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未変性コラーゲンハイドロゲルファイバーのエレクトロスピニング 

Electrospinning of native collagen hydrogel nanofibers 

藤 田  聡 

 

１．はじめに 

生体組織は約 60 兆個の細胞で構成されていると考

えられているが、細胞だけで成り立つ訳ではない。細

胞の周辺は細胞外マトリクス(extracellular matrix、以下

ECM)と呼ばれる生体高分子で満たされている。ECM

成分としては、コラーゲンやエラスチン等のタンパク

質、ヒアルロン酸等の多糖類、プロテオグリカン等が

知られており、これらの生体高分子が水分子を多く含

んだ繊維状や網目状の構造体、すなわちハイドロゲル

を形成している。このためハイドロゲルは、生体組織

を模倣（バイオミメティック）した材料として、細胞

培養の基材や再生医療での組織修復の足場などに広く

使用されている。本稿では、代表的な ECM タンパク

質であるコラーゲンをエレクトロスピニング法により

ナノファイバー化し、異方性のあるコラーゲンハイド

ロゲルファイバーを開発し、これを ECM の代替とし

て細胞培養基材として利用した結果 1)とその可能性に

ついて述べる。 

 

２．細胞培養での異方性ハイドロゲルの利用 

２．１．細胞外マトリクスの異方性 

生体組織中の ECM は、一定方向に配向した異方性

を有しており、これが生理活性に重要な役割を果たす。

例えば血管においては、平滑筋細胞が ECM 繊維に沿

って血管の円周方向に配列して収縮力を付与する一方

で、血管内皮細胞はそれに直交するように血流方向に

伸展するなど、異方性のある構造を有しており、これ

が血管組織全体の力学的特性を決定している 2)。 

ECMの異方性は個々の細胞にも影響を与える。従来、

細胞の生理活性は、細胞の分泌する生物学的なシグナ

ルや、ECM成分による化学的なシグナルに影響を受け

ると考えられてきた。ところが、ここ１５年ほどの細

胞生物学の研究によると、従来見出されていた生物学

的・化学的シグナルに加えて、細胞周辺環境の幾何学

的な構造変化や硬さなどの物理的な要因も細胞機能に

重要な枠割を果たすことがわかってきた。これは、周

辺環境の物理的な要因が細胞骨格の形成や細胞接着を

介したシグナルを与え、その結果、細胞の増殖や分化

等の細胞挙動が変化するためである 3, 4)。筆者らも、配

向性をもたないランダムナノファイバー不織布と、一

方向に配向したナノファイバーシートの上での間葉系

幹細胞の分化挙動などの細胞機能に影響することを報

告した 5, 6)。 

このように ECM が作り出す細胞微小環境の物理的

な影響は、再生医療で用いられる細胞基材設計におけ

る重要な指針と認識されつつある。しかし、現在、細

胞接着の基材に使用されているハイドロゲルの多くは、

均質かつ等方的であるため、生体組織が有する異方性

を十分に反映していない。分子レベルで見ても生体組

織のように秩序だった高次構造を形成しておらず、そ

の機械的強度も十分とは言えない。すんわちバイオミ

メティック材料として、ハイドロゲルは未だ不完全と

言え、再生医療の実用化や培養細胞のバイオデバイス

への実装に向けては、細胞の機能や生理活性を十分に

維持できる、異方性のある構造を有したハイドロゲル

の開発が求められているのが現状である。 

 

２．２．エレクトロスピニングによる異方性材料の作

製 

異方性材料を精密に制御しながら作製する手法と

して、エレクトロスピニング法が注目される。エレク

トロスピニング法とは、高電圧を印加したノズル先端

から溶液を射出することでマイクロないしナノメート

ルサイズの微細繊維を紡糸する手法である。溶液の濃

度や溶媒の種類、紡糸時間等を変えることにより、フ

ァイバー径や目付量等の制御も可能である。さらに、

ファイバーを担持し回収するためのコレクタ部を高速

回転することで、繊維が一方向に揃った、サブミクロ

ンスケールでの異方性を有した材料も得られる。 

エレクトロスピニングにおいては、一般的に揮発性

の高い有機溶媒や水系溶媒を用いることが多い。ハイ

ドロゲル材料も水溶液を用いることで繊維化は可能で

ある。しかしながら、ゲル化前のポリマー溶液の粘度

は低いため、エレクトロスピニングでは安定した紡糸

が困難であり、スプレー上に噴射されてしまう。これ

を防ぐためには、他のポリマーをブレンドして溶液の

粘度を上げたり、未架橋ポリマーを紡糸してから後処

理として架橋をおこなったりする手法が用いられる。 

 

２．３．コラーゲン 

コラーゲンは、皮膚、血管、腱、歯など広く組織に

存在し、ヒトの全タンパク質の約 30％を占める繊維状

のタンパク質である。生体中のコラーゲンは 3本のコ

ラーゲン分子鎖から成る剛直な三重らせん構造が会合

してナノメートルスケールのコラーゲンフィブリルを

構成し、さらにこれらが階層的に秩序化された高次構

造を形成している 7)。この頑丈な構造により、ECMは

高い力学的強度を示す。生体から抽出されたコラーゲ

ンは、コラーゲンフィブリルの外側に疎水性アミノ酸

残基が存在するため、水に不溶である。これを酸処理



により加水分解することで調製したアテロコラーゲン

は、三重らせん構造を維持したままコラーゲンフィブ

リルが解離して酸性水溶液に溶解する。アテロコラー

ゲン酸性溶液は、中性にし、37℃に保持することで、

疎水性相互作用によりコラーゲンフィブリルがネット

ワーク状に会合しハイドロゲルを形成する。こうして

得られたコラーゲンハイドロゲルは、高い生体親和性

や生理活性を示すために、細胞接着の基材として広く

用いられている。しかしその構造は等方的で均質であ

り、生体中の間葉系組織が本来有する異方性のある構

造とは異なる。 

異方性を有するコラーゲンハイドロゲルの開発研

究はこれまでにもなされてきた。例えば、流動下でコ

ラーゲンをゲル化させて異方性コラーゲンゲルを得る

という報告 8)や、せん断応力をかけながらゲル化させ

ることで、形成されるコラーゲンフィブリルが一定方

向になるという報告 9)、また、円柱状の管にコラーゲ

ン溶液を満たし、凍結乾燥を繰り返すことでゲルの収

縮の方向をコントロールし、異方性コラーゲンハイド

ロゲルを作製するといった報告 10)がある。これらの手

法により形成されたハイドロゲル上で細胞を培養する

と細胞が一方向に伸長する。しかしながら、加工形状

が一定に制限され、自在に組織修復の足場材料として

作成することが難しかった。 

コラーゲンハイドロゲルをナノスケールの微細フ

ァイバー状に加工できれば、生体中の ECM をよく模

倣した細胞培養の足場として適切な材料となりうると

期待される。そこでエレクトロスピニング法を用いた

コラーゲンのナノファイバー化が試みられてきた。回

転式コレクタなどを利用したエレクトロスピニング法

は異方性コラーゲンゲルを得る手法として期待される。

ヘキサフルオロイソプロパノール(HFIP)やトリフルオ

ロエタノール(TFE)等の高極性の有機溶媒を用いるこ

とでうまくナノファイバーが得られる。しかし、三重

らせん構造等のコラーゲン特有の秩序ある高次構造が

破壊されてしまい、アモルファスであるゼラチンファ

イバーとなってしまうことが課題であった 11)。 

ゼラチンとは、コラーゲンの高次構造が熱処理や酸

処理により、ランダムコイル状に変性したタンパク質

である。高い親水性を有するため、細胞培養ディッシ

ュに吸着させて細胞接着の足場としたり、移植用細胞

シートの作製において、細胞シートを細胞培養基材か

ら剥離させやすくするためのコートとしたり、多く利

用されている。ゼラチンは低温下では分子鎖同士の絡

まりにより物理ゲルを形成するが、培養温度(37℃)付

近ではハイドロゲルにはならず水に可溶であるため、

ハイドロゲルとして培養には直接用いることはできな

い。熱架橋やアルデヒド等による化学架橋をおこなっ

て、水に不溶のファイバーを得る必要があった。エレ

クトロスピニング法により未変性コラーゲンハイドロ

ゲルファイバーを得る手法はこれまで成功例が報告さ

れていなかった。 

 

３．コラーゲンハイドロゲルファイバーの開発 

３．１．芯鞘エレクトロスピニング 

ハイドロゲルを紡糸するために芯鞘エレクトロス

ピニング法を用いた。その基本的な作製スキームを図

１に示す。芯鞘エレクトロスピニングとは、芯・鞘層

それぞれ別の溶液を導入できる同軸ノズルを用い、内

層・外層にそれぞれ別のポリマーから成る芯鞘ナノフ

ァイバーを作製する手法である。筆者らはこれまでに

いくつかの組み合わせのポリマーを用いて芯鞘ナノフ

ァイバーを作製している 12)。ここでは、鞘溶液に水溶

性でかつ紡糸しやすいポリマーを用いる。(a)同軸ノズ

ルを介したエレクトロスピニングにより、鞘部のポリ

マーが繊維化する際にガイド材として働き、芯部のハ

イドロゲルの繊維化が期待できる。(b)紡糸時にはコレ

クタ部を高速で回転させることで、異方性のある繊維

を回収する。(c)作製した芯鞘ナノファイバーから鞘材

を除去することで芯部のハイドロゲル層を単離する。

この一連のプロセスにより、ハイドロゲルファイバー

から成る異方性ゲル材料を作製する。 

 

コラーゲンハイドロゲルファイバーを得るために、繊

維化しやすいガイドポリマーとしてポリビニルピロリ

ドン(PVP)を鞘とし、芯にコラーゲン水溶液を封入した

芯鞘ナノファイバーを作製した。これの芯部のコラー

ゲンをゲル化させたのち、鞘部のガイドポリマーを除

去することで、コラーゲンのみから成るゲルファイバ

ーを得ることを試みた。 

豚皮由来アテロコラーゲン（beMatrix®, Collagen FD; 

新田ゼラチン）酸性水溶液（1%）およびポリビニルピ

ロリドン(PVP K90)水溶液(30%)をそれぞれ、芯および

鞘として、同軸ノズルを用いたエレクトロスピニング

によりコラーゲン/PVP の二層構造のナノファイバー

を作製した。紡糸する際には、コレクタ部を高速で回

転させることで一方向に揃え、シート状の異方性のフ

ァイバーを回収した。 

作製したコラーゲン/PVP ナノファイバーを蛍光顕

図１ 芯鞘エレクトロスピニングを用いたハイドロゲ

ルファイバーの作製スキーム 1)。 



微鏡で観察したところ、コラーゲンと PVPの両方が同

一のナノファイバーに局在しコラーゲン層は途切れず

に繊維化していることが確認された。 

 

３．２．コラーゲンハイドロゲルナノファイバーの作

製とキャラクタライズ 

次に、得られた芯鞘ナノファイバーを塩基性エタノ

ール水溶液に浸漬し、1時間 37℃でインキュベートす

ることでコラーゲンをゲル化させた。この操作では化

学的な架橋剤を添加しなかった。エタノールの存在は

コラーゲンの三重らせん構造を安定化することが報告

されていたため 13、14)、ここではエタノールをベースと

した塩基性緩衝液をゲル化溶液に用いた。さらにその

後、水で洗浄して鞘材を完全に除去することで、コラ

ーゲンゲルファイバーのみを得た。 

図２に、コラーゲン/PVPナノファイバーをゲル化・

洗浄操作の前の走査型電子顕微鏡画像(a)と、ゲル化・

洗浄操作後の抗コラーゲン抗体による免疫染色画像

(b)を示す。コラーゲンハイドロゲルファイバーは一方

向に配向し、紡糸時に形成されていた異方性が維持さ

れていることがわかる。なお比較のために、コラーゲ

ン溶液を中性化させて作製したコラーゲンハイドロゲ

ルについても同様に観察したところ(c)、その繊維径は

今回エレクトロスピニング法で作製したコラーゲンフ

ィブリルとほぼ同程度の約 300 nm であり、異方性の

ない均質な構造であった。 

また化学的組成を ATR-FTIR 測定により分析したと

ころ、洗浄操作では PVPが表面からほぼ完全に除去さ

れたことも確認された（図３）。 

作製したハイドロゲルファイバー中に、三重らせん

構造がどの程度維持されているかどうかを調べるため、

洗浄後に得られたゲルファイバー試料を、酢酸バッフ

ァに溶解し、溶液のコラーゲンの高次構造を CD スペ

クトル測定により評価した（図４）。コラーゲン特有の

三重らせん構造は 222 nm の正のコットン効果として

観察できる。222 nmのモル楕円率の値について、エレ

クトロスピニング前のコラーゲン溶液の値の比よりト

リプルヘリックスの残存率を算出したところ、ゼラチ

ン溶液のトリプルヘリックス残存率は約25%であった

のに対し、20%エタノールを含む PBSで洗浄したゲル

ファイバーは、約 77%と高い値が得られた。 

 

ポリアクリルアミド電気泳動（SDS-PAGE）では、

コラーゲンの分子鎖に関する情報が得られる。コラー

ゲン分子は、分子量が 110 kDa、130 kDaの α1鎖、α2

鎖と呼ばれる二種類のポリペプチド鎖から成り、2 量

体および 3量体は、それぞれ β鎖や γ鎖を形成する。

今回作製したゲルファイバーのSDS-PAGEをおこなっ

図２ 作製したファイバーの顕微鏡画像。 

図３ 作製したファイバーの ATR-FTIR 測定。上段よ

り，元のコラーゲン，HFIP 溶媒でエレクトロス

ピニングをおこなったコラーゲン，作製したハイ

ドロゲルファイバー（２種類の洗浄条件），紡糸

直後のコラーゲン/PVPファイバー，PVP 1)。 

 

図４ 作製したファイバーを種々の条件で洗浄したハ

イドロゲルファイバーの CD測定 1)。 

図５ 作製したファイバーの SDS-PAGE。M：マーカー、

1：コラーゲン/PVP 芯鞘ファイバー、2：コラー

ゲンハイドロゲルファイバー、3：元のコラーゲ

ン、4：PVP、5：HFIP溶媒でエレクトロスピニ

ングをおこなったコラーゲン 1)。 



たところ、コラーゲン溶液は、α1 鎖、α2 鎖および β

鎖の、明瞭な 3本のバンドが観察された（図５）。コラ

ーゲン/PVPナノファイバーおよびこれらをゲル化・洗

浄して得られたコラーゲンゲルファイバーも、元のコ

ラーゲン溶液と同様のバンドが観察された。比較のた

め、コラーゲンを HFIP に溶解させて単層ノズルを用

いてエレクトロスピニングをおこない、紡糸したナノ

ファイバーを再溶解させて電気泳動した。その結果、

断片化ペプチドのスメアなバンドが観察され、主鎖が

開裂していることがわかった。これは、コラーゲン分

子が HFIP に溶解し、変性することで、安定なヘリッ

クス構造を失い、紡糸時にかかるシェアストレスによ

り断片化したものと考えられる。 

 

３．４．コラーゲンハイドロゲルナノファイバー上で

の細胞培養 

作製したコラーゲンゲルファイバー上で、ヒト臍帯

由来静脈内皮細胞(HUVEC)を播種し、細胞の伸展を観

察した。播種翌日の観察を行った。その結果、図６に

示すように通常のコラーゲンハイドロゲルでは、異方

性なく細胞が伸展しているのに対し、コラーゲンゲル

ファイバー状では細胞は繊維方向に沿って伸展するこ

とが示された。この傾向は培養を継続しても維持され

た。このようにコラーゲンゲルファイバーでもアルギ

ン酸ゲルファイバー同様、細胞の配向方向を一定方向

に制御することが可能となった。なお得られたコラー

ゲンゲルファイバー中に、残存 PVP は、顕微鏡観察、

FTIR測定より、確認されなかったが、ファイバー内部

で PVP が残存している可能性は完全には否定できな

い。しかし、 PVP は細胞毒性が低く、医薬品として

の使用が認可されているため、微量の PVPが残存して

いたとしても、細胞培養材料としてその影響は無視で

きると考えている。 

 

４．ハイドロゲルナノファイバーの展望 

今回開発した芯鞘型エレクトロスピニング法を用

いることでハイドロゲルファイバーを作製し、これに

より培養細胞の異方性を制御することができた。再生

医療の実用化にあたり、幹細胞から組織・臓器を立体

的に構築するために、細胞周辺の微小環境を適切に制

御できる生体材料が強く望まれている 15,16)。生体中の

ECMは、細胞接着の場として役割を果たすだけではな

く、異方性や不均一性を有する構造によって細胞の配

列や形態などへ影響を与えることで、増殖や分化等の

細胞機能も制御している。効果的な生体材料の開発に

向けては、ECMの持つ生理活性や異方性構造を再現す

ることが望まれている。異方性ハイドロゲルを作製す

る技術は難しいが、再生医療の実現化には強く望まれ

ている。エレクトロスピニング法は、厚みのある組織

構造の作製や、異方性を位置特異的に制御した材料設

計、チューブ状やバルク、シートなど種々の形態への

加工がしやすい 15)。そのため、本手法は、異方性ハイ

ドロゲルを用いて人工血管等の異方性のある高次構造

を有する組織材料を自由に設計・構築するのに有用な

手法として、より生体のネイティブに近い組織修復を

可能とすることが期待される。 

今回、コラーゲンから架橋剤なしで水に不溶なハイ

ドロゲルファイバーをエレクトロスピニング法により

形成できた。三重らせん構造を保持し、かつ一定方向

に配向したコラーゲン繊維から成る異方性コラーゲン

ハイドロゲルファイバーは、望まれながらもこれまで

に実現されていなかった材料であり、天然コラーゲン

と同等の生理活性を有する新規な細胞足場材料として

利用できると期待される。コラーゲンハイドロゲルフ

ァイバーの臨床応用を考えた場合、従来式のエレクト

ロスピニング法で用いられてきた HFIPや TFEなどの

ハロゲンを含む溶媒や、アルデヒドなどの反応性の官

能基を含む架橋剤は残存してはならない。本手法はこ

れらの点もクリアしており、臨床に向けた安全性の面

でもアドバンテージを有すると期待される。 
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