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1.1 緒言 
次世代医療の柱として注目されている再生医療は，生物に備わっている本来の再生能力

を基に，失われた生体組織や臓器を再構築する治療法であり，対症療法中心の薬物治療や

切除中心の外科的治療の限界を超える，根治治療を目指した新規治療法である．2007 年に

ヒト人工多能性幹細胞（induced pluripotent stem cells, iPS 細胞）が樹立され[1]，再生医療に対

する期待が世界的に高まっている．特に iPS 細胞を種々の細胞に誘導し，それらを三次元的

に組織化することにより構築される臓器は，患者への移植片としてだけでなく，創薬や化

粧品分野における動物実験の代替につながるため，期待は大きい．しかしながら，複数の

細胞種から成る実用的な機能性三次元生体組織を作り出すことは難しく，その技術確立が

課題となっている． 

生体組織は，組織特有の多様な細胞が，成長因子等の生理活性シグナルを受けながら，

細胞外マトリックス（extracellular matrix, ECM）と複合化した精巧な三次元ネットワークを

形成することで組織としての機能が制御されている[2]．したがって，機能性三次元生体組織

を構築するには，播種された細胞が壊死することなく，それぞれの細胞機能を制御するた

めの細胞周辺環境をデザインすることが必要である． 

近年，細胞の配置とその周辺環境を機械で制御する技術として Biofabrication と呼ばれる新

しい分野が登場し，その代表として 3D バイオプリンターを用いた細胞積層技術が注目を集

めている[3]．コンピュータの高い計算能力や制御能力を利用し，種々の細胞や ECM，シグ

ナル因子を三次元的に配置することで，理論的には時空間的な細胞機能制御が可能となる

（Figure 1-1）[4]．しかしながら，細胞の足場となる既存のゲル材料は，機能性に乏しく，組

織形成を制御することは困難である．そのため，細胞の物理的な保持だけでなく，細胞の

接着や増殖，分化，組織形成といった細胞機能を時空間的に制御可能な高機能性ハイドロ

ゲル材料の開発が求められている． 

ハイドロゲルは，親水性ポリマー鎖が架橋されることにより形成した多量の水分子を保
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持する三次元網目構造体である[5]．それらが有する高い生体親和性，ECM との類似性とい

った注目すべき特徴から，ハイドロゲルは生医学分野における有望な材料として注目を集

めており[5-7]，再生医療，薬物/遺伝子送達，幹細胞やがん研究，遺伝子治療等の様々な分野

での利用が進められている[8-10]． 

ハイドロゲルは大別すると，動物由来，植物由来，合成化合物が存在し，それぞれ一長

一短の性質を持つ．Matrigel®[11]やコラーゲン，ヘパリン等の動物由来のハイドロゲルは，そ

れらが有する生物活性や生分解性の特性から使用実績が多いが[12]，それらの機能や分解性，

構造を制御できないこと，またロット間のばらつきや動物由来因子のコンタミネーション，

免疫原性の可能性があるといった制限があることから，それらに含まれる成分が細胞に影

響を及ぼす可能性のある実験系や臨床応用には適していない．一方で，アルギン酸等の植

物由来のハイドロゲルは，動物由来の因子によるコンタミネーションの危険性はないが，

生物活性を有していない．また，ポリエチレングリコール（PEG）やポリアクリルアミド等

の合成ハイドロゲルは，制御可能な分解性や微小構造，高い機械的性質を有しているが[13]，

植物由来のハイドロゲルと同様に生物活性を有していないため，細胞活性を高める因子の

導入が必要となってくる．例えば，Hans Clevers らは，フィブロネクチン由来の RGD ペプ

チド配列やラミニン由来の AG73 ペプチド配列を，機械的性質や生分解性を調整可能な PEG

ゲルに導入することにより，腸幹細胞，腸オルガノイド培養のためのデザイナーマトリッ

クスを考案している[14]． 

合成ハイドロゲルは，物理的，化学的，生物学的性質を制御可能であるが，通常，ゲル

に機能を付与する場合，高分子鎖への化学修飾，あるいは機能性分子を組み入れた共重合

反応を行う必要があり，ゲル調製の煩雑さに加え，特に機能性分子の導入率の限界や精密

分子設計が難しいといった欠点がある．また，化学的架橋に依存したハイドロゲルは，未

反応物質の残存，有機溶剤，光重合開始剤等による毒性の懸念がある．そこで近年，架橋

剤を使わない温和な条件下で，モノマー分子の自己組織化によりゲルを形成させる超分子
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ハイドロゲルが注目されており[15-18]，優れた機能を発揮することが示されている[19]．理論的

にはモノマー分子の設計次第でハイドロゲルの構造・機能制御が可能であり，精密制御さ

れたゲルの開発が期待されている．特に，機能性，生体適合性，生分解性の面から，タン

パク質の構造安定化因子であるペプチドの二次構造骨格をモチーフとした超分子ハイドロ

ゲルの開発が注目されており，自己組織化ペプチドによるナノファイバーを細胞の三次元

足場材料として利用した例が多く報告されている[20-22]．また，熱，電気，光，pH 等の外部

環境変化に応答して膨潤収縮する刺激応答性ゲルの開発も盛んに行われており，三次元細

胞培養可能なスマートバイオマテリアルとしての利用が期待されている[23,24]． 

しかしながら，生体組織の忠実な再現には至っておらず，残されている課題も多い．特

に，細胞機能を時空間的に制御するには，細胞と ECM の三次元配置に加え，シグナル因子

の空間的濃度勾配を制御しなければならないが，シグナル因子の作用は不安定で非持続性

である[25]．そこで，細胞増殖や分化等のシグナルを高効率に伝えることができるよう，ECM

とシグナル因子を組み合わせた高機能性三次元足場材料の開発が求められる（Figure 1-2）． 

本研究では，接着，増殖，分化，組織形成等の細胞機能を時空間的に制御可能な高機能

性三次元足場材料を構築することを目的とし，生体微小環境を模倣した新規タンパク質ハ

イドロゲルの開発を行った．具体的には，生体親和性が高く特異性の高い分子認識により

規定された分子設計が可能なタンパク質に着目し，helix ペプチドの coiled-coil 構造形成によ

る自己組織化，及び elastin-like polypeptide (ELP) の温度応答性会合を利用した特異的分子間

相互作用により，ゲル化能，及び非共有結合性のシグナル因子保持能を付加し，さらに機

能性配列の導入により多機能タンパク質からなる超分子ハイドロゲルの構築を目指した．

そして，本材料を用いて細胞の三次元培養を行い，細胞の機能制御を試みた． 

以降本章では，三次元細胞培養技術ついて述べる．次に組織工学的アプローチに焦点を

当て，機能性ゲル材料を創出する戦略について詳述する．最後に本研究で構築した機能性

タンパク質について，その作製意義を明示し，本研究の目的と意義を明確にする． 
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1.2 三次元生体組織構築 

再生医療の最終目標とも言うべき複雑な臓器を再生するには，iPS 細胞をはじめとした幹

細胞研究だけでなく，三次元細胞培養技術の発展が不可欠である．本節では，三次元細胞

培養の重要性について述べ，既存の三次元細胞培養技術を俯瞰する． 

 

1.2.1 三次元細胞培養の重要性 

シャーレ上での単層培養は簡便に細胞挙動を観察する実験系としては有用であるが，生

体組織を構成する細胞は三次元的環境に置かれているため，生体内での環境を忠実に表し

ていない．実際，三次元環境に置かれた細胞が，平面培養時とは全く異なる振る舞いを示

したという報告が数多くなされている．例えば，ヒト肝細胞株を用いた実験では，ゲル中

で三次元スフェロイド培養を行うことにより，単層培養よりも細胞における薬物代謝に関

わる酵素活性が上昇する，といった報告がなされている[26]．生体内における細胞の分化や

臓器の発生，シグナル伝達等のあらゆる生命プロセスは，細胞と ECM との相互作用やサイ

トカイン等の化学物質の濃度勾配に依存しており[27,28]，細胞を取り巻く微小環境（ニッチ）

の性質が重要であることが次第に明らかになりつつある[29]．これは二次元環境で再現する

ことは困難であり，三次元環境下で細胞を培養することにより生体内での現象をより忠実

に模倣することが可能になる．次項では，既存の三次元細胞培養技術を俯瞰し，現状の課

題について言及する． 

 

1.2.2 三次元細胞培養技術 

動物細胞の三次元培養技術は 1970年前後に開発されたマイクロビーズ担体 
[30]とホロファ

イバー担体 
[31]を利用した大量培養システムに端を発し，1980 年前後には，真皮由来線維芽

細胞をコラーゲンゲル内に包埋培養して真皮様組織を再構築し 
[32]，さらに表皮角化細胞を
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重層培養することで表皮のオルガノイド（器官様構造体）を創出する三次元培養法が開発

された 
[33]．1986 年には，マウス腫瘍組織の抽出物（Matrigel®）を用いて基底膜様構造を再

構成することに成功した 
[34]．1990 年代に入ると，ECM 成分だけでなく生分解性ポリマー等

のバイオマテリアルも足場材料として使用されるようになり，1993 年には，培養細胞とそ

の足場材料から組織を再構築する「組織工学」の学際領域が確立された 
[35]．そして 2000 年

以降では，幹細胞生物学の急速な発展と共に，三次元培養技術は，再生医療の基盤技術と

して様々なアプローチが展開されている．以下に代表的な三次元培養技術における特徴を

示す（Figure 1-3）． 

プレート上でのスフェロイド形成 

培養ディッシュ底面を細胞非接着表面とし，その中に直径 100 μm 程度の細胞接着表面を

作ることで，狭い領域内に細胞を凝集させ，スフェロイド形成を促すことができる  
[36]．ま

た，ナノファイバーあるいはナノサイズの格子を敷き詰めることで細胞の接着を抑制し，

スフェロイドを形成させることが可能である 
[37]． 

液滴中でのスフェロイド形成 

ハンギングドロップ法と呼ばれ，チップ先端が通る程度の小さな穴があいたディッシュ

を用い，穴の部分に培地の液滴をぶら下げるように保持させることで，細胞は重力に従っ

てドロップの底で凝集し，スフェロイドを形成する 
[38]．この方法では，複数種の細胞の混

在や，細胞塊の周りを別の細胞で覆ったりするなど，他の方法では難しい共培養系の構築

が可能である． 

細胞シート積層法 

温度応答性高分子を固定化した細胞培養皿を用いることで，温度による培養細胞の接

着・脱着の制御を行い 
[39,40]，細胞シートを作製し 

[41]，これを積層することにより立体組織

の構築を行うアプローチである（Figure 1-3A） 
[42]．通常，培養細胞の回収には，トリプシン
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等の酵素処理を行うため ECM 成分や細胞膜タンパク質を分解してしまう．しかし，温度応

答性培養皿を用いることにより，細胞の機能や構造を保持したまま培養細胞の剥離・回収

が可能である 
[43]．また，厚みのある組織構築には内部細胞の壊死を防ぐための血管網導入

が必須であるが，肝実質細胞や線維芽細胞といった組織を構成する細胞シートと微細加工

技術を用いて作製したマイクロパターン化血管内皮細胞シートを交互に積層し培養するこ

とで，血管内皮細胞の自発的な伸展を誘導し，毛細血管の構築を可能にしている 
[44,45]． 

細胞積層法・細胞集積法 

通常の細胞培養法では，自発的な三次元構造体形成を誘導するほど大量の ECM は産生さ

れず，また細胞の接触阻害機能のため単層構造しか得ることができないが，接着タンパク

質として知られるフィブロネクチン（FN）とコラーゲンの変性体であるゼラチン（G）の

交互積層薄膜（FN-G 薄膜）をおよそ 6 nm の膜厚で細胞表面に形成させると，二層目の細

胞を接着させることができる（細胞積層法）（Figure 1-3B） 
[46-48]．この方法は細胞の配置を

一層ずつ制御して多層構造を構築することができるが，各層の細胞が安定に接着するまで

待つ必要があり，一日に二層の作製が限界である．そこで，単一細胞表面に FN-G 薄膜を形

成させ，各細胞が三次元的に相互作用できるようにすることで，三次元組織体を短期間で

作製できることが示されている（細胞集積法） 
[49]．また，この方法を用いてヒト臍帯静脈

内皮細胞（HUVEC）や皮膚微小リンパ管内皮細胞（NHDLMEC）のサンドイッチ培養を行

うことで，毛細血管及びリンパ管網が共存した三次元組織体が構築されている（Figure 1-3C） 

[49]． 

多孔質担体内での培養 

内部に細胞が入り込める孔を持つ担体を用いることで，人工的に生体内組織を模倣した

環境で細胞培養を行うことができる（Figure 1-3D）．三次元多孔質担体は，細胞を三次元的

に分布，局在させ，組織再生のための空間を提供する支持体として重要な役割を果たす 
[50]．
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材料には，ハイドロキシアパタイトやリン酸カルシウム等の無機材料を除いて，多くはポ

リ乳酸（PLA）やポリグリコール酸（PGA）等の合成高分子，あるいはコラーゲンやヒアル

ロン酸等の天然高分子が使用されている． 

上述のスフェロイド形成法はハイスループット化しやすいといった特徴を有しているが，

スフェロイドは単なる細胞塊であり，組織・臓器には程遠い．また，細胞シート積層法や

細胞集積法は，三次元組織構築技術として有力な手法ではあるが，複雑な臓器再生には，

まだ多くの課題が存在する． 

生体外で三次元組織体を構築するためには，各種細胞の時空間的機能を制御し，組織化

を誘導する工学的な細胞操作，「組織工学」技術[35]が不可欠である．生体組織中の ECM は

単に細胞間隙を埋める物理的な足場ではなく，細胞の機能を制御する重要な役割を担って

いる 
[51]．特にコラーゲンやフィブロネクチン，ラミニン等の ECM 成分は，細胞膜における

インテグリン等のレセプターを認識することができ、これらとの相互作用を介したシグナ

ル伝達により細胞の接着や増殖，遊走，さらには細胞死を制御している．したがって，機

能性三次元組織の構築には，細胞機能を制御するための細胞周辺の微小環境をデザインす

る必要があり，多孔質担体を用いた三次元培養法は有効なアプローチであると言える．し

かしながら，三次元足場材料には，あらゆる細胞機能を制御できること，生体に悪影響を

及ぼさない性質としての生体親和性，適切な力学的強度や多孔性等の様々な性質が要求さ

れる．次節では，組織工学における足場材料の役割を明示すると共に，人工足場材料の作

製例を概観する．  
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1.3 組織工学における足場材料 

 生体外で組織再生を誘導するには，細胞機能を制御するための三次元足場材料が不可欠

である．生体微小環境を再現するために，これまでに天然 ECM を模倣した様々な足場材料

が開発されてきた．本節では，ECM の役割を明示し，それを応用した機能性足場材料の作

製例を概観する．そして，人工足場材料の課題について言及し，求められる特性について

考察する． 

 

1.3.1 ECM の役割 

ECM とは，細胞が分泌したタンパク質や多糖類が集合することにより形成した網状構造

体であり 
[2]，細胞表面に存在する ECM の特異部位を認識するレセプターを介して相互作用

することで，組織における高次ネットワークを形成している  
[52]．そして生体組織はこの密

接な相互作用によって，集団としての機能が制御されている．すなわち，ECM は組織の支

持・結合，物理的強度の保持といった物理的機能の他に，ECM に対するレセプターによる

シグナル伝達を介して，細胞の遊走，増殖，分化，形態変化，代謝等を細胞外から調整す

る重要な役割を担っている 
[11]． 

ECM は様々な成分によって構成されており，大別すると，細胞を支持するコラーゲン等

の構造タンパク質，シグナル因子の保持・徐放を行うヘパラン硫酸等のグリコサミノグリ

カン，細胞との接着を担うフィブロネクチン等の細胞接着性タンパク質からなる 
[53]．これ

ら ECM の特性を模倣することは人工足場材料設計の指針となっている．また，ECM の持

つ構造単位の解析により，短鎖ペプチドモチーフが ECM の生物学的機能を担う例が多数報

告されている 
[54,55]．例えば，フィブロネクチンに含まれる細胞接着に関与する配列は，RGDS 

[56]，REDV 
[57]，EILDV 

[58]
 等が同定されている．次項では，こうした ECM の性質を応用した

機能性足場材料の設計例について述べる． 
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1.3.2 ECM を応用した機能性足場材料の設計 

前項で組織工学における ECM の重要性について述べた．しかしながら，動物由来の ECM

は抗原性や感染症の危険から，臨床応用には利用できない．また，生産性やコストの面で

も化学合成物と比較して劣っており，製品のロット間での物性が安定しにくいといった課

題が存在する．そのため，これらの欠点を克服し，かつ ECM の機能性部位を利用すること

により既存の ECM 機能を超えた人工足場材料の開発が進められている．以下に ECM の機

能モチーフを応用した人工足場材料の設計例を示す． 

ペプチド修飾ハイブリッド材料 

ポリ乳酸等の生分解性ポリマーは，生産性が高く，容易に成形できることから再生医療

の足場材料として多く用いられているが 
[59]，細胞接着性に劣るという欠点がある．そこで，

細胞接着能を有する RGD 配列を化学修飾することにより，細胞接着性を付与することに成

功したという報告がなされている[60-63]．したがって，こうした足場材料にペプチド修飾を施

す戦略は，機能性足場材料を構築する有効な手法の一つであると言える． 

しかしながら，修飾反応の過程を踏む必要があるため，その機能性は修飾反応の効率に

左右されてしまう．また，合成ポリマー繊維の場合，その直径は 10-50 μm 程度であり 
[64]，

接着する細胞サイズに匹敵するため，細胞における認識は平面培養と同一である．つまり，

細胞表面のレセプター分子は，シグナル因子等の物質が豊富な培養液と接触している面の

細胞膜上に集中するため，細胞間コミュニケーションが生体内と異なってくると考えられ

る．さらに，ポアサイズにおいても同様の課題があり，生体内での遊走，浸潤等の挙動が

反映されにくいといった問題が生じる．したがって，直径の大きなポリマー繊維からなる

多孔質担体では，機能性ペプチドを修飾したとしても，生体内環境を模倣することは困難

である． 
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機能性配列融合ポリペプチド 

修飾効率に左右されない，生体内環境を模倣した機能性に優れた足場材料を得るために，

ポリペプチドから成る足場担体に機能性ペプチドを組み込んだマトリックスタンパク質の

構築が試みられている．例えば，蚕由来の絹様ファイバー構造を形成するシルクフィブロ

イン配列（GAGAGS）に様々な細胞接着性配列を融合した人工 silk-like 材料が開発されてい

る 
[65,66]．ポリペプチドに機能性配列を融合することにより人工足場材料を構築する戦略は，

修飾効率によらず，さらなる高機能化が望めるため，有効な手法であると言える．しかし

ながら，忠実な生体内環境の再現には，解決すべき課題が存在する．次項では，人工足場

材料の課題について言及し，求められる特性について考察する． 

 

1.3.3 人工足場材料の課題 

機能性三次元生体組織の構築を in vitro で実現させるには，ECM の機能を模倣し，生体内

環境を再現する必要がある．そのためには，以下の特性を有する足場材料の開発が求めら

れる．1) 三次元細胞培養が可能であること．2) ナノレベルのポアサイズを有した多孔質性

を示すこと．3) 細胞接着能を有すること．4) シグナル因子の保持と徐放が制御可能である

こと．5) 生体親和性，生体吸収性が高いこと． 

これまでに合成高分子，天然高分子，無機材料，及びこれらの複合体等，様々な足場材

料が報告されているが，いずれにおいても克服すべき課題を抱えているのが現状であり，

上記の特性を満たした高機能性三次元足場材料の開発は未だ困難なままである．次節では，

上記の課題を解決し，三次元生体組織構築に向けて近年注目されている，超分子ハイドロ

ゲルについて概説し，本研究において開発を目指す高機能性ハイドロゲル材料構築のため

の戦略について述べる． 
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1.4 機能性ハイドロゲル材料の設計 

機能性三次元生体組織の構築には，生体内環境を模倣した三次元足場材料が不可欠であ

る．本節では，次世代の足場材料として有望な候補である超分子ハイドロゲルについて概

説し，特にペプチドあるいはタンパク質をベースとした超分子ハイドロゲルについて詳述

する．そして，本研究で着目した Elastin-like polypeptide (ELP) の性質を示し，高機能性ハイ

ドロゲルを構築するための戦略について述べる． 

 

1.4.1 超分子ハイドロゲル 

超分子ハイドロゲルは，モノマー分子が水素結合やπ-π相互作用，イオン性相互作用，

疎水性相互作用等の非共有結合を介して自己組織化した，超分子ポリマーから構築されて

いる点を最大の特徴としている．この特徴が従来の高分子ハイドロゲルとは異なる物性や

機能を生んでおり，これまでに様々な分子骨格での設計戦略が立てられてきた．特に，タ

ンパク質の構造安定化因子であるペプチドの二次構造骨格をモチーフとした超分子ハイド

ロゲルは，生分解性，生体適合性が高く，特異性の高い分子認識から規定された分子設計

が可能であることから，組織工学分野での応用が期待されている．次項では，生体内の精

密分子間相互作用制御システムを模倣することにより構築される自己組織化ペプチドある

いはタンパク質をベースとした超分子ハイドロゲルについて述べる． 

 

1.4.2 自己組織化ペプチドハイドロゲル 

 ペプチドはナノスフィアやナノチューブ，ナノテープ，ナノファイバー，またハイドロ

ゲルへと自発的に自己組織化させることが可能であり，その最終的な形を決定づける構造

因子は Zhang により解析されている[67]．典型的なデザインは，相補的なイオン性部位が反

復規則的に挿入されている配列であり，それぞれのペプチド分子に含まれる相補的なグル
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ープの存在が，自己組織化を左右する[68,69]．例えば，ペプチド RADARADARADARADA 

(RADA16-I) は安定な β-sheet 構造を形成し，ナノファイバーからなるハイドロゲルへと自己

組織化する．また，Yu らは逆の電荷を持つペプチドペアからなるシステムを報告している

[70,71]．相互の誘引に基づくモジュール設計戦略は，自己の電荷による反発により，自発的な

ゲ ル 化 ， 凝 集 を 防 ぐ こ と が で き る ． ゲ ル 化 は 二 種 類 の ペ プ チ ド （ e.g. 

acetyl-WKVKVKVKVK-amide, acetyl-EWEVEVEVEV-amide）の混合，あるいは pH 変化による

イオン化抑制が引き金となる．Messersmith らは疎水性残基と親水性残基が交互に含まれる

16 アミノ酸残基からなる FEK-16 (H2N-(FEFEFKFK)2-COOH) を評価している[72]．このペプ

チドは，一方の面が疎水性側鎖，もう一方の面が親水性側鎖となる β-sheet 構造へと自己組

織化し[73]，mM 濃度の無機塩存在下において，>10 mg/mL で強く架橋した繊維からなるハイ

ドロゲルを形成する．この性質を利用し，リポソームからの塩徐放により，自己組織化が

制御可能であることが示されている[72]．Schneider らはペプチド分子内の折りたたみ制御に

よって，自己組織化が引き起こされるペプチド MAX1 (VKVKVKVKVDPPTKVKVKVKV-NH2)

を報告している[74]．このペプチドは，高い β-sheet 構造の傾向を有する V, K 残基，ターン構

造を形成するようデザインされたテトラペプチド (VDPPT) からなっており[75]，β-hairpin 構

造の形成が pH 及び温度に依存することを利用し，ハイドロゲル形成の可逆的な制御を可能

にしている．温度変化による自己組織化は，ペプチドの疎水性度により制御可能であり，

pH9 において MAX1 は 25℃でハイドロゲルを形成するが，変異体 V16T は 40℃でゲル化す

る．また，2 つの変異を入れることにより（V7T, V16T）ペプチドの親水性をさらに高める

と，ゲル化は 60℃で引き起こされる[76-78]． 

このようにペプチドの二次構造骨格を利用した非共有結合性相互作用の精密な配向制御

と多点認識の協同効果で，分子を高次に自己組織化させた超分子ハイドロゲルの構築が可

能である．ペプチドの自己組織化により形成するナノファイバーは，ナノサイズ効果，超

分子配列効果，超比表面積効果といった特有の性質を有しており  
[79]，魅力的なナノ材料と
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言える．また，ゲル化した自己組織化ペプチドは，ナノファイバーによる三次元構造が維

持され，ECM と類似した構造を形成することから，自己組織化ペプチドからなるデザイナ

ーハイドロゲルは，従来の三次元足場材料に代わる理想的な合成 ECM になりうる．また，

自己組織化ペプチドのみから構成されたハイドロゲルだけでなく，ペプチドやタンパク質

の生体認識ブロックを利用することにより，合成ポリペプチドを自己組織化させ，3D 構造

を形成させることも可能である[80-82]．これにより，あらゆる機能を付加した超分子ハイドロ

ゲルの開発が実現しうる． 

 

1.4.3 自己組織化タンパク質ハイドロゲル 

 タンパク質を自己組織化させるための認識モチーフは自然界より見出されており，

coiled-coil構造やβ-sheet構造等が知られている．2つ以上のα-helix鎖により形成する coiled-coil

構造は[83-87]，秩序立ったハイドロゲル構造をデザインするためのモチーフとして有用である．

典型的な coiled-coil 構造の 1 次構造は 7 残基反復配列からなり，“a, b, c, d, e, f, g”で表される．

“a, d”には，疎水性残基が位置し，ヘリックス間の疎水性コアが形成されることで，境界

面の安定化に寄与する．“e, g”には，極性残基が位置し，静電相互作用が形成されることで，

coiled-coil 構造の安定化，及びヘリックス間の特異的会合に貢献する（Figure 1-4）．この構造

規則性と多様性がペプチドモチーフを利用する最大の魅力であり，アミノ酸配列の適切な

設計により，規定された立体構造を有するハイドロゲルの設計につながる[81]． 

例えば，ランダムコイルブロック（B）と 2 つの coiled-coil 構造形成ブロック（A）からな

る ABA triblock copolymer の自己組織化に関する研究が多くなされている[88-92]．このタンパク

質の自己組織化は，末端ヘリックスのオリゴマー形成と中心部の水溶性ランダムコイルの

バランスによって引き起こされるため，coiled-coil ドメインのアミノ酸配列の調整によって，

温度や pH 応答性が生まれる．例えば，coiled-coil モチーフを含むタンパク質の熱安定性は，

helix ペプチドにおけるアミノ酸置換により調整可能であり[89]，この変化は自己組織化ハイ
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ドロゲルの刺激応答性に強い影響を与える．A ブロックの分子間会合は，ゲル形成における

物理架橋を生むが，ABA 鎖は分子内ループを形成する傾向が強い[93]．そこで，一方の A ブ

ロックを A ブロックと互いに会合しない coiled-coil 構造形成ドメインである C ブロックへ

と置換した ABC block copolymer がデザインされ，分子内ループ形成を抑制できることが示

されている[90]． 

タンパク質ハイドロゲルの性質は，しばしばその生体高分子構造を反映する．例えば，

エラスチンやシルク類似ポリマーは広く研究されている自己組織化マテリアルである[94-96]．

エラスチン類似ポリペプチド（Elastin-like polypeptide, ELP）ベースのハイドロゲルは，ペン

タペプチドの反復配列 (VPGVG)m(VPGXG)nから設計されている[97-99]．これらは温度が 25℃

以上になると収縮する．この現象は逆温度転移と呼ばれ，ELP の温度応答性は，構造変化に

続く会合，凝集の結果であり[100]，疎水性相互作用によって駆動させるため，相転移温度は，

タンパク質の組成，イオン強度，pH 等によって調整可能である[97]．これまでに架橋剤や γ

線を用いて化学架橋された ELP ゲルは多く報告されているが[101-104]，疎水性が高く不均一に

凝集しやすい ELP を均一なゲルとすることは難しく，ELP の温度応答性を利用した物理ゲ

ル作製のアイディアは以前より存在していたが，実現は容易ではなく報告例は少ない． 

Wrightらは異なる機械的性質を有する親水性を高めた ELP配列からなる triblock copolymer

を合成し[105]，弾性ハイドロゲルとなることを報告している．しかし，ゲル形成には 25 wt%

もの高濃度の ELP が必要であった．近年では，Glassman らが([I0.6V0.4]PAVG)nの配列を有する

ELP が相分離せずに均一なゲルを形成することを報告しているが，この場合にもゲル化には

10 wt%以上のポリペプチドを要する[106]． 

ELP への機能性タンパク質モチーフの導入は，その自己組織化能を阻害しないことが報告

されており，望む性質を持たせるため，2 つの構造モチーフを有するタンパク質類似ポリマ

ーがデザインされている．例えば，直列反復したシルク類似ブロック（GAGAGS）とエラス

チン類似ブロック（GVGVP）からなる，シルク-エラスチン類似ポリマーがデザインされて
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おり，自己組織化しハイドロゲルを形成することが報告されている[107-110]．このシルク類似

ブロックは，熱や化学的安定性を持つ β-sheet からなる水素結合結晶を自発的に形成し，エ

ラスチン類似ブロックは，共重合体の結晶性を低下させ，柔軟性や水溶性を向上させる役

割をもつ． 

以上のように，生体内の精密分子間相互作用システムを模倣することは，分子会合を制

御する上で有効な手法の一つであると言える．これら人工ペプチドの利点は，望みの位置

に望みのアミノ酸を配置し，望みの機能を発揮させることができるといった，分子設計の

自由度の高さにあり，新しい構造や機能を持ったバイオマテリアルの構築が期待される．

したがって，これらを利用することにより，あらゆる性質を調整可能なデザイナーハイド

ロゲルになりうる． 

実際，超分子ハイドロゲルの三次元足場材料としての利用が進められており，前節 1.3.

「組織工学における足場材料」で示した ECM 由来の活性モチーフを組み込んだ，優れた生

物機能性を有する第 2 世代のデザイナー自己組織化ペプチド足場材料が開発されている

[111-113]．例えば，Zhang らによって開発された自己組織化ペプチド RADA16 にフィブロネク

チン由来の RGD や骨形成成長ペプチド OGP (ALKRQGRTLYGFGG)，骨髄ホーミングペプチ

ド (BMHP1: SKPPGTSS, BMHP2: PFSSTKT)，ラミニン由来の IKVAV 等で機能化されたもの

が開発され，骨分化[111]や神経細胞，グリア細胞への分化[112,113]を促進したという報告がなさ

れている． 

 また，三次元培養系においては，細胞に傷害を与えることなく包埋や回収を簡便に行う

ことのできる材料が求められており，外部環境変化に応答して機能する“スマートバイオ

マテリアル”が注目されている．次項では，本研究で着目した温度応答性を有する ELP の

特性とスマートバイオマテリアルとしての利用について述べる． 
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1.4.4 スマートバイオマテリアルとしての Elastin-like polypeptide (ELP) 

 熱，電気，光，pH 等の外部刺激に応答してゲルが自律的に機能する“スマートゲル”[114,115]
 

の開発が盛んに行われており，特に医療や医薬分野での期待は大きく，薬物輸送システム

（drug delivery system, DDS）[116]や人工皮膚等の再生医工学への応用 
[117]

 ，ゲルの三次元環境

を利用した三次元細胞培養 
[23,24]

 等への利用が注目されている． 

 生体組織の弾性繊維の主要成分であるエラスチンは，生体適合性が高いことに加えて，

温度に応答し構造を変化させる性質を持つことから，刺激応答性材料としても期待されて

いる．エラスチンの構造変化は可逆的であるため，熱応答性バイオマテリアルの構築に有

用であり，前項で例示した通り，他のタンパク質ドメインやモチーフを組み込むことで機

能付加が可能である．したがって，目的に応じた融合タンパク質を容易に設計できるとい

った利点がある．実際，温度変化に応答して可逆的に凝集，可溶化するエラスチンの性質

を利用したアプリケーションが開発されており，中でもエラスチンの疎水性ドメインから

なる ELP の有用性が示されている 
[118-121]．エラスチン内には特徴的な繰り返しペプチド配列

が数種存在し 
[122]

 ，主要な繰り返し配列として，ペンタペプチド (GVGVP)n，及びヘキサペ

プチド (APGVGV)n が知られている 
[98,123]．この 2 種類のペプチド繰り返し配列は性質が異

なっており，(GVGVP)nは弾性機能を有し，特徴的な温度応答性のコアセルベーションを示

すが，細胞には認識されない 
[124]．一方で，(APGVGV)n は加熱よる構造変化は不可逆性で，

弾性及びコアセルベーションを示さないが 
[125]，種々の細胞の遊走，増殖，血管形成等を誘

導する 
[126-129]．したがって，ELP の性質を利用することにより温度応答性や高い生理活性を

有する高機能性マトリックスを構築することができると考えられる．ここでは，スマート

バイオマテリアルとしての利用が期待される，温度応答性を有する (GVGVP)nの特性とその

応用について詳述する． 
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(GVGVP)n の温度特性 

 (GXGVP)n（X≠Pro）のポリペンタペプチドは，低温においては水溶液中に分散した状態で

存在しているが，相転移温度（Tt）を越えると相分離を起こし（コアセルベーション），ミ

クロコアセルベートと呼ばれる凝集体を形成する．このプロセスは可逆的であり，Ttより温

度を下げることにより元の均一溶液に戻る．Ttは (GXGVP)n における X のアミノ酸残基の

種類，鎖長，タンパク質濃度，イオン強度等の影響を受けることが知られており 
[97,100,130-134]，

X の位置に疎水性の強いアミノ酸残基を導入すると低温側へ，親水性の強いアミノ酸残基

を導入すると高温側へ Tt がシフトする．また，イオン強度やペプチドの鎖長，濃度の増加

に伴い，Ttが低温側にシフトすることも明らかにされており，相転移が疎水性相互作用によ

り引き起こされることが強く示唆されている．以上のことから，コアセルベーションの駆

動力は疎水性の (GVGVP)n 鎖周辺の水分子が脱水和する際のエントロピーの増大であり，

(GVGVP)nの構造変化（β-spiral 構造の形成）に伴う分子会合によるエントロピー減少を補償

する形で凝集が進行するものと考えられている 
[135]．  

(GVGVP)nの応用 

 (GVGVP)nは生体適合性が高いことが示されており 
[124]，体内に導入可能なゲル材料として

注目されている 
[136]．また，DDS のキャリアとしての利用も進み 

[137]，徐々に崩壊し薬剤を

放出する手法  
[138]

 や薬剤を架橋した(GVGVP)n を加温により特定部位へ蓄積させる手法 

[139-141]
 等，応用利用が進められている．当研究室においても，(GVGVP)n にポリアスパラギ

ン酸（polyD）を付加することにより，親水性と負電荷の反発力を持たせ，(GVGVP)nの配向

を制御し，生理条件下でナノ粒子を形成させることに成功している 
[142]．さらに，(GVGVP)n

と比較して高い構造安定性を有する(AVGVP)n 
[137]

 を利用することにより，温度変化に強く，

より安定性の高いナノ粒子の構築に成功している 
[143]．したがって，(AVGVP)nを利用するこ

とにより，高い生体親和性と構造安定性を有する理想的な温度応答性スマートゲルの構築

が期待できる．また，polyD はポリペプチドの中でも特に生分解性に優れた高分子であるた
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め 
[144,145]，移植用のバイオマテリアルとしての利用も検討されている 

[146-147]．さらに，親水

性が高いため，両親媒性ポリマーの親水性ドメインとして多く利用されている 
[148]．したが

って，polyD を利用することにより，ELP の凝集を制御し，かつ生体親和性の高い優れたス

マートハイドロゲルの構築が期待できる． 

しかしながら，いかに優れたゲル材料を用いたとしても，天然 ECM が有する細胞接着能

や分化誘導能といった機能を兼ね備え，シグナル因子の活性を制御できなければ，目的の

組織誘導は困難である．すなわち，組織形成の制御には，ECM との相互作用に加えて，シ

グナル因子の作用を含めた相乗的なシグナル伝達が重要であり，シグナル因子の徐放を時

空間的に制御可能なマテリアルが理想的である[149]．そこで次項では，三次元生体組織構築

に向けたシグナル因子の一体化戦略について述べる． 

 

1.4.5 三次元生体組織構築に向けたシグナル因子一体化戦略 

 ペプチドやタンパク質からなる超分子ハイドロゲルは，天然 ECM に類似した微小力学的

環境を有しているため，生体内での細胞挙動の再現が期待できる．しかしながら，組織形

成の制御には，シグナル因子の作用を時空間的に制御する必要がある．したがって，シグ

ナル因子をゲル材料に内包し，徐放化を図るシステム 
[150,151]

 では，シグナル因子はゲルから

単純拡散で放出されるため，この拡散性の制御には限界があり，組織形成の制御は困難で

ある． そこで，ECM にシグナル因子を化学的・遺伝子工学的に導入することで足場タンパ

ク質と成長因子を共有結合的に一体化した ECM が報告されている[152-154]．これらは一定の

成果をあげているものの，化学修飾で結合させた場合，結合の位置や数の制御，レセプタ

ーへの認識効率の低下等の問題があり，遺伝子工学的に導入した場合においても，共有結

合で足場に固定化されることによって，シグナル因子の自由度の低下に付随し，機能活性

の低下，さらには適切に徐放されないことによる過剰なシグナル伝達によって，がん化や

細胞死等の悪影響を及ぼす可能性がある．また，自己組織化ペプチドは一般的に化学合成
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で作られるため，成長因子のような比較的高分子量の機能性モチーフを導入するのには向

かず，報告例も少ない[155]． 

そこで，ECM 結合認識部位を利用し，成長因子にフィブロネクチン由来のコラーゲン結

合ドメインを融合することにより 
[156-159]，高い細胞増殖活性を示したことが報告されている．

また，酵母転写因子 GCN4 ロイシンジッパーモチーフを模倣して設計された，ヘテロ 2 量

体 coiled-coil 構造を形成する helix ペプチド 
[160]

 を利用することにより，足場タンパク質にシ

グナル因子を非共有的に結合させる方法が報告されている  
[161-163]．したがって，coiled-coil

構造を形成する helix ペプチドは前述した自己組織化ペプチドの構築だけでなく，成長因子

の結合ドメインとしての利用も可能である． 

また，成長因子に修飾を施すのではなく，成長因子自身が有するECM結合部位を利用し，

成長因子が認識できるように合成 ECM を改変することにより，静電相互作用等を介して成

長因子を非共有結合的に保持させた例が報告されている[164,165]．例えば，塩基性線維芽細胞

増殖因子（basic fibroblast growth factor, bFGF）や血管内皮細胞増殖因子（vascular endothelial 

growth factor , VEGF）等の成長因子が，強い負電荷を有するヘパリンやヘパラン硫酸に特異

的に結合することを利用し，これらを修飾したバイオマテリアルが開発されている[166-168]．

また，当研究室においても ECM タンパク質に polyD (D20) を導入することにより，D20が

bFGF の静電的保持を向上させたことを報告している[169]．したがって，前述の polyD は ELP

の凝集制御機能だけでなく，bFGF や VEGF といった塩基性領域を有する成長因子の保持・

デリバリーへの利用においても期待できる． 

以上のことから，これらの方法論を模倣することにより，シグナル因子の時空間的徐放

制御可能なデザイナー超分子ハイドロゲルの構築が可能になると考えられる． 
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1.5 本研究の目的と意義 

 本章では，組織工学における三次元足場材料の重要性を明示し，細胞機能を時空間的に

制御可能な高機能性ゲル材料の開発が求められていることについて述べた． 

そこで本研究では，接着，増殖，分化，組織形成等の細胞機能を時空間的に制御可能な

高機能性三次元足場材料を構築することを目的とし，生体微小環境を模倣した新規タンパ

ク質ハイドロゲルの開発を行った（Figure 1-5）．具体的には，生体親和性が高く特異性の高

い分子認識により規定された分子設計が可能なタンパク質に着目し，helix ペプチドの

coiled-coil 構造形成による自己組織化，及び elastin-like polypeptide (ELP) の温度応答性会合を

利用した特異的分子間相互作用により，足場材料の自己組織化，及びハイドロゲル形成を

試みた．さらに生理活性ペプチドの導入により足場材料の機能化を行い，加えて，helix ペ

プチドの特異的分子認識あるいは polyD を介した静電的相互作用を利用することによりシ

グナル因子の一体化を図った．本戦略を取ることにより，機能性足場材料からなるハイド

ロゲル材料が望める他，シグナル因子を位置特異的かつ高密度に配置可能であるため，そ

の効果の増幅，長期化，及び制御が期待でき，ECM とシグナル因子による相乗的なシグナ

ル伝達によって，細胞機能の精密制御が可能になると考えられる．したがって，本材料は，

これまで開発が難しかった時空間的な細胞機能制御を実現しうる理想的なデザイナー超分

子ハイドロゲルであり，特定の組織に適した微小環境の再現につながると考えられ，本研

究におけるタンパク質ハイドロゲルの設計論は新規性が高く，組織工学分野における発展

に大きく貢献することが期待できる． 

以降，第 2 章では Triple helix を形成する 3 種類のペプチド（hA, hB, hC）[170-171]
 を利用する

ことにより，シグナル因子一体化型の自己組織化高機能性足場材料の設計，及び構築を行

い，その特性を評価した．次いで，第 3 章では，温度応答性を有する ELP，及びアンチパラ

レルホモ四量体 coiled-coil 構造を形成する Coil-LL ペプチド（CL）[172]に着目し，それぞれ架

橋点として利用することにより，温度応答能を有するスマートハイドロゲルの構築を行い，
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その特性を評価した．そして，第 4 章では，構築した温度応答性タンパク質ハイドロゲル

に ECM 由来の生理活性ペプチドを導入することにより，機能化を行った．さらに，polyD

を介して静電的に成長因子を保持させることにより，成長因子一体化多機能タンパク質ハ

イドロゲルを作製し，その評価を行った．最後に，第 5 章では，本研究で得られた結果を

総括すると共に今後の展望について述べ，結論とした． 
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Figure 1-1 | 3D バイオプリンターを用いた細胞積層技術．[4] 

コンピュータの高い計算能力・制御能力を利用して，種々の細胞や ECM，シグナル因子を

三次元的に配置することで，理論的には時空間的な細胞機能制御が可能となる. 

 

 

Figure 1-2 | 組織工学の概念図．[35] 

生体組織は，組織特有の様々な種類の細胞が，成長因子等の生理活性シグナルを受けなが

ら，ECM と複合化した精巧な三次元ネットワークを形成することで組織としての機能が制

御されている．したがって，細胞増殖や分化等のシグナルを高効率に伝えることができる

よう，ECM とシグナル因子を組み合わせた高機能性三次元足場材料の開発が求められる． 
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Figure 1-3 | 代表的な三次元細胞培養技術． 

A: 細胞シート積層法 
[39-45]．温度応答性高分子を固定化した細胞培養皿を用いることで，温

度による培養細胞の接着・脱着の制御を行い，細胞シートを作製し，これを積層すること

により立体組織の構築を行う．  

B: 細胞積層法 
[46-48]．フィブロネクチン（FN）とゼラチン（G）の交互積層薄膜（FN-G 薄

膜）をおよそ 6 nm の膜厚で細胞表面に形成させることにより，細胞を積層させる． 

C: 細胞集積法 
[49]．単一細胞表面に FN-G 薄膜を形成させ，各細胞が三次元的に相互作用で

きるようにすることで，三次元組織体を構築する． 

D: 多孔質担体内での培養 
[50]．内部に細胞が入り込める孔を持つ担体を用いることで，人工

的に生体内組織を模倣した環境で細胞培養を行うことができる． 
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Figure 1-4 | coiled-coil モチーフを模倣した helix ペプチド．[86,160] 

これらのペプチドは 7 残基反復配列における“a, d”の位置に疎水性残基が，“e, g”の位置

にそれぞれ電荷の異なる極性残基が位置し，疎水性および静電相互作用が形成されること

で，特異的な coiled-coil 構造を形成する． 

 

 

Figure 1-5 | 本研究における概念図． 

自己組織化タンパク質からなる超分子ハイドロゲルを構築し，細胞をゲルに内包すること

で三次元培養を行う．自己組織化タンパク質ハイドロゲル中には，生理活性ペプチド，シ

グナル因子が存在し，生体微小環境を模倣した空間が形成される．これにより細胞機能の

時空間的制御を試みた．本研究では，ヒト臍帯静脈内皮細胞（human umbilical vein endothelial 

cells, HUVEC）の三次元細胞培養を行い，三次元脈管ネットワーク形成の誘導を行った．
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2.1 緒言 
 第 1 章では，機能性三次元生体組織を構築するには生体微小環境を再現することにより，

細胞機能を時空間的に制御することが必要であると述べた．そこで本研究では，機能性ペ

プチド配列，及びシグナル因子を一体化した高機能性三次元足場材料の構築を目指した． 

当研究室ではこれまでに，エラスチン由来の安定な構造骨格である APGVGV の 12 回繰り

返し配列（E12）に細胞表面のインテグリンレセプターとの接着能を有する RGD 配列（R）

を組み合わせた ERE タンパク質を遺伝子工学的に構築し，このタンパク質が ECM として

利用可能であることを示してきた 
[154]．しかしながら，EREは自己組織化能を有さないため，

三次元足場材料として利用することはできない．また，効果的な細胞機能制御のためには，

シグナル因子の導入が不可欠である．そこで，この ERE タンパク質に自己組織化能，及び

シグナル因子結合ドメインを付加するために，安定なヘテロ 3 量体を形成する，helix A（hA），

helix B（hB），helix C（hC）[170,171]
 を利用した（Figure 2-1）．なお，これらのへリックスペプ

チドはヘテロ 3量体だけでなく，結合力の異なるヘテロ 2量体も形成する（A-C > B-C > A-B）． 

まず，ERE の両末端に hA または hC を融合した hA-ERE-hA（ARA），hC-ERE-hC（CRC）

を遺伝子工学的に合成し，これらを混合することによって形成する自己組織化ナノファイ

バー（Figure 2-2A）の構築を試み，TEM による構造評価，及び細胞接着能評価を行った． 

さらに，hB に塩基性繊維芽細胞増殖因子（bFGF）を融合した hB-bFGF の構築を行い，細

胞増殖能評価，及び ARA-CRC からなる足場材料との coiled-coil 構造形成を介した結合能評

価を行った．そして，構築したシグナル因子一体化型足場材料（Figure 2-2B）を用いて細胞

増殖能評価を行い，高機能性足場材料としての有用性を検討した． 
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2.2 実験方法 

2.2.1 実験試薬 

プラスミドの作製時に用いた制限酵素及びその他の酵素類はタカラバイオ株式会社より

購入した．遺伝子組換え及びタンパク質発現のために使用したプラスミドは Novagen 社より

購入した．大腸菌 JM109 株はタカラバイオ株式会社，KRX 株は Promega 社，BL21(DE3)株

は Novagen 社より購入した．オリゴ DNA は FASMAC 社に委託合成したものを使用した．

TEM 観察用カーボン支持膜付グリッドはイーエムジャパン株式会社より購入した．ヒト臍

帯静脈内皮細胞（HUVEC）及び血管内皮細胞用培地 HuMedia EG-2 は KURABO 社より購入

した．その他の試薬等は特筆しない限り特級のものを使用した． 

 

2.2.2 プラスミド構築 

本章では，E12-RGD-E12（ERE）の両末端に helix A または helix C を融合した hA-ERE-hA

（ARA），hC-ERE-hC（CRC），及び hB の C 末端にフレキシブルなリンカー (GGGS)8 を挟

んで bFGF を融合した hB-(GGGS)8-bFGF の構築を行った．hB-(GGGS)8-bFGF に関して，bFGF

が coiled-coil 構造を介して足場に固定化された時，活性を失わず，効率よく細胞にシグナル

を送ることができるよう，hB と bFGF の間にリンカーを挟み，bFGF の自由度を高めた．ま

た，先行研究において，bFGF の C 末端側に他のタンパク質を融合した場合，目的タンパク

質の発現が見られなかったため，hB-(GGGS)8は bFGF の N 末端側に融合した． 

プラスミドの構築には，当研究室で作製済みの，pET32c-CHis-ERE，pET28b-hA-CHis，

pET28b-hB-CHis，pET28b-hC-CHis，pBS-(GGGS)8，pET32c-NHis-bFGF を用いた．プラスミ

ド構築スキーム，及び挿入したオリゴ DNA 配列を Figure 2-3, Figure 2-4 に示した．以下にそ

れぞれの構築スキームの詳細を示す． 
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pET28b-hA-ERE-hA-CHis 

まず，アダプター配列“BamHⅠ-BglⅡ-BspHⅠ-EcoRⅠ” (Figure 2-3B) を BamHⅠ，EcoRⅠ

で切断したクローニングベクターpUC18 に挿入することで pUC18-ERE-adapter を作製した．

シーケンス確認後，BglⅡで切断を行い，このベクターに pET32c-NHis-ERE を BamHⅠ，Bgl Ⅱ

で処理することにより得られた ERE fragment を挿入し，正しい向きに組み込まれているも

のを選択することで pUC18-ERE を得た．次に pUC18-ERE を BamHⅠ，EcoRⅠで処理するこ

とにより得られた ERE fragment を BamHⅠ，EcoRⅠで切断した pET28b-hA-CHis に挿入する

ことで pET28b-hA-ERE-CHis を得た．続いて pET28b-hA-ERE-CHis を XbaⅠ，BspHⅠで処理

することにより得られた hA-ERE fragmentを XbaⅠ，NcoⅠで切断した pET28b-hA-CHis に挿入

することで，タンパク質発現用プラスミド pET28b-hA-ERE-hA-CHis を作製した (Figure 2-3A)． 

pET28b-hC-ERE-hC-CHis 

まず，pET28b-hA-ERE-hA-CHis 作製時に構築した pUC18-ERE を BamHⅠ，EcoRⅠで処理

することにより得られた ERE fragment を BamHⅠ，EcoRⅠで切断した pET28b-hC-CHis に挿

入することで，pET28b-hC-ERE-CHis を得た．続いて，pET28b-hC-ERE-CHis を XbaⅠ，BspH

Ⅰで処理することにより得られたhC-ERE fragmentをXbaⅠ，NcoⅠで切断したpET28b-hC-CHis

に挿入することで，タンパク質発現用プラスミド pET28b-hC-ERE-hC-CHis を作製した 

(Figure 2-3A)． 

pET28b-hB-(GGGS)8-bFGF-CHis 

まず，pBS-(GGGS)8をBglⅡ，EcoRⅠで処理することにより得られた(GGGS)8 fragmentをBamH

Ⅰ，EcoRⅠで切断したpET28b-hB-CHisに挿入することで，pET28b-hB-(GGGS)8-CHisを得た．

続いて，アダプター配列“NcoⅠ-EcoRⅠ-EcoRⅠ*”(*1 (Figure 2-4B) をNcoⅠ，EcoRⅠで切断した

pET32c-NHis-bFGFに挿入することでpET32c-NHis-adapter-bFGFを作製した(Figure 2-4A)．

シーケンス確認後，NcoⅠ，EcoRⅠで切断を行い，このベクターにpET28b-hB-(GGGS)8-CHis

                                                   
*1: EcoRⅠ*はEcoRⅠと同じ粘着末端を有しているが，切断部位直前の 1塩基を変えることで，EcoRⅠ

では切断できないように設計してある． 
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をNcoⅠ，EcoRⅠで処理することにより得られたhB-(GGGS)8 fragmentを挿入することで，タ

ンパク質発現用プラスミドpET32c-NHis-hB-(GGGS)8-bFGFを作製した． 

 

2.2.3 融合タンパク質の発現及び精製 

hA-ERE-hA (ARA), hC-ERE-hC (CRC) 

タンパク質発現用プラスミドで大腸菌KRX株を形質転換し，37℃において LB培地（kanamycin 

20 μg/mL）中で振盪培養を行った．O.D.660 nm = 0.6 に達した時点で，終濃度 0.1%の Rhamnose

（Rham），及び 1 mM の isopropyl-β-D-thiogalactopyranoside（IPTG）を添加し，30℃にて 5 時

間振盪培養することでタンパク質の発現誘導を行った．菌体は 10,000 rpm，2 分の遠心によ

り回収し，Benzonase Nuclease（Novagen）を添加した Bug Buster（Novagen）に懸濁し，30 分

間室温にてローテーションを行うことにより溶菌させた．そして，破砕された大腸菌ライ

セートを 4℃，8000 rpm にて 15 分間の遠心を行い，上清を分取することにより可溶画分ラ

イセートを得た． 

可溶画分ライセート中に含まれる目的タンパク質は，ニッケルイオンを配位した His-select 

Nickel Affinity Resins（SIGMA）とヒスチジンタグ（His-tag）との配位結合を利用して，アフ

ィニティー精製を行った．レジンを充填したポリプレップエンプティカラム（BioRad）を

PBS で平衡化し，そこに可溶画分ライセートを添加した．4℃において，2 時間ローテーシ

ョンを行い，目的タンパク質をレジンに吸着させた．フロースル－を除去し，非特異的に

吸着したタンパク質を除去するために，レジンの 3倍量のWash buffer（20 mM Phosphate buffer, 

0.5 M NaCl, pH 8.0）で 5 回洗浄を行った．さらに 5 mM Imidazole を含む Wash buffer で 3 回，

10 mM Imidazole を含む Wash buffer で 3 回，15 mM Imidazole を含む Wash buffer で 1 回洗浄を

行った．その後，Elution buffer（20 mM Phosphate buffer, 0.5 M NaCl, 500 mM Imidazole, pH 7.4）

をレジンと等量添加し，4℃で 30 分間インキュベートした後，目的タンパク質を溶出した． 

hB-(GGGS)8-bFGF (hB-bFGF) 
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タンパク質発現用プラスミドで大腸菌 BL21(DE3) 株を形質転換し，37℃において LB 培地

（ampicillin 50 μg/mL）中で振盪培養を行った．O.D.660 nm = 0.6 に達した時点で，終濃度 10 

μM の IPTG を添加し，16℃にて Overnight 振盪培養することでタンパク質の発現誘導を行っ

た．菌体は 10,000 rpm，2 分の遠心により回収し，Benzonase Nuclease（Novagen）を添加した

Bug Buster（Novagen）に懸濁し，30 分間室温にてローテーションを行うことにより溶菌させ

た．そして，破砕された大腸菌ライセートを 4℃，8000 rpm にて 15 分間の遠心を行い，上

清を分取することにより可溶画分ライセートを得た． 

可溶ライセート中に含まれる目的タンパク質は，同様にして His-tag を利用したアフィニ

ティー精製を行うことにより回収した．レジンを充填したポリプレップエンプティカラム 

（BioRad）に可溶画分ライセートを添加し，4℃において，2 時間ローテーションを行い，

目的タンパク質をレジンに吸着させた．フロースル－を除去し，非特異的に吸着したタン

パク質を除去するために，レジンの 3 倍量の Wash buffer（20 mM Phosphate buffer, 0.5 M NaCl, pH 

8.0）で 5 回洗浄を行った．さらに 5 mM Imidazole を含む Wash buffer で 3 回，10 mM Imidazole

を含む Wash buffer で 3 回洗浄を行った．その後，Elution buffer（20 mM Phosphate buffer, 0.5 M 

NaCl, 500 mM Imidazole, pH 7.4）をレジンと等量添加し，4℃で30分間インキュベートした後，

目的タンパク質を溶出した． 

 

得られたタンパク質 ARA，CRC，hB-bFGFは，Amicon Ultra（Millipore）を用いた限外ろ過

により，濃縮及び PBS へのバッファー置換を行った．そして，0.22 μm フィルターにより，

ろ過滅菌を行い，15% アクリルアミドゲルの SDS-PAGE に展開して精製の確認を行った．

hB-bFGF においては anti-bFGF antibody（Sigma）を用いて Dot blot を行うことにより発現を

確認した．タンパク質濃度は BCA protein assay reagent kit（PIERCE）を用いて測定を行い，

それぞれのタンパク質は 500 μL チューブに分注し，使用するまで-80℃に保存した． 
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2.2.4 透過型電子顕微鏡(TEM)による構造評価 

観察にはカーボン支持膜付グリッドを用いた．支持膜は，事前に IB-2 型イオンコーター

（株式会社エイコー）を用いて，3 mA，30 秒間放電し，親水化処理を施した．これにより，

タンパク質の吸着率を上げた．続いて，pH 7.0 の 3-Morpholinopropanesulfonic acid（MOPS）

を用いて 50 μM に調製した ARA，CRC を当量混合し，4℃で 1 時間静置することにより自己

組織化させた．サンプル 4 μL を支持膜に 1 分間吸着させ，Milli-Q water（MQ）4μL で wash

した後，0.25%，pH 約 4.5 のリンタングステン酸（PTA）を支持膜に滴下し，1 分間静置す

ることによりネガティブ染色を行った．その後，室温において濾紙上で 2 時間以上，乾燥

させた．さらに，メッシュを濾紙からケースに移し，一晩風乾させた．観察は透過型電子

顕微鏡 H-7500（HITACHI）を用い，120 kV の加速電圧で行った． 

 

2.2.5 融合タンパク質の細胞接着能評価 

固相表面にコーティングした helix 融合マトリックスタンパク質の細胞接着能を評価

するために，浮遊培養用 96 well plate（SUMILON MS-8096R）に 100 nM に希釈したタン

パク質（ARA, CRC）を 100 μL ずつ添加し，37℃にて 1 時間インキュベートを行い，プ

レート上に物理吸着させた．その後，タンパク質溶液を除去し，HuMedia-EG2｛2% ウ

シ胎児血清 (FBS), 10 ng/mL ヒト組換え型上皮成長因子 (hEGF), 1.34 μg/mL ハイドロコ

ーチゾン, 50 μg/mL ゲンタマイシン, 50 ng/mL アンフォテリシン B, 5 ng/mL ヒト組換え

型塩基性繊維芽細胞増殖因子 (hFGF-b), 10 μg/mL ヘパリン含有｝に懸濁した HUVEC を

104 cells/well の密度で播種した．37℃にて 3 時間インキュベートした後に，PBS で洗浄す

ることで非接着細胞を除去し，Cell counting kit-8（CCK-8）(DOJINDO)により細胞接着

能を評価した．CCK-8 は水溶性テトラゾリウム塩（WST-8）を発色基質として用いてお

り，WST-8は還元されると 460 nm付近に極大吸収を持つ水溶性ホルマザンを生成する．
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細胞中の脱水素酵素により産生される NADH は，1-Methoxy PMS を介して WST-8 を橙色の

ホルマザンに還元する．このホルマザンの色素量は生細胞数と直線的な比例関係にあるた

め，吸光測定により高感度な生細胞数測定が可能である（Figure 2-5）[173,174]．WST-8 assay は，

Cell counting kit-8 のプロトコルに従って行った．具体的には，培地の除去後，HuMedia-EG2 : 

Cell counting kit = 10 : 1とした混合液を 100 μL添加して 37℃で 1時間インキュベートを行い，

その後 450 nm の吸光度を測定することにより生細胞数の評価を行った．測定値は 3 well の

平均値とした．また，Calcein AM（DOJINDO）で染色を行い，各 well を蛍光顕微鏡で観察

した．コントロールである ERE，Fibronectin も同様にコーティング行い，対して PBS のみ添

加したサンプルを non-coat とした．また，ERE を含まない hA-(GGGS)8-hA（ALA），

hC-(GGGS)8-hC（CLC）もネガティブコントロールとして用意した． 

 

2.2.6 遊離 bFGF 融合タンパク質の細胞増殖能評価 

細胞増殖能は，融合タンパク質を添加した培地にて細胞を培養し，細胞数を WST-8 assay

により評価した．細胞培養用 96 well plate（costar 3595）に HUVEC を 2000 cells/well の密度で

播種し，bFGF を含まない HuMedia-EG2 に終濃度 0 nM，10 nM，100 nM，500 nM となるよ

うに融合タンパク質（hB-bFGF）を添加し，37℃でインキュベートを行った．培地交換は 1

日目，4 日目に行い，その際に各濃度の融合タンパク質を添加した培地を使用した．WST-8 

assay は，Cell counting kit-8 (DOJINDO)を用い，培地をアスピレーションにより除去し，

HuMedia EG-2 {bFGF (-)}：Cell counting kit = 10：1 とした混合液を 100 μL 添加して 37℃で 1

時間インキュベートを行い，その後 450 nm の吸光度を測定することにより生細胞数の評価

を行った．測定値は 3 well の平均値とした．また，コントロールとして市販の Recombinant 

human bFGF（peprotech）を用い，同様にして培地に添加した． 

  



第 2 章 

Triple helix を利用した 

高機能性足場材料の構築 

 
 

- 38 - 
 

2.2.7  helix 融合タンパク質間の結合能評価 

helix 融合タンパク質，ARA，CRC，及び hB-bFGF が設計通りに coiled-coil 構造の形成を

介して結合しているかを確かめるため，ELISA 法を応用することで評価を行った． 

 

タンパク質濃度依存的な結合評価 

 100 nM に PBS で希釈した ARA-CRC または ERE を浮遊培養用 96 well plate（SUMILON 

MS-8096R）に 100 μL 添加し，37℃で 1 時間インキュベートを行い，プレート上に物理吸着

させた．その後タンパク質溶液を除去し，PBS-T（0.1% tween 20 含有 PBS）200 μL で 5 回洗

浄後，Blocking One（ナカライテスク）200 μL を添加し，37℃にて 1 時間インキュベートす

ることによりブロッキングを行った．ブロッキング後，上清を除き，200 μL の PBS-T で 5

回洗浄を行った．その後，PBS で 0 nM，1 nM，10 nM，100 nM，1000 nM に調製した hB-bFGF

を 100 μL 添加後，37℃で 1 時間インキュベートし，PBS-T 200 μL で 5 回洗浄を行った．そ

して，5000 倍に希釈した 1 次抗体 rabbit-anti-bFGF（SIGMA）を 100 μL 添加し，室温で 40

分間抗原抗体反応を行った．PBS-Tで5回洗浄後，5000倍に希釈したanti-rabbit-IgG（Santa Cruz 

Biotechnology）で 40 分間抗原抗体反応を行い，再び PBS-T で 5 回洗浄後，3, 3', 5, 

5'-tetramethylbenzidine（TMB）Horseradish peroxidase（HRP） substrate (Kirkegaard & Perry 

Laboratories, Inc., KPL) を 100 μL 添加した．2 分間反応させた後，1N HCl を 100 μL 添加する

ことにより反応を停止させ，450 nm の吸光度を測定した． 

 HRPは，過酸化水素H2O2を酸化剤として，基質 TMBを酸化することで 370 nmと 652 nm

に極大吸収を持つ青色に発色させる．そして，塩酸の反応停止液を加えることにより，酸

化反応が完結し，450 nm に最大吸収を持つ黄色へ変化する（Figure 2-6）[175,176]．得られるシ

グナルの強度は結合した HRP 標識抗体に比例するため，吸光測定により高感度な検出が可

能である． 
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hB ペプチドを用いた競合阻害による結合評価 

100 nM に PBS で希釈した ARA-CRC を浮遊培養用 96 well plate（SUMILON MS-8096R）

に，上記実験と同様にしてコーティング，洗浄，ブロッキングを行った．hB-bFGF を添加

するステップにおいて hB-bFGF終濃度を 100 nMとし，そこに helix Bペプチドを終濃度 0 nM，

1 nM，10 nM，100 nM，1 μM，10 μM となるように添加した．1 時間のインキュベート後，

同様にして抗原抗体反応，及び発色反応を行った． 

 

2.2.8 成長因子一体化 ECM における細胞増殖能評価 

浮遊培養用 96 well plate（SUMILON MS-8096R）に 100 nMに希釈した融合タンパク質（ARA, 

CRC）を 100 μL ずつ添加し，37℃で 1 時間インキュベートを行い，プレート上に物理吸着

させた．その後タンパク質溶液を除去し，200 μL の PBS で 3 回洗浄後，10 nM に調製した

hB-bFGF を 100 μL 添加し，37℃で 1 時間インキュベートを行い，その後，200 μL の PBS で

3 回洗浄を行った．そこに HuMedia-EG2｛hFGF-b (-)｝に懸濁した HUVEC を 2000 cells/well

となるように播種した．培地交換は 2 日目，5 日目，7 日目に行い，HuMedia-EG2｛hFGF-b 

(-)｝を使用した．細胞数の測定は，Cell Counting Kit-8 を用いた WST-8assay により 2，7 日後

の細胞数の変化を評価した．測定値は 3 well の平均値とした．また，コントロールとして市

販の Recombinant human bFGF（peprotech）を用い，同様にして融合タンパク質（ARA, CRC）

と混合した． 
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2.3 実験結果及び考察 

2.3.1 融合タンパク質の発現及び精製 

 設計した融合タンパク質 ARA，CRC は大腸菌 KRX 株において，hB-bFGF は BL21(DE3) 株

において発現誘導を行った．各タンパク質はいずれも可溶画分から得られた．精製後の各

タンパク質を SDS-PAGE で展開した結果を Figure 2-7 に示す．いずれのタンパク質も予想さ

れる位置にバンドが得られた．また，各タンパク質はほぼシングルバンドであった．さら

に，hB-bFGF においては，anti-bFGF antibody を用いた Dot blot により発現を確認した（Figure 

2-7D）．以上の結果から，目的のタンパク質を精製することができたと結論付けた． 

 

2.3.2 TEM による構造評価 

 ARA，CRC の混合物が設計通りにナノファイバーを形成しているかを確認するため，TEM

による形態観察を行った．その結果を Figure 2-8 に示す．ARA，CRC を混合したサンプルに

おいて，ナノファイバーの形成が観察された．しかしながら，このナノファイバーは束を

組んで，直径 1000 nm 程度のファイバーを形成していた．そのため，設計通りの自己組織

化タンパク質の構築には成功したが，本来の目的であるハイドロゲル形成には至らなかっ

た．これは，ERE の高い疎水性に由来する凝集性により，網目構造が潰れてしまったこと

が原因であると考えられる．凝集を制御し，ファイバーの太さを制御するには親水性ブロ

ックの導入が有効であると考えられる．実際，ポリアスパラギン酸の導入により，その親

水性と負電荷による反発力により ELP の凝集を制御し，サイズが制御されたナノ粒子が形

成されることが示されている[142,143]．したがって，ELP のような疎水性が強い ECM タンパ

ク質の凝集は，ポリアスパラギン酸のような電荷を有するアミノ酸残基の導入により制御

できる可能性がある． 
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2.3.3 融合タンパク質の細胞接着能評価 

 ARA，CRC からなる自己組織化ナノファイバーは，ハイドロゲルの形成には至らなかった

が，Triple helixの形成を介した高機能性足場材料としての利用が可能であると考えられる．そ

こでまず，ARA，CRCの細胞接着能評価を行った．Figure 2-9AにWST-8による細胞数計測の結

果，Figure 2-9B に細胞観察の結果を示す．ARA，CRCをコーティングした表面への接着細胞

量は，ネガティブコントロールである non coat及び ERE を含まない hA-(GGGS)8-hA（ALA），

hC-(GGGS)8-hC（CLC）よりも高くなることから，作製した融合タンパク質は細胞接着能を

持つことが示された．融合タンパク質への細胞接着数は同濃度の ERE 及びフィブロネクチ

ンと同等であり，helix を融合したタンパク質においても細胞接着能が保持されていること

が示された．また，細胞は伸展した形状をとっており，ERE 及びフィブロネクチンと同様

の細胞形態であった． 

 

2.3.4 遊離 bFGF 融合タンパク質の細胞増殖能評価 

 構築した hB-bFGF 融合タンパク質が成長因子としての活性を有しているか評価するため，

hB-bFGF 融合タンパク質を添加した培地を用いて細胞の培養を行い，細胞数の変化を評価

した．HUVEC は，低血清培養下では増殖の必須因子として bFGF の添加が必要とされてい

る．WST-8 assay により各タンパク質を添加した時の細胞数の経時的変化を Figure 2-10 に示

した．ネガティブコントロールである bFGF を含まない条件での培養と比較し，構築した

helix融合タンパク質hB-bFGFを加えた培養条件では顕著な細胞数の増加が見られた．また，

市販の bFGF と同等の活性が得られたことから，helix を融合したことによる bFGF の構造へ

の影響はなく，活性を保持することができたと考察できる．しかしながら，増殖細胞数は

hB-bFGF の濃度に依存しておらず，500 nM の hB-bFGF を添加した条件において，細胞増殖

活性の低下が観察された．これは，タンパク質の精製時に取り除けなかった夾雑物質が，
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高濃度において細胞毒性を誘起している可能性が考えられる．また，市販の bFGF を添加し

た場合において，10 nM の添加で細胞増殖活性が飽和に達し，濃度が高くなるにつれ，若干

の活性低下が観察されていることから，夾雑物質に関わらず，高濃度における bFGF は細胞

毒性を誘起する可能性も考えられる．したがって，添加する hB-bFGF 濃度は 10 nM 程度で

十分であると考えられる． 

 

2.3.5 helix 融合タンパク質間の結合能評価 

helix融合タンパク質 ARA-CRC，及び hB-bFGFが設計通りに coiled-coil構造の形成を介して結

合しているかを確かめるため，Figure 2-11Aに示す様にELISA法を応用することで評価を行った． 

 Figure 2-11B に ARA-CRC と hB-bFGF 間の結合能評価の結果を示す．グラフより，

hB-bFGF の濃度依存的に結合量が増加していることが観察された．しかしながら，この

結果は非特異的な結合が増加しているために，全体の結合量が増えている可能性も示唆

された．そこで，Figure 2-11C に示すような helix ペプチドを用いた競合阻害による評価を行

った． 

Figure 2-11D に競合阻害による結合評価の結果を示す．結果，helix B ペプチド濃度依存的

に吸光度が減少していることが示された．このことから，helix 融合タンパク質は helix 部位

特異的に結合しており，ARA-CRC と hB-bFGF は coiled-coil 構造の形成を介して部位特異的

に結合していると考えられる． 

 

2.3.6 成長因子一体化 ECM における細胞増殖能評価 

 Figure 2-12 に coiled-coil 構造の形成を介して，hB-bFGF を ARA-CRC からなる足場に固定

化した状態での細胞増殖能評価の結果を示す．7 日間培養後，10 nM hB-bFGF を固定化した

ものにおいて，hB を融合していない bFGF と比較して顕著な細胞数の増加が観察された．
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この結果から，機能性足場タンパク質 ARA-CRC に coiled-coil 構造を介し，非共有結合的に

固定化された hB-bFGF が，細胞に成長因子として作用し，細胞増殖を促進させたことが示

された．コントロールとして hB を融合していない bFGF を用いた場合，bFGF を添加して

いない条件と比較し，細胞数の増加は認められるものの，その効果は hB-bFGF に比べ小さ

かった．hB を融合していない bFGF は ARA-CRC と結合できないため，培地交換で流出した

ものと考えられる．  
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2.4 結言 

 本章では，Triple helix を利用することで，ERE タンパク質に自己組織化能，及びシグナル

因子保持能を付加した高機能性足場材料の構築に成功した．まず，足場材料骨格である ERE

タンパク質の両末端に hA を結合した ARA，hC を結合した CRC の構築を行い，これらの融

合タンパク質を混合することにより形成するナノファイバーを TEM で観察し，さらに細胞

接着能を有することを示した．次に，この ARA-CRC からなる足場材料に結合することので

きる hB-bFGF の構築を行い，ELISA 法を応用することで，hB-bFGF が ARA-CRC に特異的に

結合していることを示した．そして最後に，構築したシグナル因子一体化型足場材料を用

いて，細胞増殖能の評価を行い，その優位性を示した． 

  以上より，本章では，Triple helix を利用することにより，coiled-coil構造の形成を介した足

場材料の高機能化が可能であると結論付ける．したがって，本手法を用いることにより，RGD

以外の機能性配列を組み込んだ足場骨格の自己組織化や bFGF 以外のシグナル因子を固定化

することも可能であり，目的組織に応じた細胞機能制御が可能になると考えられる（Figure 

2-13）． 

 しかしながら，本研究の目的である三次元培養を行うためのハイドロゲルを構築すること

はできなかった．そこで次章では，本章で得られた知見を踏まえ，三次元空間を構築するた

めの分子設計を行い，高機能性タンパク質ハイドロゲルの開発を目指した． 
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 Figure 2-1 | Triple helix を形成する 3 種類の helix ペプチド．[170,171] 

A: ヘテロトリマーcoiled-coil 構造を形成した hA，hB，hC の三次元構造． 

B: hA，hB，hC のアミノ酸配列．7 残基反復配列における“a”と“d”の位置に Ile (I) が，

“e”と“g”の位置に Lys (K) あるいは Glu (E) が配置されている． 

C: Triple helix の結合様式．Glu と Lys 間のイオン性架橋と Ile の疎水性相互作用により，安定

なヘテロ 3 量体 coiled coil 構造を形成する． 
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Figure 2-2 | 成長因子一体化自己組織化 ECM タンパク質の概念図． 

A: ERE の両末端に hA または hC を融合した hA-ERE-hA (ARA)，hC-ERE-hC (CRC) ，及び hB

を融合した bFGF（hB-bFGF）を混合すると，hA, hB, hC 間で相互作用が生じ，Triple helix が

形成されることにより，自己組織化が起こり，bFGF が非共有結合的につながれたナノファ

イバーが形成する． 

B: シグナル因子一体化高機能性足場材料上で細胞を培養することにより，細胞はインテグ

リンからの細胞接着シグナルと bFGF からの細胞増殖シグナルを受け，この相乗的なシグナ

ル伝達により効果的な細胞増殖が期待できる． 
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Figure 2-3 | helix 融合足場材料のプラスミド構築スキーム． 

A: hA-ERE-hA（ARA），hC-ERE-hC（CRC）のプラスミド構築スキーム． 

B: 挿入したオリゴ DNA 配列．ERE adapter． 
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Figure 2-4 | helix 融合成長因子のプラスミド構築スキーム． 

A: hB-bFGF のプラスミド構築スキーム． 

B: 挿入したオリゴ DNA 配列．hB-(GGGS)8 adapter．EcoRⅠ*は EcoRⅠと同じ粘着末端を有し

ているが，切断部位直前の 1 塩基を変えることで，EcoRⅠでは切断できないように設計して

ある． 
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Figure 2-5 | WST-8 assay の原理．[173,174] 

WST-8が電子メディエーター存在下，細胞中の脱水素酵素により還元され，橙色の生成物（ホ

ルマザン）を生じる．細胞内脱水素酵素活性に応じて産出されるNADH，NADPHは，1-Methoxy 

PMSを介してWST-8をホルマザンに還元する．このホルマザンの色素量は，生細胞数に比例

する． 

 

 

Figure 2-6 | テトラメチルベンジジン（TMB）の発色原理．[175,176] 

Horse Radish Peroxidase (HRP) は，過酸化水素 H2O2を酸化剤として，基質 TMB を酸化する

ことで 370 nm と 652 nm に極大吸収を持つ青色に発色させる．そして，塩酸の反応停止液

を加えることにより，酸化反応が完結し，450 nm に最大吸収を持つ黄色へ変化する． 
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Figure 2-7 | ヘリックス融合タンパク質の発現と精製． 

A: ヘリックス融合タンパク質の設計． 

B: 精製後の ARA，CRC タンパク質の SDS-PAGE による展開．ARA, CRC: 24.4 kDa． 

C: 精製後の hB-bFGF タンパク質の SDS-PAGE による展開．hB-bFGF: 30.0 kDa． 

D: anti-bFGF antibody を用いた Dot blot による発現確認．Left: hB-(GGGS)8-hB（BLB，negative 

control）．Center: hB-(GGGS)8-bFGF（hB-bFGF）．Right: bFGF（positive control）． 
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Figure 2-8 | ARA，CRC 混合物の TEM 観察結果． 

50 μM に調製した ARA，CRC を当量混合し，4℃で 1 時間静置することにより自己組織化さ

せた．数 nm のファイバーが束を組み，直径 1000 nm 程度の繊維が観察された．A: 10,000

倍観察．B: 60,000 倍観察． 
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Figure 2-9 | ARA，CRC の細胞接着能評価． 

A: WST-8 assay による生細胞数測定．ARA，CRC は同濃度の fibronectin と同等の細胞接着能

を示した．Scale bar = 500 μm． 

B: 蛍光顕微鏡による Calcein-AM 染色後の細胞観察．ARA，CRC をコーティングしたものに

おいて，細胞の接着，伸展が観察された． 
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Figure 2-10 | 遊離 hB-bFGF の細胞増殖能評価． 

hB-bFGF を加えた培養条件では顕著な細胞数の増加が観察され，市販の bFGF と同等の活性

を示した． 
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Figure 2-11 | helix 融合タンパク質間の結合能評価． 

A: ELISA による結合評価の概念図． 

B: hB-bFGF の濃度依存性による結合量変化． 

C: hB ペプチドによる競合阻害の概念図． 

D: hB ペプチドを用いた競合阻害による hB-bFGF 結合量の変化． 
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Figure 2-12 | bFGF 固定化足場材料における細胞増殖能評価． 

hB-bFGF を ARA-CRC に固定化したものにおいて，hB を融合していない bFGF と比較して顕

著な細胞数の増加が観察された． 

 

 

 

Figure 2-13 | 目的組織に応じた機能性足場材料の構築． 

本手法の利点は，分子設計の自由度の高さにあり，目的組織に応じた，機能性ペプチド配列

やシグナルタンパク質を組み込んだ高機能性足場材料の構築が可能である．
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3.1 緒言 
 第 2 章では，Triple helix を組み込んだ分子設計により，機能性足場骨格に自己組織化能，

及びシグナル因子保持能を付加することに成功した．しかしながら，ELP は疎水性が高く不

均一に凝集しやすい性質をもつため，均一なゲルとすることは難しく，三次元培養を行う

ためのハイドロゲル創出には至らなかった．そこで本章では，ELP の凝集を制御し親水性を

高めるためのブロックとしてポリアスパラギン酸 (polyD) に着目した．すでに，当研究室

において，polyD 融合 ELP（ELP-D）を構築し，この両親媒性の ELP-D は polyD ブロックの

負電荷による電子的反発によりサイズが制御されたナノ粒子を形成することを示している

（Figure 3-1A）[142,143]．また，ハイドロゲルの構築には三次元網目構造体を形成させるため

の架橋点の導入が不可欠であり，第 2 章で示した coiled-coil 構造を形成する helix ペプチドの

導入は有効であると考えられる．ハイドロゲルの力学的特性は架橋構造によって左右され

る事が報告されており 
[177]，架橋点の密度を増加させることにより，機械的強度の高いゲル

が得られる事が知られている 
[178]．したがって，coiled-coil 構造を形成する helix ペプチドの

会合数や配向性を検討する必要があり，3 次元ネットワークの形成には多分岐かつアンチパ

ラレル様式の coiled-coil モチーフが適していると考えられる．本研究では，アンチパラレル

ホモ四量体 coiled-coil 構造を形成する Coil-LL ペプチド (CL) に着目し，CL を導入すること

により，ハイドロゲルの構築を試みた．CL は非常に低い解離定数（Kd = 3.4 × 10-16 M3）と高

い融解温度（Tm > 80℃）を有しているため，CL のマトリックスタンパク質への導入は安定

なハイドロゲル形成に役立つことが期待できる．また本研究では，より実用性の高い三次

元足場材料とするため，ELP の中でも可逆的な温度応答能，すなわち低温では分散状態で存

在するが，相転移温度 (Tt) を越えると相分離を起こし凝集体を形成する性質，を持つ 

(AVGVP)n を採用することにより，細胞に傷害を与えることなく，細胞の包埋や回収を簡便

に行うことを可能にした新規温度応答性ゲル化タンパク質の構築を行った．また，(AVGVP)n

モチーフは Figure 3-1B に示すように，一度相転移温度（Tt）を超え凝集体を形成すると，
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Ttより大幅に冷却しない限り，その凝集体は解離しない[137]．したがって，(AVGVP)nから構

成される温度応答性ハイドロゲルは，一度ゲルを形成すれば，Tt以下でも安定的に保持され

ると期待できる．また，さらに低い温度まで冷却すればゲルはゾル状態へ戻ることが推察

されるため，トリプシンやコラゲナーゼ等のプロテアーゼを使用することなく，容易に細

胞を回収可能であると考えられる． 

本研究では，感温性ポリペプチド配列 (AVGVP)42 に静電的反発により凝集を制御する

polyD (Dn)，架橋点となる CL を連結した融合タンパク質 (AVGVP)42-Dn-CL (coiled-coil unit 

bound ELP: CUBE) を遺伝子工学的に構築した．CUBE モノマーは CL の coiled-coil 構造形成

により自己組織化し，温度応答性の ELP がそれぞれ両末端に位置する四本腕のタンパク質

複合体を形成する（Figure 3-2A）．温度上昇により，ELP の Tt以上になると ELP の β-spiral

構造への構造変化が起き，これに伴った疎水性相互作用により CUBE の 3D ネットワークの

形成が期待できる（Figure 3-2B）．また polyD を導入することによって，親水性と電子的反

発によって ELP の不均一な凝集が抑制されるより，多孔質性が生まれ，ハイドロゲルの形

成が期待できる．本章では，ELP の凝集制御機能，及びハイドロゲルの形成・形態に与える

影響を確かめるため，Dnの長さが異なる 3種類 (n=0, 44, 88) の CUBEを作製した．そして，

構築した CUBE の温度変化に依存したゲル化能，レオメーターによる粘弾性測定，TEM に

よる構造評価を行った．さらに CUBE ゲル内で細胞培養が可能かを評価するため，ヒト肺

胞基底上皮腺がん細胞（A549）を用いて，三次元培養下での細胞形態観察を行った． 
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3.2 実験方法 

3.2.1 実験試薬 

プラスミドの作製時に用いた制限酵素及びその他の酵素類はタカラバイオ株式会社より

購入した．遺伝子組換え及びタンパク質発現のために使用したプラスミドは Novagen 社より

購入した．大腸菌 JM109 株はタカラバイオ株式会社，BL21(DE3) 株は Novagen 社より購入

した．オリゴ DNA は FASMAC 社に委託合成したものを使用した．TEM 観察用カーボン支

持膜付グリッドはイーエムジャパン株式会社より購入した．ヒト肺胞基底上皮腺がん細胞

（A549） は RIKEN BioResource Center より購入した．細胞培養培地 DMEM は和光純薬工業

株式会社より購入した．その他の試薬等は特筆しない限り特級のものを使用した． 

 

3.2.2 プラスミド構築 

本章では，polyD の長さの異なる 3 種類の CUBEs: (AVGVP)42-Dn-CL (n=0, 44, 88) の構築を

行った．プラスミド構築スキーム，及び挿入したオリゴ DNA 配列を Figure 3-3 に示した．

以下にそれぞれの構築スキームの詳細を示す． 

まず，アダプター配列“XbaⅠ-SalⅠ-NcoⅠ”(Figure 3-3B) を XbaⅠ，NcoⅠで切断した 

pET28b-CHisに挿入することで pET28b-adapter-CHisを作製した．シーケンス確認後，NcoⅠ，

XhoⅠで切断を行い，このベクターに Coil-LL 遺伝子をコードする pUCFk-CL を NcoⅠ，Sal

Ⅰで処理することにより得られた CL fragment を挿入し，pET28b-adapter-CL-CHis を得た． 

(AVGVP)42-D44， (AVGVP)42-D88 フラグメントを得るために，当研究室で作製済みの

pET28b-(AVGVP)42-D44-CHis，pET28b-(AVGVP)42-D88-CHis をそれぞれ XbaⅠ，XhoⅠで切断し

た．得られたフラグメントを XbaⅠ，SalⅠで切断した pET28b-adapter-CHis にそれぞれ挿入

することで，pET28b-(AVGVP)42-D44-CL-CHis，pET28b-(AVGVP)42-D88-CL-CHis を得た． 
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pET28b-(AVGVP)42-CL-CHis は，pET28b-(AVGVP)42-D44-CL-CHis を SalⅠ，XhoⅠで処理し，

セルフライゲーションさせ，polyD 遺伝子を除去することにより構築した． 

 

3.2.3 融合タンパク質の発現及び精製 

(AVGVP)42-CL (ELP-CL), (AVGVP)42-D44-CL (ELP-D44-CL), (AVGVP)42-D88-CL (ELP-D88-CL: 

O-CUBE) をコードした各タンパク質発現用プラスミドで大腸菌 BL21(DE3) 株を形質転換し，

37℃において LB培地（kanamycin 20 μg/mL）中で振盪培養を行った．O.D.660 nm = 0.6に達した

時点で，終濃度 1 mMの IPTGを添加し，22℃にてOvernight振盪培養することでタンパク質

の発現誘導を行った．菌体は 10,000 rpm，2分の遠心により回収し，Benzonase Nuclease（Novagen）

を添加した Bug Buster（Novagen）に懸濁し，30分間室温にてローテーションを行うことによ

り溶菌させた．そして，破砕された大腸菌ライセートを 4℃，8000 rpmにて 15分間の遠心を

行い，上清を分取することにより可溶画分ライセートを得た． 

 可溶画分ライセート中に含まれる目的タンパク質は，Inverse transition cycling（ITC）[133]
 の改法

により精製を行った．ITC法は ELPが温度に依存して可逆的に凝集する性質を利用したタンパ

ク質精製法である．一般的なタンパク質では，一度凝集すると再溶解できないため，ELP 融合

タンパク質のみを回収することが可能である（Figure 3-4） 
[179]． 

可溶画分ライセートに 4M NaCl 溶液をライセートの 1/10 量添加し，70℃で 10 分間加熱

することにより，夾雑タンパク質を変性させた．変性後，タンパク質溶液を 30℃にて 3 分

間の遠心を行うことで，凝集体を回収した．サンプルは PBS で懸濁し，4℃で 30 分間イン

キュベーション後，4℃にて 3 分間の遠心を行うことで，可溶化した融合タンパク質を回収

した．精製度をさらに高めるため，回収した粗精製物を再度 70℃で 10 分間加熱を行うこと

で凝集体を形成させ，30℃にて 3 分間の遠心を行った．上清を取り除いた後，形成したタ

ンパク質ハイドロゲルを MQ water に懸濁し，4℃で 10 分間インキュベーション後，4℃にて

20 分間の遠心を行うことで，可溶化した融合タンパク質を回収し，精製試料とした． 
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精製した融合タンパク質は，Amicon Ultra（Millipore）を用いた限外ろ過により，濃縮及び

MQ water へのバッファー置換を行った後，SpeedVac を用いて乾燥させた．得られた融合タ

ンパク質の精製度は，10%アクリルアミドゲルの SDS-PAGE に展開して評価を行った．収量

は乾燥重量より求めた． 

 

3.2.4 ハイドロゲルの形成・形態評価 

 精製した polyDの長さの異なるCUBEs: ELP-CL, ELP-D44-CL, ELP-D88-CLを PBSに溶解し，

5% w/v に調整した．その後，ハイドロゲルを形成させるため，37℃で 3 分間インキュベー

ションを行った．そして，各 CUBE ハイドロゲルの透明度とゾル-ゲル転移の観察を行った． 

 

3.2.5 濁度変化による相転移温度測定 

 濁度は紫外可視分光光度計 UV-1800 (SHIMADZU) を用い，マルチセル温度コントローラ

で，任意の温度で測定した．温度に対する濁度変化は，温度変化速度を 1℃/min とし，350 nm

の透過光により測定を行った．温度は 4℃から測定を始め，50℃まで達した後，再度 4℃ま

で冷却した．相転移温度は，濁度が上昇し始めた時点の温度と定義した． 

 

3.2.6 レオメーターによる粘弾性測定 

 温度に依存した CUBE 溶液と CUBE ゲルの機械的性質は，Kinexus pro+ レオメーター 

(Malvern Instruments) を用いて測定した．ELP-D88-CL (O-CUBE) を PBS に溶解させ，3.5%, 

5.0%, 10 % w/v にそれぞれ調整し，予め 15℃にセットしたレオメーターのサンドブラストプ

レート表面に移した．そしてサンプルを 1℃/min の温度傾度で 15℃から 40℃に加温，次い

で 40℃から 15℃に冷却を行い，貯蔵弾性率（G’）及び損失弾性率（G’’）を測定した．なお，

測定の際の発振周波数は 0.5 Hz で行った． 
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3.2.7 TEM による構造評価 

 O-CUBE の加熱前後の構造を，TEM を用いて観察を行った．観察にはカーボン支持膜付

グリッド（イーエムジャパン）を用いた．メッシュは事前に IB-2 型イオンコーター（株式

会社エイコー）を用いて，3 mA，30 秒間放電し親水化処理を施すことにより，タンパク質

の吸着率を上げた．続いて，PBS を用いて 2.5% w/v に調製した O-CUBE を支持膜に滴下し，

25℃あるいは 37℃にて 3 分間インキュベーションを行った．MQ water で wash した後，4 倍

希釈した EM ステイナー（日新 EM 株式会社）を支持膜に滴下し，1 min の静置により，ネ

ガティブ染色を行った．その後，室温において濾紙上で 2 時間以上，乾燥させた．観察は

JEM-1400Plus 透過型電子顕微鏡（日本電子株式会社）を用い，100 kV の加速電圧で行った． 

 

3.2.8 三次元培養下での細胞形態観察 

 作製した O-CUBE ゲルで三次元培養が可能かどうかを評価するため，細胞をゲル内に包

埋して三次元培養を行った．PBS で 5% w/v に調整した O-CUBE と DMEM（10% FBS, 1% 

Penicillin/Streptomycin 含有）に懸濁した A549（1×106 cells/mL）を同量混合し，浮遊培養用

24 well plate（IWAKI 1820-024）に 50 μL 滴下した．37℃にて 10 分間のインキュベーション

を行い，ゲルを形成させた後，培地を加え 37℃にて培養を行い，1, 4, 7 日目に細胞観察を

行った．また，7 日目に Calcein-AM（DOJINDO）で染色し，共焦点レーザー顕微鏡で観察

を行った． 
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3.3 実験結果及び考察 

3.3.1 融合タンパク質の発現及び精製 

 構築した coiled-coil unit bound ELPs (CUBEs) を Figure 3-5A に示した．本研究では，polyD

における ELP の凝集制御能を評価するため，polyD の長さの異なる CUBEs: (AVGVP)42-Dn-CL 

(n=0, 44, 88) を構築した．もし，超分子ポリマーの凝集性が強すぎれば，ネットワーク構造

が崩れ，不均一な凝集体を形成してしまう．一方で，溶媒との親和性が高すぎれば，超分

子ポリマー間の絡み合いが低下し，ハイドロゲルではなく，粘性の高い溶液となってしま

う．したがって，polyD の導入による親水性の調整は，三次元ネットワーク構造とハイドロ

ゲル形成に重要である．アンチパラレルホモ四量体 coiled-coil 構造を形成する Coil-LL ペプ

チド (CL) は架橋点として，polyD を挟んで ELP と反対側に配置した．また本研究では，形

成するタンパク質複合体，及びハイドロゲルの安定性を高めるため，タンデム化した CL: GN 

(ADELYRM LDALREH LQSLRRK)2 LRSG を用いた． 

 CUBEs は大腸菌 BL21(DE3) 株を用いて発現誘導を行い，ITC の改法により可溶画分から

精製を行った．精製した各 CUBEs の収量は，培養液 1L 当たり，少なくとも乾燥重量で 200 

mg であり，ITC 法を利用することにより，容易に大量に得られることが示された．各融合

タンパク質の精製度は，SDS-PAGE で展開することにより評価を行った（Fig. 3-5B）．観察さ

れたバンドは，分子量から予想される位置より高い位置に現れた(ELP-CL: 27.2 kDa; 

ELP-D44-CL 33.8 kDa; ELP-D88-CL: 39.3 kDa)．この理由としては，ELPの特性[180]，及び強く負

に帯電した polyD に起因するものと考えられる．電気泳動の移動度は SDS のタンパク質に対

する結合に依存するが，親水性アミノ酸に対する SDS の相互作用は弱いことが知られている

[181]．したがって，polyDを導入した CUBEsの SDS-PAGEにおける移動は，変則的に低速にな

ったものと考えられる．融合タンパク質の精製度は，ほぼ単一バンドであったことから，高

水準であり，以降の実験に十分な精製度であった． 



第３章 

ELPを利用した温度応答性 

タンパク質ハイドロゲルの構築 

 
 

- 64 - 
 

3.3.2 ハイドロゲルの形成・形態評価 

 精製したCUBEs (ELP-CL, ELP-D44-CL, ELP-D88-CL) を 5% w/vとなるようにPBSで調整し，

37℃にてインキュベーションを行ったところ，各 CUBE 溶液は数分以内にハイドロゲルを

形成した．これまでに報告されている ELP の物理ゲル形成には，10% w/v 以上もの高濃度

のポリペプチドが必要であったが[105.106]，CUBE のハイドロゲル形成は 2% w/v 以上の濃度で

観察された．これはおそらく，ELP に導入した Coil-LL peptide (CL) が重要な役割を担って

おり，CL の導入による四分岐を提供する架橋点と精密な配向性によって，低濃度における

ハイドロゲル形成を実現したものと考えられる． 

 ハイドロゲルの透明度は，ポリアスパラギン酸の鎖長が長くなるに伴い向上した（Figure 

3-6A）．ELP-CL は，強く脱水し，白く濁ったハイドロゲルを形成し，ELP-D44-CL は半透明

のハイドロゲルを形成した．一方で，ELP-D88-CL は，非常に透明性の高いハイドロゲルを

形成した．ハイドロゲルの透明性は，細胞観察といった細胞実験に影響を与えるが，多く

の温度応答性ハイドロゲルは，架橋点の凝集により半透明あるいは白濁している[182,183]．し

たがって，本研究の結果で示す通り，polyD の導入は CUBE に適度な親水性と静電的反発を

もたらし，ELP の凝集を抑制することが可能であると言える． 

 CUBEs のゾル-ゲル転移は温度に依存して誘導された（Figure 3-6B）．例えば，2.5% w/v の

ELP-D88-CL 溶液は 30℃でゲル化し，24℃で再溶解した．この温度応答性を含め，低濃度で

のゲル化，透明性といった ELP-D88-CL の性質は，生医学分野における様々なアプリケーシ

ョンにとって有用であるといえる．本項以降，透明性の高いハイドロゲルを形成した

ELP-D88-CL に着目し，評価を行った． 
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3.3.3 濁度変化による相転移温度測定 

 ELP-D88-CL (O-CUBE) の相転移温度（Tt）を評価するため，連続的に温度を変化させなが

ら様々な濃度における O-CUBE の濁度を測定した．Figure 3-7 に示す通り，各濃度における

O-CUBE は，特定の温度（相転移温度）を境に濁度が上昇していることが観察された．ま

た，冷却時における濁度変化は，加温時における濁度の上昇曲線より低い温度で緩やかに

減少していることが観察された．これは，Figure 3-1B に示した (AVGVP)nの特徴であり，そ

の構造安定性が反映されている結果であると考えられる．また，それぞれの Tt は，濃度増

加に伴い低温側にシフトしており（Table 3-1），本結果からも polyD 及び CL の導入後におい

ても ELP の性質が保持されていることが示された． 

 

3.3.4 レオメーターによる粘弾性測定 

 O-CUBE の相転移に伴う機械的性質を評価するため，様々な濃度における O-CUBE の粘

弾性を，連続的に温度を変化させながら測定した．昇温過程において，各濃度（3.5%, 5.0%,  

10.0% w/v）における O-CUBE 溶液は，それぞれ狭い温度範囲でゲル状態へと相転移を示し

た（Figure 3-8）．それらの相転移温度（Tt）はタンパク質濃度の増加に従い，3.5%, 28.0°C; 5.0%, 

26.3°C; 10.0%, 19.7°C のように減少した．一方で，降温過程におけるゾル状態への相転移は

ゆっくり誘導された．この結果は，前項 3.3.3 における濁度変化から求めた相転移温度と概

ね一致しており，O-CUBE の温度応答性は，(AVGVP)n 配列の性質をよく反映しており，素

早いゲル化とハイドロゲルの安定性をもたらしている．この性質は，細胞の三次元培養だ

けでなく，細胞や成長因子等の輸送や足場担体として，ドラッグデリバリーシステム（DDS）

やバイオファブリケーションに役立つと考えられる． 

 ゲル状態への相転移後において，O-CUBE は損失弾性率（G’’）よりも非常に高い貯蔵弾

性率（G’）を示した．これは，弾性ハイドロゲルの形成を示している．また昇温過程におけ
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る G’ は O-CUBE 濃度に依存して，3.5%, 202 Pa; 5.0%, 736 Pa; 10.0%, 4,629 Pa のように顕著

に変化した（Figure 3-8D）．言い換えると，O-CUBE の機械的性質は，濃度を変えることに

より調整可能である．細胞は周辺の微小環境における物理的性質を認識，応答することが

できるため，ECM の弾性率は，幹細胞の分化[184,185]やオルガノイド形成[14]等の細胞機能の調

整に重要な役割を担っている[186]．したがって，ECM の機械的性質の調整は，細胞研究にお

いて不可欠である． 

 通常，高濃度におけるタンパク質溶液は高粘度であるが，Figure 3-8C に示す通り，Tt以下

における 10% w/v の O-CUBE の G’’は 0.1 Pa 程度であり，非常に小さい値であった．この理

由として，polyD による静電的反発による効果が考えられ，この結果は，O-CUBE 溶液は粘

性が少なく，操作性に優れていることを示している． 

 

3.3.5 TEM による構造評価 

 CUBE ハイドロゲルのネットワーク構造を評価するため，加温前後における O-CUBE 溶

液の形態観察を TEM によって行った（Figure 3-9）．25℃でのインキュベーションではタン

パク質ネットワークは観察されなかったが（Figure 3-9A），37℃では多孔質構造の形成が観

察された（Figure 3-9C）．より高倍率では（Figure 3-9B, D），Coil-LL ペプチドを介して，四量

体のタンパク質複合体を形成していると予想される O-CUBE は，25℃においては分散して

いたのに対して（Figure 3-9B），37℃では，タンパク質の複雑な会合体が観察された（Figure 

3-9D）．この結果より，O-CUBE のゲル化は，温度変化に依存した O-CUBE の構造変化とそ

れに続くタンパク質会合に付随する多孔質構造の形成によるものであると考えられる．な

お，ネガティブ染色は，背景を染色する方法であるが（Figure 3-9B, D），低倍率において（Figure 

3-9A, C），黒色に見えているものは，タンパク質の会合体であり，これは，厚みを持ったハ

イドロゲル形成によって電子線が透過しにくくなった結果であると考えられる． 
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3.3.6 三次元培養下での細胞形態観察 

 作製した CUBE ゲル内で細胞の三次元培養が可能かどうかを評価するため，細胞をゲル

内に封入して三次元培養を行い，1, 4, 7 日目に細胞の形態観察を行った．その結果を Figure 

3-10 に示した．O-CUBE ゲルに内包することで三次元培養を行った細胞は，球状の細胞塊

（スフェロイド）を形成し，生体内での細胞挙動に類似した形態を示した．また，日数の

経過に伴い，スフェロイドは大きくなっており，このことから細胞は O-CUBE ゲル内で増

殖可能であることが示された（Figure 3-10A）．さらに共焦点レーザー顕微鏡による観察結果

に示す通り，細胞は三次元的に O-CUBE ゲル内で保持されており，長期的に培養可能であ

ることが示された（Figure 3-10C）．したがって，CUBE ゲルは三次元足場材料として利用可

能であることが明らかとなった． 
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3.4 結言 

 本章では，感温性ポリペプチド配列 (AVGVP)42に静電的反発により凝集を制御する polyD

（Dn），架橋点となる Coil-LL ペプチド（CL）を連結した融合タンパク質 (AVGVP)42-Dn-CL 

(coiled-coil unit bound ELP: CUBE) を遺伝子工学的に構築し，温度変化に応答してハイドロゲ

ルを形成することを示した．また形成したハイドロゲルは，polyD の鎖長に依存してゲルの

透明性が変化することが観察され，D88を連結した CUBE においては，非常に透明性の高い

ハイドロゲルを形成した．そこで，本章では，最も透明度の高いゲルを形成した，

(AVGVP)42-D88-CL (O-CUBE) に焦点を当て，さらなる評価を行った． 

O-CUBE のゲル化における濃度と温度の関係性を調べた結果，2% w/v 以上でゲル化する

ことが観察され，濃度増加に伴いゾル-ゲル転移温度が低温側にシフトし，ELP の性質を反

映していることが示唆された．また，レオメーターを用いて粘弾性測定を行ったところ，

濃度に依存して貯蔵弾性率 G’，損失弾性率 G’’が増加する様子が観測され，濃度を調整する

ことにより粘弾性を調整可能であることが示された．さらに O-CUBE の構造評価を TEM で

行ったところ，加熱により構造を大きく変化させ，多孔質構造を形成している様子が観察

された．最後に CUBE ゲルが三次元足場材料として利用可能かを評価するため，ヒト肺胞

基底上皮腺癌細胞 A549 を O-CUBE ゲル内に内包し三次元培養を行った．A549 は日数経過

に伴い，細胞同士が集まって形成した球状の細胞塊を大きくさせていく様子が観察され，

CUBE ゲル内で細胞は増殖可能であり，長期的に培養可能であることが明らかとなった． 

以上より，本章では，ELP と polyD，CL ペプチドを組み合わせることにより，細胞の三

次元培養が可能な温度応答性タンパク質ハイドロゲルを構築可能であると結論付ける．次章

では，CUBEの三次元足場材料としての有用性を示すため，CUBEのさらなる機能化を行い，

細胞機能の時空間的制御を目指した． 
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Figure 3-1 | (AVGVP)n の凝集制御と構造安定性． 

A: 温度応答性タンパク質ナノ粒子．相転移温度以上になると，(AVGVP)42 の作用で凝集が

起こるが，ポリアスパラギン酸の反発により，凝集体の成長が制限され，ナノ粒子が形成

する．[142,143] 

B: (AVGVP)nの温度応答性．30℃付近で相転移温度（Tt）を超え，凝集体を形成する．一度

凝集体を形成すると，Ttより大幅に冷却しない限り，凝集体は解離しない．[137] 
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Figure 3-2 | 温度応答性タンパク質ハイドロゲルの概念図． 

A: 温度応答性マトリックスタンパク質は，アンチパラレルホモ四量体 coiled-coil 構造を形成

する Coil-LL ペプチド (CL) を介して，非共有結合的に会合し，温度応答性の ELP がそれぞ

れ両末端に位置する四本腕のタンパク質複合体を形成する． 

B: 四本腕の coiled-coil unit bound ELPs (CUBEs) は，温度に依存して可逆的に 3D ネットワー

クを形成する． 
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Figure 3-3 | CUBEs のプラスミド構築スキーム． 

A: polyD の長さの異なる CUBEs: (AVGVP)42-Dn-CL (n=0, 44, 88) のプラスミド構築スキーム． 

B: 挿入したオリゴ DNA 配列．CL adapter． 
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Figure 3-4 | ITC 法を利用した ELP 融合タンパク質の精製．[179] 

ELP が温度に依存して可逆的に凝集する性質を利用したタンパク質精製法．一般的なタンパ

ク質は一度凝集すると再溶解できないため，ELP 融合タンパク質のみの回収が可能である． 
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Figure 3-5 | Coiled-coil unit bound ELPs (CUBEs)の発現と精製． 

A: polyD の長さの異なる CUBEs の設計． 

B: 精製した CUBEs の SDS-PAGE による展開．ELP-CL: 27.2 kDa; ELP-D44-CL 33.8 kDa; 

ELP-D88-CL: 39.3 kDa． 
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Figure 3-6 | CUBE ハイドロゲルの形成． 

A: CUBEハイドロゲルの透明度．ハイドロゲルの透明度は，polyDの鎖長に依存し向上した． 

B: ELP-D88-CL の温度応答性ゾル-ゲル転移． 
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Figure 3-7 | O-CUBE の温度に対する濁度変化． 

各濃度の O-CUBE は，1℃/min の温度傾度で 4℃から 50℃に加温，次いで 50℃から 4℃に冷

却され，それぞれの温度に対する濁度を測定した． 

 

 

Table 3-1 | 各濃度における O-CUBE の相転移温度． 

 

相転移温度（Tt）は，濁度が上昇し始めた時点の温度と定義した． 

  



第３章 

ELPを利用した温度応答性 

タンパク質ハイドロゲルの構築 

 
 

- 76 - 
 

 

 

 

 

 

      

Figure 3-8 | 様々な濃度における O-CUBE の粘弾性測定． 

A: 3.5 % w/v O-CUBE．B: 5.0% w/v O-CUBE．C: 10.0% w/v O-CUBE．サンプルは，1℃/min

の温度傾度で 15℃から 40℃に加温，次いで 40℃から 15℃に冷却され，貯蔵弾性率（G’）及

び損失弾性率（G’’）を測定した． 

D: 昇温過程における異なる濃度の O-CUBE の G’変化． 
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Figure 3-9 | CUBE ゲルの TEM 観察結果． 

加熱前後の 2.5% w/v ELP-D88-CL (O-CUBE) 溶液の形態観察．サンプルは，3 分間のインキ

ュベーション後，EM ステイナーでネガティブ染色を行った． 

A, B: 25℃のインキュベーションにおける O-CUBE の構造． 

C, D: 37℃のインキュベーションにおける O-CUBE の構造． 

A, C: Magnification ×1,000. Scale bar = 5.0 μm． 

B, D: Magnification ×20,000. Scale bar = 200.0 nm. 
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Figure 3-10 | CUBE ゲルを用いた三次元培養下での細胞形態観察． 

A: 各日における顕微鏡写真．A549 細胞を O-CUBE に内包し，三次元培養を行った． 

B: 共焦点レーザー顕微鏡における観察方法の概念図． 

C: A549 細胞を O-CUBE ゲル内で 7 日間三次元培養後，Calcein-AM で染色し，共焦点レーザ

ー顕微鏡にて観察を行った．
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4.1 緒言 
 第 3 章では，ELP と polyD，CL ペプチドを組み合わせることにより，三次元細胞培養の

ための足場材料として利用可能な新規温度応答性ゲル化タンパク質の開発に成功した．し

かしながら，組織形成を制御するには単純なハイドロゲル担体のみでは困難であり，細胞

機能を制御するための ECM の機能化が不可欠である．また，機能性三次元生体組織の構築

には，播種された細胞の壊死を防ぐための三次元血管ネットワークが不可欠であり，三次

元的な脈管形成，血管新生を誘導可能な高機能性三次元足場材料の開発が求められている． 

 機能性人工 ECM として利用可能なデザイナー超分子ハイドロゲルは，いくつかの研究グ

ループから開発されており，それらは主に，骨格となる自己組織化ペプチドと細胞機能を

制御するための生理活性ペプチドモチーフを組み合わせる戦略をとっている [111-113,187]．こ

れらのバイオマテリアルは機能性 ECM としての有用性が示されており，この戦略は機能性

三次元足場材料の構築に有効であると言える．しかしながら，細胞機能の精密な制御には

生理活性ペプチドの導入のみだけでは不十分であり，成長因子の作用も含めた相乗的なシ

グナル伝達を可能にするために[155,188]，ECM は成長因子を保持し，その徐放を時空間的に制

御できることが求められる[149,189]．  

そこで本章では，CUBE ハイドロゲルの三次元足場材料としての有用性を示すために，

CUBEにECM由来の生理活性ペプチド，及び成長因子保持機能を導入することにより，ECM

及び成長因子からの相乗的なシグナル伝達を通じて，HUVEC の血管新生を制御し，三次元

血管ネットワーク形成を誘導可能な多機能タンパク質ハイドロゲルの構築を目指した

（Figure 4-1）． 

 本研究では，αvβ3や α2β1インテグリンとの相互作用を介して，血管新生を誘導することが

知られている骨シアロタンパク質 (BSP) 由来の RGD 配列 (bRGD) に着目し，この生理活

性ペプチドを CUBE に導入することにより，機能化を行った（Figure 4-1A）．bRGD ペプチ

ドはわずか 15 アミノ酸残基であり，CL の coiled-coil 構造形成，及び ELP の温度応答性会合
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といった機能を阻害せず，(AVGVP)42-D88-CL (O-CUBE)と同様の三次元ネットワークの形成

が期待できる（Figure 4-1B）．本融合タンパク質(AVGVP)42-D88-bRGD-CL (bRGD-CUBE) は

O-CUBE と同様にして遺伝子工学的に構築し， 温度応答性のゲル化能，及び bRGD ペプチ

ド導入による細胞接着能，血管新生能の評価を行った． 

また，本融合タンパク質の構成要素である polyD は ELP の凝集制御機能だけでなく，bFGF

や VEGF といった塩基性領域を有する成長因子の保持・デリバリーへの利用においても期

待できる．そこで，polyD を介したこれら成長因子の保持能を，ELISA を応用することによ

り評価を行った．さらに bRGD-CUBE に bFGF，VEGF を静電的に保持させ，本成長因子一

体化多機能タンパク質ハイドロゲル内で HUVEC の三次元培養を行い，脈管形成能の評価

を行った（Figure 4-1C）． 
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4.2 実験方法 

4.2.1 実験試薬 

プラスミドの作製時に用いた制限酵素及びその他の酵素類はタカラバイオ株式会社より

購入した．遺伝子組換え及びタンパク質発現のために使用したプラスミドは Novagen 社より

購入した．大腸菌 JM109 株はタカラバイオ株式会社，BL21(DE3) 株は Novagen 社より購入

した．オリゴ DNA は FASMAC 社に委託合成したものを使用した．ヒト臍帯静脈内皮細胞

（HUVEC）及び血管内皮細胞用培地 HuMedia EG-2 は KURABO 社より購入した．その他の

試薬等は特筆しない限り特級のものを使用した． 

 

4.2.2 プラスミド構築 

本章では，温度応答性ゲル化タンパク質である O-CUBE に骨シアロタンパク質 (BSP) 由

来の RGD配列 (bRGD)を導入した (AVGVP)42-D88-bRGD-CL (bRGD-CUBE) の構築を行った．

プラスミド構築スキームを Figure 4-2 に示した．以下に構築スキームの詳細を示す． 

bRGD（CGGNGEPRGDTYRAY）遺伝子をコードするオリゴ DNA を EcoRⅠ，XhoⅠで切断

した pET28b-(AVGVP)42-D88-CHis に挿入することで pET28b-(AVGVP)42-D88-bRGD-CL-CHis

を作製した． 

 

4.2.3 融合タンパク質の発現及び精製 

(AVGVP)42-D88-bRGD-CL (ELP-D88-R-CL: bRGD-CUBE) をコードしたタンパク質発現用プラ

スミドで大腸菌 BL21(DE3) 株を形質転換し，37℃において LB培地（kanamycin 20 μg/mL）中

で振盪培養を行った．O.D.660 nm = 0.6に達した時点で，終濃度 1 mMの IPTGを添加し，22℃

にてOvernight振盪培養することでタンパク質の発現誘導を行った．菌体は 10,000 rpm，2分
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の遠心により回収し，Benzonase Nuclease（Novagen）を添加した Bug Buster（Novagen）に懸濁

し，30 分間室温にてローテーションを行うことにより溶菌させた．そして，破砕された大腸

菌ライセートを 4℃，8000 rpmにて 15分間の遠心を行い，上清を分取することにより可溶画

分ライセートを得た． 

 可溶画分ライセート中に含まれる目的タンパク質は，第 3章で示した他のCUBEsと同様にし

て，ITC [133]
 の改法により精製を行った．精製した融合タンパク質は，Amicon Ultra（Millipore）

を用いた限外ろ過により，濃縮及び MQ water へのバッファー置換を行った後，SpeedVac を

用いて乾燥させた．得られた融合タンパク質の精製度は，10%アクリルアミドゲルの

SDS-PAGE に展開して評価を行った．収量は乾燥重量より求めた． 

 

4.2.4 細胞培養 

 HUVEC は HuMedia EG-2｛2% ウシ胎児血清 (FBS), 10 ng/mL ヒト組換え型上皮成長因

子 (hEGF), 5 ng/mL ヒト組換え型塩基性繊維芽細胞増殖因子 (hFGF-b), 10 μg/mL ヘパ

リン, 1.34 μg/mL ハイドロコーチゾン, 50 μg/mL ゲンタマイシン, 50 ng/mL アンフォテ

リシン B 含有｝中にて 5％ CO2, 37℃の環境下で培養した．実験には購入時より 3～8 継代

した細胞を使用した． 

 

4.2.5 融合タンパク質の細胞接着能評価 

 細胞接着能の評価は，96-well 浮遊培養用プレート（Sumilon® MS-8096R）上で行った．ウ

ェル表面を 1000 nM の融合タンパク質（ELP-D88-CL: O-CUBE，ELP-D88-R-CL: bRGD-CUBE）

でコーティングを行った．ノンコートプレートはネガティブコントロールとして使用した． 

37℃にて 1 時間インキュベート後，各ウェルを PBS で洗浄し，HUVEC を 1×104 cells/well の

密度で播種した．37℃にて 3 時間インキュベート後，各ウェルを PBS で洗浄し，Calcein-AM 
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(Dojindo) で接着細胞の染色を行った．染色後，蛍光顕微鏡にて細胞の形態観察を行った． 

 

4.2.6 CUBE ゲルを用いた HUVEC の血管新性能評価 

 bRGD-CUBE の血管新生能を評価するため，O-CUBE と bRGD-CUBE の混合割合を調整す

ることにより，異なる bRGD 濃度（0~1.25 mM）の CUBEs を作製した．この際，CUBEs の

終濃度は全て 5% w/v になるように統一した．HUVEC を 10 μM の CellTrakerTM Orange 

CMTMR fluorescence probe (Invitrogen) で染色後，50 μL の 5% w/v CUBEs溶液当たり 4 × 105 

cells の密度になるように懸濁した．CUBEs-細胞懸濁液は，25 μL のドロップレットとなるよ

うに，浮遊培養用 24-well plate (IWAKI 1820-024) の中央に滴下し，37℃にて 10分間インキュ

ベートを行うことによりゲル化させた．細胞を包埋したハイドロゲルは，HuMedia-EG2 に浸

し，37℃にて培養を行った．一晩培養後，CUBEs ハイドロゲルに包埋したHUVEC の形態観

察を，共焦点レーザー顕微鏡 (Olympus FV300) を用いて行った． 

 

4.2.7 Real-time PCR による mRNA 発現量測定 

 bRGD-CUBE ゲル内で培養することにより HUVEC の血管新生が誘導されていることを，

mRNA の発現量を測定することによって評価した．本実験では，管腔形成のマーカーとし

て in vivo 及び in vitro の双方で発現が確認されている因子である，Matrix Metalloprotease-2 

(MMP-2)，Angiopoietin-2 (Ang-2)，Tyrosine kinase-2 with immunoglobulin-like and EGF-like domains 

(Tie-2) の 3 種に着目し，評価を行った．またリファレンス遺伝子として，細胞の生存維持

や増殖に不可欠であり，細胞内で恒常的に発現しているハウスキーピング遺伝子である

Glyceraldehyde-3-phosphate dehydrogenase (GAPDH) を用い，遺伝子発現量の相対値を比較した． 

HUVEC を前項 4.2.6 と同様にして培養を行った．一晩培養後，細胞を包埋したハイドロ

ゲルを冷 PBS で溶解させ，遠心分離により細胞を回収した．全 RNA は TRIzolTM Reagent 
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(Invitrogen) を用いた，酸性グアニジン・フェノール・クロロホルム法により抽出した．RNA

濃度は 260 nm の吸光度から求め，逆転写（reverse transcription, RT）反応は Oligo(dT)12–18 Primer 

(Invitrogen) と SuperScript® III Reverse Transcriptase (Invitrogen) を用いて行った．合成した一本

鎖相補的 DNA（complementary DNA, cDNA）は，FastStart Taq DNA Polymerase と 二本鎖 DNA

特異的な SYBR® Green I dye を含む FastStart Essential DNA Green Master (Roche) を用い，増幅さ

せ real-time PCR を行った．用いた PCR プライマーは Table 4-1 に示した．Real-time PCR は，

LightCycler® Nano Instrument (Roche) を用い，(95℃10 秒, 60℃10 秒, 72℃15 秒) ×45 サイクル

の反応条件で行った．定量化サイクル（Quantification cycle, Cq）値は，LightCycler® Nano Software 

(Roche) にて任意の蛍光強度に達したサイクル数から求め，相対的な遺伝子発現量は，2-ΔΔCq

法[190]により解析した． 

 

Table 4-1 | Real-time PCR に用いたプライマーセット． 

 

 

4.2.8 ELISA による CUBE への成長因子保持能評価 

 100 nM に調整した ELP-CL または ELP-D88-CL を浮遊培養用 96 well plate（Sumilon® 

MS-8096R）に 100 μL 添加し，37℃で 1 時間インキュベートを行い，プレート上に物理吸着

させた．その後タンパク質溶液を除去し，PBS-T（0.05% Tween 20 含有 PBS）200 μL で 5 回

洗浄後，Blocking One（ナカライテスク）200 μL を添加し，4℃にて一晩インキュベートする

ことによりブロッキングを行った．ブロッキング後，上清を除き，200 μL の PBS-T で 5 回
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洗浄を行った．その後，100 nM に調製した bFGF，あるいは 25 nM に調製した VEGF121, 

VEGF165をそれぞれ 100 μL 添加後，37℃で 1 時間インキュベートし，PBS-T 200 μL で 5 回洗

浄を行った．そして，5000 倍に希釈した 1 次抗体 rabbit-anti-bFGF (Santa Cruz Biotechnology)，

あるいは 200 倍に希釈した 1 次抗体 mouse-anti-VEGF (Abcam) を 100 μL 添加し，37℃で 1 時

間抗原抗体反応を行った．PBS-T で 5 回洗浄後，5000 倍に希釈した HRP 標識 anti-rabbit-IgG 

(Sigma)，あるいは 1000 倍に希釈した HRP 標識 anti-mouse-IgG (Sigma) を 100 μL 添加し，37℃

で 1時間抗原抗体反応を行い，再び PBS-Tで 5回洗浄後，3, 3', 5, 5'-tetramethylbenzidine（TMB）

Horseradish peroxidase（HRP）substrate (Kirkegaard & Perry Laboratories) を 100 μL 添加した．2

分間反応させた後，1N HCl を 100 μL 添加することにより反応を停止させ，450 nm の吸光

度を測定した． 

 

4.2.9 成長因子一体化 CUBE ゲルを用いた HUVEC の血管新性能評価 

 HUVEC を 10 μM の CellTrakerTM Orange CMTMR fluorescence probe (Invitrogen) で染色後，2 

ng の bFGF，2 ng の VEGF165を添加した 50 μL の 5% w/v bRGD-CUBE（bRGD = 1.25 mM）溶

液当たり 4 × 105 cellsの密度になるように懸濁した．各成長因子（GFs）と bRGD-CUBEを含

む細胞懸濁液は，25 μL のドロップレットとなるように，浮遊培養用 24-well plate (IWAKI 

1820-024) の中央に滴下し，37℃にて 10分間インキュベートを行うことによりゲル化させた．

細胞を包埋したハイドロゲルは，GFsを抜いたHuMedia-EG2に浸し，37℃にて培養を行った．

またコントロールとして，GFs を添加していない bRGD-CUBE，及び同量の GFs を添加した

HuMedia-EG2を使用した． 

一晩培養後，CUBEs ハイドロゲルに包埋した HUVEC の形態観察を，共焦点レーザー顕微鏡 

(Olympus FV300) を用いて行った．さらに，血管新生マーカー遺伝子の発現量を 4.2.7と同様

にして評価した． 
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4.3 実験結果及び考察 

4.3.1 融合タンパク質の発現及び精製 

 構築した(AVGVP)42-D88-bRGD-CL（ELP-D88-R-CL: bRGD-CUBE）を Figure 4-3A に示した．

bRGD-CUBE は，Figure 3-5 で示した他の CUBEs と同様に大腸菌 BL21(DE3) 株を用いて発現

誘導を行い，ITC の改法により可溶画分から精製を行った．精製した bRGD-CUBE の収量

は，他の CUBEs と同様に培養液 1L 当たり，少なくとも乾燥重量で 200 mg であり，ITC 法

を利用することにより，容易に大量に得られることが示された．bRGD-CUBE の精製度は，

SDS-PAGE で展開することにより評価を行った（Figure 4-3B）．観察されたバンドは，分子量

から予想される位置より高い位置に現れた (O-CUBE: 39.3 kDa; bRGD-CUBE: 40.6 kDa)．こ

の理由としては，3.3.1 で述べたが，ELP の特性[180]，及び強く負に帯電した polyD に起因[181]

するものと考えられる．融合タンパク質の精製度は，ほぼ単一バンドであったことから，高

水準であり，以降の実験に十分な精製度であった． 

 また，bRGD-CUBEを加温することにより得られるハイドロゲルは，bRGDを導入していな

いO-CUBEと同様の温度応答性を示し，透明性の高いハイドロゲルであった（Figure 4-3C）．

したがって，bRGD モチーフの導入は，CUBE の会合やハイドロゲル形成，ゲルの透明度に

影響を与えないことが示された． 

 

4.3.2 融合タンパク質の細胞接着能評価 

bRGD-CUBE の機能性を評価するため，まず二次元上での細胞接着能を HUVEC により調

べた．ノンコート及び，O-CUBE をコーティングしたプレートはネガティブコントロール

として使用した．各プレートに細胞を播種し，3 時間のインキュベーション後に細胞の形態

観察を行った（Figure 4-4）．O-CUBE をコーティングしたプレート上で培養した HUVEC は，

ほとんど接着しておらず，ノンコートのプレートと同等の細胞接着性であった．一方で，
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bRGD-CUBEをコーティングしたプレート上では，強いHUVECの接着，伸展が観察された．

このことから，bRGD-CUBE が細胞接着活性を有していると共に，生理活性ペプチドを導入

することにより，容易に CUBE を機能化できることが示された． 

 

4.3.3 CUBE ゲルを用いた HUVEC の血管新性能評価 

 機能性 CUBE の三次元足場材料としての有用性を調査するため，bRGD-CUBE ハイドロゲ

ル内で HUVEC を三次元培養し，血管新生活性の評価を行った．bRGD 濃度の異なる（0~1.25 

mM）CUBE ハイドロゲルに包埋培養した HUVEC の形態観察を行ったところ，16 時間以内

に三次元的な脈管類似構造を形成し，この細胞ネットワークの形成は，bRGD 濃度に依存し

て促進された（Figure 4-5A）． 

また，この観察結果を定量的に示すために，real-time PCR によって，管腔形成マーカーで

ある MMP-2，Ang-2，Tie-2 の遺伝子発現を分析した．MMP-2 は，内皮細胞が遊走する際に，

新生血管周囲の ECM タンパク質を分解する役割を担っており[149, 192]，血管新生シグナルの

刺激に応答し，血管内皮細胞から大量に分泌される．MMP-2 による基底膜成分の消化は，

血管内皮細胞の遊走に不可欠であり，ガン組織における浸潤・転移にも関与する因子とし

て知られている．また，Ang-2 と Tie-2 は，新生血管形成のシグナル伝達における重要なリ

ガンド，レセプターである[193,194]．Tie-2 は血管内皮細胞膜上に発現して機能するレセプター

型チロシンキナーゼであり，血管内皮細胞と壁細胞の接着や解離，遊走に関与することが

知られている．Tie-2 のリガンドには，Ang-1 及び Ang-2 が同定されている．Ang-1 は壁細胞

から分泌され，Tie-2 のリン酸化を誘導し，内皮細胞と壁細胞の細胞間接着を促すことによ

り血管を安定化させる．一方で，Ang-2 はリン酸化を誘導しないアンタゴニストとして働き，

内皮細胞と壁細胞の接着を抑制することにより，内皮細胞の発芽，血管新生が誘導される[193]．

したがって，Ang-2 及び Tie-2 の発現量を評価することにより，血管新生や管腔形成の指標

として論じることができると考えられる． 
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これらの血管新生マーカー遺伝子の発現量は，bRGD 濃度依存的に亢進されており，細胞

観察の結果に対応した結果となった（Figure 4-5B）． 

以上の結果より，CUBE ゲル内に三次元的に配置された bRGD ペプチドは適切な構造を

保っており，bRGD-CUBE は，HUVEC の三次元脈管ネットワーク形成を促進したことが示

された．したがって，本機能性タンパク質ハイドロゲルは HUVEC の血管誘導に適した微

小環境を提供していると考えられる． 

bRGD は，αvβ3 インテグリン及び α2β1 インテグリンレセプターと相互作用することが知

られている[195, 196]．αvβ3 インテグリンは，血管新生の際に強く上方制御され[197]，これらの

相互作用は，内皮細胞の血管新生に不可欠であると考えられている．一方で，Ⅰ型コラー

ゲンのインテグリンレセプターでもある，α2β1インテグリンは，三次元血管内腔形成におい

て重要な役割を担うことが示されている[198]．注目すべきことに，αvβ3 インテグリン特異的

なフィブロネクチン由来の GRGDS を修飾した CUBE (R-CUBE) は，ゲル上培養において

HUVEC の二次元的な脈管類似構造の形成を誘導したが，三次元的な血管新生は促進されな

かった．したがって，三次元脈管形成の誘導は，おそらく αvβ3だけでなく，α2β1インテグリ

ンレセプターの刺激が必要であると考えられる．実際，β1 と β3 インテグリンは，血管内腔

形成に関係することが示されており[199]，これらの活性化の上方制御や阻害は，病的血管新

生に関係している[200]．したがって，インテグリン活性化の精密な制御は，治療的血管新生

や腫瘍血管新生の理解に重要である． 

本研究で設計した機能化 CUBE は，導入する生理活性ペプチドを変更することにより，

容易にその機能性を調整可能であることから，組織工学における有用な三次元足場材料の

候補になりうると期待できる． 
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4.3.4 ELISA による CUBE への成長因子保持能評価 

 CUBE は polyD によって強く負に帯電しているため，静電相互作用を利用し，塩基性ドメ

インを有する成長因子を保持できる可能性がある．実際，生体内においても，多数の硫酸

基とカルボキシル基を持つヘパリン，ヘパラン硫酸などのグリコサミノグリカンを介して，

bFGF，VEGF などの成長因子の保持，拡散性を制御している[166,167]．そこで ELP-D88-CL に

おいてもこのような機能を有しているかを調査するため，bFGF，VEGF165 の CUBE への結

合能を ELISA によって評価を行った．なお VEGF は選択的スプライシングによって，ヒト

では VEGF121, VEGF165, VEGF189, VEGF206等のいくつかの亜型が存在し，ヘパリン結合サイト

の有無，長さが異なっている（Figure 4-6）[191]． 

ヘパリン結合ドメインを欠如している VEGF のスプライスアイソフォームである，

VEGF121 はネガティブコントロールとして使用した．リコンビナント bFGF 及び VEGF を

ELP-CL あるいは ELP-D88-CL をコーティングした表面と反応させ，保持された各成長因子を，

特異的抗体を用いて検出した（Figure 4-7A, B）．bFGF は，ELP-CL をコーティングした表面

上に比べ，ELP-D88-CL をコーティングした表面において結合量が増大し強いシグナルを示

した（Figure 4-7C）．同様に，VEGF165 は，ELP-CL で修飾した表面上での結合量に対し，

ELP-D88-CL で修飾した表面においては，効率的な結合を示した（Figure 4-7D）．さらに，

ELP-D88-CL は，正電荷のヘパリン結合ドメインを有さない VEGF121よりも VEGF165に対して

優位に相互作用した． 

 これらの結果より，ELP-D88-CL は，成長因子の塩基性ドメインとマトリックスにおける

D88 間の静電相互作用を介して，bFGF や VEGF165 といったヘパリン結合性成長因子を特異

的に認識していると言える．したがって，CUBE ハイドロゲルは，成長因子の持続的な徐放

担体として利用可能であると考えられる． 
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4.3.5 成長因子一体化 CUBE ゲルを用いた HUVEC の血管新性能評価 

 CUBE ハイドロゲルと静電的に保持された成長因子（GFs）による相乗作用を調査するた

め，HUVEC を，GFs を添加した bRGD-CUBE ゲル内で培養し，血管新生活性を評価した．

GFs 一体化 bRGD-CUBE ゲル内で包埋培養した HUVEC の形態観察を 16 時間の培養後に行

った（Figure 4-8）．HUVEC の形態変化は，GFs を抜いた条件においても観察された．しか

しながら，三次元脈管類似構造の形成は，GFs を添加することにより促進された．特に，bFGF

と VEGF165を保持させた bRGD-CUBE ハイドロゲルは，血管新生活性を効率的に促進させた

（Figure 4-8A）．また，この観察結果を定量的に示すために，real-time PCR によって，血管新

生マーカーである MMP-2，Ang-2，Tie-2 の遺伝子発現を分析した（Figure 4-8B）．GFs の添

加は，MMP-2 と Ang-2 の遺伝子発現を促進させた．特に，bFGF と VEGF165を保持させた

bRGD-CUBE ハイドロゲルは，コントロールと同量の soluble GFs を使用しているのにも関わ

らず，最も高い発現活性を示した．同様に，bFGF を保持させた bRGD-CUBE ハイドロゲル

は，同量の bFGF を培地に添加したコントロールと比較して，より高い Ang-2 の発現を示し

た．MMP-2 の発現は，VEGF により誘導されることが示唆されており[201]，VEGF を固定化

することにより，MMP-2 の発現が高まったと考えられる．一方で，bFGF のみの固定では，

効率的なシグナル伝達が行われず ，MMP-2 発現の有意差が見られなかったと考えられる．

また，Tie-2 の発現においては，bFGF 及び VEGF 添加による有意差が観察されなかった．今

回の実験では，bFGF 及び VEGF を固定化することによるマトリックスとの相乗効果を検証

するため，HUVEC の培養に通常添加される EGF を抜いた条件で評価を行っており，この

EGF の存在が Tie-2 の発現に関係している可能性がある．実際，アテロコラーゲン上での

HUVEC の脈管形成評価において，bFGF, EGF, VEGF を組み合わせることにより，Tie-2 の発

現を促進させることが示されている[162]．したがって，より効率的に脈管形成，血管新生を

誘導するには，bFGF, VEGF に加え，EGF を組み合わせたマトリックスが有効であると考え

られる．CUBE ゲルへの一体化を試みるのであれば，ヘパリン結合ドメインを有する EGF
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ファミリーの増殖因子である Heparin-binding EGF-like growth factor（HB-EGF）[202]を利用する，

あるいは ELPを遺伝子工学的に連結した ELP-EGFを用いるアプローチが有効である可能性

がある．ELP-EGF は，CUBE のゲル化と同時に CUBE の ELP の架橋点部位に組み込まれ，

固定化可能であると考えられる．さらに ELP と EGF 間にプラスミンや MMP 等のプロテア

ーゼ認識サイト[203,204]を導入することにより，目的に応じた成長因子の徐放制御も可能にな

ると考えられる．なお，本戦略をとることにより，ヘパリン結合性の成長因子だけでなく，

あらゆるシグナル因子の時空間的徐放制御が実現できる可能性がある． 

 以上の結果より，CUBE ゲル中に保持された GFs は活性を失うことなく効率的に作用し，

かつ局所濃度が高まることにより，HUVEC の三次元的な血管新生活性が促進されたことが

示された．言い換えると，CUBE ゲルに GFs を保持させることにより，血管新生誘導のため

の GFs の使用量を減らすことが可能であると言える．FGF や VEGF ファミリーは，重要な

血管新生因子であり，それらのクロストークは，腫瘍血管新生を含む異なる病的状態にお

ける血管形成の調整に重要な役割を担っていることが知られている[205,206]．したがって，GFs

の時空間的デリバリーは，細胞-ECM 間の相互作用と同様に三次元的な細胞機能を制御する

うえで，不可欠であると言える．本研究で設計した多機能 CUBE ハイドロゲルは，GFs のデ

リバリーが可能であり，ECM と GFs からの相乗的なシグナル伝達の誘導を可能であること

が示唆された．また前項 4.3.4 の結果と合わせて考えると，CUBE ゲルに対する GFs の結合

力の違いを利用することにより，天然 ECM のように VEGF121や VEGF165のような GFs のハ

イドロゲル中における濃度勾配を制御できる可能性があり，より精密な細胞の機能制御に

つながることが期待できる． 
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4.4 結言 

 本章では，前章で構築した温度応答性タンパク質である CUBE ハイドロゲルの三次元足

場材料としての有用性を示すために，CUBE に ECM 由来の生理活性ペプチド，及び成長因

子保持機能を導入することにより，ECM 及び成長因子からの相乗的なシグナル伝達を通じ

て，HUVEC の血管新生を制御し，三次元血管ネットワーク形成を誘導可能な多機能タンパ

ク質ハイドロゲルの構築を行った． 

 本研究では，血管新生を誘導することが知られている BSP 由来の RGD 配列 (bRGD) に

着目し，この生理活性ペプチドを CUBE に導入することにより，機能化を行った．本融合

タンパク質 (AVGVP)42-D88-bRGD-CL (bRGD-CUBE) は他のCUBEsと同様にして遺伝子工学

的に構築し，大腸菌 BL21(DE3)株を用いて発現させ， ITC 法により精製を行った．

bRGD-CUBE は，(AVGVP)42-D88-CL (O-CUBE) と同様に温度応答性ゾル-ゲル転移を示すと

共に透明性の高いゲルを形成し，bRGD ペプチド導入後もゲル化能を保持していることが観

察された．また，bRGD-CUBE の機能性を評価するため，まず二次元での細胞接着能を

HUVEC により調べた結果，強い細胞の接着，伸展が観察された．このことから bRGD-CUBE

が細胞接着活性を有していると共に，生理活性ペプチドを導入することにより，容易に

CUBEを機能化できることが示された．そして，bRGD-CUBE内でHUVECを三次元培養し，

脈管形成能の評価を行ったところ，bRGD 濃度依存的に HUVEC の三次元血管新生が誘導さ

れている様子が観察された．また同時に血管新生マーカーの発現量測定を行ったところ，

ターゲット遺伝子の発現亢進が観測され，bRGD 導入による血管新生促進能が明らかとなっ

た．以上の結果より，CUBE ゲル内に三次元的に配置された bRGD は適切な構造を保って

おり，本機能性タンパク質ハイドロゲルは HUVEC の血管誘導に適した微小環境を提供し

ていることが示された． 
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また，本融合タンパク質の構成要素である polyD による静電相互作用を介した，塩基性領

域を有する成長因子（bFGF, VEGF）の保持・デリバリーへの利用が可能かを検討した．ま

ず ELISA を応用することにより評価を行ったところ，ELP-D88-CL は，成長因子の塩基性ド

メインとマトリックスにおける D88間の静電相互作用を介して，bFGF や VEGF165といった

ヘパリン結合性成長因子を特異的に認識していることが明らかとなった．さらに

bRGD-CUBE に bFGF，VEGF を静電的に保持させ，本成長因子一体化多機能タンパク質ハ

イドロゲル内で HUVEC の三次元培養を行い，脈管形成能の評価を行ったところ，同量の

成長因子を培地に添加した条件と比較して，有意に脈管形成が促進された．以上のことか

ら，本研究で設計した多機能 CUBE ハイドロゲルは，成長因子のデリバリーが可能であり，

ECM と成長因子からの相乗的なシグナル伝達の誘導が可能であると結論付ける． 
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Figure 4-1 | 温度応答性多機能タンパク質ハイドロゲルの概念図． 

A: ECMタンパク質はアンチパラレルホモ四量体 coiled-coil構造を形成するCLを介して会合

し，温度応答性のELPがそれぞれ両末端に位置する四本腕のタンパク質複合体を形成する． 

B: bRGD-CUBE は，温度に依存して可逆的に 3D ネットワークを形成する． 

C: 多機能タンパク質ハイドロゲルによって誘導される相乗的なシグナル伝達による時空間

細胞機能制御．bRGD-CUBEハイドロゲル内で培養されるHUVECは，血管新生が促進され，

三次元脈管ネットワークを形成する． 
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Figure 4-2 | bRGD-CUBE のプラスミド構築スキーム． 

温度応答性ゲル化タンパク質である O-CUBE に骨シアロタンパク質 (BSP) 由来の RGD 配

列 (bRGD)を導入することにより(AVGVP)42-D88-R-CL (bRGD-CUBE) を構築した． 
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Figure 4-3 | 温度応答性多機能タンパク質ハイドロゲルの構築． 

A: bRGD 修飾 CUBE の設計． 

B: 精製した CUBEsの SDS-PAGEによる展開．ELP-D88-CL: 39.3 kDa; ELP-D88-R-CL: 40.6 kDa． 

C: bRGD-CUBE ハイドロゲルの透明度． 
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Figure 4-4 | bRGD-CUBE の細胞接着能評価． 

各プレートに細胞を播種し，3 時間のインキュベーション後に Calcein-AM で染色した細胞

の形態観察を行った． bRGD-CUBE をコーティングしたものにおいて，強い HUVEC の接

着，伸展が観察された．Scale bar = 200 μm． 
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Figure 4-5 | bRGD-CUBE ハイドロゲルによる血管新生活性． 

A: bRGD 濃度の異なる（0~1.25 mM）5% w/v CUBE ハイドロゲルに包埋培養した HUVEC の

形態観察．Scale bar = 50 μm． 

B: 血管新生マーカーの real-time PCR 解析．HUVEC を bRGD 濃度の異なる CUBE ハイドロ

ゲルで包埋培養し，16 時間後に細胞を回収し，real-time PCR を行った．エラーバーは，平

均値の標準誤差を表す．*P < 0.05; **P < 0.01; ***P < 0.001． 
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Figure 4-6 | ヒト VEGF-A mRNA スプライスバリアントのエクソン構造．[191] 

VEGF-Aをコードする遺伝子は，異なる構造モチーフをコードする 8つのエクソンから成る．

選択的スプライシングによって，アミノ酸残基数の異なるいくつかのアイソフォームが形

成する． 
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Figure 4-7 | 静電相互作用を介した ELP-D88-CL と成長因子間の結合活性． 

A, B: ELISA による結合評価の概念図． 

A, C: bFGF と ELP-D88-CL における D88ドメイン間の特異的結合． 

B, D: VEGF165と ELP-D88-CL における D88ドメイン間の特異的結合．ヘパリン結合ドメイン

を欠如している VEGF のスプライスアイソフォームである，VEGF121はネガティブコントロ

ールとして使用した．エラーバーは，平均値の標準誤差を表す．***P < 0.001． 
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Figure 4-8 | 成長因子一体化 bRGD-CUBE ハイドロゲルによる血管新生活性． 

A: 成長因子（bFGF, VEGF165）含有 5% w/v bRGD-CUBE ハイドロゲル（bRGD = 1.25 mM）

に包埋培養した HUVEC の形態観察．Scale bar = 100 μm． 

B: 血管新生マーカーの real-time PCR 解析．エラーバーは，平均値の標準誤差を表す．*P < 

0.05; **P < 0.01; ***P < 0.001．
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5. 結論 

 機能性三次元生体組織を構築するには，生体微小環境を再現することにより，細胞機能

を時空間的に制御することが必要である．そこで本研究では，接着，増殖，分化，組織形

成等の細胞機能を時空間的に制御可能な高機能性三次元足場材料を構築することを目的と

し，生体微小環境を模倣した新規タンパク質ハイドロゲルの開発を行った．具体的には，

生体親和性が高く特異性の高い分子認識により規定された分子設計が可能なタンパク質に

着目し，helix ペプチドの coiled-coil 構造形成による自己組織化，及び elastin-like polypeptide 

(ELP) の温度応答性会合を利用した特異的分子間相互作用により，ゲル化能，及び非共有結

合性のシグナル因子保持能を付加し，さらに機能性配列の導入により多機能タンパク質か

らなる超分子ハイドロゲルの構築を目指した．本戦略を取ることにより，特定の組織に適

した三次元空間を提供するデザイナータンパク質ハイドロゲルの構築が可能になると考え

られる． 

第 2 章では，triple helix を利用することで，ERE タンパク質に自己組織化能，及びシグナ

ル因子保持能を付加した高機能性足場材料の構築に成功した．まず，足場材料骨格である

ERE の両末端に hA または hC を結合した ARA，CRC の構築を行い，これらの融合タンパク

質を混合することにより形成するナノファイバーを TEM で観察し，さらに細胞接着能を有

することを示した．次に，このARA-CRCからなる足場材料に結合することのできる hB-bFGF

の構築を行い，ELISA 法を応用することで，hB-bFGF が ARA-CRC に特異的に結合している

ことを示した．そして最後に，構築したシグナル因子一体化足場材料を用いて，細胞増殖

能の評価を行い，その優位性を示した．以上より，hB-bFGFは triple helixの形成を介して ECM

タンパク質に固定化されることにより，細胞増殖活性が長期的に維持されることが明らか

となった．本研究におけるマテリアル設計の有用性が示されたものの，ELP は疎水性が高く

不均一に凝集しやすい性質をもつため，均一なゲルとすることは難しく，三次元培養を行
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うためのハイドロゲル創出には至らなかった．このことから，タンパク質ハイドロゲルの

構築には，ELP の凝集を制御するための親水性ブロックの導入が不可欠であることが示唆さ

れた． 

以上の知見を踏まえ，第 3 章では，ELP の凝集を制御し親水性を高めるためのブロックと

してポリアスパラギン酸 (polyD) に着目し，さらに架橋点としてアンチパラレルホモ四量体

coiled-coil構造を形成するCoil-LLペプチド (CL) を導入することにより，ハイドロゲルの構築

を試みた．また本研究では，より実用性の高い三次元足場材料とするため，ELP の中でも可

逆的な温度応答能，すなわち低温では分散状態で存在するが，相転移温度（Tt）を越えると

相分離を起こし凝集体を形成する性質，を持つ (AVGVP)nを採用することにより，細胞に傷害

を与えることなく，細胞の包埋や回収を簡便に行うことを可能にした新規温度応答性ゲル化

タンパク質の構築を行った． 

感温性ポリペプチド配列 (AVGVP)42に静電的反発により凝集を制御する Dn，架橋点とな

る CL を連結した融合タンパク質 (AVGVP)42-Dn-CL (coiled-coil unit bound ELP: CUBE) を遺

伝子工学的に構築した．CUBE は，30℃付近でハイドロゲルを形成し，低温でゾル状態へ戻

るという可逆的な温度応答性ゾル-ゲル転移を示した．また形成したハイドロゲルは，polyD

の長さに依存してゲルの透明性が向上することが観察され，D88を連結した CUBE において

は，非常に透明性の高いハイドロゲルを形成した．以降，最も透明度の高いハイドロゲル

を形成した，(AVGVP)42-D88-CL (O-CUBE) に焦点を当て，評価を行った． 

O-CUBE は，2% w/v 以上でゲル化し，このゲル化は CUBE ネットワークからなる多孔質

構造の形成によるものであることが，TEM 観察の結果より明らかとなった．また CUBE 濃

度増加に伴いゾル-ゲル転移温度が低温側にシフトし，導入した ELP の性質を反映している

ことが示唆された．加えて，CUBE ゲルの粘弾性は，濃度に依存して変化することから，ECM

の機械的性質を調整可能であることが示された．最後に A549 細胞を O-CUBE ゲル内に内包

し三次元培養を行い，長期的にゲル内で細胞の培養が可能であることが明らかとなった． 
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従来，ELP の温度応答能を利用したスマートゲル作製のアイディアは存在していたが，疎

水性が高く不均一に凝集しやすい ELP を均一なハイドロゲルとすることは難しく，実現は

容易ではなかった．しかしながら，本研究において，ELP と polyD，CL ペプチドを組み合

わせることにより，細胞の三次元培養が可能な温度応答性タンパク質ハイドロゲルを構築可

能であることが明らかとなった． 

本研究においては，ELPの鎖長を一定とし polyDの鎖長が異なる CUBEsを構築し，形成す

るハイドロゲルの透明性に影響を与えることを明らかにしたが，これは CUBE が形成する三

次元ネットワーク構造が変化した結果であると考えられる．すなわち，polyDの鎖長が短くな

るにつれ，物理的なポリペプチド鎖長の減少に加え，電子的反発が弱まることにより，網目

構造における細孔が小さくなる結果，光の透過性が減少すると予想される．本研究では評価

しきれなかったが，細孔の大きさは光の透過性だけでなく，細胞の遊走やゲルの機械的性質，

サイトカイン等の様々な物質のゲル中における拡散性等に影響を与えると考えられる．また，

ELP の鎖長を調整することによっても同様に，形成する三次元ネットワーク構造が変化する

ことが予想される．加えて，本研究においてO-CUBE 濃度を調整することにより，形成する

ハイドロゲルの機械的性質を調整可能であると述べたが，ポリペプチド濃度の変化に伴って，

機械的性質だけでなく，三次元ネットワーク構造が変化することに起因する様々なパラメー

タの変動が予想される．したがって，これらの因子が細胞に与える影響を考慮する必要があ

り，さらなる調査が必要であると考えられる．さらに CUBEに導入する coiled-coil構造を形成

する helixペプチドにおいても同様に検討を行うことにより，より幅広い性質の制御が可能な

マテリアル設計につながることが期待される．本研究においては，anti-parallel 型かつ多分岐

の coiled-coil 構造を形成することを基準とし，安定的かつ性質が明らかとなっている

anti-parallelホモ四量体の coiled-coil構造を形成する Coil-LLペプチドを採用したが，anti-parallel

型でより多分岐（eg. ホモ六量体，八量体）の coiled-coil構造を形成する helixペプチドを利用

することができれば，架橋密度が増加するため，より機械的性質の高いハイドロゲルの構築
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が期待できる．以上より，CUBE の骨格となる ELP，polyD の鎖長，及び coiled-coil ドメイン

の種類を調整した CUBEsを設計することにより，より精密制御された三次元微小空間の構築

が期待できる．  

第 4 章では，CUBE ハイドロゲルの三次元足場材料としての有用性を示すために，CUBE

に ECM 由来の生理活性ペプチド，及び成長因子保持機能を導入することにより，ECM 及

び成長因子からの相乗的なシグナル伝達を通じて，HUVEC の血管新生を制御し，三次元血

管ネットワーク形成を誘導可能な多機能タンパク質ハイドロゲルの構築を行った． 

CUBE に BSP 由来の RGD 配列 (bRGD)を導入することにより，機能化を行った．本融合

タンパク質 (AVGVP)42-D88-bRGD-CL (bRGD-CUBE) は (AVGVP)42-D88-CL (O-CUBE) と同

様に温度応答性ゾル-ゲル転移を示すと共に透明性の高いゲルを形成し，bRGD ペプチド導

入後もゲル化能を保持していることが観察された．また，bRGD-CUBE は，HUVEC の接着，

伸展を促進することから，bRGD の機能を反映していると共に，このように生理活性ペプチ

ドを導入することにより，容易に CUBE を機能化できることが示された．さらに，

bRGD-CUBE 内で三次元培養した HUVEC は，脈管形成が促進され，この活性は bRGD 濃度

依存的であることが明らかとなった．したがって，CUBE ゲル内に三次元的に配置された

bRGD は適切な構造を保っており，本機能性タンパク質ハイドロゲルは HUVEC の血管誘導

に適した微小環境を提供していることが示された． 

また，O-CUBE は，成長因子の塩基性ドメインとマトリックスにおける D88間の静電相互

作用を介して，bFGF や VEGF165といったヘパリン結合性成長因子を特異的に認識している

ことが明らかとなった．さらに bFGF，VEGF を静電的に保持させた bRGD-CUBE ハイドロ

ゲル内で HUVEC の三次元培養を行い，脈管形成能の評価を行ったところ，同量の成長因

子を培地に添加した条件と比較して，有意に脈管形成が促進された．以上のことから，本

研究で設計した多機能 CUBE ハイドロゲルは，成長因子のデリバリーが可能であり，ECM

と成長因子からの相乗的なシグナル伝達の誘導が可能であることが示された． 
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本研究においては，CUBE を機能化する生理活性ペプチドとして，血管新生を誘導するこ

とが知られている骨シアロタンパク質  (BSP) 由来の RGD 配列  (bRGD) に着目し，

bRGD-CUBE ハイドロゲルが HUVEC の三次元的な血管新生を誘導することを明らかにした

が，bRGD ペプチドだけでなく，複数種の生理活性ペプチドを組み合わせることにより，よ

り生体組織に近い三次元血管組織の構築，あるいは治療的な血管新生や病的な血管新生等，

目的に応じた細胞の機能制御が期待できる．Liらによると αvβ3インテグリン特異的なマトリ

ックスは，無秩序かつ蛇行した病的な血管を誘導するのに対して，α3/α5β1インテグリン特異

的なマトリックスは，秩序的で正常な血管が誘導される[200]．したがって，例えば，がん組

織モデルの構築には病的な血管新生を促す αvβ3 インテグリン特異的なマトリックスが適し

ており，一方で損傷組織の再生には正常かつ治療的な血管新生を促す α3/α5β1 インテグリン

特異的なマトリックスが適していると言える．以上より，刺激するインテグリンの種類を制

御可能なマトリックスの構築により，目的に応じた血管新生の制御が可能になると考えられ

る．bRGD ペプチドは，αvβ3や α2β1インテグリンと相互作用することが知られており，αvβ3

インテグリンを強く刺激するため，病的な血管新生が進み，不安定な血管となる．治療的

な血管新生を促すアプローチとしては，CUBE への RGD ペプチドの導入に加え，9 番目の

フィブロネクチン III 型モジュール（III9）に存在する PHSRN 配列の導入が有効である可能

性がある．PHSRN ペプチドは RGD モチーフの相乗作用効果を示す配列として知られてお

り，フィブロネクチンにおけるインテグリン認識の調節に関わっている[207,208]．具体的には

PHSRN ペプチドの導入により α3/α5β1インテグリンへの刺激も見込めるため，治療的な血管

新生を誘導できる可能性がある．また，内皮細胞の接着，遊走，血管新生等の機能制御に

関わる生理活性ペプチドとして，fibronectin III CS-5由来の REDV配列[54]や laminin A鎖由来

の IKVAV配列[209]，laminin B1鎖由来の YIGSR配列[210]等が同定されており，これら複数の生

理活性ペプチドを組み合わせて導入することにより，相乗的なシグナル伝達の誘導が望め，

より効果的かつ精密な細胞機能制御につながることが期待される． 
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以上より，本研究では，helixペプチドの coiled-coil構造形成，及び ELPの温度応答性会合を

利用した特異的分子間相互作用により，自己組織化能，シグナル因子保持能，及び温度応答

性を有した，機能性足場タンパク質からなる三次元足場材料が構築可能であると結論付ける．

本材料は，細胞の運命決定・機能調節に関わる生物学的，及び機械的性質を制御可能であり，

特定の細胞・組織に適した微小環境の再現につながる可能性が示された．したがって，デザ

イナーCUBE ハイドロゲルは，生医学分野における様々なアプリケーションのための有用な

スマートバイオマテリアルになりうると期待できる．本タンパク質ハイドロゲルの設計戦略

が，テーラーメイドの機能性バイオマテリアル構築における新しい基盤を提供し，組織工学

分野における発展の一助になれば幸いである． 
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