию и дифференцировку 
фибробластов и кардиомиоцитов влияли химический 
состав и жесткость скаффолда, а на выравнивание и 
организацию клеток – направленное или хаотичное 
расположение волокон. Скаффолды с направленными 
волокнами, содержащие 33% полиглицерин себаката, 
позволили добиться оптимальных синхронных сокра-
щений кардиомиоцитов при значительно улучшенной 
организации клеток в заданных направлениях.

Некоторые проводящие и биосовместимые поли-
меры, такие как полианилин и полипиррол, исполь-
зовались для изготовления проводящих сердечных 
скаффолдов. В частности, был изготовлен скаффолд 
из направленных проводящих волокон полианилина и 
сополимера полимолочной и полигликолевой кислот 
[70]. Культивированные на волокнах клетки образо-
вывали кластеры, причем все кардиомиоциты в пре-
делах кластера сокращались синхронно, что подразу-
мевает полностью развитую межклеточную связь.

Другим подходом для улучшения физических и 
биологических свойств скаффолда является покрытие 
его поверхности нановолокнами. В некоторых слу-
чаях скаффолды, покрытые электроспиннинговыми 
нановолокнами, после удаления клеток с поверхности 
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скаффолда проявляли лучшие механические свойства 
и кинетику деградации по сравнению со скаффолдом 
до модификации [71]. Так, например, группа исследо-
вателей провела эксперимент по получению гибрид-
ных створок сердечного клапана состава биоматрица/
полимер [72]. Створки сердечного клапана свиньи 
были очищены от клеток и методом электроспиннин-
га покрыты смесью факторов роста из фибробластов/
хитозана/поли-4-гидроксибутирата. Далее сворки 
клапана были засеяны мезенхимальными стволовыми 
клетками крыс и культивированы в течение 14 дней. В 
результате гибридный скаффолд продемонстрировал 
хорошее заселение клетками и значительный прирост 
их массы, образование 4-гидроксипролина и коллаге-
на, а также имел механические свойства, сравнимые 
со свойствами нативного клапана.

В недавней работе [73] методом электроспиннин-
га был разработан волокнистый каркас клапана из 
поликарбонат-полиуретана, имитирующий по фор-
ме нативный клапан сердца. По замыслу авторов, 
бесклеточный, медленно разрушающийся эласто-
мерный клапанный имплантат должен постепенно 
заселяться эндогенными клетками с образованием 
новой клапанной ткани внутри сердца. Ортотопиче-
ские имплантации в виде легочного клапана у овец 
демонстрировали устойчивую функциональность до 
12 мес, в то время как полимерный имплантат посте-
пенно заменялся слоистым коллагеном и эластичной 
матрицей по мере клеточной резорбции полимера. 

Что касается медицинских биостойких имплантов, 
то для материалов, получаемых методом электро-
спиннинга, область применения пока не определена. 
К имплантам, особенно к искусственным клапанам 
сердца, предъявляются повышенные эксплуатаци-
онные требования: долговечные эластичность, из-
носостойкость, биостабильность, не говоря уже о 
гемосовместимости и стойкости к кальцификации. 
На сегодняшний день биологические искусствен-
ные клапаным сердца с подвижными элементами 
из животного обработанного перикарда демонстри-
руют наибольшие успехи в практике, хотя и в этом 
случае сложно достичь длительного срока безотказ-
ной службы клапана (обычно не более 10 лет) [74]. 
Биомиметические искусственные клапаны сердца с 
подвижной основой из искусственных материалов 
(полимеров типа PTFE, полиуретанов и проч.) рас-
сматриваются в настоящий момент как перспектив-
ные, но нуждающиеся в более глубоком изучении, 
нежели уже известные механические или биологи-
ческие [74]. Поэтому технологию электроспиннинга 
следует рассматривать больше как вспомогательную 
при производстве комбинированных биостойких ма-
териалов. Например, микроволокна электроспиннин-

га можно использовать как армирующий компонент 
при создании соответствующего композита (протеза 
клапана, сосуда, графта) с импрегнированной поли-
мерной матрицей, или модифицировать поверхност-
ный слой изделия нанофибриллами для лучшей эпи-
телизации там, где это требуется.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
Задачей тканевой инженерии является восста-

новление функций поврежденной ткани. Метод 
электроспиннинга позволяет получать полимерные 
скаффолды для нужд данного направления. Путем 
варьирования параметров электроспиннинга мож-
но получать материалы с необходимым диаметром 
волокон, размером пор и пористостью. Кроме того, 
электроспиннинг позволяет получать волокна из раз-
личных полимеров, как синтетического, так и при-
родного происхождения. Данная технология дает 
возможность комбинировать преимущества синте-
тических и природных полимеров для получения 
биосовместимых скаффолдов с механическими свой-
ствами, соответствующими нативным тканям. Под-
бор условий и материалов для электроспиннига осу-
ществляется в зависимости от свойств внеклеточного 
матрикса замещаемой ткани. Однако к настоящему 
моменту количество исследований in vivo для ткане-
инженерных материалов, полученных методом элек-
троспиннинга, еще недостаточно, чтобы говорить об 
универсальности применения этой технологии.
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