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我们之前已经研发了一种生物工程化的左旋聚乳酸（PLLA）前交叉韧带（ACL）基质，该基质在
植入兔模型之前被接种了原代ACL细胞，表现出比基质单独作用时更强的愈合能力。这表明改善
细胞在基质上的黏附性可能有益于生物工程化的ACL基质的愈合反应和长期性能。一种与即时诊
疗干细胞疗法相结合的再生工程方法是，增强基质的表面特性来支持细胞黏附和生长。在本文中，
我们研究了通过纤连蛋白的物理吸附和空气等离子体处理来增强PLLA编织超细纤维基质的细胞
黏附性能。我们在三个时间点和三个纤连蛋白浓度下评估了纤连蛋白在基质上的动力学和结合效
率。在25 µg·mL–1纤连蛋白溶液中孵育120 min，可实现基质的最大结合效率和细胞黏附性。在纤
连蛋白吸附之前将基质置于空气等离子体中处理5 min，可显著增强接种24 h后兔骨髓间充质干细
胞（R-BMMSC）的黏附性。最后，监测细胞增殖长达21 d，将基质用空气等离子体处理后，发现
纤连蛋白的吸附性导致细胞数量增加。这些发现表明，空气等离子体处理和纤连蛋白吸附可以增
强PLLA编织超细纤维基质的细胞黏附性，可改善基质在即时诊疗干细胞疗法中的临床疗效。
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1. 引言

前交叉韧带（ACL）是人体膝关节最常见的易损韧

带。由于血管形成能力有限，韧带损伤后愈合速度缓慢

且效果较差，因此需要进行手术干预。每年在美国进

行的ACL重建手术超过2.5 × 105次，医疗系统每年的成

本约为180亿美元[1]。目前治疗方法包括使用患者自己

的髌骨或半腱肌肌腱（自体移植物）或同种异体移植

物[2–4]。与使用自体移植物相关的局限性包括有限的

可获得性和潜在的供体部位的发病率。同种异体移植物

可能会传播疾病，并有可能引起对宿主不利的免疫原性

反应。基于碳纤维、聚对苯二甲酸乙二酯（Leeds-Keio
韧带）、聚丙烯（Kennedy韧带增强器）和聚四氟乙烯

（Gore-Tex®）合成的不可降解替代品效果有限，并存在
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应力遮挡、疲劳、蠕变和磨损的碎片，最终会导致骨关

节炎和滑膜炎[5–11]。这些合成的替代物作为义肢，并

不是用来再生天然ACL组织的。因此，迫切需要开发

一种替代治疗策略，促使韧带组织再生。我们初步进行

的体外和小动物研究已经证明了开发生物工程化的和

可生物降解的三维（3D）支架以支持韧带再生的可行

性 [12,13]。
我们首先研究了不同的合成高分子纤维对开发3D

构建体的适用性[14]。在研究各种不同的可生物降解的

和生物相容性合成聚合物中，选择左旋聚乳酸（PLLA）

纤维是由于其结构的完整性和长期的优异机械性能，以

及美国食品和药品管理局（FDA）对聚合物临床应用的

许可[15]。支架的3D结构在细胞向内生长和组织再生

中起着至关重要的作用，并且需要具有与天然ACL类

似的可控孔径、集成孔和机械性能[16]。因此，我们开

发了一种具有层次结构的编织支架，该结构类似于天

然ACL，由PLLA超细纤维组成，以束状排列并缠绕在

支架的整个厚度方向上。层次结构由三个区域编织而

成：股骨骨道附着位点、关节内区域和胫骨骨道附着位

点[17]。改变纤维的取向以引起孔径的变化，促进韧带

和骨长入以及这些不同区域中的血管形成。根据骨和软

组织长入的最佳孔径的研究表明，骨附着区域的孔径大

约为150 μm，而关节内区域的孔径为200~250 μm [18]。
另外，编织过程形成了一个连续的相互连接的孔隙结

构，增加了细胞附着的可用表面积，通过允许组织在整

个基质中长入，可以增强再生反应[16]。我们的体外研

究通过显示该结构支持细胞黏附、生长和基质沉积的能

力，支持了这一假设[19]。从生物力学的角度来看，骨

附着部位相对较小的孔径或较高的编织角度可能会显著

改善骨道中的定着能力并提供耐磨性。此外，独特的编

织工艺使纤维可以在整个编织厚度上进行编织，增大了

编织的韧性和强度，以防止断裂[14]。该设计概念在兔

模型中得到初步验证，该研究证实了植入3D支架的可

行性以及该结构支持组织长入的能力[12]。通过为期12
周的植入研究，我们还证明了将支架与原代ACL细胞相

结合产生的效果比不植入细胞的高分子替代物好[12]。
因此，细胞接种对生物工程化的ACL替代物的愈合反应

和长期性能可以产生有益影响。

再生工程的进展使人们深刻认识到天然细胞外基

质（ECM）的表面特性（如表面能、形态和ECM成

分）对细胞行为和组织形成的重要性[20]。例如，材料

表面能对细胞黏附的影响在文献中已有详细记载：高

疏水性（水接触角约为100°或更大）被认为不利于细

胞黏附，而高亲水性表面则不利于蛋白质的吸附[21]。
Hanson等[22]证明使用氧等离子体处理可以增强间充质

干细胞（MSC）在PLLA支架上的黏附。众所周知，特

定的ECM亚单元与整合蛋白和其他细胞表面受体相互

作用，导致特定的细胞反应，如黏附、增殖和分化[23]。
将ECM组件涂覆在支架表面会产生生物指令，从而对

细胞反应和组织修复产生有益的影响。该方法的优点如

下：①这些蛋白质/糖蛋白易于从天然原料中提取，价

格低廉；②采用各种温和的涂覆/沉积方法可以很容易

地在支架表面涂覆ECM成分；③通过调节材料表面的化

学成分可以有效地调节ECM成分的保留和释放。研究

已发现包括I型胶原蛋白和纤连蛋白在内的几种ECM成

分在韧带的发育和再生中具有生物活性[24–29]。例如，

纤连蛋白的存在增强了支架上的细胞增殖和组织生长

[14,18,30,31]。另外，纤连蛋白作为体内发现的最丰富

的细胞外糖蛋白之一，在韧带愈合和软组织保护中也发

挥着作用[32–34]。
先前的体外研究集中于探究支持韧带再生的最合适

的细胞。通过检测生长于3D编织支架上不同类型的细

胞，包括跟腱、髌骨肌腱、内侧副韧带和ACL，对细胞

中的I型胶原蛋白、III型胶原蛋白和纤连蛋白——细胞

分化和基质产生的所有标志物进行表达[19]。与其他细

胞相比，三种标志物在ACL细胞中表达水平较高，说明

该支架更利于支持ACL细胞功能。将兔的ACL细胞接

种到PLLA基质上，以进一步表征细胞反应（如细胞黏

附和增殖）。细胞在早期呈球形结构并缓慢地扩张，表

明细胞黏附的表面性能欠佳。后续研究将细胞黏附纤连

蛋白分子吸收到3D编织物中的PLLA纤维的表面以增强

细胞附着力[14]。细胞增殖检测实验和扫描电子显微镜

（SEM）图像证实，向支架中添加纤连蛋白可促进细胞

生长。Western blot分析显示，与不含纤连蛋白的支架相

比，接种于含有纤连蛋白的支架上的细胞产生的I型胶

原蛋白表达量增加。因此，利用细胞黏附分子改性生物

材料表面是一种很有前途的方法，该方法可以提高细胞

黏附效率，有助于细胞增殖以及在3D编织基质上长期

生成基质。此外，近来关于在再生工程中使用自体干细

胞的证据已经确立了其在发展临床增强韧带重建策略方

面的重要性。

近年来，即时诊疗干细胞疗法已成为再生工程领域

的重点。即时诊疗干细胞疗法是指从患者体内提取组

织，进行处理以产生更高比例的干细胞，然后将干细



3Author name et al. / Engineering 2(2016) xxx–xxx

胞注射回患者体内的过程。骨髓来源的单核细胞（BM-
MNC）是一种很有吸引力的细胞，因为它们易于与自体

细胞分离，具有很高的自我复制能力以及向间充质和非

间充质组织分化的能力[35–38]。BM-MNC与可再生工

程化支架的结合已被证明是多种组织系统再生的一种临

床实用方法[39–45]。例如，研究证明浸泡在骨髓穿刺

液中的Healos（I型胶原蛋白/羟基磷灰石基质）可产生

与后外侧腰椎融合物中自体髂骨相似的再生能力[45]。
因此，ACL再生工程增强合成韧带再生的方法将BM-
MNC与生物工程化的和可生物降解的3D编织基质结合

起来。

这项研究的目的是调节预先建立的3D PLLA生物工

程化ACL基质的表面性质，以增强其支持细胞黏附和生

长的能力。为此，对PLLA编织的超细纤维基质进行空

气等离子体处理，并通过物理吸附法涂敷纤连蛋白，以

增强表面润湿性并增加细胞黏附表位。根据孵育时间和

纤连蛋白浓度研究纤连蛋白的吸附效率。对于细胞黏

附，研究三种不同的空气等离子体处理时间和纤连蛋白

浓度。利用临床相关的细胞来源，即兔骨髓来源的间充

质干细胞（R-BMMSC）评估这些表面改性对细胞黏附

和生长的影响。若经空气等离子体和纤连蛋白吸附处理

的PLLA编织的超细纤维基质可以促进R-BMMSC的黏

附和增殖，则该表面改性法会成为韧带重建的一种强化

的临床策略。

2. 材料和方法

2.1. 材料

PLLA丝线（分子量为120 000 Da；固有黏度为

1.2~1.6；每30根长丝为120 Denier）购自Biomedical 
Structures LLC（美国）。人血浆中的纤连蛋白[目录

号（cat#）33016015，GibcoTM，Thermo Fisher Scientific 
Inc.，美国]，分子量为440 000 Da，购自Life Technolo-
gies Corporation（美国）。每个药瓶包含1 × 106个细胞的

R-BMMSC（cat# RBXMX-01001）购自Cyagen Biosci-
ences Inc.（美国）。CellTiter-Blue®购自Promega Corpo-
ration（美国）。Alexa Fluor 488试剂盒的蛋白质缀合染

料购自Life Technologies Corporation（美国）。Dulbecco
的最低必需孵育基（DMEM; cat# 11995）、青霉素-链霉

素（cat# 15070-063）、胎牛血清（cat# 16000-044）、磷

酸盐缓冲液（PBS; cat# 10010）和0.05%的胰蛋白酶-乙
二胺四乙酸（EDTA; cat# 25300-054）购自Life Technol-

ogies Corporation（美国）。

2.2. PLLA 编织的超细纤维基质的制备

采用编织技术制备PLLA编织的超细纤维基质。在

该技术中，将20条丝线绑扎成丝束。然后将三个丝束

分别绑在铰链销上。3D编织基质是通过手动交替的方

式使丝线依此移动而制成的。编织完成后，将单个基

质（10 mm × 3 mm）切开，并使用电动枪打结其末端。

在包含70%乙醇的锥形管（15 mL）中孵育基质，以对

其进行灭菌处理，然后在生物安全柜（NuAire，美国）

中进行空气干燥。最后将基质的两面都暴露于紫外线

（UV，波长为254 nm）30 min，以完成灭菌过程。

2.3. 空气等离子体处理

在Harrick等离子清洁器中，将PLLA编织的超细纤

维基质以大约0.2 Torr（1 Torr = 133.322 Pa）的气压和

中等功率进行空气等离子体处理，改变曝光时间（分别

为5 min、10 min和15 min）。使用配备高速相机的光学

接触角（OCA）测角仪（Future Digital Scientific Corp.，
美国）进行水接触角（WCA）测量，观察表面处理对

亲水性的影响。在WCA测量时，将每根丝线彼此相邻

放置以制成扁平样品。然后从丝束上切下1 cm × 5 cm
的样品，放置在样品台中，并用双面碳带固定。去离

子水以1.5 µL·s–1的速度从50 µL注射器中通过金属针

（0.18 mm）。接触后，仪器会自动捕获带有WCA的图像。

2.4. PLLA 编织的超细纤维基质上的纤连蛋白吸附

通过纤连蛋白吸附研究纤连蛋白浓度和孵育时间

对纤连蛋白覆盖PLLA编织的超细纤维基质的影响。将

Alexa Fluor 488染料与纤连蛋白结合以评估纤连蛋白在

基质上的分布。按照制造商的说明进行Alexa Fluor 488-
纤连蛋白结合。综上所述，将纤连蛋白原液（1 mg·mL–1）

加热至室温，并在淡黄色小瓶中与染料混合。蛋白染料

通过制造商定制的液相色谱柱洗脱。使用UV分光光度

计将洗脱的蛋白质-染料缀合物均匀化和定量化。然后

根据Beer-Lambert定律，使用以下公式计算标记的纤连

蛋白的摩尔浓度（M）：

式中，A280和A494分别是染料 在280 nm和494 nm处的吸

收；ε是摩尔衰减系数（ε = 677 800 L·mol–1·cm–1）。稀释
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系数为1，校正系数为0.11，利用校正系数计算染料在

280 nm处的吸收。用标记的纤连蛋白原液制备一系列溶液

（10 µg·mL–1、25 µg·mL–1和50 µg·mL–1），并将含有纤连蛋

白溶液（10 µg·mL–1、25 µg·mL–1和50 µg·mL–1）的基质放在

药瓶（2 mL）中孵育。在不同时间段内（30 min、60 min和
120 min）进行孵育，并在25 ℃下持续搅拌。然后在PBS中
将基质洗涤三次以除去松散结合的纤连蛋白。通过间接测定

在酶标仪（synergy™ HT，BioTek Instruments, Inc.，美国）

孵育前后溶液中的纤连蛋白浓度可知结合的纤连蛋白含量。

2.5. 细胞孵育

在 装 有DMEM的T-75烧 瓶 中 孵 育R-BMMSC，
DMEM中添加了MSC合格的10%胎牛血清，每毫升100
单位（1个单位代表0.6 µg青霉素钠的比活度，U·mL–1）

青霉素和50 µg·mL–1链霉素。将在37 ℃的孵育箱中的细

胞置于95%的湿空气和5%的二氧化碳（CO2）环境下

孵育。每两天更换一次孵育基，每四天传代一次。为了

将细胞接种到基质上，以每个基质接种1 × 105个细胞的

接种密度将基质放置在单细胞24孔组织孵育板中，并传

递4~6代。本文就R-BMMSC对PLLA编织的超细纤维基

质、PLLA编织的超细纤维基质+纤连蛋白、PLLA编织

的超细纤维基质+空气等离子体处理，以及空气等离子

体处理和纤连蛋白吸附的基质的响应进行了研究。细胞

孵育长达21 d，每隔一天更换孵育基。

2.6. 细胞黏附与增殖

通过不同的孵育时间、空气等离子体处理和纤连蛋

白吸附，研究R-BMMSC在PLLA编织的超细纤维基质

上的黏附和生长。使用激光共聚焦显微镜和SEM监测

细胞黏附。收集样品并用PBS洗涤以去除非黏附细胞，

并确定每个时间点（2 h、8 h和24 h）的细胞黏附力。

根据制造商的说明，分别使用丝状肌动蛋白（F-actin）
和碘化丙啶对黏附的细胞进行细胞骨架蛋白和细胞核染

色。染色过程如下：将细胞用PBS彻底漂洗，并在4%的

福尔马林中固定20 min。接下来，用0.1%的TritonX-100
（在PBS中）将细胞透性化5 min，用PBS进一步洗涤后，

添加50 μL F-actin染色[异硫氰酸荧光素（FITC）-共轭

鬼笔毒肽（conjugated phalloidin）]溶液。最后，用碘化

丙啶将细胞核染色并孵育20 min，然后去除染色溶液，

并利用安装在Axiovert 200 M上的Zeiss（德国）激光共

聚焦显微镜510 Meta对细胞成像。

另外，通过SEM观察在PLLA编织的超细纤维基质

上的细胞形态。为了进行SEM测量，细胞被放在2.5%
戊二醛缓冲液中固定1 h，然后使用具有浓度梯度系列

的乙醇溶液将固定细胞脱水（在4 ℃下使用30%、50%
和70%的乙醇进行梯度脱水，每次20 min；在室温下

使用90%、95%和100%的乙醇进行梯度脱水，每次

20 min；最后将细胞置于100%乙醇中脱水过夜）。在

5 kV的加速电压下使用JSM 6335F（日本电子株式会

社）和能量色散X射线光谱仪组件（英国牛津大学）进

行SEM实验。在进行SEM实验之前，将样品（直径约

0.5 cm）切割并通过双面碳带放置在金属柱上，然后使

用Polaron E5100镀膜装置镀金约45 s，以产生10 nm的

镀膜。

根据说明书，使用CellTiter-Blue细胞活力测定法

（Promega Corporation，美国）检测R-BMMSC在PLLA
编织的超细纤维基质上的增殖能力。用PBS彻底清洗细

胞，并与10%染料溶液混合放于孵育基中孵育2 h，然

后将100 μL的混合物转移到96孔板中，并使用Syner-
gyTM HT微孔板读数器（BioTek Instruments, Inc.，美国）

在530 nm/590 nm的激发/发射波长下进行荧光检测。

基于具有已知细胞数的标准曲线估计基质上的细胞数。

2.7. 统计分析

使用GraphPad Prism 7.00分析细胞黏附和增殖数据。

每个时间点均采用Tukeys post hoc的单因素方差分析。

所有数据以平均值±标准偏差展示。p < 0.05为显著性

差异。细胞黏附动力学研究中的n = 3。所有其他研究均

为n = 4。

3. 结果与讨论

3.1. 纤连蛋白吸附性能的优化

图1为实验分组示意图以及PLLA编织的超细纤维基

质的代表性SEM图像。将PLLA编织的超细纤维基质分

别用纤连蛋白、空气等离子体处理或空气等离子体、纤

连蛋白吸附处理。首先，通过改变纤连蛋白溶液的浓度

和孵育时间来评估纤连蛋白在PLLA编织的超细纤维基

质上的吸附能力。通过使用荧光标记的纤连蛋白可观察

到，纤连蛋白在PLLA编织的超细纤维基质上的吸附能

力与使用的纤连蛋白的浓度相关[图2（a）~（d）]。接下

来，我们试图确定孵育时间对纤连蛋白吸附能力的影响。

结果表明，在25 µg·mL–1的纤连蛋白溶液中孵育120 min
会显著增强纤连蛋白在PLLA编织的超细纤维基质上的
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吸附能力[图2（e）]，并显著提高纤连蛋白的吸附效率 
[图2（f）]。纤连蛋白的吸附在2 h后开始达到平稳状态，

孵育30 min、60 min、120 min后，吸附能力呈非线性趋

势。大多数研究表明，孵育时间依赖于所用的纤连蛋白

浓度和底物类型，而最佳孵育时间可长达4 h [46,47]。研

究发现，纤连蛋白的结合大约在120 min的时间点趋于平

稳[图2（e）]，这与PLLA薄膜在60 min之前表现出快速

的纤连蛋白吸附，以及直至60 min后吸附趋于平稳是一

致的[48]。另外，PLLA编织的超细纤维基质的较高表面

积可能导致纤连蛋白的结合达到饱和状态的时间增加。

图2（g）表明纤连蛋白的浓度与纤连蛋白对PLLA
编织的超细纤维基质的吸附有直接关系。与浓度分别为

10 µg·mL–1和25 µg·mL–1的纤连蛋白相比，将基质放在

浓度为50 µg·mL–1的纤连蛋白中孵育120 min后，纤连

蛋白的吸附会显著增加。但是，对于在50 µg·mL–1溶液

中孵育的PLLA编织的超细纤维基质，其纤连蛋白吸附

效率与在25 µg·mL–1溶液中孵育的基质的纤连蛋白吸附

效率无显著差异[图2（h）]。由于含有纤连蛋白的溶液

（25 µg·mL–1和50 µg·mL–1）之间的纤连蛋白结合效率在

统计学上相似，因此选择用25 µg·mL–1处理的基质开展

图1. 表面改性技术示意图。上方图片为PLLA编织的仿生基质的代表性SEM图像；左下方图片为在不同浓度的纤连蛋白溶液中孵育PLLA仿生基
质；下方中间图片显示的是暴露于空气辉光放电等离子体；右下方图片为将PLLA仿生基质暴露于空气辉光放电等离子体，然后在纤连接蛋白溶
液中孵育。

图2. 表面处理对纤连蛋白吸附和PLLA编织的超细纤维基质表面性能的影响。（a）~（d）Fn-Alexa Fluor 488在无纤连蛋白（a）、0.1 µg·mL–1纤连
蛋白（b）、1 µg·mL–1纤连蛋白（c）和10 μg·mL–1纤连蛋白（d）的PBS溶液中孵育120 min后在仿生支架上的吸附；（e）纤连蛋白结合（PBS溶液
中含25 µg·mL–1）在PLLA编织的超细纤维基质上随时间的变化；（f）如（e）中所述的纤连蛋白结合的效率；（g）以不同浓度孵育120 min后纤连
蛋白吸附的变化；（h）如（g）中所述的纤连蛋白结合的效率。*：p < 0.05，**：p < 0.01，***：p < 0.001。
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进一步的实验。基于该工艺潜在的商业化价值，纤连蛋

白吸附效率的重要性不言而喻，因为在这一过程中，效

率的提高可以降低加工成本。

我们的研究表明，纤连蛋白的最大吸附量为

50 µg·mL–1，结合效率为25 µg·mL–1，生物材料表面的

纤连蛋白密度饱和值为10 ~25 µg·mL–1 [图2（h）]。纤连

蛋白结合效率的平稳状态表现为纤连蛋白单层的饱和，

随着纤连蛋白浓度的增加，纤连蛋白的吸附被进一步阻

止。这一发现与之前对其他高分子纤连蛋白的观察结果

一致[31]。除了蛋白质浓度外，孵育时间在预先确定纤

连蛋白吸附率方面也有重要作用。

3.2. 表面改性对 R-BMMSC 黏附的影响

通过附着在PLLA编织的超细纤维基质上的细胞数

量来量化表面改性对R-BMMSC黏附的影响。另外，使

用免疫荧光检测法和SEM观察黏附的细胞形态。纤连

蛋白的吸附可在24 h的时间点促进细胞黏附，并且在

10 µg·mL–1和25 µg·mL–1纤连蛋白溶液中孵育的PLLA
编织的超细纤维基质上显示的细胞数量显著增加[图3

（a）]。随后进行细胞黏附实验，以了解细胞黏附动力学。

在纤连蛋白涂层浓度为25 μg·mL–1的条件下，表征24 h
（0.5 h、2 h、4 h、8 h和24 h的时间点）的细胞黏附性。

从细胞接种后0.5 h开始，基质上纤连蛋白涂层的存在就

显著提高了细胞黏附[图3（b），p ≤ 0.0001]，并且随着

孵育时间的增加，这种趋势继续存在。因为ACL重建手

术通常需要1~2 h，在细胞仅接种0.5 h后，细胞黏附性

的增加就具有临床意义。

研究发现，对PLLA编织的超细纤维基质进行空气

等离子体处理可以降低WCA（见附录A中的图S1），并

增强R-BMMSC的附着力。等离子体处理的PLLA编织

的超细纤维基质在细胞接种24 h后显示出更高的细胞黏

附性，并且在空气等离子体处理的基质中添加纤连蛋

白可进一步增强R-BMMSC的黏附性[图3（c）]。但是，

空气等离子体处理时间超过5 min后，细胞黏附性有下

降的趋势。空气等离子体处理一般通过增加亲水性来促

进细胞黏附，并且亲水性可以通过增加表面粗糙度[49]
或添加官能团（如羰基）来提高[50]。然而，亲水性

过强的表面可能会对细胞黏附产生负面影响。WCA在

图3. 表面改性对R-BMMSC黏附性的影响。（a）在细胞接种24 h后，R-BMMSC的黏附性随纤连蛋白涂层浓度变化的情况；（b）R-BMMSC在未
处理的PLLA ACL基质和含纤连蛋白的PLLA ACL基质上的黏附动力学；（c）等离子体处理和纤连蛋白添加引起的R-BMMSC黏附；（d）优化的
表面改性实验组的细胞长期存活率评估[纤连蛋白：在20 µg·mL–1纤连蛋白溶液中孵育；空气等离子体处理（PT）：暴露于空气辉光放电等离子体
5 min；纤连蛋白/PT：暴露于空气辉光放电等离子体后在纤连蛋白溶液中孵育]；（e、f）R-BMMSC黏附性与时间和表面改性的关系：免疫染色（e）
和SEM（f）。所有误差条代表标准差。*：p < 0.05，**：p < 0.01，***：p < 0.001，****：p < 0.0001。
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60°和80°之间对于细胞黏附是最佳的，但会因生物材

料而异[50]。本研究发现PLLA的WCA为79°，经空气

等离子体处理5 min后，降低到49°，并在10 min时进

一步降低到44°，这证明了细胞黏附降低的潜在原因。

鉴于这些结果，选择空气等离子体处理5 min，以进行

后续的长期增殖实验。

图3（e）显示了接种在PLLA编织的超细纤维基质、

PLLA编织的超细纤维基质+纤连蛋白、PLLA编织的超

细纤维基质+空气等离子体处理、空气等离子体处理和

纤连蛋白吸附基质上的细胞形态。2 h后，R-BMMSC
在未处理的PLLA编织的超细纤维基质上呈现球形细胞

形态。相比之下，在同一时间点，表面改性组中的细

胞具有细长的表面形态。在8 h和24 h时，PLLA编织的

超细纤维基质上的R-BMMSC倾向于形成细长的细胞形

态。然而，在这个时间点，无论是用空气等离子体处

理还是用纤连蛋白涂覆的基质联合空气等离子体处理，

R-BMMSC都表现出更长的梭形形态和更大的表面积。

SEM图像进一步证实了这些观察结果[图3（f）]，该图

像显示了在2 h的时间点，PLLA编织的超细纤维基质上

附着的细胞较少。这一现象在随后的时间点继续存在，

即PLLA编织的超细纤维基质上的黏附细胞较少，而空

气等离子体处理基质或空气等离子体处理和纤连蛋白吸

附基质上的黏附细胞较多。已有类似的关于人骨髓干

细胞的细胞黏附动力学结果被报道：Deligianni等[51]
表明，接种在羟基磷灰石基质上的人骨髓干细胞在接

种后2 h呈圆形，在18 h后开始伸长。也有报道，将纤

连蛋白涂覆在载玻片上可使成纤维细胞黏附的时间从

316.7 min显著减少到18.92 min，并且在接种后5 h可
显著增加细胞延伸的次数[52]。综上所述，这些研究

结果表明，纤连蛋白吸附和空气等离子体处理PLLA编

织的超细纤维基质是增强细胞黏附性的有效途径。 

3.3. R-BMMSC 长期存活和 ECM 沉积

图3（d）显示了R-BMMSC在PLLA编织的超细纤

维基质、PLLA编织的超细纤维基质+纤连蛋白、PLLA
编织的超细纤维基质+空气等离子体处理、空气等离子

体处理+纤连蛋白吸附基质上的细胞长期生长。在第3 d
和第7 d，经空气等离子体处理和纤连蛋白吸附的基质

与对照组和其他表面改性组相比，细胞明显增多。这种

差异的一个可能的原因是PLLA的表面化学性质。Kes-
elowsky等[53]证明表面化学调节纤连蛋白构象并导致

不同的细胞黏附。在第14 d，与未改性的PLLA编织的

超细纤维基质相比，经等离子体处理和纤连蛋白吸附

的基质上的R-BMMSC数量显著增加，但是在经空气等

离子体处理或纤连蛋白吸附的组之间没有显著差异。最

终，在第21 d，空气等离子体处理和纤连蛋白吸附的协

同效果均优于未处理的基质和纤连蛋白吸附的基质，但

空气等离子体处理基质与空气等离子体处理和纤连蛋白

吸附基质之间没有差异。总的来说，对生长到21 d的细

胞的评估证明表面改性不具有细胞毒性。

R-BMMSC在各种基质上的分布可以通过SEM和免

疫染色法进行可视化，以进一步揭示基质表面改性后的

细胞相容性。在孵育21 d后，观察到表面改性组的细胞

覆盖率比未改性的PLLA编织的超细纤维基质的更均匀

（图4，上部的图）。代表性的细胞核和细胞骨架免疫染

色图证实了表面改性组的细胞覆盖率提高，显示了更多

的细胞数量和细胞覆盖（图4，下部的图）。

我们还观察到PLLA编织的超细纤维基质中的超细

纤维有助于各向异性的细胞排列。研究表明，亚微米排

列的纤维具有各向异性的细胞排列，而直径15~20 µm
的PLLA超细纤维也可以做到这一点[54,55]。如图5（a）、
（b）所示，沿着纤维生长的R-BMMSC，在孵育21 d后，

细胞形态呈拉长趋势。此外，我们发现经空气等离子体

处理和纤连蛋白吸附改性的PLLA编织的超细纤维基质

与对齐排列的R-BMMSC融合[图5（d）、（e）]。此外，

空气等离子体处理和纤连蛋白吸附基质的协同效应导

致在第21 d时纳米纤维ECM沉积[图5（f）]。纳米纤维

ECM沉积表明，表面协同处理可以很好地刺激新的组

织基质以对齐排列的方式形成，这将有助于提高植入的

PLLA编织的超细纤维基质的机械强度。随着基质在体

内降解，ACL的机械载荷将转移到沉积的ECM。因此，

随着时间的推移，高度对齐排列的ECM对于最大化移

植物的抗张强度很重要。

由本研究可知，通过空气等离子体处理和纤连蛋白

改性PLLA编织的超细纤维基质的表面，在细胞接种后

30 min内可以显著增强细胞黏附性。此外，R-BMMSC
的形态在改性表面上可较早地伸长。对于PLLA编织的

超细纤维基质，早期的细胞黏附和伸展对于在骨科应用

过程中潜在应用即时诊疗干细胞疗法非常重要。骨髓穿

刺浓缩液在ACL重建中的应用近来受到关注[56]。因此，

在手术过程中增强细胞黏附性将有利于在植入过程中促

进细胞在基质上的保留。尽管本文没有进行相关研究，
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但是已知细胞伸展与细胞黏附强度有关[57]，并且足够

的细胞黏附强度对于承受植入过程中施加在基质上的力

是必需的。未来会进行PLLA编织的超细纤维基质在表

面改性后对细胞黏附强度影响的相关研究，并进一步研

究体内反应。

4. 结论

目前，PLLA编织的超细纤维基质可作为ACL重建

的自体移植和同种异体移植的可行替代方法。PLLA编织

的超细纤维基质的优势在于，在患者与患者之间的组织

图4. 在不同处理条件下各种基质的R-BMMSC生长和分布。生长在基质上的R-BMMSC的SEM显微照片（上部的图）显示，在第21 d，与PLLA
对照组相比，纤连蛋白、PT和纤连蛋白/PT组的细胞分布更均匀；生长在基质上的R-BMMSC的免疫染色（下部的图）：绿色表示肌动蛋白，红色
表示细胞核（低倍率比例尺：1∶100 μm；高倍率比例尺：1∶50 μm）。

图5. 在第21 d，在纤连蛋白/PT处理的基质上，R-BMMSC排列和ECM沉积。（a）纤连蛋白/PT基质上的R-BMMSC拉长；（b）、（c）R-BMMSC细
胞骨架在纤连蛋白/PT上的免疫染色；（d）、（e）孵育21 d后，覆盖R-BMMSC的PLLA超细纤维（在纤连蛋白/PT组）的SEM显微图像；（f）R-BMMSC
在PLLA超细纤维上沉积的纳米纤维ECM。
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差异性存在的情况下，它提供了一致的材料性能。利用

空气等离子体处理和纤连蛋白吸附，对PLLA编织的超细

纤维基质进行表面改性后，可显著增强细胞在基质上的

黏附和生长。PLLA编织的超细纤维基质增强了细胞黏附

性能，可在基质植入前产生更大的细胞黏附，这对于诸

如骨髓穿刺浓缩液的应用等即时诊疗具有吸引力。因表

面改性的PLLA编织的超细纤维基质而增强的细胞黏附

性和增殖能力可能会导致体内ACL的再生能力的增强。

Acknowledgements

This research was supported by funding from the 
Raymond and Beverly Sackler Center for Biomedical, 
Biological, Physical and Engineering Sciences (NIH 
R01AR063698, NIH R01AR063698-02S1, and NIH DP1 
AR068147). The authors wish to disclose that Cato T. Lau-
rencin and Lakshmi S. Nair have ownership and company 
interests in Biorez, Incorporated.

Authors’ contribution

Xiaohua Yu performed experiments, performed data 
analysis, and prepared figures. Paulos Y. Mengsteab per-
formed experiments, performed data analysis, prepared fig-
ures, and wrote the manuscript. Ganesh Narayanan assisted 
in manuscript composition. Lakshmi S. Nair and Cato T. 
Laurencin oversaw experiments and assisted in manuscript 
composition.

Compliance with ethics guidelines

Dr. Cato T Laurencin has the following competing 
financial interests: Biorez, Globus, HOT, HOT Bone, Kuros 
Bioscience, NPD & Cobb (W Montague) NMA Health 
Institute. Dr. Lakshmi S Nair has the following competing 
financial interests: Biorez. Xiaohua Yu, Paulos Y. Mengsteab, 
Ganesh Narayanan, Lakshmi S. Nair, and Cato T. Laurencin 
have no other conflict of interest (non-financial) to disclose.

Appendix A. Supplementary data

Supplementary data to this article can be found online 

at https://doi.org/10.1016/j.eng.2020.02.010.

References 

[1]	 Mather RC, Hettrich CM, Dunn WR, Cole BJ, Bach BR Jr, Huston LJ, et al. Cost-
effectiveness analysis of early reconstruction versus rehabilitation and 
delayed reconstruction for anterior cruciate ligament tears. Am J Sports Med 
2014;42 (7):1583–91.

[2]	 Biau DJ, Tournoux C, Katsahian S, Schranz PJ, Nizard RS. Bone-patellar tendon-
bone autografts versus hamstring autografts for reconstruction of anterior 
cruciate ligament: meta-analysis. BMJ 2006;332(7548):995–1001.

[3]	 Predescu V, Georgeanu V, Prescura C, Stoian V, Cristea S. Anterior cruciate 
ligament reconstruction: soft tissue vs bone–tendon–bone. In: Proceedings of 
the 2nd Advanced Technologies for Enhanced Quality of Life; 2010 Jul 15–19; 
Iasi, Romania. New York: IEEE; 2010. p. 53–7.

[4]	 Magnussen RA, Carey JL, Spindler KP. Does autograft choice determine 
intermediate-term outcome of ACL reconstruction? Knee Surg Sports 
Traumatol Arthrosc 2011;19(3):462–72.

[5]	 Richmond JC, Manseau CJ, Patz R, McConville O. Anterior cruciate 
reconstruction using a Dacron ligament prosthesis. A long-term study. Am J 
Sports Med 1992;20(1):24–8.

[6]	 Moyen BJ, Jenny JY, Mandrino AH, Lerat JL. Comparison of reconstruction 
of the anterior cruciate ligament with and without a Kennedy ligament-
augmentation device. A randomized, prospective study. J Bone Joint Surg Am 
1992;74(9):1313–9.

[7]	 Freeman JW, Kwansa AL. Recent advancements in ligament tissue 
engineering: the use of various techniques and materials for ACL repair. 
Recent Pat Biomed Eng 2008;1(1):18–23.

[8]	 Legnani C, Ventura A, Terzaghi C, Borgo E, Albisetti W. Anterior cruciate 
ligament reconstruction with synthetic grafts. A review of literature. Int 
Orthop 2010;34(4):465–71.

[9]	 Olson EJ, Kang JD, Fu FH, Georgescu HI, Mason GC, Evans CH. The biochemical 
and histological effects of artificial ligament wear particles: in vitro and 
in vivo studies. Am J Sports Med 1988;16(6):558–70.

[10]	Mengsteab PY, Nair LS, Laurencin CT. The past, present and future of ligament 
regenerative engineering. Regen Med 2016;11:871–81.

[11]	 Mengsteab PY, McKenna M, Cheng J, Sun Z, Laurencin CT. Regenerative 
strategies for the treatment of knee joint disabilities. Berlin: Springer 
International Publishing; 2017. p. 391–410.

[12]	Cooper JA, Sahota JS, Gorum WJ, Carter J, Doty SB, Laurencinl CT. Biomimetic 
tissue-engineered anterior cruciate ligament replacement. Proc Nat Acad Sci 
USA 2007;104(9):3049–54.

[13]	Mengsteab PY, Conroy P, Badon M, Otsuka T, Kan HM, Vella AT, et al. 
Evaluation of a bioengineered ACL matrix’s osteointegration with BMP-2 
supplementation. PLoS ONE 2020;15:1–18.

[14]	Lu HH, Cooper JA, Manuel S, Freeman JW, Attawia MA, Ko FK, et al. Anterior 
cruciate ligament regeneration using braided biodegradable scaffolds: in vitro 
optimization studies. Biomaterials 2005;26:4805–16.

[15]	Nair LS, Laurencin CT. Biodegradable polymers as biomaterials. Prog Polym 
Sci 2007;32:762–98.

[16]	Laurencin CT, Freeman JW. Ligament tissue engineering: an evolutionary 
materials science approach. Biomaterials 2005;26:7530–6.

[17]	 Cooper JA , Lu HH, Ko FK, Freeman JW, Laurencin CT. Fiber-based 
tissueengineered scaffold for ligament replacement: design considerations 
and in vitro evaluation. Biomaterials 2005;26:1523–32.

[18]	Yahia L. Ligaments and ligamentoplasties. Berlin: Springer; 1997.
[19]	Cooper JA, Bailey LO, Carter JN, Castiglioni CE, Kofron MD, Ko FK, et al. 

Evaluation of the anterior cruciate ligament, medial collateral ligament, 
achilles tendon and patellar tendon as cell sources for tissue-engineered 
ligament. Biomaterials 2006;27:2747–54.

[20]	Stevens MM, George JH. Exploring and engineering the cell surface interface. 
Science 2005;310(80):1135–8.

[21]	Hallab NJ, Bundy KJ, O’Connor K, Moses RL, Jacobs JJ. Evaluation of 
metallic and polymeric biomaterial surface energy and surface roughness 
characteristics for directed cell adhesion. Tissue Eng 2001;7:55–71.

[22]	Hanson AD, Wall ME, Pourdeyhimi B, Loboa EG. Effects of oxygen plasma 
treatment on adipose-derived human mesenchymal stem cell adherence to 
poly(L-lactic acid) scaffolds. J Biomater Sci Polym Ed 2007;18(11):1387–400.

[23]	Rosso F, Giordano A, Barbarisi M, Barbarisi A. From cell-ECM interactions to 
tissue engineering. J Cell Physiol 2004;199(2):174–80.

[24]	Sahoo S, Cho-Hong JG, Siew-Lok T. Development of hybrid polymer scaffolds 
for potential applications in ligament and tendon tissue engineering. Biomed 
Mater 2007;2:169–73.

[25]	Leiss M, Beckmann K, Girós A, Costell M, Fässler R. The role of integrin 
binding sites in fibronectin matrix assembly in vivo. Curr Opin Cell Biol 
2008;20:502–7.

[26]	Millard CJ, Ellis IR, Pickford AR, Schor AM, Schor SL, Campbell ID. The role 
of the fibronectin IGD motif in stimulating fibroblast migration. J Biol Chem 
2007;282(49):35530–5.



10 Author name et al. / Engineering 2(2016) xxx–xxx

[27]	Hall BK, Miyake T. All for one and one for all: condensations and the initiation 
of skeletal development. Bioassays 2000;22(2):138–47.

[28]	Sechler JL, Schwarzbauer JE. Control of cell cycle progression by fibronectin 
matrix architecture. J Biol Chem 1998;273:25533–6.

[29]	Cheng X, Gurkan UA, Dehen CJ, Tate MP, Hillhouse HW, Simpsonet GJ, et al. 
An electrochemical fabrication process for the assembly of anisotropically 
oriented collagen bundles. Biomaterials 2008;29:3278–88.

[30]	Bhati RS, Mukherjee DP, McCarthy KJ, Rogers SH, Smith DF, Shalaby SW. The 
growth of chondrocytes into a fibronectin-coated biodegradable scaffold. J 
Biomed Mater Res 2001;56:74–82.

[31]	García AJ, Vega MD, Boettiger D. Modulation of cell proliferation and 
differentiation through substrate-dependent changes in fibronectin 
conformation. Mol Biol Cell 1999;10:785–98.

[32]	Gelberman RH, Steinberg D, Amiel D, Akeson W. Fibroblast chemotaxis after 
tendon repair. J Hand Surg Am 1991;16:686–93.

[33]	Neurath M. Expression of tenascin, laminin and fibronectin following 
traumatic rupture of the anterior cruciate ligament. Z Orthop Ihre Grenzgeb 
1993;131(2):168–72.

[34]	Amiel D, Foulk RA, Harwood FL, Akeson WH. Quantitative assessment by 
competitive ELISA of fibronectin (Fn) in tendons and ligaments. Matrix 
1990;9:421–7.

[35]	Caplan AI. Adult mesenchymal stem cells for tissue engineering versus 
regenerative medicine. J Cell Physiol 2007;213:341–7.

[36]	Caterson EJ, Nesti LJ, Danielson KG, Tuan RS. Human marrow-derived 
mesenchymal progenitor cells. Mol Biotechnol 2002;20:245–56.

[37]	Jiang Y, Jahagirdar BN, Reinhardt RE, Schwartz RE, Keene CD, Ortiz-Gonzalezet 
XR, et al. Pluripotency of mesenchymal stem cells derived from adult marrow. 
Nature 2002;418(6893):41–9.

[38]	Jager M, Jelinek EM, Wess KM, Scharfstadt A, Jacobson M, Kevy SV, et al. Bone 
marrow concentrate: a novel strategy for bone defect treatment. Curr Stem 
Cell Res Ther 2009;4(1):34–43.

[39]	Segers VFM, Lee RT. Stem-cell therapy for cardiac disease. Nature 
2008;451:937–42.

[40]	Gómez-Barrena E, Rosset P, Müller I, Giordano R, Bunu C, Layrolle P, et al. 
Bone regeneration: stem cell therapies and clinical studies in orthopaedics 
and traumatology. J Cell Mol Med 2011;15:1266–86.

[41]	 Jäger M, Herten M, Fochtmann U, Fischer J, Hernigou P, Zilkens C, et al. 
Bridging the gap: bone marrow aspiration concentrate reduces autologous 
bone grafting in osseous defects. J Orthop Res 2011;29:173–80.

[42]	Roh JD, Nelson GN, Udelsman BV, Brennan MP, Lockhart B, Fong PM, et al. 
Centrifugal seeding increases seeding efficiency and cellular distribution 
of bone marrow stromal cells in porous biodegradable scaffolds. Tissue Eng 
2007;13:2743–9.

[43]	Hisatome T,  Yasunaga  Y,  Yanada  S ,  Tabata  Y,  Ikada  Y,  Ochi  M. 
Neovascularization and bone regeneration by implantation of autologous 

bone marrow mononuclear cells. Biomaterials 2005;26(22):4550–6.
[44]	Hibino N, Nalbandian A, Devine L, Martinez RS, McGillicuddy E, Yi T, et al. 

Comparison of human bone marrow mononuclear cell isolation methods 
for creating tissue-engineered vascular grafts: novel filter system versus 
traditional density centrifugation method. Tissue Eng Part C Methods 
2011;17:993–8.

[45]	Neen D, Noyes D, Shaw M, Gwilym S, Fairlie N, Birch N. Healos and bone 
marrow aspirate used for lumbar spine fusion. Spine 2006;31(18):E636–40.

[46]	Hindié M, Degat MC, Gaudière F, Gallet O, Van Tassel PR, Pauthe E. 
Preosteoblasts on poly(L-lactic acid) and silicon oxide: Influence of 
fibronectin and albumin adsorption. Acta Biomater 2011;7(1):387–94.

[47]	Xu H, Deshmukh R, Timmons R, Nguyen KT. Enhanced endothelialization 
on surface modified poly(L-lactic acid) substrates. Tissue Eng Part A 
2011;17:865–76.

[48]	Jiao Y, Zhou C, Li L. Protein adsorption on the poly(L-lactic acid) surface 
modified by chitosan and its derivatives. Chinese Sci Bull 2009;54 (18):3167–
73.

[49]	Teraoka F, Nakagawa M, Hara M. Surface modification of poly(L-lactide) by 
atmospheric pressure plasma treatment and cell response. Dent Mater J 
2006;25:560–5.

[50]	Nakagawa M, Teraoka F, Fujimoto S, Hamada Y, Kibayashi H, Takahashi J. 
Improvement of cell adhesion on poly(L-lactide) by atmospheric plasma 
treatment. J Biomed Mater Res 2006;77(1):112–8.

[51]	Deligianni DD, Katsala ND, Koutsoukos PG, Missirlis YF. Effect of surface 
roughness of hydroxyapatite on human bone marrow cell adhesion, 
proliferation, differentiation and detachment strength. Biomaterials 
2000;22:87–96.

[52]	Schlie-Wolter S, Ngezahayo A, Chichkov BN. The selective role of ECM 
components on cell adhesion, morphology, proliferation and communication 
in vitro. Exp Cell Res 2013;319:1553–61.

[53]	Keselowsky BG, Collard DM, García AJ. Surface chemistry modulates 
fibronectin conformation and directs integrin binding and specificity to 
control cell adhesion. J Biomed Mater Res 2003;66A(Pt A):247–59.

[54]	Jeon H, Simon CG, Kim G. A mini-review: cell response to microscale, 
nanoscale, and hierarchical patterning of surface structure. J Biomed Mater 
Res Part B Appl Biomater 2014;102(7):1580–94.

[55]	Bettinger CJ, Langer R, Borenstein JT. Engineering substrate topography 
at the micro- and nanoscale to control cell function. Angew Chem Int Ed 
2009;48:5406–15.

[56]	Figueroa D, Calvo R, Vaisman A, Arellano S, Figueroa F, Donoso R, et al. 
Arthroscopic intercondylar notch bone marrow aspiration during anterior 
cruciate ligament reconstruction. Arthrosc Tech 2019;8(12): e1437–41.

[57]	Truskey GA, Proulx TL. Relationship between 3T3 cell spreading and the 
strength of adhesion on glass and silane surfaces. Biomaterials 1993;14 
(4):243–54.


