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В современной медицине для восстановления или замены поврежденных органов или тканей ак-
тивно разрабатываются подходы к созданию биоинженерных конструкций, которые требуют тща-
тельного выбора трех основных компонентов: скаффолда, сигнальных факторов и клеток. Выбор
скаффолда является одним из ключевых элементов, от которого во многом зависит конечный успех
в реконструкции тканей. В данном обзоре представлены различные стратегии выбора скаффолдов
с учетом их свойств и особенностей реконструируемого органа.
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ВВЕДЕНИЕ

В настоящее время в современной медицине
для восстановления или замены утраченных/по-
врежденных органов или тканей активно разра-
батываются подходы к созданию биоинженерных
конструкций с использованием клеточных техно-
логий. Стратегии регенеративной медицины и
тканевой инженерии концептуально просты, при-
влекательны и обещают исключить повторные
операции путем использования биодеградируемых
биологических заменителей, решить проблему
иммунного отторжения имплантатов, инфекций и
трансмиссионных заболеваний, связанных с ис-
пользованием аллотрансплантатов и ксенотранс-
плантатов и нехваткой донорских органов, иници-
ировать процесс естественной регенерации с био-
логическими заменителями для восстановления
или замены утраченных или поврежденных тка-
ней и предложить потенциальные методы лече-
ния неизлечимых в настоящее время заболеваний
(Zippel et al., 2010). Конечной целью тканевой ин-
женерии является создание тканевых продуктов
со свойствами аналогичными таковым нативных
тканей, предназначенных для замены многих, ес-
ли не всех, тканей в организме. Однако, несмотря
на огромные лабораторные достижения в этой
области (Fisher, Mauck, 2013; Albuquerque et al.,
2014; Melrose, 2016), практические успехи все еще
ограничены из-за значительных пробелов зна-
ний, лежащих в основе регуляции прямого фор-
мирования ткани.

Для создания тканей/органов биоинженерная
конструкция требует тщательного выбора трех
основных компонентов: скаффолда, сигнальных
факторов и клеток, обычно называемых триадой
тканевой инженерии (Chan, Leong, 2008). При
этом используется один из трех общих подходов:
1) дизайн и выращивание ткани человека in vitro с
последующей ее имплантацией для восстановле-
ния или замещения поврежденных тканей. Наи-
более ярким примером подобной терапии являет-
ся пересадка компонентов кожи при лечении
ожогов, использующаяся в клинике более 10 лет;
2) имплантация клеток, содержащих компонен-
ты, индуцирующие репарацию или регенерацию
функции поврежденных тканей. Этот подход ос-
нован на выделении клеток, добавлении к ним
определенных “сигнальных” молекул, подобных
факторам роста, и переносе этих клеток в биома-
териалы, обеспечивающие регенерацию тканей.
Наиболее часто в качестве биоматериалов ис-
пользуются новые полимеры, образующие трехмер-
ные конфигурации, удобные для прикрепления и
роста клеток, реконструирующих поврежденные
ткани; 3) использование внутренних потенциалов
тканей для восстановления функции поврежден-
ных органов и тканей. Этот подход использует тех-
нику выделения стволовых клеток (СК), которые
либо имплантируются пациенту непосредственно
в суспензии или в структурном матриксе, либо по-
сле коммитирования in vitro.

Данный обзор посвящен тканевым инженер-
ным стратегиям, использующим объединение
естественных/синтетических носителей (скаф-
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фолдов) с клетками, особенностям их выбора для
создания тканевых продуктов на примере ряда
тканей и органов.

ОСОБЕННОСТИ И СВОЙСТВА 
СКАФФОЛДОВ ДЛЯ ТКАНЕВОЙ 

ИНЖЕНЕРИИ
Выбор скаффолда является одним из ключе-

вых элементов, от которого во многом зависит
конечный успех в реконструкции тканей. Скаф-
фолды обеспечивают не только прикрепление
клеток и их рост, но и способствуют формирова-
нию необходимой ткани. Выращивание клеток на
носителе/скаффолде, который поддерживает фор-
мирование и созревание ткани in vitro, является од-
ним из наиболее бурно развивающихся подходов
тканевой инженерии. Впоследствии биоинженер-
ный продукт имплантируется пациенту, где проис-
ходит его ремоделирование и встраивание в ги-
стоархитектонику ткани или органа (Boccaccini,
Blaker, 2005; Chai, Leong, 2007).

Не вызывает сомнений, что лучшим скаффол-
дом для искусственной ткани является внекле-
точный матрикс (ВКМ) ткани-мишени в его есте-
ственном состоянии. Тем не менее, множествен-
ные функции, сложный состав и динамический
характер ВКМ в нативных тканях затрудняют его
точное имитирование (Hodde, 2006). ВКМ явля-
ется многофункциональным, специфическим
для каждого органа или ткани каркасом, обеспе-
чивающим рост, дифференцировку и функцио-
нирование клеток. Структурно он состоит из
многочисленных водорастворимых и нераство-
римых белков и гликопротеинов, формирующих
жесткие или гелеобразные комплексы. Помимо
пространственных и опорных функций он вы-
полняет важную роль в адгезии, пролиферации,
миграции и функционировании клеток, связан-
ных с формированием ключевых матрикс-ассо-
циированных факторов и адгезивных молекул.
ВКМ обладает вязкоупругостью и механокондук-
ционными способностями, регулирующими ди-
намическое поведение межклеточных связей.
Между ВКМ и клетками, растущими на ВКМ,
формируются биохимические, биоадгезивные и
пространственные взаимодействия, которые ак-
тивируют внутриклеточные сигнальные пути, регу-
лирующие пролиферацию и клеточную экспансию
(Chaudhuri et al., 2014). Децеллюляризированный
ВКМ рассматривают как наиболее эффективную
биологическую матрицу, создающую естественное
микроокружение при формировании новых орга-
нов и тканей. Его свойства биосовместимости,
биоразлагаемости и биоиндуктивности являются
важными критериями использования как в науч-
ных исследованиях, так и в хирургической прак-
тике (Gilbert et al., 2006; Baptista et al., 2011; Chani
et al., 2017).

Концепция использования ВКМ, специфич-
ного для определенной ткани, предполагает его

применение при регенерации данного типа тка-
ни. Например, использование ВКМ внутреннего
мениска вызывает дифференцировку мезенхи-
мальных СК костного мозга человека в фибро-
хондрогенные клетки, тогда как использование
ВКМ внешнего мениска – их дифференцировку в
фибробласты (Shimomura et al., 2017). Поэтому
использование неспецифических ВКМ для восста-
новления органов в конечном итоге могут приводить
к отторжению трансплантата (Woo et al., 2016).

Децеллюляризированный ВКМ ткани/органа,
его формы в виде гидрогеля и микрочастиц широ-
ко используются в регенеративной медицине. Де-
целлюляризированный ВКМ костей, молочной
железы, кожи и мочевого пузыря наиболее часто
применяется в клинической практике (Rijal, Li,
2016). Целый орган децеллюляризируется и ис-
пользуется как скаффолд для заселения скаффолд-
специфичными клетками с использованием инду-
цирующих и ростовых факторов и регенерации
функционального органа in vitro. Использование
децеллюляризированного ВКМ в виде гидрогеля
значительно увеличилось в области исследования
рака и доставки лекарств и клеток (Elliott, Yuan,
2011; Garg et al., 2012). После приготовления
гидрогеля его наносят на культуральный пластик
или твердый каркас (обычно пористый), подго-
товленный с использованием таких технологий
изготовления, как 3D-печать опытного образца,
традиционный метод пресс-формы и стереолито-
графические методы. Покрытие гидрогелем пори-
стого скаффолда, полученного из синтетических
биоматериалов (полимеров), например поликапро-
лактона (polycaprolactone или PCL), обеспечива-
ет формирование гидрофильной поверхности
необходимой для начальных клеточно-матрич-
ных взаимодействий, которые являются важным
первичным условием для успешного прикрепле-
ния клеток и их роста. Подготовка “биочернил”
из смеси микрочастиц гидрогеля ВКМ с клетками
сегодня является важнейшим направлением в об-
ласти биоинженерии и регенеративной медици-
ны (Farnebo et al., 2014). Децеллюляризирован-
ный ВКМ считается идеальным биоматериалом
для его использования в качестве биочернил.

Однако использование децеллюляризированно-
го ВКМ не всегда возможно. За исключением неко-
торых исследований для создания тканеинженер-
ных конструкций используются экзогенные скаф-
фолды, которые имитируют возможности ВКМ для
роста клеток при создании биоинженерных кон-
струкций (Langer, Tirrell, 2004; Abukawa et al., 2006).

При создании скаффолдов стремятся соблю-
сти определенные параметры: 1) объем пор для
васкуляризации, формирования новой ткани и ее
ремоделирования, чтобы облегчить интеграцию
ткани хозяина при имплантации и обеспечить
эффективный перенос питательных веществ и
метаболитов без значительного ущерба механи-
ческой устойчивости скаффолда; 2) структуру
скаффолда, обеспечивающую поддержку как ис-
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пользуемых, так и эндогенных клеток для их при-
крепления, роста и дифференциации при культи-
вировании in vitro и имплантации in vivo; 3) взаимо-
действие скаффолдов с клеточными компонентами
тканеинженерной конструкции для поддержания и
регулирования их деятельности через клеточно-ад-
гезивные лиганды, улучшающие адгезию клеток
или физические сигналы, регулирующие топогра-
фию и влияющие на морфологию и направление
роста клеток (скаффолд может служить в качестве
транспортного средства доставки или хранения
факторов роста, ускоряющих регенерацию); 4)
соответствие механических свойств и формы
скаффолдов реконструируемой ткани.

Таким образом, биоматериалы, используемые
для изготовления скаффолдов, должны быть сов-
местимы с клеточными компонентами сконстру-
ированных тканей и эндогенных клеток ткани хо-
зяина. Кроме того, они должны разрушаться при
имплантации со скоростью, соответствующей
скорости формирования новой матрицы.

Для изготовления экзогенных скаффолдов ис-
пользуют различные материалы, включая метал-
лы, природные и синтетические полимеры, кера-
мику и их композиты. Технологии их изготовле-
ния, свойства и возможности применения
подробно описаны в многочисленных обзорах (If-
kovits, Burdick, 2007; Chevalier et al., 2008; Polo-Cor-
rales et al., 2014). Как уже сказано, выбор скаффол-
да является одним из ключевых элементов для
успешной реконструкции тканей. Например, био-
керамика (гидроксиапатит, НА; биостекло (окись
кремния в смеси с окисями других элементов),
включая подгруппу цементных матриксов (три-
кальций фосфат, ТСР)) и полимеры подходят для
формирования костной ткани, поскольку натив-
ная кость состоит из биологического апатита и
естественных полимеров. Однако керамика явля-
ется хрупкой, а полимеры не обладают достаточ-
ными механическими свойствами. И это ограни-
чивает их применение в областях, несущих нагрузку.
В отличие от этих материалов биодеградируемые
(Mg, Fe, Mn, Zn) и не биодеградируемые (Ta-, Ti-,
Ti–Ni-сплавы) металлы более пригодны для зон с
повышенной нагрузкой из-за их высокой механи-
ческой прочности (Rijal, Shin, 2017). В то же время
металлы не подходят для тканевой инженерии
мягких тканей, поскольку являются биоинертны-
ми и практически не биоразлагаемы. Для форми-
рования большинства тканей при создании скаф-
фолдов используют естественные (коллаген, хи-
тозан, альгинат, агарозу, фибрин, фибронектин)
и искусственные (полиα-гидроксиэфиры, в част-
ности полимолочную кислоту (PLA), полиглиго-
лиевую кислоту (PGA), их смесь (PLGA), PCL,
полиэтиленгликоль (PEG)) полимеры, гидроге-
ли, образующиеся путем ковалентного или ион-
ного сшивания водорастворимых естественных и
искусственных полимеров, или их комбинации
(Spector, 2006; Carletti et al., 2011; Zhu, Marchant,
2011; Kumar et al., 2013; Do et al., 2015). Гидрогели,

синтезированные ионным или ковалентным по-
перечным связыванием, могут инкапсулировать
белки или биологически активные молекулы, по-
степенно высвобождая их, управляя набуханием
гидрогелей и ростом клеток (Berger et al., 2004). Ис-
пользование естественно полученных кросс-лин-
керов, например, гепарина и светочувствитель-
ного витамина B2, для сшивки ВКМ и факторов
роста является большим достижением в моделях
тканевой инженерии. Это способствует уменьше-
нию использования неродных кросс-линкеров и
синтетических полимеров, которые имеют боль-
ше недостатков, чем достоинств в регенерации
тканей и высокую вероятность отторжения
трансплантата.

Варьированием соотношения различных ком-
понентов – естественных и искусственных поли-
меров, биокерамики и гидрогелей – скаффолду пы-
таются придать заранее заданные свойства (Bose et
al., 2012; Wu et al., 2014; García-Gareta et al., 2015;
Turnbull et al., 2017). В зависимости от задачи,
скаффолды могут быть спроектированы биораз-
лагаемыми, так что только новообразованная
ткань останется после определенного периода
имплантации, или они могут быть более биоста-
бильными, обеспечивая композитной ткани дол-
госрочную поддержку (Bernhard, Vunjak-Novakovic,
2016). В случае использования биодеградируемых
скаффолдов клетки биоинженерной конструкции
будут реконструировать скаффолд путем синтеза
собственных белков ВКМ, встраивая формируемую
ткань без ущерба для структурной целостности
существующим тканям. Однако этот процесс тре-
бует строгой координации скорости биодеграда-
ции скаффолдов с коэффициентом биосинтеза, и
это одно из основных препятствий в этой области.

Структурно-функциональные особенности
тканей и органов требуют различного подхода в
выборе тканевых инженерных стратегий, кото-
рые будут продемонстрированы на примерах вос-
создания относительно простых в структурно-
функциональном отношении тканей – кожи и
кости, и более сложных эквивалентов тканей и
органов – скелетной мускулатуре и печени.

РЕКОНСТРУКЦИЯ КОЖИ

Так как в практике культивирования наиболее
легко воспроизводимыми оказались покровные
эпителии, то не удивительно, что первой органо-
подобной структурой, которую удалось воссо-
здать ex vivo, и чему посвящено наибольшее коли-
чество исследований, явилась кожа. Выращивание
фибробластов в толще трехмерного коллагенового
геля (живой эквивалент дермы in vitro) оказалось
наиболее оптимальной основой для выращивания
эпидермиса. Нанесенные на поверхность дермаль-
ного эквивалента кератиноциты разрастались в
сплошные эпидермальные пласты, как по матри-
це (Yannas et al., 1982), формируя структуру, кото-
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рую можно было считать полнослойным эквива-
лентом живой кожи.

Широкому внедрению аллогенных эпидер-
мальных и полнослойных эквивалентов, разраба-
тываемых с целью сокращения сроков создания
трансплантатов, препятствовали противоречи-
вость результатов их применения в клинике, вы-
сокая цена и трудоемкость данной технологии по
сравнению с выращиванием фибробластов (Cuo-
no et al., 1986; Atiyeh, Costagliola, 2007). Парал-
лельно было установлено, что наличия изолиро-
ванного дермального эквивалента в большинстве
случаев вполне достаточно для эффективной ре-
эпителизации раневых дефектов. Относительная
простота получения дермального эквивалента от-
крыла возможность конструирования различных
вариантов биологических покрытий для закры-
тия ран различного генеза и локализаций.

Несмотря на то, что децеллюляризированная
дерма является максимально близким аналогом
нативной ткани, при создании полнослойных и
дермальных эквивалентов кожи гораздо чаще в ка-
честве скаффолда, имитирующего ВКМ, исполь-
зуют биосовместимые природные или синтетиче-
ские полимеры, прежде всего коллаген. Сочетания
коллагена с гликозаминогликанами, хитозаном,
PCL, PGLA используются для повышения меха-
нических свойств, стабильности и предотвраще-
ния гиперконтракции коллагеновой матрицы в хо-
де заживления раны (Park et al., 2003; Horn et al.,
2009). Для модулирования общих биологических и
механических свойств дермального эквивалента в ка-
честве дополнительного компонента также широко
используются желатин и фибрин (Deng et al., 2007).

Достаточно большое количество работ посвя-
щено исследованию разных аспектов примене-
ния СК костномозгового происхождения в соста-
ве эквивалента дермы (Badiavas et al., 2003; Fathke,
2004; Chu et al., 2017), однако основным типом
клеток для заселения дермального скаффолда
остаются дермальные фибробласты, как по при-
чине технологической простоты их выделения и
культивирования, так и благодаря их способно-
сти структурировать коллаген, стимулировать
грануляции ран и секретировать ряд факторов ро-
ста, ускоряющих васкуляризацию и регенерацию
кожи, что в свою очередь, не требует обязательно-
го внесения биологически активных факторов.

Возможно, из-за отсутствия выраженной трех-
мерности кожа, как реконструируемый орган,
была несколько обойдена вниманием разработ-
чиков компьютерного дизайна и инновационных
3D-технологий. Исследования, касающиеся при-
менения методов 3D-печати для создания биоин-
женерных конструкций кожи, в целом пока не-
многочисленны и существуют только в экспери-
менте (Tarassoli et al., 2018). При этом в литературе
освещаются два подхода к реконструкции кожи с
применением технологий 3D: непосредственная
печать в месте повреждения in situ и предвари-
тельная печать имплантируемого фрагмента ко-

жи in vitro с последующей аппликацией на рану
(Binder et al., 2010). В последнее время в литерату-
ре активно обсуждается работа Кубо с соавт. (Cu-
bo et al., 2016), предложивших методику срочного
изготовления кожного биоконструкта методом
послойной печати in vitro. Приживление образца
напечатанной таким способом человеческой ко-
жи иммунодефицитным мышам дало положи-
тельный результат. По мнению разработчиков,
такой метод позволяет печатать кожу в объемах,
необходимых для клинического использования в
ургентных состояниях.

Несмотря на существующие достижения и
огромное число исследований, реконструкция
полнофункциональной кожи человека пока оста-
ется сложной задачей в основном за счет трудно-
стей воспроизведения волосяных фолликулов,
кожных желез и культивирования высокодиффе-
ренцированных специализированных элементов,
таких, как клетки Лангерганса и Меркеля, или со-
здания условий для направленной дифференци-
ровки их предшественников. Исключение со-
ставляют меланоциты, которыми сравнительно
давно удается заселять культуры кератиноцитов и
даже получать пигментированные полнослойные
кожные эквиваленты (Gledhill et al., 2015).

РЕКОНСТРУКЦИЯ КОСТИ
Подбор материала скаффолда для реконструк-

ции кости особенно актуален из-за необходимо-
сти стабильного поддержания довольно объем-
ной трехмерной структуры. Стабилизация объема
реконструируемой кости требует применения ли-
бо абсолютно стабильных каркасов (титановая
сетка) (Fahmy et al., 2016), либо скаффолдов из
биорезорбируемых полимеров с прогнозируемой
скоростью их деградации, которая должна нахо-
диться в балансе со скоростью роста клеток и
продукции ими клеточного вещества кости, заме-
щающего в конечном итоге деградирующий вре-
менный субстрат. Включение в состав композита
также минералов, в первую очередь основных со-
лей – TCP и HA, не только более точно имитиру-
ет химические свойства натуральной кости и по-
вышает механическую прочность костного им-
планта, но также способствует поддержанию
оптимального рН на фоне накопления кислых
продуктов распада полимера. Для моделирования
кости на основе 3D-печати в настоящее время
успешно используются такие полимерно-минераль-
ные композиты, как PCL–TCP, PLGA–TCP–HA,
PCL–PLGA–TCP, PLGA–PCL, желатин с НА (Li
et al., 2011; García-Gareta et al., 2015).

Эффективность регенерации кости значитель-
но повышается за счет введения в тканевой экви-
валент биоактивных факторов, регулирующих
рост костной ткани, прежде всего морфогенети-
ческих белков, основного фактора роста фиброб-
ластов и трансформирующего фактора роста β1
(TGF-β1). Непосредственное включение росто-
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вых остеогенных факторов в состав скаффолда на
современном этапе стало возможным за счет пре-
имуществ низкотемпературной 3D-печати (Vorn-
dran et al., 2010).

Для восстановления относительно небольших
костных дефектов достаточно остеоиндуктивной
активности имплантированного пористого трех-
мерного скаффолда, снабженного только факто-
рами роста и не заселенного клетками (Li et al.,
2015). Однако реконструкция критических де-
фектов костной ткани требует как присутствия
остеогенных факторов, так и обязательного засе-
ления скаффолда клеточным материалом (Strobel
et al., 2014). В качестве клеточных источников для
заселения костных имплантов могут служить пе-
риодонтальные или периостальные остеобласты
(Yamada et al., 2011), однако, в клинической прак-
тике для реконструкции костной ткани с исполь-
зованием аутологичного материала чаще других
типов клеток используют мезенхимальные СК
жировой ткани или костномозгового происхож-
дения, которые предварительно подвергают экс-
пансии in vitro для получения эффективной дозы
СК (Cerruti et al., 2007; Gan et al., 2008).

Отдельной проблемой создания жизнеспособ-
ных трехмерных тканевых эквивалентов является
их адекватная васкуляризация (Johnson et al.,
2011). В отношении биоинженерных костных им-
плантов стимуляция ангиогенеза и васкулогенеза
достигается за счет использования пористых
скаффолдов с совместным заселением их in vitro
эндотелиальными клетками с остеогенными
клетками (Carano, Filvaroff, 2003). В работе Тэмпл
с соавт. (Temple et al., 2014) показана приемлемая
васкуляризация имплантов сложной анатомиче-
ской формы, изготовленных на основе PCL с по-
мощью 3D-печати и предназначенных для вос-
становления обширных дефектов верхней и ниж-
ней челюстей пациента, индуцированная СК из
жировой ткани.

РЕКОНСТРУКЦИЯ СКЕЛЕТНОЙ 
МУСКУЛАТУРЫ

Для реконструкции повреждений скелетной му-
скулатуры к настоящему времени эксперименталь-
но изучены различные подходы, предусматриваю-
щие использование скаффолдов из самых различ-
ных материалов, включая синтетические и
натуральные полимеры, а также децеллюляризиро-
ванный ВКМ различных органов (Grasman et al.,
2015). В большинстве случаев клеточным компо-
нентом для заселения скаффолдов служат культи-
вированные предшественники: клетки-сателлиты
(PAX-7+) или миобласты (Ostrovidov et al., 2014).

Основное преимущество используемых синте-
тических полимеров, наиболее популярными из
которых для мускульной реконструкции являют-
ся PGA, PLA и PCL, заключается в возможности
формирования любых заданных пространствен-
но-геометрических структур (Neumann et al.,

2003; Williamson et al., 2006), в основном получае-
мых методом электроспиннинга (Choi et al.,
2008). Так предварительная посадка миобластов
на полимерную сетку из PCL с продольной ори-
ентацией нанофибрилл позволила в дифференци-
альной среде получить линейно ориентированные
протяженные мышечные трубки (Choi et al., 2008;
Guex et al., 2013). Добавление электропроводных
материалов к полимеру скаффолда улучшает
электростимуляцию культивируемых миобла-
стов, значительно ускоряя их дифференцировку в
миоциты (Ku et al., 2012; Chen et al., 2013). Не-
смотря на механическую прочность скаффолдов
из синтетических полимеров и их способность за-
давать правильную структурно-пространствен-
ную организацию новообразованных мышечных
волокон, в целом ряде работ отмечается суще-
ственная недостаточность и/или задержка васку-
ляризации, необходимой для окончательного
формирования мышечной ткани in situ. К другим
недостаткам синтетических полимерных матриц,
снижающих их регенеративные свойства и резко
ограничивающих их применение для лечения
объемной потери мышечной массы, можно отне-
сти разный по величине и предсказуемости ответ по
типу воспалительной реакции на инородные тела
(Yang et al., 2014), а также в ряде случаев ослаблен-
ную клеточную адгезию (Kim et al., 2010).

Для преодоления недостатков и повышения
функциональности синтетических полимерных
скаффолдов используются стратегии, предусмат-
ривающие добавление к синтетическому носите-
лю природных полимеров или использование
природных полимеров как таковых. Для мышеч-
ной реконструкции прежде всего рассматривают-
ся альгинаты, коллаген и фибрин, которые в от-
личие от синтетических полимеров обладают вы-
сокой биологической активностью.

Применение децеллюляризированного ВКМ
является отдельным и, пожалуй, самым распро-
страненным в настоящее время подходом к ре-
конструкции травматических мышечных дефек-
тов и не предполагает его заселения клеточными
элементами. В данном случае стимуляция регене-
рации мышечных волокон основана на инфиль-
трации скаффолда, имплантированного в зону
дефекта, прогениторными клетками из сохранив-
шейся окружающей мышечной ткани (Mase et al.,
2010). Уже существующие бесклеточные скаф-
фолды обладают характеристиками, воплощаю-
щими прекрасную основу для регенерации, так
как не требуют аутологичной донорской мышеч-
ной ткани и идеальны по биологической безопас-
ности. Для реконструкции мышечных дефектов в
основном применяются децеллюляризирован-
ные скаффолды, полученные как из ткани ске-
летной мускулатуры, так и из подслизистого слоя
тонкого кишечника и мочевого пузыря аллогенного
или ксеногенного происхождения (Merritt et al.,
2010; Mase et al., 2010; Wolf et al., 2012; Aurora et al.,
2015). Интересно, что исходная тканевая специ-
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фичность имплантируемого в зону дефекта де-
целлюляризированного ВКМ никак не влияет на
конечный результат.

Несмотря на существующие единичные сообще-
ния о высокой эффективности бесклеточных биоло-
гических скаффолдов (Chen, Walters, 2013), боль-
шинство экспериментальных и клинических ис-
следований не подтверждает их способности к
стимуляции клинически значимой регенерации
скелетной мускулатуры (Merritt et al., 2010; Val-
entin et al., 2010; Corona et al., 2014; Pollot, Corona,
2016). Предполагается, что относительно низкая ре-
генераторная эффективность бесклеточных скаф-
фолдов связана с недостаточным уровнем эндоген-
ной миграции клеток-сателлитов (PAX-7+) из со-
хранного участка мышечной ткани и последующим
неприемлемо длительным ремоделингом, зани-
мающим от 3 до 6 месяцев (Valentin et al., 2010;
Corona et al., 2014).

Окончательное функциональное восстановле-
ние мышечной ткани в большой степени зависит
не только от адекватной васкуляризации, но и от
развития нервно-мышечных взаимодействий.
Невозможность воссоздания иннервации биоин-
женерных конструкций мышечной ткани пока не
позволяет создать функционирующие тканевые
эквиваленты скелетной мускулатуры большой
величины, способные заместить критические по
объему дефекты (Kang et al., 2016).

РЕКОНСТРУКЦИЯ ПЕЧЕНИ
В настоящий момент применение биоинже-

нерных конструкций печени представлено ис-
ключительно в экспериментальных исследовани-
ях. Разработка тканеинженерных конструкций
печени сопряжена с решением непростых задач
выбора клеточных источников, матриксов и тех-
нологии комплексного стереоскопического засе-
ления скаффолда-биоконструкта.

В качестве основного тканеспецифического
клеточного элемента для создания биоэквивален-
тов печени могут использоваться как зрелые пер-
вично выделенные гепатоциты, так и их предше-
ственники (Ogoke et al., 2017). Тем не менее, более
привлекательным источником паренхиматозных
клеток для создания биоинженерных конструкций
печени представляются малодифференцирован-
ные, пролиферирующие предшественники гепа-
тоцитов, к которым прежде всего относятся регио-
нарные СК печени – овальные клетки (Libbrecht,
Roskams, 2002) и малые гепатоциты (Best, Coleman,
2007). Также в последнее время в качестве потенци-
ального источника предшественников гепатоцитов
и холангиоцитов рассматриваются СК перибилиар-
ных желез желчных протоков (Reid, 2016).

Полноценное функционирование гепатоцитов
поддерживается также деятельностью непаренхи-
матозных клеток, играющих важную роль в вос-
производстве белков ВКМ. Данное обстоятельство
диктует необходимость комплексного заселения

скаффолда эндотелиоцитами, Купферовскими и
звездчатыми клетками и/или их предшественника-
ми так, чтобы все основные типы клеточных эле-
ментов печени также присутствовали в составе тка-
неинженерной конструкции в правильном стерео-
скопическом распределении (Larkin et al., 2013), что
представляет собой отдельную проблему.

Успешная разработка тканеинженерных кон-
струкций ткани печени так же, как и эквивален-
тов других тканей, сопряжена с созданием и исполь-
зованием биоматериалов с заданными свойствами.
Продемонстрирована высокая жизнеспособность
клеток, синтез мочевины и активация цитохрома
Р450 на коллагеновом каркасе при выращивании
клеточных элементов печени в трехмерной куль-
туре в конфигурации “коллагеновый сэндвич”
(Zhang et al., 2011). Описано образование трех-
мерных тканеподобных структур и высокая ак-
тивность зрелых и фетальных гепатоцитов в отно-
шении синтеза трансаминаз, альбумина, мочеви-
ны, креатинина и глюкозы при выращивании в
толще ВКМ, содержащего хитозан и гиалуроно-
вую кислоту (Yan et al., 2005; Zhang et al., 2010).

Принципиальным является также сходство с
трехмерной и внутренней архитектоникой натив-
ного ВКМ печени (Vasanthan et al., 2012). Размер,
частота и структура пор матрикса играют важную
роль в поддержании адгезии и специфических
функций клеток печени. Наиболее приемлемыми
для культивирования гепатоцитов в биоинженер-
ных конструкциях признаны скаффолды с пори-
стостью от 50 до 150 мкм и большим количеством
сообщающихся пор для осуществления диффузи-
онных процессов таких, как доставка кислорода,
питательных веществ, регуляторных факторов и
удаление продуктов метаболизма, а также обеспе-
чения возможности прорастания в него сосудов
для долговременного поддержания биологиче-
ских свойств и физиологических функций клеток
и предотвращения их ишемического поврежде-
ния и гибели (Murua et al., 2008).

С учетом вышесказанного наиболее приемле-
мым скаффолдом с точки зрения биохимии и
микроархитектоники является децеллюляризи-
рованная строма печени. Биоинженерная печень,
созданная посредством рецеллюляризации ее
бесклеточного матрикса органоспецифическими
клетками, находится на начальной стадии разра-
ботки, однако рассматривается пока как наибо-
лее реальная и перспективная альтернатива полу-
чения аллогенного органа. Децеллюляризация
целого органа позволяет получить его соедини-
тельнотканный каркас с химически сохранными
матриксными белками и интактной архитектони-
кой. Так частично рецеллюляризированная гепа-
тоцитами и эндотелиальными клетками децеллю-
ляризированная печень крысы сохраняла белко-
во-синтетическую функцию в течение 5 сут в
условиях непрерывной перфузии, а после пересадки
признаки ишемического повреждения гепатоцитов
отсутствовали в течение 8 ч (Uygun et al., 2010). Про-
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ведение аналогичных экспериментов с печенью
свиньи сулит многообещающие перспективы с
экстраполяцией на человека, поскольку на сегодняш-
ний день максимальный вес свиной печени, поддаю-
щейся децеллюляризации, составляет 506 ± 27 г, а та-
кой вес печени после ее рецеллюляризации может
обеспечить полную компенсацию печеночных
функций (Yagi et al., 2013), хотя до конца нерешен-
ной проблемой является формирование полноцен-
ного сосудистого русла.

В последнее время появилось направление,
ориентированное на создание долгоживущих им-
плантируемых тканеинженерных микромас-
штабных конструкций печени. Один из способов
создания такой печени основан на применении
технологии биологических микроэлектромеха-
нических (чиповых) систем (BioMEMS – Biologi-
cal MicroElectro Mechanical Systems). В данном
случае культивирование клеток происходит в
предварительно организованном пространстве в
условиях контролируемого микроокружения.
В рамках данного подхода имитация сложной
тканевой структуры печени, как правило, созда-
ется за счет микрофлюидных систем, характери-
зующихся использованием матриксов с микрока-
налами для заселения клеток разных типов и сво-
бодного проникновения кислорода. Так в
микрофлюидных системах описано формирова-
ние различных функциональных элементов тка-
ни печени, например, синусоидов (Zervantonakis
et al., 2011) или желчных капилляров и тканеспе-
цифичных тяжеподобных структур (Yamada et al.,
2012). Совсем недавно Ду с соавт. (Du et al., 2017)
смоделировали функциональную органотипиче-
скую структуру печени на двухканальном микро-
флюидном чипе при совместном культивирова-
нии в одном канале синусоидального эндотелия и
Купферовских клеток и звездчатых клеток с гепа-
тоцитами – в другом канале чипа. При этом кана-
лы были разделены полупроницаемой пористой
мембраной. Поддержание активной синтетиче-
ской функции в описанных системах способно
продолжаться около трех месяцев.

Другим подходом для создания микромас-
штабных тканеинженерных структур печени яв-
ляется технология 3D-культуры ткани печени ме-
тодом наложения, которая предусматривает сло-
жение нескольких 2D-слоев клеток и служит для
имитации естественной структуры ткани печени.
Метод позволяет создать условия для формирова-
ния желчных капилляров и гепатоподобных струк-
тур, секретирующих альбумин уже спустя 5 сут по-
сле наложения слоев при культивировании пред-
шественников гепатоцитов (малыe гепатоциты)
(Okano, 2014) или смеси клеток (малые гепатоци-
ты, звездчатые и эндотелиальные клетки) на по-
ристых мембранах (Kasuya et al., 2012). Тем не ме-
нее, несмотря на оригинальный подход к про-
странственной организации клеточных элементов
печени и демонстрацию поддержания высокой
синтетической гепатоспецифической функции,

подобные микроустройства пока неприменимы в
клинике и могут служить только в качестве кле-
точных систем для тестирования гепатотоксич-
ности лекарств.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
Стратегии выбора биоинженерных конструк-

ций сталкиваются со сложными инженерными
задачами по имитации естественного микроокру-
жения. При “воссоздании” какого-либо органа
или ткани требуется выбор как клеток, так и но-
сителей. Огромное количество работ посвящено
созданию и тестированию in vitro и in vivo матери-
алов скаффолдов с улучшенными свойствами,
оптимизации процедур изоляции, экспансии и
дифференцировки клеток, технологических подхо-
дов к комплексному заселению клетками 3D-мат-
риц с использованием современных компьютер-
ных технологий. Тем не менее, пока удалось полу-
чить только приближенные аналоги относительно
простых в структурно-функциональном отноше-
нии тканей, таких как кожа, хрящ или кость. В то
же время биоинженерное воспроизведение слож-
ных специализированных тканей, таких как пе-
чень или почка, отличающихся высокой клеточной
гетерогенностью и комплексными внутренними
структурно-функциональными и пространствен-
ными взаимоотношениями, на сегодняшний мо-
мент пока далеко от воплощения. Несмотря на все
достижения регенеративной медицины в создании
биоинженерных конструкций, их фактический
вклад в общую картину лучшего восстановления,
замены и нормализации клеточной/тканевой
функции на сегодняшний день пока незначите-
лен (Webber et al., 2015).
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Currently, in modern medicine, to restore or replace lost/damaged organs or tissues, approaches to the cre-
ation of bioengineering structures using cellular technologies are actively being developed. A huge number of
works are devoted to the creation and testing in vitro and in vivo of scaffold materials with improved properties,
optimization of isolation procedures, expansion and differentiation of cells, technological approaches to
complex population of 3D-matrix cells using modern computer technologies. Nevertheless, so far only ap-
proximate analogues of relatively simple structurally functional tissues, such as skin, cartilage or bone, have
been obtained. At the same time, bioengineering reproduction of complex specialized tissues, such as the liver
or kidney, characterized by high cellular heterogeneity and complex internal structural/functional and spatial
relationships, is far from being realized.
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<<
  /ASCII85EncodePages false
  /AllowTransparency false
  /AutoPositionEPSFiles true
  /AutoRotatePages /All
  /Binding /Left
  /CalGrayProfile (Dot Gain 20%)
  /CalRGBProfile (Adobe RGB \0501998\051)
  /CalCMYKProfile (Photoshop 5 Default CMYK)
  /sRGBProfile (sRGB IEC61966-2.1)
  /CannotEmbedFontPolicy /Warning
  /CompatibilityLevel 1.3
  /CompressObjects /Tags
  /CompressPages true
  /ConvertImagesToIndexed true
  /PassThroughJPEGImages true
  /CreateJobTicket false
  /DefaultRenderingIntent /Default
  /DetectBlends true
  /DetectCurves 0.0000
  /ColorConversionStrategy /LeaveColorUnchanged
  /DoThumbnails false
  /EmbedAllFonts true
  /EmbedOpenType false
  /ParseICCProfilesInComments true
  /EmbedJobOptions true
  /DSCReportingLevel 0
  /EmitDSCWarnings false
  /EndPage -1
  /ImageMemory 1048576
  /LockDistillerParams false
  /MaxSubsetPct 100
  /Optimize false
  /OPM 1
  /ParseDSCComments true
  /ParseDSCCommentsForDocInfo true
  /PreserveCopyPage true
  /PreserveDICMYKValues true
  /PreserveEPSInfo true
  /PreserveFlatness false
  /PreserveHalftoneInfo false
  /PreserveOPIComments false
  /PreserveOverprintSettings true
  /StartPage 1
  /SubsetFonts true
  /TransferFunctionInfo /Apply
  /UCRandBGInfo /Preserve
  /UsePrologue false
  /ColorSettingsFile ()
  /AlwaysEmbed [ true
  ]
  /NeverEmbed [ true
  ]
  /AntiAliasColorImages false
  /CropColorImages false
  /ColorImageMinResolution 300
  /ColorImageMinResolutionPolicy /OK
  /DownsampleColorImages true
  /ColorImageDownsampleType /Bicubic
  /ColorImageResolution 300
  /ColorImageDepth -1
  /ColorImageMinDownsampleDepth 1
  /ColorImageDownsampleThreshold 1.50000
  /EncodeColorImages true
  /ColorImageFilter /FlateEncode
  /AutoFilterColorImages false
  /ColorImageAutoFilterStrategy /JPEG
  /ColorACSImageDict <<
    /QFactor 0.15
    /HSamples [1 1 1 1] /VSamples [1 1 1 1]
  >>
  /ColorImageDict <<
    /QFactor 0.15
    /HSamples [1 1 1 1] /VSamples [1 1 1 1]
  >>
  /JPEG2000ColorACSImageDict <<
    /TileWidth 256
    /TileHeight 256
    /Quality 30
  >>
  /JPEG2000ColorImageDict <<
    /TileWidth 256
    /TileHeight 256
    /Quality 30
  >>
  /AntiAliasGrayImages false
  /CropGrayImages false
  /GrayImageMinResolution 300
  /GrayImageMinResolutionPolicy /OK
  /DownsampleGrayImages true
  /GrayImageDownsampleType /Bicubic
  /GrayImageResolution 300
  /GrayImageDepth -1
  /GrayImageMinDownsampleDepth 2
  /GrayImageDownsampleThreshold 1.50000
  /EncodeGrayImages true
  /GrayImageFilter /FlateEncode
  /AutoFilterGrayImages false
  /GrayImageAutoFilterStrategy /JPEG
  /GrayACSImageDict <<
    /QFactor 0.15
    /HSamples [1 1 1 1] /VSamples [1 1 1 1]
  >>
  /GrayImageDict <<
    /QFactor 0.15
    /HSamples [1 1 1 1] /VSamples [1 1 1 1]
  >>
  /JPEG2000GrayACSImageDict <<
    /TileWidth 256
    /TileHeight 256
    /Quality 30
  >>
  /JPEG2000GrayImageDict <<
    /TileWidth 256
    /TileHeight 256
    /Quality 30
  >>
  /AntiAliasMonoImages false
  /CropMonoImages false
  /MonoImageMinResolution 1200
  /MonoImageMinResolutionPolicy /OK
  /DownsampleMonoImages true
  /MonoImageDownsampleType /Bicubic
  /MonoImageResolution 1200
  /MonoImageDepth -1
  /MonoImageDownsampleThreshold 1.50000
  /EncodeMonoImages true
  /MonoImageFilter /CCITTFaxEncode
  /MonoImageDict <<
    /K -1
  >>
  /AllowPSXObjects false
  /CheckCompliance [
    /None
  ]
  /PDFX1aCheck false
  /PDFX3Check false
  /PDFXCompliantPDFOnly false
  /PDFXNoTrimBoxError true
  /PDFXTrimBoxToMediaBoxOffset [
    0.00000
    0.00000
    0.00000
    0.00000
  ]
  /PDFXSetBleedBoxToMediaBox true
  /PDFXBleedBoxToTrimBoxOffset [
    0.00000
    0.00000
    0.00000
    0.00000
  ]
  /PDFXOutputIntentProfile ()
  /PDFXOutputConditionIdentifier ()
  /PDFXOutputCondition ()
  /PDFXRegistryName ()
  /PDFXTrapped /False

  /CreateJDFFile false
  /Description <<

  >>
  /Namespace [
    (Adobe)
    (Common)
    (1.0)
  ]
  /OtherNamespaces [
    <<
      /AsReaderSpreads false
      /CropImagesToFrames true
      /ErrorControl /WarnAndContinue
      /FlattenerIgnoreSpreadOverrides false
      /IncludeGuidesGrids false
      /IncludeNonPrinting false
      /IncludeSlug false
      /Namespace [
        (Adobe)
        (InDesign)
        (4.0)
      ]
      /OmitPlacedBitmaps false
      /OmitPlacedEPS false
      /OmitPlacedPDF false
      /SimulateOverprint /Legacy
    >>
    <<
      /AddBleedMarks false
      /AddColorBars false
      /AddCropMarks false
      /AddPageInfo false
      /AddRegMarks false
      /BleedOffset [
        14.173230
        14.173230
        14.173230
        14.173230
      ]
      /ConvertColors /NoConversion
      /DestinationProfileName ()
      /DestinationProfileSelector /NA
      /Downsample16BitImages true
      /FlattenerPreset <<
        /ClipComplexRegions true
        /ConvertStrokesToOutlines false
        /ConvertTextToOutlines false
        /GradientResolution 300
        /LineArtTextResolution 1200
        /PresetName ([High Resolution])
        /PresetSelector /HighResolution
        /RasterVectorBalance 1
      >>
      /FormElements false
      /GenerateStructure false
      /IncludeBookmarks false
      /IncludeHyperlinks false
      /IncludeInteractive false
      /IncludeLayers false
      /IncludeProfiles false
      /MarksOffset 14.173230
      /MarksWeight 0.250000
      /MultimediaHandling /UseObjectSettings
      /Namespace [
        (Adobe)
        (CreativeSuite)
        (2.0)
      ]
      /PDFXOutputIntentProfileSelector /NA
      /PageMarksFile /RomanDefault
      /PreserveEditing true
      /UntaggedCMYKHandling /LeaveUntagged
      /UntaggedRGBHandling /LeaveUntagged
      /UseDocumentBleed false
    >>
    <<
      /AllowImageBreaks true
      /AllowTableBreaks true
      /ExpandPage false
      /HonorBaseURL true
      /HonorRolloverEffect false
      /IgnoreHTMLPageBreaks false
      /IncludeHeaderFooter false
      /MarginOffset [
        0
        0
        0
        0
      ]
      /MetadataAuthor ()
      /MetadataKeywords ()
      /MetadataSubject ()
      /MetadataTitle ()
      /MetricPageSize [
        0
        0
      ]
      /MetricUnit /inch
      /MobileCompatible 0
      /Namespace [
        (Adobe)
        (GoLive)
        (8.0)
      ]
      /OpenZoomToHTMLFontSize false
      /PageOrientation /Portrait
      /RemoveBackground false
      /ShrinkContent true
      /TreatColorsAs /MainMonitorColors
      /UseEmbeddedProfiles false
      /UseHTMLTitleAsMetadata true
    >>
  ]
>> setdistillerparams
<<
  /HWResolution [2400 2400]
  /PageSize [595.000 842.000]
>> setpagedevice


