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序⽂ 
本論⽂は、⼤阪⼤学⼤学院基礎⼯学研究科物質創成専攻化学⼯学領域の境 慎司教

授の指導のもと、2020 年から 2025 年になされた研究成果についてまとめたもので
ある。 

本論⽂は、光架橋性のキトサンインクに着⽬し、3D バイオプリンティングの材料
および造形の開発に関してまとめた。これまで、バイオプリンティングへの応⽤が
限られていたキトサン材料に関して、押し出し式および液層光重合式の造形⼿法に
応⽤できる光架橋性インクの開発と、これにイオン架橋を組み合わせた⼆重架橋キ
トサンヒドロゲルの開発および、Schiff 塩基を組み合わせることによる機能化に取
り組んだ。さらに、3D バイオプリンティングにおける造形プロセスの開発の観点か
ら、造形中に材料を⾼い混合率で、かつ細胞を傷つけることなく混合することが可
能なノズルの開発も⾏った。 
 本研究を通して、キトサンインクのバイオプリンティングへの応⽤性を広げたも
のであると著者は考える。 
  



 

要約 
本博⼠論⽂は、光架橋性のキトサンインクに着⽬した 3D バイオプリンティング材

料およびプロセスの開発について論述したものである。第⼀章では、3D バイオプリ
ンティングの研究の動向や、課題について記載した。3D バイオプリンティングは、
細胞や機能的な特性を持つインクを、3D プリンタを⽤いて三次元の構造体を造形す
る技術であり、再⽣医療や創薬など、さまざまな分野への応⽤が期待されている。3D
バイオプリンティングの諸分野への応⽤を進めるためには、造形に⽤いる材料と造形
を⾏うためのプロセスの⾼度化という 2 つの課題に取り組む必要がある。材料の開発
では、造形に⽤いる材料が、造形を⾏った後に 3 次元の構造を維持するだけの⼗分な
機械的強度をもつヒドロゲル化特性をもつことや、細胞の接着・⽣存を促すような⽣
理活性を持つものを開発することが求められる。⼀⽅で、開発した材料を特定の⽤途
や⽬的に応じて、設計図に基づいて⾼い忠実度で配列することができるような造形プ
ロセスを開発することも重要である。本研究では、光架橋性のキトサンインクに着⽬
し、3D バイオプリンティングにおける材料・造形プロセスの開発に取り組んだもの
である。本博⼠論⽂の検討は、全体で 4 つの章に分かれる。 
 まず第⼆章では、光架橋性のキトサンインクの 3D バイオプリンティング⽤材料と
しての応⽤について記載した。キトサンは、カニなどの甲殻類や、キノコなどの菌類
から抽出可能なキチンの脱アセチル化合物であり、抗菌性や創傷治癒効果などの優れ
た特性を持つ材料である。また、セルロースに次いで天然で 2番⽬に多く存在し、資
源としても豊富である。そのため、3D バイオプリンティングのための材料として有
⽤な材料である⼀⽅でバイオプリンティングへの研究は⼗分になされてこなかった。
その理由として、三次元の構造を維持できるだけの⼗分な機械的強度を持ちかつ均⼀
なヒドロゲルを得るためのヒドロゲル化⼿法が乏しいことが挙げられる。3D バイオ
プリンティングの材料としては、3D プリンタで材料が吐出されてから、短時間でヒ
ドロゲルとして均⼀に固まるような特性が望ましい。そこで、光架橋によるヒドロゲ
ル化⼿法に着⽬し、これをキトサンによるバイオプリンティングに活⽤できないかど
うかを検討した。フェノール性⽔酸基は、過硫酸ナトリウム(SPS)を反応犠牲剤、
Ru(bpy)3 を光架橋の触媒として⻘⾊の可視光照射条件下で、フェノール性⽔酸基間
同⼠で架橋反応を進⾏させることができる。これまでに、キトサンにフェノール性⽔
酸基を導⼊した化合物(ChPh)の光架橋時の特性や、これを⽤いたバイオプリンティ
ングへの応⽤は⾏われていなかった。ChPh インクにおける、SPS および Ru(bpy)3
濃度がゲル化時間や、機械的強度に与える影響について調査し、これら特性を踏まえ
た上で、押し出し式 3D プリンティングや液層光重合式の 3D プリンティング⼿法に
おいて光架橋性のキトサンインクの活⽤が可能かどうか検討した。また、キトサン固
有の特性である抗菌性や⽣分解性が保持されているかどうかについても評価を⾏っ
た。開発したインクは、キトサン固有の特性を維持し、かつ汎⽤性のある 3D バイオ
プリンティング⽤インクであることを⽰した。 
 第三章では、光架橋性キトサンヒドロゲルの機能化を⽬指し、三リン酸ナトリウム
(TPP)を⽤いたキトサンのイオン架橋が、フェノール架橋されたキトサンヒドロゲル
に与える効果について記述した。フェノール性⽔酸基の架橋によって得られるヒドロ



 

ゲルは、機械的強度が脆いことが問題であった。そこで、フェノールの架橋に加えて、
三リン酸アニオンとキトサンのアミノ基間で形成されるイオン結合を組み合わせる
ことで、機械的特性や保⽔性などの諸特性に対してどのような効果が得られるのか検
討を⾏った。まず、形状を維持し、安定的なヒドロゲルを得るには、フェノール架橋
とイオン架橋を⾏う順序が重要であることを明らかにした。さらに、TPP イオン架
橋をフェノール架橋と組み合わせることで、フェノール架橋のみによって得られるヒ
ドロゲルよりも最⼤で 20倍ヤング率の⼤きいヒドロゲルを得ることができた。さら
に、良好な保⽔性と電気伝導性を⽰し、フレキシブルな回路の作製の実現に繋げられ
ることを⽰唆した。 
 第四章では、光架橋性キトサンインクの造形精度を⾼めるために、酸化グルコマン
ナンと組み合わせることで形成される Schiff 塩基ヒドロゲルに着⽬し、3D バイオプ
リンティング⽤材料としての特性評価について記述した。多くのバイオプリンティン
グ⽤材料は、液体として吐出を⾏い、その後ヒドロゲル化を⾏うことにより、3 次元
の構造体を構築するが、このような液体材料は、ノズルから吐出された後に、低い界
⾯張⼒によりプラットフォーム上を広がり、造形精度の低下を招いている。⾃⼰修復
性を持つヒドロゲル材料は、剪断のかかっている状態では、その構造が崩壊し、流動
的特性を⽰すが、剪断のない状態では、そのヒドロゲルの特性が復元される。このよ
うな特性は、バイプリンティング⽤材料として、材料がノズルから吐出された後に、
ヒドロゲルとしてその形状を維持するために、望ましい特性であると考えられる。
Schiff 塩基反応によって形成されるヒドロゲルは⾃⼰修復性の特性を持つことが知ら
れており、⽣体にとって有毒な架橋剤を必要とせず、室温でヒドロゲル化するという
メリットが存在する。本研究では、より⾼い造形精度、インクとしての機能性を実現
するために、酸化グルコマンナンと ChPh によって得られる Schiff 塩基ヒドロゲルを
バイオプリンティング⽤材料として活⽤することを試みた。酸化グルコマンナン濃度
がレオロジーや⽣理活性に与える影響について調査を⾏った。そして、3D プリンテ
ィングを⾏い、造形精度の評価を⾏った。開発した ChPh-酸化グルコマンナン複合ヒ
ドロゲルは、ChPh インク単体と⽐べて、⾼い造形精度と、細胞適合性をもつことを
明らかにした。 
 第五章では、キトサンインクを⽤いた⾼度な造形を⾏うための造形プロセスの開発
として、効率的に材料を混合するためのノズルの開発について記述した。従来の材料
混合技術には、受動的に材料を混ぜるパッシブミキサと、外的刺激により能動的に混
ぜるアクティブミキサの 2 つの⼿法があったが、前者ではバイオプリンティング材料
のような粘性のある材料を効率的に混ぜることができず、後者は、材料中に含まれる
細胞に損傷を与える可能性があった。そのため、バイオプリンティングプロセス中で
材料を効率的かつ穏やかに混合する技術が求められていた。そこで、⾳波による刺激
により材料を混合する技術に着⽬した。⾳波は細胞にとって温和で、その強度の調整
が容易な刺激である。本章では、バイオプリンティング⽤材料のモデル材料として活
⽤されているアルギン酸インクを⽤いて、材料の混合を効率的に⾏うための、⾳波で
誘起するマイクロミキサの適切な運転条件やデザインの決定をおこなった。開発した
ノズルは、材料を効率的に混合し、3D バイオプリンティングに有効なことを⽰した。



 

さらに、本論⽂の主題材料である ChPh インクの混合にも有効であることを⽰した。
加えて、細胞に対する適合性が⽰された。 
 本研究は、材料開発と造形プロセス開発の観点から、光架橋性キトサンインクのバ
イオプリンティングでの有⽤性について述べたものであり、キトサン材料を⽤いた
3D バイオプリンティング研究の発展、ひいてはこれを⽤いた再⽣医療や創薬などの
応⽤に寄与するものであると考える。 
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第⼀章： 序論 
 
背景 
事故や病気によって⽣じる⼈体組織の損傷・喪失に対して、⼈体の持つ再⽣能⼒に

は限界がある。このため、そのような損傷を修復するための治療法を確⽴することを
⽬的とした研究が近年進められている。従来から⽤いられている治療法として、組織
や臓器の損傷を受けた患者に対して、ドナーからこれらを移植する⽅法が挙げられる。
しかしながら、患者に対してドナーの数が不⾜していることや、仮にドナーがいたと
してもこの移植⼿術が適⽤できるかどうかは、患者にとって適合的なドナーであるか
どうかに依存するという問題点がある[1]。例えば、2021年のデータによると、アメ
リカでは病気や事故により組織や臓器を損傷し、その移植の⼿術を待っている患者が
10万⼈以上存在しているが、移植⼿術を受けられるのはわずかに年間 5000⼈程度に
すぎない[2]。また、ドナーを待つ患者のうち、36 %の患者が⼀年以内に死亡し、69 %
の患者が 5 年以内に死亡するとされ[3]、患者に対して、ドナーの数が追いついてい
ないことが問題となっている。加えて、彼らが治療を受けられたとしても、移植され
た組織・臓器の細胞は患者の持つ細胞の遺伝情報と異なるため、体内の免疫系は移植
された組織・臓器を異物と認識し、拒絶反応を引き起こす[4]。このため、移植⼿術
の前には、ドナーの組織・臓器の遺伝情報が患者に対して適合的、すなわち起こりう
る拒絶反応が重篤でないかどうかを確認する必要がある。また、移植⼿術後には、拒
絶反応を抑える薬を服⽤し続けなければならない。このように、⼈体組織の損傷を修
復するための移植⼿術による治療法は、ドナー不⾜や拒絶反応などの問題を抱えてい
る。 
 
3D バイオプリンティングとは 
前述の問題点を解決するべく、近年研究が進められている再⽣医療のためのアプロ
ーチの⼀つが 3D バイオプリンティングである。3D バイオプリンティングとは、細
胞や機能的な材料を含んだインクを、3D プリンタを⽤いて３次元状の構造物に構築
する技術のことである [5‒7] (図 1-1) 。3D プリンタは、必要な材料と 3Dデータが
あれば、⼿軽にテーラーメイドに 3 次元の構造体を造形できるという利点がある。
3D バイオプリンティングは、このような利点を再⽣医療や新薬開発などの分野に活
かすことを⽬的に、研究が進められている。例えば、患者の体細胞から得た iPS 細胞
を培養し、特定の臓器や組織の細胞に分化させ、この細胞を含んだインクを⽤いて、
3D バイオプリンティングにより⼈⼯組織・臓器を作製することができれば、ドナー
からの組織・臓器の移植⼿術に依存しない治療法の確⽴が期待される[8]。また、患
者⾃⾝の細胞を⽤いることにより、移植⼿術後の拒絶反応のリスクを回避することが
できるという利点もある。



   

3D バイオプリンティングには、主に 3 つの造形⼿法が⽤いられている (図 1-2) 。
1 つ⽬は、材料をシリンジなどで押し出し、⽴体的造形物を作製する押し出し式 3D
プリンティングである[9,10]。この⼿法は、多様な材料で応⽤可能であり、⼈間の組
織や臓器の模倣体を作るのに要求されるような cm3 スケールの⼤きさの構造体を作
製することに適している⼿法であるが、造形精度及び造形速度に問題が存在する[11]。 

2 つ⽬は、液体のインクを光によって重合させ、これを積層することで造形物を作
製する液層光重合式 3D プリンティングである [12,13]。底⾯が光を透過する素材で
できた液槽に、光で硬化する材料をみたし、液層の底部から液晶ディスプレイ等で光
を照射し、液層に浸されたプラットフォーム上で材料を硬化させ、その積層を繰り返
すことで 3 次元状の構造体を作製する⼿法である。造形速度が早く、数⼗ µm-数百 
µmの⼩さなパターンを作製するのに適した⼿法である⼀⽅で、⾼粘性の材料を使⽤
できないことや、材料や材料を架橋させるための架橋剤に毒性があるものが多く、細
胞を⽤いるバイオプリンティングの分野で使⽤するには、制約が多く存在することが
問題点である[12]。 

3 つ⽬は、熱や電圧によって形の変形する素⼦を⽤いて、微⼩液滴を吐出し、その
液滴を配列することで３次元構造体を作るインクジェット式プリンティングである 
[14,15]。その造形速度および造形精度は押し出し式 3D プリンティングと液層光重
合式プリンティングの中間的な性能を⽰す。これら 3 つの造形⼿法のうち押し出し式
3D プリンティングが、造形できる構造体のスケールの⼤きさや、簡便性から幅広く
利⽤されている[16] 。 

 

図 1-1. 3D バイオプリンティング概略図 
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3D バイオプリンティングの研究の動向 

バイオプリンティングの医療分野への応⽤研究の動向として、まず1988年にKlebe
ら[17]がインクジェット式のプリンタを⽤いて、ヒト類表⽪癌細胞由来の A431細胞
を含有したフィブロネクチンゲルのパターンの作製に成功したことにその歴史は始
まる。2002 年には、Landersら[18] が、押し出し式 3D プリンタを⽤いたアルギン
酸ヒドロゲルによるバイオプリンティングを報告した。その後さらに研究は発展し、
2019年には Nadavら[19]は押し出し式 3D プリンタを利⽤して、ES 細胞を含んだ細
胞外マトリクス由来ヒドロゲル⽤いて⼼臓様構造体の作製に成功した他、Kimら[20]
は 3D プリンティングにより作製した筋⾁シートをマウスに移植し、これがマウスの
筋⾁の機能を回復させることに成功したという報告をした。 

また、バイオプリンティングは、薬剤のスクリーニングプロセスにも応⽤されよう
としている。⼀般に、新薬の開発には、12-15 年の時間がかかるとされている[21]。
特に⾮臨床試験の段階が最も時間のかかるプロセスであり[22]、このプロセスの効率
化が新薬開発の効率化を加速させる鍵となっている。現状、薬剤スクリーニングでは、
細胞ディッシュ上で育成した細胞の組織に対して、その薬効を調査しているが、この
ような⼆次元の組織では、実際の三次元組織やその周辺環境を再現することが難しく、
正確な薬効を調べることが困難である[23,24]。そこで、より⽣体組織の機能に近い 3
次元組織様構造体を 3D バイオプリンティングで造形を⾏い、これを薬剤スクリーニ
ング⽤いることで、薬効のより正確な評価と、これによる新薬開発プロセスの効率化
を図る研究が⾏われている。これまでに、新薬開発を⽬的として、3D バイオプリン
ティングを⽤いた乳がんモデル[25]や、⼦宮頸がんモデル[26]が提案された。 
他にも、⾷品の⽣産にも 3D プリンティング技術は応⽤が進められている[13]。例

えば、⾷⽤⾁を⽣産する畜産プロセスでは、環境に対する負荷が⼤きいことが問題と
なっており、⼈⼯的にかつ環境に優しい⼿法で⾷⽤⾁を⽣み出す新たなプロセスが求
められている。そのため、⾁を構成する細胞を⽤いて、⾁を模倣した組織をバイオプ

 

図 1-2. 主な３D バイオプリンティングの造形⼿法 
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リンティングにより成型することができれば、環境に優しい⾷⽤⾁の⽣産につなげる
ことができると期待されている[27]。  
このように、3D バイオプリンティングは、再⽣医療、薬剤スクリーニングや⾷品⽣
産など様々な分野への応⽤が進められている。 
 

3D バイオプリンティングの課題 
3D バイオプリンティングの諸分野への応⽤をさらに進めていくためには、造形に

⽤いる材料の開発と、造形プロセスの⾼度化という 2 つの課題に取り組む必要がある
(図 1-3)。以下に、これら課題について記述する。 

 
1.材料の開発 

3D バイオプリンティングの課題として、造形に⽤いる材料の開発が挙げられる。
例えば、押し出し式 3D バイオプリンティングに⽤いられる材料は、レオロジー的特
性の観点から、⾼い造形精度で造形するためには剪断減粘性な特性をもつことが望ま
しいとされる[28]。この特性は、剪断が与えられていない条件では、粘性が⾼く流動
性が低い状態になるが、剪断が与えられている条件では粘性が低くなり、流動性が⾼
まる。これにより、バイオプリンティング中に材料がスムーズに吐出され、吐出後は
その形状が維持され、バイオプリンティングにおける造形精度の向上が⾒込める。ま
た、造形に⽤いる材料がその構造を維持するだけの⼗分な機械的強度を持つ必要があ
り、このための材料のヒドロゲル化も重要である。このヒドロゲル化には、これまで
共有結合架橋[29,30]、イオン架橋[31,32]などの架橋⼿法が⽤いられてきた。バイオ
プリンティングに主に使⽤されているヒドロゲル化⼿法について表 1-1 にまとめた。 
 

 

図 1-3. 3D バイオプリンティングプロセスの全体像 

材料開発
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表 1-1. バイオプリンティングに⽤いられている主なヒドロゲル化⼿法 
ヒドロゲル化⼿法 特性 短所 Reference 
温度架橋 ・架橋剤を必要とせず、架橋

⼿法がシンプル 
・ヒドロゲル化に時間を要する 
・ヒドロゲル化には、細胞に 
とって⾼温を要する可能性 

[33,34] 

イオン架橋 ・温和で速いゲル化 ・機械的強度が脆く、追加で 
架橋が必要 

[35,36] 

光架橋 ・機械的特性の調節が容易 ・⽣成する⾃由ラジカルが細胞
⽣存率に影響を与える可能性 

[37,38] 

酵素架橋 ・細胞に対する⾼い適合性 ・ヒドロゲル化を制御するため
の造形⽤の複雑なノズルが必要 

[39,40] 

 
 さらに、3D バイオプリンティングに⽤いられる材料には⽣理活性も求められる。
例えば、バイオプリンティングでは細胞を使⽤するので、材料中で細胞が⽣存・成⻑
するというような細胞に対する適合性を持つ必要がある。また、細胞が⼗分に材料中
で成⻑し切った後には、細胞のさらなる成⻑を促す必要があるので、材料が酵素等に
よって分解可能な⽣分解性[41]を持つことも重要である。加えて、雑菌等の繁殖を防
ぐための抗菌性[42]といった性質を持つことも望ましいと考えられる。 
 このような特性を満たす材料として、これまでに天然由来の⾼分⼦や[43‒45]、合
成⾼分⼦をベースとしたバイオプリンティング⽤材料の開発が⾏われてきた。例とし
て、天然由来の⾼分⼦材料として、海藻由来の多糖類であるアルギン酸が挙げられる。
アルギン酸のナトリウム塩は、良好な⽔溶性を⽰す材料である。この⽔溶液に塩化カ
ルシウムを添加することによって、分⼦内のカルボキシ基間でイオン架橋を形成し、
ヒドロゲル化する。また、天然に豊富に存在し、⽣体適合的であるため、アルギン酸
をベースとしたバイオプリンティング材料の開発がおこなわれている。しかしながら、
⽣理活性が低く、この材料のヒドロゲル上で細胞が接着しないことや、粘性が低いた
めに 3D プリンティングが⾏われた後の造形忠実性が低いことが問題点として挙げら
れる。⽣理活性の⾼い材料として、ゼラチンをベースとした材料の開発も⾏われてお
り[46]、こうした材料を組み合わせたバイオプリンティング⽤材料の開発が⾏われて
いる[35,47]。表 1-2 に、バイオインク材料として使⽤されている天然由来の⾼分⼦
についてまとめた。 
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表 1-2. 3D バイオプリンティングで主に使⽤されている天然⾼分⼦ 
材料 特性 短所 References 
アルギン酸ナトリウム ・イオン架橋による 

瞬時なヒドロゲル化 
・細胞接着性が無い [48,49] 

ヒアルロン酸 ・⾼い細孔性 
・⾼い保⽔性 

・ヒドロゲル化には化学的 
修飾が必要 

[50] 

ゼラチン ・細胞接着性 
・温度架橋性 

・弱い機械的強度 [35,47] 

キトサン ・抗菌性 
・創傷治癒効果 

・弱い機械的強度 [51] 

ポリグルクロン酸 ・イオン架橋による 
瞬時なヒドロゲル化 

・細胞接着性が無い [52] 

セルロース ・⽣分解性 
・強い機械的強度 

・⽔溶性が低い [53] 

 
また、天然材料の他にも、合成⾼分⼦をベースとしたバイオプリンティング⽤材料

の開発も⾏われている。例として、ポリビニルピロリドン[54]や、ポリカプロラクト
ン[55]などの合成⾼分⼦がバイオプリンティング⽤の材料として開発されている。現
状では、バイオプリンティングの研究において、合成⾼分⼦材料の使⽤は全体の 10 %
程度の使⽤にとどまっている[56]。これは、合成ポリマーが、細胞の分化や成⻑を促
すことができるような⽣理活性が⽋如しているものが多いことや、材料の調製に有毒
な溶媒を使うことが多いことが原因として挙げられる[57]。表 1-3 にバイオプリンテ
ィング⽤材料として開発されている合成⾼分⼦についてまとめた。 
 
表 1-3. 3D バイオプリンティングで主に使⽤されている合成⾼分⼦ 
材料 特性 短所 References 
ポリビニルピロリドン ・低い毒性 

・⾼い⽔溶性 
・アレルギー反応が起こり
うる 
・⾼い吸湿性のため保管が
困難 

[54] 

ポリカプロラクトン ・疏⽔性 
・⽣分解性 

・低い⽣理活性 
・分解されにくい 

[55] 

ポリビニルアルコール ・低い毒性 ・機能性を⽰す官能基 
が無い 

[58] 

ポリウレタン ・強い機械的強度 
・温度応答性 

・液体の粘性が⾼く、扱いが
難しい 

[59] 
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2.造形プロセスの開発 
また、バイオプリンティングに⽤いる材料の開発に加えて、造形プロセスの開発は、

開発した材料を⽤途や⽬的に応じて⾼精度に配列する上で重要である[60]。主な課題
について以下に記述する。 
 

・造形前/中/後の材料の処理⼿法 
バイオプリンティングに⽤いられる材料の多くは⾼分⼦の溶液であり、この材料を

ヒドロゲル化することによって 3 次元の構造体の構築を⾏うが、⽤いる材料の特性や
造形の⽬的に応じて、造形を⾏う前/中/後にどのような処理を施すかを決定する必要
がある[47]。例えば、ゼラチンは温度応答性の材料であり、バイオプリンティングに
⽤いる時には、この材料の温度制御が重要となる。そのため、ゼラチンをベースとし
た材料を⽤いて造形精度⾼く造形を⾏うためには、3D バイオプリンタのノズル、エ
クストルーダー、プリンティングを⾏うプラットフォームの温度条件の決定を⾏う必
要がある[61]。 
 
・サポートバス 

より⾼い造形精度で三次元の構造体を構築するために、造形される構造体の形状を
維持することを⽬的として、サポートバスを⽤いたプリンティング⼿法が提案されて
いる[62‒64]。これは、⾼粘性の⾼分⼦溶液や、ヒドロゲルの浴中で材料を吐出して
造形を⾏う⼿法である。このような環境下で造形を⾏うことにより、重⼒によって造
形中の構造体が変形することを防ぐといった機能や、⾵などの造形精度を低下させる
外的な要因を排除できるという利点がある[65]。⽤いるサポートバスの濃度条件の検
討[64,66]や、造形に使⽤するノズルからのインクの吐出速度の検討[67]、造形後にサ
ポートバスから材料を取り出すための条件の決定[68]などを⾏うことによって、サポ
ートバスなしの造形と⽐較してより⾼い造形精度で造形を⾏うことができる。 
 
・材料の成分の局所的な調製⼿法 

細胞の成⻑や分化は、⾜場の硬さに⼤きく影響される。また、その特性は細胞種に
よって異なるため、⽣体組織を模倣した構造体の実現において、複数の材料を混ぜ合
わせ、その成分を調製しながら造形を⾏う技術の開発は重要である[69,70]。押し出
し式のバイオプリンティングにおいては多くの場合、層流の条件でインクを吐出して
造形が⾏われ[71,72]、このような条件では、外界から⼒を加えることなしには材料
を混ぜることが難しい。そのため、効率的に材料の混合を⾏うための技術を押し出し
式 3D バイオプリンティングと組み合わせることは、造形プロセスの⾼度化において
重要である。これまでに、物理的な攪拌により材料を混合するアクティブミキサ[73]
や、流路を複雑に蛇⾏させることで材料の流れのみで混合を⾏うことができるパッシ
ブミキサ[29]をバイオプリンタに搭載することによって、材料の成分を局所的に変化
させながらプリンティングを⾏う⼿法が提案されてきた。 
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・複数材料を⽤いた造形⼿法 
 ⽣体中の臓器や組織では、複数の細胞がマイクロオーダースケールで複雑に配列し
ている[74]。このような⽣体組織を模倣した構造体を造形するためには、複数の材料
を⾼精度に配列するような技術の開発が重要である。⼀般に、押し出し式 3D プリン
ティングにおいては、複数のノズルを⽤いた造形⼿法が広く⽤いられている[75,76]。
また、より速い材料切り替え速度でかつ⾼い造形精度で造形を⾏うことを⽬的に、⼀
つのノズルから複数の材料を切り替える造形システムやノズルの開発も⾏われてい
る[77,78]。 
 
 これらのハードウェアの⾯での造形プロセスの課題の他に、ソフトウェア⾯での課
題が存在する。例えば、バイオプリンティング中に、造形されている構造体のデータ
を取り込み造形精度の評価を⾏い、そのフィードバックをリアルタイムで造形システ
ムに反映させ、造形精度の誤差を最⼩にするようなソフトウェアの開発[79]や、造形
する 3 次元構造体のモデルを作製する時に、造形に⽤いる材料の特性に応じてモデ
ルの⽣成を⾏うソフトウェアの開発[80,81]が挙げられる。 
 
本研究の⽬的 

本博⼠論⽂では、天然由来の⾼分⼦の⼀種であるキトサンに着⽬し、3D バイオプ
リンティングにおける材料と造形プロセスの開発に取り組んだ。キトサン(キチン)は、
甲殻類や昆⾍の外⾻格、そしてキノコなどの菌類の細胞壁から抽出される多糖である

(図 1-4)[82,83]。⾃然界では、セルロースに次いで 2番⽬に多く存在し、資源として
豊富である。キトサンはその構造中にアミノ基をもち、これが⽔溶液中でプロトン化
されてカチオンとして存在するため、カチオン性のポリマーである。天然に存在する
他の多糖類のほとんどがアニオン性であるため、これらと⽐較するとキトサンは特異
的な性質を持った多糖類である。そして、キトサンは、このカチオン性に由来する、
抗菌性や創傷治癒効果といった性質をもち、組織⼯学において望ましい性質を持つ材
料である[84,85]。そして、このキトサン材料をバイオプリンティングに利⽤する試み
がいくつか報告されている。例えば、Jieらの研究では、カルボキシメチルキトサン、

 

図 1-4. キトサンの構造式 
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アルギン酸ナトリウムそしてゼラチンを組み合わせたインクによる 3D バイオプリン
ティングの研究を報告している[35]。このインクはゼラチンを含んでいるため温度応
答性の特性をもち、マイクロニードルから、プリンティングプラットフォームに吐出
され、その上で冷却される過程でゲル化が起こる。そして、得られたゲルに塩化カル
シウムを加えることで、アルギン酸ナトリウム間でイオン架橋を引き起こし、⼆次的
に架橋する。他の研究例として、Liuらは、可視光によって「事前に架橋された」光
架橋性のプレゲル材料によって 3D バイオプリンティングを⾏う⼿法を提案している
[86]。この研究においても、3D バイオプリンティングを⾏った後に、造形した構造
体を安定させるために再度光による架橋処理を⾏っている。これら研究の共通点とし
ては、造形した構造物の機械的強度の安定を図るために、造形後に架橋するプロセス
が必要であるということである。そのような複数の架橋プロセスがなく、⾼い造形忠
実性を持つインクを開発することは、キトサンインクの応⽤性を⾼める上で重要にな
ると考えられる。 
そこで、本研究では、前述の問題点を解決し、キトサン材料のバイオプリンティン

グへの汎⽤性を⾼めることを⽬的として、キトサンのフェノール誘導体である ChPh
に着⽬した。フェノール性⽔酸基は、Ru(bpy)3 を光触媒、過硫酸ナトリウム(SPS)を
反応犠牲剤として、可視光によってフェノール性⽔酸基間同⼠で架橋を⾏うことがで
きる。この架橋反応は、光による架橋反応のため、反応系全体で均⼀に架橋反応を⾏
うことができるというメリットがある。これまでに、この反応を応⽤して、アルギン
酸やヒアルロン酸のフェノール誘導体を⽤いた光架橋による 3D バイオプリンティ
ングに関する研究が⾏われてきた[87,88]。また、キトサンのフェノール誘導体の開
発(ChPh)やその酵素架橋に関する研究も⾏われてきたが[89,90]、これを⽤いたバイ
オプリンティングの研究や、光架橋を⾏った時の諸特性の評価は⾏われていなかった。
本研究では、この光架橋性のキトサン材料である ChPh インクの 3D バイオプリンテ
ィング材料としての応⽤を、材料開発と造形プロセス開発の両⾯から取り組んだもの
である。本博⼠論⽂の検討は、⼤きく分けて 4 つの章に分かれる(図 1-5)。 
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図 1-5. 本研究の概要図 

 
第⼆章：押し出し式 3D プリンティングおよび液層光重合式 3D プリンティングに 
応⽤可能な、光架橋性キトサンインクの開発 
前述のように、キトサンを⽤いた 3D バイオプリンティングでは、安定した構造体

を得るためには、造形前・造形後に複数の架橋プロセスが必要であるという課題があ
った。そこで、フェノール性⽔酸基間の光架橋反応に着⽬した。この反応は、SPS を
反応犠牲剤、Ru(bpy)3 を光触媒として、⻘⾊光(λ=452 nm)の条件で引き起こされる。
光を⽤いた反応であるため、反応系全体で均⼀に架橋を起こすことができるというメ
リットがある。これをキトサンのバイオプリンティングに活⽤することで、造形前・
造形後の複数の架橋プロセスを必要としない 3D バイオプリンティング⽤インクの
実現につながると考えた。本研究では、キトサンにフェノール誘導体を導⼊したイン
ク(ChPh インク)において、SPS や、Ru(bpy)3 の濃度がゲル化速度や材料の機械的特
性に与える影響について調べた。そして、これら特性が造形精度に与える影響につい
て評価し、造形前・造形後の架橋プロセスを必要とせずに押し出し式 3D バイオプリ
ンティングに応⽤可能であることを⽰した。さらに、この光架橋性のキトサンインク
は、より造形精度の⾼い⼿法である液層光重合式 3D プリンティングに使⽤可能であ
り、汎⽤性のあるインクであることを⽰した。 

第三・四章：機能化
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第三章：キトサンヒドロゲルの機能性調整を⽬的とした TPP イオン架橋とフェノ
ール架橋による⼆重架橋ゲルに関する研究 

材料開発の観点から、キトサンインクのさらなる機能化を⾏うべく三リン酸ナト
リウム(TPP)によるイオン架橋に着⽬した。フェノール性⽔酸基の架橋により得ら
れるヒドロゲルの機械的強度は脆く、より物理的な安定性を得るには、他の架橋法
をこのヒドロゲルに加えることが必要であると考えられる。三リン酸ナトリウムは
⽔溶液中で三リン酸アニオンを形成する。このアニオンはキトサンのプロトン化さ
れたアミノ基とイオン結合を形成する。この結合によって得られるキトサンヒドロ
ゲルは、薬剤送達⽤のキャリアとして使⽤することを⽬的に研究されており[91]、
⽣体適合的なヒドロゲル化⼿法である。本研究では、フェノール架橋とこの TPPイ
オン架橋を組み合わせた⼆重架橋キトサンヒドロゲルの特性評価を⾏った。機械的
強度、抗菌性、膨潤性、などの諸特性の評価を⾏った。提案した材料は、フェノール
架橋と⽐べて最⼤で 20倍⼤きいヤング率を有することを明らかにした。また、良好
な保⽔性、電気伝導性を⽰した。最後に、3D プリンタを⽤いて回路⽤構造体の構築
を試み、フレキシブルな回路、センサとしての応⽤の可能性を⽰した。 
 

第四章：3D バイオプリンティングのための光架橋および Schiff 塩基架橋性酸化グル
コマンナン-キトサンヒドロゲルの開発 

三章と同様に、材料開発の観点から、キトサンインクのさらなる造形精度・機能
性の向上を試みた。第⼆章で開発した光架橋性のインクは、押し出し式 3D プリン
ティングにおいて、液体のインクとして吐出するため、すぐにプリンタのプラット
フォーム上で広がってしまい、その形状を維持することが容易でない。そのため、
早いヒドロゲル化速度で材料を吐出後にすぐにヒドロゲル化する必要があり、⾼い
SPS濃度と強い光強度が必要であった。⾼濃度(>2 mM)の SPS は細胞にとって毒性
があり、インク内に細胞を封⼊するに当たり、望ましくない条件である。また、⾼
い強度の光の照射は、SPS のラジカルによるインクの分解を引き起こし、最終的な
構造体の強度の不安定さを引き起こす可能性がある。これらの背景から、より⾼機
能なキトサンインクを実現するためには、低い SPS濃度、光強度において、材料が
吐出された後に形状を維持することが望ましい。そこで、本章では、酸化グルコマ
ンナンとキトサン間で形成される Schiff 塩基ヒドロゲルに着⽬した。酸化グルコマ
ンにはアルデヒド基があり、⼀⽅のキトサンにはアミノ基があり、これら 2 つの官
能基は Schiff 塩基反応によるイミン結合を形成する[92]。この反応により得られる
ヒドロゲルは、⾃⼰修復性の特性を持つ。また、架橋において、細胞にとって毒性
のある架橋剤を必要としない点もこの反応の利点である[93]。このため、Schiff 塩基
ヒドロゲルは、押し出し式 3D バイオプリンティングにおいて、材料の吐出後にそ
の形状を維持する点、細胞にとって適合的であるという点で望ましいと考えられる。
本研究では、酸化グルコマンと光架橋性のキトサンを組み合わせた新たなバイオプ
リンティング⽤材料を提案した。まず、酸化グルコマンナンと光架橋性のキトサン
を混ぜることで Schiff 塩基によるヒドロゲルを調製した。これは、シリンジに充填
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可能であり、また⾃⼰修復性を持つため 3D バイオプリンティングにおける材料の
吐出後に形状の維持が期待される。さらに、光架橋によるキトサンのフェノール架
橋で、その形状はさらに固定化され、これによってより⾼度な造形物の造形が、低
い反応犠牲剤濃度と、低い光強度条件下で可能となる。提案する材料のレオロジー、
細胞適合性、抗菌性、造形精度の評価を⾏った。開発したヒドロゲル材料は、ChPh
の液体インクと⽐べ、低い反応犠牲剤濃度(2 mM)で⾼い造形精度を⽰し、かつ細胞
に対する⾼い適合性を⽰した。 

 
第五章：⾳波によって引き起こされる回転流を⽤いた材料の混合が可能なバイオプリ
ンティング⽤ノズルの開発 

第五章では、開発した 3D バイオプリンティング⽤材料の機能を引き出すことを⽬
的に、造形プロセスの開発に取り組んだ。材料の混合は、造形に⽤いる材料の成分を
調製し、造形される構造体の剛性を制御する上で重要な役割を果たす[29,94]。例え
ば、細胞の⾜場の硬さは、⽣体の組織の分化に影響を与える因⼦ということが明らか
になっている[95,96]。このため、バイオプリンティングに⽤いる材料を⼩さな混合体
積で混合しその成分を調製し、配列を⾏う技術の開発が、バイオプリンティングの⾼
度化において重要である。また、バイオプリンティングでは、細胞をインクの成分と
して⽤いるため、細胞にダメージを与えることのない温和な条件で混合する技術が必
要である。温和な条件で効率的に材料を混合する⼿法のひとつが、⾳により誘起する
マイクロミキサ（⾳波マイクロミキサ）である[97‒99]。この⽅法では、⾳波が流路
内の流体に圧⼒変動を起こし、これによって回転流を⽣み出し、材料の混合を実現す
る。これは室温で起こり、多様な特性を持つ溶液に応⽤できるという点が利点である
[100,101]。本研究では、3D バイオプリンティングにおけるインクの混合が可能な、
⾳波マイクロミキサの開発と実装を⽬的とした。まず、剪断減粘性を有するインクの
混合のための適切な流路のデザインや、周波数や電圧などの運転条件の決定を⾏った。
この検討には、バイオプリンティングの材料として幅広く⽤いられるアルギン酸ナト
リウム（SA）溶液を⽤いた[31,102]。適切な条件を決定した後、混合効率の⾼いノズ
ルを提案した。最後に、提案したノズルを 3D バイオプリンタに実装し、その有効性
を⽰した。さらに、本論⽂の主題材料である光架橋性キトサンインクの混合にも、本
⼿法は有効であることを⽰した。 

本博⼠論⽂は、光架橋性のキトサンインクの 3D バイオプリンティングへの応⽤を、
材料開発および造形プロセス開発の両⾯から推進したものである。 
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第⼆章：押し出し式 3D プリンティングおよび液層光重合式 3D プリ
ンティングに応⽤可能な光架橋性キトサンインクの開発 

2.1. 導⼊ 

3D バイオプリンティングの主な⼿法としては、序章で述べたように、押し出し式
3D プリンティング、液層光重合式プリンティング、インクジェット式プリンティング
の 3 つの⽅式が主に⽤いられている[102‒105]。その中でも、押し出し式と液層光重
合式プリンティングが 3D バイオプリンティングにおいて幅広く⽤いられている⼿
法である。そして、これら 3D バイオプリンティング⼿法の汎⽤性を⾼めていくため
には、応⽤の⽬的に適したバイオプリンティング⽤材料の開発が重要である[5]。こ
れまでに、天然由来の⾼分⼦材料であるゼラチン、アルギン酸、ヒアルロン酸やこれ
らの誘導体が、バイオプリンティング⽤材料として開発されてきた[106‒108]。これ
ら⾼分⼦の中で、甲殻類の外⾻格類由来のキトサンは、抗菌性、⽣分解性、⽣体適合
性といった優れた特性を持つ材料であり、このような特性を利⽤した 3D バイオプリ
ンティングへの応⽤に関する研究が⾏われている。例えば、Jie らの研究では、カル
ボキシメチルキトサン、アルギン酸ナトリウムそしてゼラチンを組み合わせたインク
による押し出し式 3D バイオプリンティングの研究を報告している[35]。このインク
は、ゼラチンを含んでいるため温度応答性の特性をもち、マイクロニードルから、プ
リンティングプラットフォームに吐出され、この上で冷却される過程でヒドロゲル化
が起こる。そして、得られたヒドロゲルに塩化カルシウム⽔溶液を加えることで、ア
ルギン酸ナトリウム間でイオン架橋を引き起こし、⼆次的にゲル化する。他の研究例
として、Liuらは、可視光によって「事前に架橋された」光架橋性のプレゲル材料に
よって 3D バイオプリンティングを⾏う⼿法を提案している[86]。この研究において
も、3D バイオプリンティングを⾏った後に、造形した構造体を安定させるために再
度光による架橋処理を⾏っている。これら研究の共通点としては、造形した構造物の
機械的強度の安定を図るために、造形後に架橋するプロセスが必要であるということ
である。そのような複数の架橋プロセスがなく、⾼い造形忠実性を持つ構造体を得ら
れるインクを開発することは、キトサンインクの 3D バイオプリンティングへの汎⽤
性を⾼める上で重要になると考えられる。加えて、既報の「事前に架橋が必要なイン
ク」では、液層光重合式のバイオプリンティングに応⽤することはできない。この造
形⼿法は、液体のインクを必要とするからである[109]。本研究は、押し出し式およ
び、液層光重合式プリンティングのような多様な造形⽅式に応⽤可能な、新規光架橋
性キトサンインクについて報告したものである。 
 フェノール性⽔酸基が修飾された⾼分⼦は、過硫酸ナトリウム(SPS)を反応犠牲剤、
Ru(bpy)3 を光触媒として、可視光によってフェノール性⽔酸基間の架橋を介してヒド
ロゲル化することができる。SPS と Ru(bpy)3 を⽤いたフェノール性⽔酸基による架
橋プロセスは、光のオン・オフや強度によってその反応の進⾏を制御することが容易
であることから、このフェノール性⽔酸基を導⼊した多糖類のヒドロゲルを利⽤した
バイオプリンティングの研究が報告されている[87,88]。 
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 本研究では、このフェノール性⽔酸基を導⼊したキトサンについて、光架橋によっ
て得られるヒドロゲルの特性の評価と、これを踏まえた 3D バイオプリンティングへ
の応⽤を試みたものである。これまでに、フェノール性⽔酸基を導⼊した光架橋性の
ヒアルロン酸やアルギン酸インクを⽤いたバイオプリンティングの研究が⾏われて
きたが[87,88]、フェノール性⽔酸基を導⼊したキトサンインクの光架橋におけるヒ
ドロゲルの物性や、これをバイオプリンティングに⽤いる時の特性に関しては知られ
ていなかった。使⽤するキトサンインクは、光の照射によって 10秒以内という短時
間でヒドロゲル化し、押し出し式 3D バイオプリンティングおよび液層光重合式プリ
ンティングの両⼿法において適⽤可能であることを⽰した(図 2-1)。さらに、光架橋
で得られるヒドロゲルは抗菌性があり、また酵素によって分解できるという⽣分解性
があることを⽰した。これら結果は、光架橋性の ChPh インクの 3D バイオプリンテ
ィングのための優れたポテンシャルがあることを⽰すものである。 

 

2.2.材料と⽅法 

2.2.1. 材料 
キトサン (Chitosan LL, deacetylation: 80%, weight average molecular weight: 50‒
100 kDa) は焼津⽔産化学⼯業 (Shizuoka, Japan)から⼊⼿した。Lactobionic acid、
N,N,Nʼ,Nʼ-Tetramethylethylenediamine (TEMED)、と SPS は和光純薬(Tokyo、 
Japan) で ⼊ ⼿ し た 。 Ru(bpy)3·Cl2·6H2O 、 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) 
carbodiimide hydrochloride (EDC·HCl)、 と 3-(4-hydroxyphenyl) propionic acid 
(HPP) はそれぞれ、Sigma-Aldrich (St. Louis、Missouri、United States of America 
(USA))、ペプチド研究所 (Osaka, Japan)と東京化成⼯業で⼊⼿した (Tokyo、Japan)。
キトサン分解酵素を主成分とするヤタラーセは、タカラバイオ (Shiga、Japan)で⼊⼿
した。グラム陰性菌である⼤腸菌株 OP50 は、0.5 wt%の塩化ナトリウム、1 wt%の
バクトトリプトン(Becton Dickinson and Company、Flanklin Lakes、New Jersey、

 
図 2-1. 光架橋可能な ChPh (中央)による、押し出し式(左)及び液層光重合式(右)3D プリ
ンティング 
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USA)とバクトイーストイクストラクト(Becton Dickinson and Company)を含んだ
Luria Broth(LB)培地で培養された。また、⼤腸菌の培養に、1.5 wt%の寒天を含んだ
LB寒天培地を使⽤した。 

2.2.2. ChPh の合成 
 ChPh の合成は既報の⽂献に基づいて⾏った [89,90]。まず、7 wt%のキトサンを
20 mMの HCl溶液に溶かした。続いて、2 wt%となるように TEMED を加え、その
後 HCl と NaOH を⽤いて pH が４となるように調製した。この溶液に、HPP、
Lactobionic acid、そして EDC・HClをそれぞれ、1.5, 0.04, 1 wt%となるように加え
て室温にて 20時間攪拌を⾏った。その後、アセトンにて、反応物の沈殿を⾏い、80 
wt%のエタノール⽔溶液で沈殿物を洗い不純物を取り除き、真空乾燥を⾏った。キト
サンに修飾されたフェノール性⽔酸基の量は UV-visにて測定され、3.0‒4.8 × 10−4 
mol-Ph/g-ChPh であった[110]。 

 

2.2.3. ゲル化時間の測定 
 ⽂献に基づき、ゲル化時間を測定した[39]。まず、100 µLの 1.0 wt%ChPh溶液を
48 ウェルプレートのウェルに加え、マグネチックスターラで 20 rpmの回転条件で攪
拌⼦を⽤いて攪拌を⾏った。なお、ChPh⽔溶液には SPS が 1-10 mM、Ru(bpy)3 は
0.5-2 mM含まれているものを⽤意した。これら溶液に可視光を照射した。攪拌に⽤
いる攪拌⼦の表⾯にヒドロゲルが付着するまでにかかる時間をゲル化時間とした。な
お、光強度は 452 nmで 3.18 W/m2 であった(3.18 W/m2@452 nm、図 2-2)。 

 

2.2.4. 粘弾性測定 
 ChPh ヒドロゲルの粘弾性の測定は、レオメータ(HAAKE MARS III、Thermo Fisher 
Scientific、Waltham、Massachusetts、USA)を⽤いて⾏った。SPS が 1-10 mM、Ru(bpy)3
が 0.5-2 mM含まれた 1 wt%の ChPh⽔溶液を⽤意し、20 分にわたって可視光(3.18 
W/m2@452 nm、図 2-2)を照射して、この時の貯蔵弾性率の測定を⾏った。なお、測

 

図 2-2. 押し出し式 3D プリンティングに⽤いた可視光のスペクトル. スペクトルは光
量計(CL-70F、Konica Minolta、Tokyo、Japan)を⽤いて測定 
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定に⽤いるプローブは、直径 40 mmのパラレルプレートであり、プローブとプラッ
トフォームのギャップは 0.1 mm、測定条件は 25 ̊ Cで 1.6 Hzの周波数、歪みを 1 %
とした。 

 

2.2.5. 押し出し式 3D プリンティング 
 3D プリンティングシステム(FLSUN-QQ-S、Zhengzhou Chaokuo Electronic 
Technology Co.、Henan、China)に光源(LK-5BL、EK Japan、Fukuoka、Japan)を取
り付けたものを⽤意し、ChPh インクを⽤いた 3D プリンティングを試みた。光の強
度は図 2-2 の光源に合わせた。ChPh を 1.0 wt%、1 mMの Ru(bpy)3 を含んだインク
を 21Gの針から吐出し (外径: 0.81 mm、内径: 0.51 mm)、3 次元の構造体の造形を
試みた。なお、SPS濃度を 1-10 mMの濃度範囲で含んだ ChPh溶液を⽤意し、造形
精度の評価を⾏った。 

 

2.2.6. 液層光重合式プリンティング 
 液晶ディスプレイ⽅式の液層光重合式 3D プリンタ(NOVA 3D、Shenzhen Nova 
Intelligent Technology Co.、Shenzhen、China)を⽤いて 3D プリンティングを試みた。
なお、造形には 7 mMの SPS、2 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 1.0 wt%の ChPh⽔溶液
を⽤いた。このインクをプリンタの液層に注ぎ、0.14 W/m2@405 nm (図 2-3)の光強
度で⻘⾊光を照射する条件でプリンティングを⾏った。⼀層あたりの造形厚さを 50 
µm、露光時間を 8 sとした。 

2.2.7. ChPh ヒドロゲルの膨潤試験 
 厚さ 1 mm、直径 7mmの ChPh インクからなるヒドロゲルディスクを、押し出し
式 3D プリンタで造形した。なお、SPS を 4 mM、Ru(bpy)3 を 1 mM を含んだ 1.0 
wt%の ChPh⽔溶液を造形に⽤いた。得られたヒドロゲルのディスク構造体をリン酸
緩衝液(PBS)に浸漬し、37 ˚Cの条件でインキュベートした。ヒドロゲルディスクの

 

図 2-3. 液層光重合式プリンティングに⽤いた可視光のスペクトル. スペクトルは光量
計(CL-70F、Konica Minolta、Tokyo、Japan)を⽤いて測定 
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直径から、膨潤率を 5⽇間にわたって評価した。 

 

2.2.8. ChPh ヒドロゲルの⽣分解性 
 上記⼿法によって作製したキトサンヒドロゲルディスクを酵素によって分解する
ことを試みた。1.9 × 10−2 U/mL ヤタラーセ溶液にヒドロゲルディスクをつけ、37 
˚Cでインキュベートした。60 分間ヒドロゲルディスクの様⼦を観察した。 

 

2.2.9. ChPh ヒドロゲルの抗菌性 
 グラム陰性菌を⽤いて抗菌性の評価を⾏った。バクテリアは、LB 培地で培養を⾏
った。100 µLの 108-109 CFU/mLのバクテリア溶液を寒天培地に均⼀に撒き、その
上に 10, 50, 100 µLの ChPh溶液( 1.0 wt%、4 mM SPS、1 mM Ru(bpy)3)をスポッ
トし、可視光(図 2-2 )で 10 s間架橋をした。この寒天プレートを 37 ˚Cで⼀晩イン
キュベートした。⽐較として、アルギン酸ナトリウムのフェノール誘導体(Alginate-
Ph)[87]を、同様の操作でバクテリア培養寒天培地上にスポットし、インキュベート
を⾏った。そして、ChPh ヒドロゲル上とアルギン酸ヒドロゲル上でのバクテリアの
増殖度の観察結果から、抗菌性について評価を⾏った。 

 

2.3.結果と考察 

2.3.1. ChPh インクの可視光によるゲル化とヒドロゲル特性 
 SPS を 2 mM、Ru(bpy)3 を 1 mM 含んだ 1.0 wt%の ChPh ⽔溶液が可視光照射
(3.18 W/m2@452 nm、図 2-2 )によって架橋することを確認した(図 2-1, 中央)。次
に、SPS および Ru(bpy)3 の濃度がゲル化時間に与える影響について調査した。ゲル
化時間は 3D プリンティングを⾏うにあたって、造形精度において重要なパラメータ
である。SPS濃度の増加に応じて、ゲル化時間が短くなることを確認した(図 2-4 (a))。
なお、最も短いゲル化時間は、SPS 10 mMで 5.5±1.3 sであった。また、Ru(bpy)3
濃度の増加に応じても、ゲル化時間は短くなることを確認した(図 2-4(b))。これら結
果は、先⾏研究であるアルギン酸のフェノール誘導体の可視光によるゲル化反応の特
性を⼀致するものである[87]。ゲル化時間のメカニズムは以下の通りである[111]: 
(1)光の照射によって、Ru(bpy)3 の⼀電⼦が励起し、その電⼦が SPS を攻撃する。
(2)SPS は開裂し、ラジカルを形成する。(3)形成されたラジカルが、キトサンに修飾
されたフェノール性⽔酸基間の架橋反応を⾏う。そのため、SPS と Ru(bpy)3 の濃度
の増加が、ゲル化時間を早くすることが考えられる。 
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 続いて、異なる SPS、Ru(bpy)3濃度条件下における ChPh インクの粘弾性の評価
を⾏うために、レオメータを⽤いて貯蔵弾性率(Gʼ)の測定を⾏った。図 2-5(a) で⽰
すように、貯蔵弾性率は、7 mMまでの範囲で、SPS濃度の上昇に伴って上昇するこ
とを確認した。そして、10 mMの SPS濃度では貯蔵弾性率が 7 mMと⽐較して低く
なることがわかった。Hong [112]らの研究では、ヒアルロン酸のフェノール誘導体
が、SPS により形成されるラジカルによって分解されることが報告されている。ChPh
インクの光架橋の反応系においても、光照射後に SPS から形成される遊離ラジカル
が、キトサンのグリコシド結合を攻撃し、⾼分⼦鎖を破壊したことが考えられる。⼀
⽅で、Ru(bpy)3 の濃度上昇は ChPh の Gʼに⼤きく影響を与えることがなかった(図 
2-5(b))。上記の架橋メカニズムでは、Ru(bpy)3 は光架橋の触媒として機能するが、

 

図 2-4. 光照射下(3.18 W/m2@452 nm）における 1.0 wt%の ChPh ⽔溶液のゲ
ル化時間に(a) SPS 及び(b)Ru(bpy)3 が与える影響、 Ru(bpy)3 及び SPS 濃度
はそれぞれ(a)1、(b)4 mM で固定。Data: Mean±S.D.(n=10). 
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図 2-5. 光照射下(3.18 W/m2@452 nm）における 1 wt%の ChPh 溶液の貯蔵弾
性率(Gʼ)に(a) SPS 及び(b)Ru(bpy)3 が与える影響、Ru(bpy)3 及び SPS 濃度
はそれぞれ(a)1、(b)4 mM で固定、Data: Mean±S.D.(n=10). 

  

0

100

200

300

400

2 4 7 10

G
' [

Pa
]

SPS [mM]

0

40

80

120

160

0.5 1 2

G
' [

Pa
]

Ru(bpy)3 [mM]

(a) (b)



 

 19 

その存在が、キトサンの⾼分⼦鎖そのものに影響を与えることがないので、ゲル化時
間の増減には寄与するが、Gʼには影響を与えることがないことが考えられる。これら
結果から、SPS濃度は、3D バイオプリンティングにおいて重要な役割を果たすこと
が推測される。 

 

2.3.2. ChPh の造形精度 
 SPS と Ru(bpy)3 の濃度がゲル化特性に与える影響の検討に基づき、ChPh インク
の造形精度について検討を⾏った。SPS濃度が造形精度に与える影響について、⾼い
SPS 濃度(>2 mM)では、図 2-6 に⽰すように⾼い造形精度を可能にした。しかしな
がら、7 mM の SPS 濃度では、急速なゲル化のために造形中にノズル中でインクの
詰まりを引き起こし、造形精度を低下させた。 

 これら結果に基づき、4 mMの SPS濃度、1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ ChPh イン
クを⽤いて、押し出し式 3D プリンティングで、半球、格⼦などの構造体の造形を試
みた。今回決定した造形条件において、キトサンの構造体を安定的に造形することが
できることを確認した(図 2-7(a))。そのヒドロゲル構造体は 5⽇間に渡り、PBS 中、
すなわち⽣理的環境下で安定性を⽰した(図 2-7(b))。ポリマーのフェノール誘導体の
構造安定性については、過去の⽂献で報告されているものと⼀致している[39,110]。
さらなる構造体の安定には、Acid redのような光吸収剤を添加することによりゲル化
時間の緻密な制御が必要になると考えられる[87]。過去に、キトサンを⽤いたバイオ
プリンティングに関しては、複数の報告がなされている[86,113] 。これら先⾏研究で
は、安定的な構造体を得るためには、複数の架橋プロセスを必要としている。本研究
で開発したキトサンインクは、ノズルから吐出された後、光の照射によって 10秒以
内に架橋され、事前あるいは事後の架橋プロセスを必要としないというメリットがあ
る。 

 
 
図 2-6.  SPS 濃度が、設計図(左)に基づいた造形に与える影響。スケールバー: 5 
mm. 
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 次に、この ChPh インクを⽤いて、液層光重合式プリンタで 3 次元の構造体を造形
することを試みた。溝を持つ構造体を造形し、その溝幅を測定することで造形精度の
評価を⾏った(図 2-8(a))。図に⽰すように、設計図上において、200 µmの溝の幅を
持つものは、溝のパターンが現れたものの、100 µmの幅の溝パターンでは、その溝
は消失した。造形プロセス中において、光が液層中で散乱するために、数⼗μmの誤
差は⽣じるものの、数百μm程度のオーダーの溝パターンを造形することができた。
使⽤するプリンタのパラメータの調節等を⾏うことにより、より⾼い造形制度で構造
体を構築することにつながると考えられる[60]。さらに、この造形精度を活かして、
⿐や⽿のような形をした構造体の造形を⾏うことができた(図 2-8(b))。また、液層光
重合⽅式のプリンティング技術は、構造体を⼀層ごとに積層して造形することができ、
早い造形速度で造形を⾏うことができる。このメリットを活かして、複数の構造体を
同時に造形することができることも確認した(図 2-8(c))。本研究はキトサン材料を⽤
いた、最初の液層光重合⽅式の 3D プリンティングの報告である。 

 
図 2-7. (a)4 mM の SPS と 1 mM の Ru(bpy)3 を含んだ 1 wt%ChPh ⽔溶液を⽤い、設計
図(上)に基づいて押し出し式 3D プリンティングでプリントした構造体(下), スケールバ
ー：5 mm, (b)PBS におけるディスク構造体の直径の経時変化。ディスク構造体はガラス
基盤上にプリントした。Data: Mean±S.D.(n=5). 
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2.3.3. ⽣分解性 
 次に、ChPh ヒドロゲルの⽣分解性の評価を⾏った。SPS 4 mM、Ru(bpy)3 が 1 mM
を含んだ 1 wt%の ChPh ⽔溶液を⽤いて押し出し式 3D バイオプリンティングでデ
ィスク構造体を造形し、この構造体を 1.9×10-2 U/mLのヤタラーセを含んだPBS に、
37 ˚Cの条件で浸漬した。ディスク構造体は 60 分で分解され、光架橋性のキトサン
ヒドロゲルが酵素により分解されることを確認した(図 2-9)。⽣分解性は、⽣体にヒ
ドロゲルを移植し、これを取り除く過程において、外科的に取り除くというプロセス
を必要としないという点で有⽤な特性である[114,115]。 

 

図 2-8. (a)SPS 7 mM, Ru(bpy)3 2 mM を含んだ 1 wt%の ChPh を⽤いた、液層光重合式プリンテ
ィングによるパターン構造体の造形。スケールバー: 200 µm、(b)⽿と⿐様構造体、スケールバ
ー：2 mm、(c)同時に構築した複数の構造体、スケールバー：10 mm 
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2.3.4. 抗菌性試験 
 最後に、ChPh ヒドロゲルの抗菌効果について調査した(図 2-10)。グラム陰性菌を
抗菌試験に⽤いた。⽐較試験として、アルギン酸のフェノール誘導体を⽤いて同様の
実験を⾏った。アルギンヒドロゲルでは、⼤腸菌が増殖しているが、キトサンヒドロ
ゲルをスポットした領域およびその周辺で、バクテリアの増殖が抑えられていること
を確認した。これらの結果から、ChPh ヒドロゲルは抗菌性の特性を持っていること
がわかった。キトサン材料の抗菌性は、過去に⽂献で報告されている[116‒118]。キ
トサンの抗菌性のメカニズムは、以下のように考えられている[119]。キトサンは、
分⼦中にプロトン化されたアミノ基をもち、これによってカチオン性の特性を持つ。
バクテリアの細胞膜は、アニオン性であり、これによってバクテリアにキトサンが吸
着し、バクテリアの代謝を阻害する。抗菌性は、⽣分解性と同様に重要な特性である。
例えば、創傷⽪膚等の⽬的でこの材料を使うことにおいて、バクテリアが引き起こす
感染症を防ぐという点で、重要な役割を果たすと考える。 

 

  

 

図 2-9. SPS 4 mM と Ru(bpy)3 1 mM を含んだ 1 wt%の ChPh のデ
ィスク構造体を、1.9 × 10−2 U/mL のヤタラーセ溶液中に 37 ˚C の
条件で静置した時の様⼦、スケールバー：5 mm. 

0 20 min 40 min 60 min

 

図 2-10. E.coli を⽤いた ChPh ヒドロゲルの抗菌性評価。寒天培地上で 37 ˚C の
条件で⼀晩培養。 
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2.4. 結論 
 本研究では、押し出し式および、液層光重合式の 3D バイオプリンティング⼿法に、
光架橋性のキトサンインク(ChPh インク)の応⽤を試みた。ゲル化時間や機械的特性
は SPS や Ru(bpy)3濃度で制御可能であることを⽰した。また、押し出し式 3D バイ
オプリンティングにおいて、造形前、造形後のヒドロゲル化プロセスを必要としない
というメリットを⽰した。さらに、この材料は液層光重合⽅式のプリンティングに応
⽤可能であることがわかった。加えて、キトサンにフェノール性⽔酸基が導⼊された
ChPh ヒドロゲルは、キトサン固有の特性である⽣分解性・抗菌性を損なうことなく
保持していることを確認した。これらのことから、光架橋性のキトサンインクは、汎
⽤性・機能性の点で有⽤であると考える。 

  

本章の⼀部図・内容は、” Visible Light-Curable Chitosan Ink for Extrusion-Based and Vat 
Polymerization-Based 3D Bioprintings”というタイトルで⽇髙らによって国際誌 Polymers の 2020, 
13(9),1382 に掲載されたものである。本内容は、出版社 MDPI(Basel, Switzerland)から許可を得て掲載
している。 
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第三章：光架橋性キトサンのさらなる機能化を⽬指した TPP のアニオ
ン架橋とフェノール架橋のディアル架橋ヒドロゲルに関する研究 

 

3.1. 導⼊ 

第⼆章では、光架橋性のキトサンインクが 3D バイオプリンティングへの応⽤に有
効であることを⽰した。しかしながら、フェノール架橋によって得られるヒドロゲル
は、そのゲル化時間が 10秒以内と早く、均⼀な特性を持つものの、機械的強度が乏
しいことが問題点として挙げられる[120]。本研究では、フェノール架橋によって得
られるキトサンのヒドロゲルにさらに、三リン酸ナトリウム(TPP)によるイオン架橋
を組み合わせた⼆重架橋ヒドロゲルを提案した。TPP は⽔溶液中で三リン酸アニオ
ンとして存在し、プロトン化されたアミノ基とイオン結合を形成する[91,121]。フェ
ノールの共有結合性の架橋と、TPP によるイオン結合性による、機械的強度や膨潤
性に与える影響について考察を⾏った。また、3D プリンティングで使⽤できる材料
であるかどうかの検証も⾏った。 

 

3.2. 材料と⽅法 

3.2.1. 材料 
 キトサン(かに由来、500 kDa、脱アセチル化度 75 %)、過硫酸ナトリウム、
Ru(bpy)3 ・ Cl2 ・ 6H2O 、 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) carbodi-imide 
hydrochloride (EDC ・ HCl) 、 3-(4-hydroxyphenyl) propionic acid (HPP) 、
N,N,N,N′Tetramethylethylenediamine (TEMED)と TPP はシグマアルドリッチ

 

図 3-1. フェノール・TPP イオン架橋により得られるキトサンヒドロゲルの模式図。 
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(St.Loiuis、 MO、 USA)で⼊⼿した。⼤腸菌 (OP50)は、0.5 wt%の NaCl、1wt%の
バクトトリプトン、バクトイーストイクストラクト(Becton Dickinson and Company、
Franklin Lakes、 NJ、USA)で培養した。 
 

3.2.2. ChPh の合成 
ChPh の合成は 2.2.2.と同様にして⾏った。既報の⽂献に基づき[89,90]、7 wt%の

キトサンを 20 mMの HCl溶液に溶かした。次に、2 wt%となるように TEMED を加
えた。HClと NaOHを⽤いて pHが４となるように調製した。この溶液に、HPP、
Lactobionic acid、そして EDC・HClをそれぞれ、1.5, 0.04, 1 wt%となるように加え
て室温にて 20時間攪拌を⾏った。その後、アセトンにて、反応物を沈殿させ、80 wt%
のエタノール⽔溶液で沈殿物を洗い不純物を取り除き、真空乾燥を⾏った。 
 
3.2.3. 4種類のゲル化⼿法によって得られるキトサンヒドロゲルの⽐較 
 4 つのゲル化⼿法でヒドロゲルを調製した。 (a)125 µLの ChPh (2 wt%)⽔溶液を
直径 12 mmの円形の型に流し⼊れ、1.5 wt%の TPP溶液を加えた。(b)4 mMの SPS
と 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 125 µLの ChPh(2wt%)⽔溶液を型に流し⼊れ、可視
光によって 20 分架橋した(8.0 W/m2@452 nm)。(c)4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3
を含んだ 125 µLの ChPh (2 wt%)⽔溶液を型に流し⼊れ、直後に 1.5 wt%の TPP⽔
溶液を加えた。5 分後、20 分間⻘⾊光を照射した。(d)4 mM の SPS と 1 mM の
Ru(bpy)3 を含んだ 125 µLの ChPh(2 wt%)⽔溶液を型に流し⼊れ、20 分間⻘⾊光で
架橋を⾏った。その後、1.5 wt%の TPP⽔溶液を加えて、架橋を⾏った。 
 
3.2.4. TPP-フェノール架橋ヒドロゲルの調製 
 1-4 mMの SPS、1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 125 µLの⽔溶液を型に流し⼊れ、⻘
⾊光(8.0 W/m2@452 nm)による 20 分間架橋を⾏った。その後、ヒドロゲルサンプル
を 30 mLの 1.5 wt%の TPP⽔溶液に⼊れ、1,5, 10 分間TPPの架橋を⾏った(ChPh-
TPP1、ChPh-TPP5、 ChPh-TPP10)。このようにして調製したゲルを以下の実験で
⽤いた。 
 

3.2.5. フーリエ変換⾚外分光法(FTIR) 
ChPh、 ChPh-TPP1、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 ヒドロゲルの FTIRスペクトル

を FT/IR-4100 (JASCO、Tokyo、Japan)を⽤いて測定した。それぞれのヒドロゲルは
乾燥して粉砕し、KBrとともに混ぜ合わせた(KBr:試料=100:1)。4 cm-1 で 30回の積
算回数でスキャンを⾏った。 
 

3.2.6. ヤング率の評価 
 ChPh-TPP1、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 のヤング率の測定を材料試験機(EZ-test、
Shimizu、Kyoto、Japan)を⽤いて 6 mm/sで⾏った。SPS濃度は 1-4 mM、Ru(bpy)3 
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濃度は 1 mMとした。なお、ヤング率は 1-10 %の歪みを与えた条件で計測を⾏った。
計測されたヤング率は、TPP架橋なしのゲルの機械的強度と⽐較した。 
 

3.2.7. 膨潤性の評価 
 膨潤性は、⽂献地に基づいて評価を⾏った[122] 。なお、ChPh-TPP1, ChPh-TPP5
と ChPh-TPP10 ヒドロゲルは、1-4 mMの SPS と 1 mM の Ru(bpy)3 の条件で⽤
意した。⽤意したヒドロゲルは、リン酸緩衝液(PBS, pH=7.4)に 20 ̊ Cの環境下で浸
した。以下の式を⽤いて膨潤性の評価を⾏った。  
 
Swelling degree [-]=!!

!"
 (1) 

ここで、W0 は初期重量、Ww は最終的なゲルの重さである。この値が 1 よりも⼤き
いと、ゲルは膨潤したことを⽰し、1よりも⼩さいと収縮したことを⽰す。 

 

3.2.8. 保⽔性の評価 
 保⽔性は⽂献に基づく⼿法で評価を⾏った[122]。24ウェルプレートにヒドロゲル
が置かれ、20 ˚C、5時間で静置した。4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ
ChPh、ChPh-TPP1、ChPh-TPP5 と ChPh-TPP10 を使⽤した。以下に⽰す式を⽤い
て保⽔性を評価した。 
 

Water retention [-]=!#
!"

 (2) 

 

ここで、W0 は初期の重さ、Wt は t時間後の重さである。 

 

3.2.9. 抗菌性の評価 
 グラム陰性菌である⼤腸菌を⽤いて抗菌性の評価を⾏った。LB 培地を⽤いて⼤腸
菌を培養した。振とう培養機を⽤いて、37 ̊ C、初期濃度 108 CFU/mLで⼀晩培養を
⾏った。その⼤腸菌の濃度は、⽂献に基づき、CFU 値の計算を⾏うことで算出した
[123]。 
 

3.2.10. 導電性の評価 
 125 µLの四⾓の型を⽤意し、4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 2 wt%
の ChPh⽔溶液を流し⼊れ、光を照射し、ヒドロゲル化を⾏った。ヒドロゲル化後に、
1.5 wt%の TPP ⽔溶液に 5 分間浸した。ゲルの両極に、電極を取り付けた下図に⽰
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す回路を作製し、マイクロコントローラ(Arduino uno、Italy)を⽤いて 5 Vの電圧を
印加し、電圧の測定を⾏った。 
そして、回路中の電流値の計算を以下の式で⾏った。 

I=!"!!"#
#

 

 Iは回路の電流、Vは回路全体の電圧(5 V)、Vgel はヒドロゲルに印加されている電
圧、Rは抵抗である。そして、得られた電流値から、ヒドロゲルの抵抗Rgel を以下の
式で計算した。 

 

𝑅$%& =
𝑉$%&
𝐼  

⽐較として、TPP イオン架橋なしのフェノール架橋ゲルの抵抗の計測を⾏い、⽐較
した。 

 

3.2.11. 3D プリンティングによる回路様構造体の造形 
 市販の 3D プリンタ(BioX、Cellink、Sweden)を⽤いて、光照射下において PDMS
シートの上に回路様構造体の構築を⾏った。その後、造形物に 1.5 wt%の TPP溶液
を加えた。その後、回路に PDMS をかけて覆い、75 ˚C のオーブンで加熱し、回路
の作製を試みた。 

 

 

 

 

図 3-2. 抵抗測定⽤回路図。 
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3.3. 結果と考察 

3.3.1. 4種類のゲル化⼿法によって得られるキトサンヒドロゲルの⽐較 
まず、4 種類の異なる架橋順序で得られるヒドロゲルの評価を⾏った(図 3-3)。最
初の架橋⽅式では、125 µLの ChPh の⽔溶液を 12 mmの直径の型にいれ、1.5 wt%
の TPP⽔溶液を加えた。TPP溶液を加えた後に、ゲルが縮んでいる様⼦を確認した
(図 3-3(a))。2 つ⽬の⽅法では、4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 125 µL
の ChPh⽔溶液を型にいれ、20 分間にわたって光を照射し(8.0 W/m2@452 nm)、架
橋を⾏った。試料は安定しており、収縮は起こらなかった(図 3-3(b))。3 つ⽬の⽅法
では、4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ 125 µLの ChPh⽔溶液を型にい
れ、1.5 wt%の TPP ⽔溶液を加えて 5 分間静置した(図 3-3(c))。その後、⻘⾊光を
照射した(8.0 W/m2@452 nm)が、最初の試料と同様にして、収縮を確認した。最後の
⼿法は、4 mMの SPS の 1 mMの Ru(bpy)3 を含んだ ChPh溶液を型に流し⼊れ、⻘
⾊光で 20 分間架橋を⾏った。その後、1.5 wt%の TPP⽔溶液を加えて、5 分間TPP
による架橋を⾏った。これによって得られたゲルは収縮が起こらなかった(図 3-3(d))。
キトサンヒドロゲルを諸分野に応⽤するためには、構造体がその形状を維持すること
が重要である[6,124]。光架橋の後に TPPイオン架橋を⾏うことによって得られるゲ
ルは、構造が崩壊しない安定的なヒドロゲルであるということがわかった。 

 

 

 

 

 

図 3-3. 異なるヒドロゲル化順序により得られるヒドロゲルの形状の⽐較: (a) 5 分間
の TPP イオン架橋、 (b)⻘⾊光による 20 分間のフェノール架橋, (c)TPP イオン架橋
の後にフェノール架橋、(d) フェノール架橋の後に TPP イオン架橋。 
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3.3.2. FTIR 
 上記で、架橋の順序が安定的なヒドロゲルを得るために重要であることを⽰した。
続いて、化学的構造をさらに詳しく理解するために、光架橋で架橋された後に TPP
イオン架橋されたキトサンヒドロゲルの FTIRスペクトルを測定した(図 3-4)。まず
ChPh では、-OHや-NH2 に帰属する 3300 cm-1 でブロードなピークを確認した。2900 
cm-1 では C-Hの対称および⾮対称伸縮に帰属する特徴的なピークを観測した。1645 
cm-1 にはアミド I の伸縮に帰属するピークが⾒られた。1580 cm-1 には、⼀級アミン
の N-H変⾓振動由来のピークが⾒られた。1060 cm-1 には C-Oの伸縮由来のピーク
が⾒られた。これら結果は、先⾏研究に⼀致していた[125,126]。Ch-TPP1, ChPh-
TPP5, ChPh-TPP10 において、890 cm-1 に TPPがヒドロゲル中に存在することを⽰
す P-O-Pの対称振動由来のピークが⾒られた[125]。しかし、Ch-TPP1, ChPh-TPP5, 
ChPh-TPP10 にスペクトルの違いは⾒られなかった。 
 

3.3.3. ヤング率の評価 
 TPPの浸漬時間が、フェノール架橋と TPPイオン架橋によって得られたヒドロゲ
ルの機械的特性に与える影響を調べるために、ヤング率の評価を⾏った(図 3-5)。TPP
浸漬時間の増加に伴ってヤング率の上昇が⾒られた。例として、SPS1 mMの ChPh-
TPP1 は 10.7±3.1 kPa であり、同様の ChPh 濃度、SPS 濃度で TPP 架橋のないサ
ンプルでは 0.53±0.06 kPaであった(p < 0.05)。最⼤のヤング率は 2 mMの SPS濃
度における ChPh-TPP10 で 23.7±7.6 kPaであった。TPP架橋のないヒドロゲルと

 

図 3-4. ChPh、ChPh-TPP1、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 の FTIR スペクトル。 
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⽐較して、TPPとフェノールによる⼆重架橋のヒドロゲルは最⼤でおよそ 20倍ヤン
グ率が⼤きくなった。報告されるところによると、フェノール架橋によって得られる
ヒドロゲルは⽣体適合的であるが、その硬さは弱くて脆い(<10 kPa) [52,127]。機械
的強度は、ヒドロゲルの安定性に加えて、細胞の接着・成⻑性に⼤きく影響を与える
[29,69]。ChPh のフェノール架橋によって得られるゲルを TPP架橋で処理すること
によって、機械的強度の改善、調節ができることがわかった。 

 

3.3.4. 膨潤性の評価 
 ChPh-TPP ヒドロゲルの膨潤性の評価を⾏った(図 3-6)。⽤意した ChPh、ChPh-
TPP1、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 を PBS に５時間浸した。フェノールと TPPで⼆
重架橋されたヒドロゲルは収縮することを確認した。例えば、1 mMで架橋した ChPh
は膨潤率が 197±59 %であるのに対して、ChPh-TPP10 では 55±5 %であった
(p<0.01)。SPS濃度が 2 mMでも 4 mMでも同様の収縮効果を確認した。SPS2 mM
と 4 mMにおいて、ChPh-TPP5 と ChPh-TPP10 の膨潤度について、顕著な差は⾒
られなかった(p>0.1)。これら発⾒は、ヒドロゲルが TPP溶液から取り除かれた後で
も、TPP の架橋が保持されていることが⽰唆され、これによりキトサンのアミノ基
と TPP間の相互作⽤が平衡に達するまで、収縮を起こしていると考えられる。また、
収縮の原因のもう⼀つの理由として、フェノール基の疎⽔性の効果も考えられる
[128,129]。通常の ChPh は、⽔溶液中でアミノ基がプロトン化されており、⽔と相
互作⽤する。しかしながら、この親⽔的な効果は、アミノ基が TPPと相互作⽤する
ことによって減少されることが起こりうる。疎⽔的な材料は、薬剤のキャリアとして

 

図 3-5. TPP の浸漬時間がヤング率に与える影響。SPS と Ru(bpy)3 を含んだ ChPh ⽔
溶液を可視光によってフェノール架橋し、その後 TPP ⽔溶液に 1、5、10 分浸した
(それぞれ ChPh、ChPh-TPP1、ChPh-TPP-5、ChPh-TPP10)、Data: Mean±S.D. (n 
= 3‒5)、*p < 0.05. 
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幅広く使⽤される[130,131]。この結果は、フェノールと TPPの⼆重架橋ヒドロゲル
のドラッグキャリアとしての可能性を⽰すものである。 

 

3.3.5. 保⽔性の評価 
 膨潤性に加えて、保⽔性の評価を⾏った。4 mMの SPS と 1 mMの Ru(bpy)3 を含
んだ ChPh、ChPh-TPP1、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 ヒドロゲルを⽤意し、20 ˚C
の室温にて乾燥を⾏い、その重量変化の評価を⾏った(図 3-7)。最初の１時間におけ
るChPh の保⽔性は、ChPh-TPP5、ChPh-TPP10 よりも⾼い数値を⽰した(p<0.01 )。
3.3.4.で述べたように、ChPh-TPP5 と ChPh-TPP10 はヒドロゲル内部で起きている
TPP架橋によって収縮するということが考えられる。他⽅で、5時間後には、TPPな
しの ChPh ヒドロゲルは、⽤意されたサンプルの中で最低の保⽔性を⽰した。また、
ChPh-TPP5 と ChPh-TPP10 のヒドロゲル内部の⽔の現象は緩やかであり、最終的
には ChPh よりも⾼い数値を⽰した(p<0.05)。⼀般に架橋ネットワークは膨潤や収
縮に⼤きく影響する。⾼い架橋密度では、ヒドロゲル中の溶媒の⼤気への拡散が架橋
に阻害される[47,48]。したがって、ChPh-TPP5 や ChPh-TPP10 のヒドロゲルのネ
ットワークが、保⽔性を向上させたと考えられる。保⽔性は、⻑期間におけるヒドロ
ゲルの使⽤や、ヒドロゲル内部に担持させる成分の放出能のコントロールにおいて重
要である[132,133]。TPPの浸漬により、キトサンゲルの保⽔性が向上することを確
認した。 

 

図 3-6. PBS 中に５時間浸した時の TPP浸漬時間が重量⽐に与える影響、Data: Mean 
±S.D. (n = 3)、 *p < 0.05、n.s. > 0.1. 
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3.3.6. 抗菌性評価 
抗菌性の評価を、LB培地中で、⼤腸菌を⽤いて⾏った。ヒドロゲルの⼊っていな

い⼤腸菌懸濁液および、ChPh, ChPh-TPP1, ChPh-TPP5, ChPh-TPP10 を含んだ懸
濁液を⽤意し、⼀晩培養を⾏った(図 3-8)。ヒドロゲルの⼊っていないサンプルと⽐
較し、ChPh の CFU値は、低くなることを確認した(p < 0.05 )。この結果は、キト
サンのアミノ基由来のカチオン性に第⼆章の結果と⼀致した。⼀⽅で、TPPで架橋
を⾏うと、その抗菌性が低下することを確認した。TPPとアミノ基が相互作⽤する
ことによって、⼤腸菌とキトサンとの静電気的相互作⽤が減少したからであると考
えられる。カチオン性は、薬剤の送達や細胞の接着において重要な特性である。本
研究では、ChPh ヒドロゲルのカチオン的特性の制御を⾏うことができなかった

 

図 3-7. TPP浸漬時間が保⽔性に与える影響、Data: Mean±S.D. (n = 5)、*p < 0.05. 
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が、TPP濃度や、TPPへの浸漬時間を調節することによってこれが実現しうる可能
性がある[91]。 

 
3.3.7. 導電性の評価 
 フェノール架橋と TPP イオン架橋によって得られる⼆重架橋ゲルの抵抗の測定を
⾏った(図 3-9)。イオン架橋あり/なしでの抵抗値はそれぞれ 7592±1210 Ω、4981

 

図 3-8. TPP浸漬時間が抗菌性に与える影響、Data: Mean±S.D. (n = 3)、 *p < 0.05, 
n.s. > 0.1. 
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図 3-9.TPP に浸漬したヒドロゲルの導電性、Data: Mean±S.D. (n = 3)、*p < 0.05, 
n.s. > 0.1. 
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±923 Ωであった(p<0.05)。TPP 架橋により、ヒドロゲル内でのイオン伝導度が⾼
くなった結果抵抗値が下がったと考えられる。TPP の架橋によって得られるキトサ
ンゲルは、その導電性から有機溶媒を検出するための柔軟で軽量なセンサとして利⽤
されていることが知られており[134,135]、今回の実験結果においても良好な導電性
を⽰した。 

3.3.8. 3D プリンティングによる回路様構造体の評価 
  最後に、3D プリンタを⽤いて回路様構造体の造形を試みた。PDMS のシートの
上に光を照射しながら構造体を構築し、その後、1.5 wt%の TPP溶液をかけ、PDMS

を再度この上に注いで、キトサンヒドロゲルを PDMS シート中に封⼊した(図 3-
10(a))。設計図(図 3-10(b))に基づいて回路様の構造体が構築されている様⼦を確認
した(図 3-10(c))。さらに、これは薄くフレキシブルであり(図 3-10(d))、電極を繋ぐ
ことで回路として使⽤することができた(図 3-10(e))。ChPh をフェノール架橋、イ
オン架橋することによって得られた⼆重架橋ヒドロゲルは、このような回路の作製、
ひいてはバイオセンサなどを作製するのに有効であることを⽰唆した。 

  

 

図 3-10. (a)3D プリンティングを⽤いた回路様構造体作製⼿順、(b)回路⽤構造体設計
図、(c)造形した回路様構造体(スケールバー：10 mm)、(d)造形した回路の横からの
図、(e)造形した回路様構造体に電極を繋いで電球を光らせている(⻩⾊丸部分)様⼦。 
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3.4. 結論 

本研究では、フェノール架橋による共有結合と、TPP アニオンとアミノ基のカチ
オン間のイオン結合によって得られたヒドロゲルを提案し、その特性について調査を
⾏った。TPP 架橋のないフェノール架橋ヒドロゲルと⽐較し、⼆重架橋ヒドロゲル
の硬さは最⼤でおよそ 20 倍⼤きくなることがわかった。また、硬さは TPP 溶液へ
の浸漬時間で調節できることが明らかになった。この結果は、フェノール架橋と TPP
架橋のキトサンヒドロゲルの応⽤の可能性を広げるものである。加えて、膨潤性と保
⽔性の評価を⾏った。⼆重架橋ヒドロゲルの膨潤性は、TPP イオン架橋なしの材料
と⽐較して低下するものの、TPP 浸漬時間の増加に伴って保⽔性は向上することを
確認した。さらに、導電性の評価を⾏ったところ、イオン伝導性のため、TPPイオン
架橋ありの材料の抵抗値が低くなることが⽰され、そして 3D プリンティングによる
フレキシブルな回路の造形に活⽤できることを⽰唆した。 

  

本章の⼀部図・内容は、”Characterization of chitosan hydrogels obtained through phenol and 
tripolyphosphate anionic crosslinking”というタイトルで⽇髙らによって国際誌 Polymers の 2024, 
16(9),1274 に掲載されたものである。本内容は、出版社 MDPI(Basel, Switzerland)から許可を得て掲載
している。 
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第四章：3D バイオプリンティングのための光架橋および Schiff 塩基
架橋性酸化グルコマンナン-キトサンヒドロゲルの開発 
 

4.1. 導⼊ 

第⼆章では、光架橋性のキトサン(図 4-1(a)(b))のバイオプリンティングへの応⽤
のための研究を⾏った。しかし、このインクは、液体として吐出して造形を⾏うため、
インクがノズルから吐出された後に、プラットフォーム上ですぐに界⾯張⼒で広がっ
てしまうため、造形精度の低下を招くことが問題となっている。そのため、ChPh イ
ンクの吐出度すぐにヒドロゲル化を⾏う必要があり、反応犠牲剤である SPS 濃度を
⾼くする(4 mM)必要があった。この濃度は細胞にとって毒性のある濃度であるとさ
れている[136,137]。また、⾼い光強度(3.2 W/m2@452 nm)をヒドロゲル化に必要と
しており、このような SPS 濃度と光強度下では、キトサンの⾼分⼦鎖の分解を引き
起こしてしまう可能性もあった[111]。以上のような点から、開発した光架橋性のキ
トサンインクのバイオプリンティングへの応⽤性を広げるためには、より低い反応犠
牲剤濃度で⾼い造形精度を確保できるプロセスの開発や材料の改質が重要であると
考える。 
 そこで本研究では、Schiff 塩基反応に注⽬した[138,139]。Schiff 塩基はアミノ基と
アルデヒド基間で形成される動的な共有結合である。この結合によって得られるヒド
ロゲルは、⾃⼰修復性があり、かつシリンジから吐出できるような柔らかい機械的強
度を持つ[140]。3D バイオプリンティングにおいて、このような特性は、材料をノズ
ルから吐出した後に、形状を維持する点で望ましい。このため、本研究では、開発し
た光架橋性のキトサンインクに、酸化グルコマンナンを混合することで形成される
Schiff 塩基による架橋を組み合わせた新たなインクを提案した。 
 酸化グルコマンナン(Ox-glucomannan, 図 4-1(c))のアルデヒド基は、ChPh のアミ

ノ基と Schiff 塩基を形成する(図 4-1(d)) [139,141]。加えて、このヒドロゲルは、光
架橋によって安定化されるため、造形精度の向上が⾒込める(図 4-1(e))。本研究では、
この提案するインクの機械的特性、細胞適合性、抗菌性といった機能性についてまず
評価を⾏い、そして押し出し式 3D プリンティングによる造形を試みた。開発したイ
ンクは、ChPh単体と⽐較して、低い SPS濃度(2 mM)で良好な造形性を確保するこ
とができた。Schiff 塩基と光架橋が可能な、酸化グルコマンナン-キトサンインクは、
押し出し式の 3D バイオプリンティングにおけるキトサンの応⽤性を広げるものであ
ると考える。 
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4.2. 材料と⽅法 

4.2.1. 材料 
 キトサン(Chitosan LL、deacetylation: 80%、weight average molecular weight: 50‒
100 kDa) は焼津を化学⼯業 (Shizuoka, Japan)で⼊⼿した。 Lactobionic acid、N,N,N 
ʻ,N ̒ -Tetramethylethylenediamine (TEMED)、 と SPS は和光純薬(Tokyo、Japan)で
⼊⼿ し た 。 Ru(bpy)3·Cl2·6H2O, 1-ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide 
hydrochloride (EDC·HCl)、と 3-(4-hydroxyphenyl) propionic acid (HPP) はそれぞ
れ、Sigma-Aldrich (St. Louis、Missouri、United States of America (USA))、ペプチド
研究所 (Osaka、Japan)と東京化成⼯業で⼊⼿した (Tokyo、Japan)。グルコマンナン
と過ヨウ素酸ナトリウムは、和光純薬で⼊⼿した。グラム陰性菌である⼤腸菌株OP50
は、0.5 wt%の塩化ナトリウム、1 wt%のバクトトリプトン(Becton Dickinson and 
Company、Flanklin Lakes、New Jersey、USA)とバクトイーストイクストラクト
(Becton Dickinson and Company)を含んだ Luria Broth(LB)培地で培養した。マウス
由来の繊維芽細胞である 10T1/2 は細胞材料開発室(Ibaraki、Japan)で⼊⼿した。こ
の細胞は、10 vol%のウシ胎児⾎清を含むダルベッコ培地(DMEM, ニッスイ、Tokyo, 

 
図 4-1. (a) キトサンのフェノール修飾、(b) 可視光によるフェノール架橋、(c) グルコ
マンナンの酸化、(d)酸化グルコマンナンと ChPh による Schiff 塩基反応、(e)本研究で
開発した 3D バイオプリンティング⽤ヒドロゲルのコンセプト 
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Japan)で、5 %の CO2濃度のインキュベータで培養した。 

 

4.2.2. 酸化グルコマンナン(Ox-glucomannan)の合成 
Ox-glucomannanの合成は、⽂献に基づいて⾏った(図 4-1(c))[139]。まず、1.0 wt%

の濃度でグルコマンナンを純⽔に溶かした。そして、この溶液を 1 wt%の濃度で過ヨ
ウ素酸ナトリウムを加えて５時間攪拌した。その後、10 vol%のエチレングリコール
を加えて、2時間攪拌し、未反応の過ヨウ素酸イオンを取り除いた。この混合物の透
析を⾏い、透析中の外液を⼀部取り出し、これに硝酸銀を加えてヨウ化銀による⽩⾊
沈殿ができるかどうかを確認することにより、未反応物の除去ができたかどうかの確
認を⾏った。未反応物の除去後、得られた反応物は真空凍結乾燥によって乾燥され、
⽩⾊の固体粉末を得た。 

 

4.2.3. ChPh の合成 
ChPh の合成は⽂献に基づいて⾏った[89,90]。まず、7 wt%のキトサンを 20 mM

の HCl 溶液に溶かした。続いて、2.0 wt%となるように TEMED を加え、HCl と
NaOHを⽤いてpHが４となるように調製した。この溶液に、HPP、Lactobionic acid、
そして EDC・HClをそれぞれ、1.5, 0.04, 1 wt%となるように加えて室温にて 20時間
攪拌を⾏った。その後、アセトンにて、反応物を沈殿させ、80 wt%のエタノール⽔溶
液で沈殿物を洗い不純物を取り除き、真空乾燥を⾏った。 

 

4.2.4. Schiff 塩基ヒドロゲルの調製 
 Ox-glucomannanと ChPh からなる Schiff 塩基ヒドロゲル(図 4-1(d)) は、以下の
⽅法を⽤いて調製した; ChPh溶液と Ox-glucomannan溶液を表 4-1の濃度条件で混
同し、10 分静置することによってヒドロゲルを得た。溶媒は PBS とした。ChPh濃
度は 1 wt%で固定した。 
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表 4-1. 本研究で⽤いるキトサンインクの成分と通称 

 

4.2.5. FTIR 
ChPh、グルコマンナン、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 のサンプルの FTIR

スペクトルの測定を、FT/IR-4100 instrument (JASCO、Tokyo、Japan)を⽤いて⾏っ
た。それぞれのサンプルは、測定前にオーブンで⼗分に乾燥させた。各サンプルにつ
いて、4 cm-1 で 90回の積算回数で測定を⾏った。 

 

4.2.6. 吐出性 
 ChPh、 ChPh-Ox25、 ChPh-Ox50、ChPh-Ox100、 ChPh-Ox200、ChPh-Ox300
の吐出性を、シリンジを⽤いて評価した。それぞれのサンプルは 2.0 mM の SPS と
1.0 mMの Ru(bpy)3 を含んでいた。これらサンプルはシリンジに⼿動で充填し、その
後吐出を試み、吐出性があるかどうか評価を⾏った。 

 

4.2.7. 動的弾性率(Gʼ)/損失弾性率(Gʼʼ) 
ChPh、 ChPh-Ox25、 ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 の Gʼおよび Gʼʼの測定を、レオ
メータ(HAAKE MARS III、Thermo Fisher Scientific、MA、USA)を⽤いて⾏った。
まず、⽂献[72,73]に基づき、⾃⼰修復性を評価した。レオメータのプローブは直径 25 
mmのステンレス鋼板で、底部プラットフォームは鋼製であった。ChPh の液体試料
（0.65 mL）は、プローブとプラットフォームとの間に 0.5 mmの隙間をあけて、プ
ラットフォーム上に流し込んだ。25℃、周波数 1.6 Hz、歪み 5-1000 %の条件で 4 分
間の経時変化を測定した。また⽐較として、0.5 wt%のグルコマンナン溶液、1 wt%の
ChPh と 0.5 wt%のグルコマンナン溶液の混合物、1 wt%の酸化グルコマンナン溶液
においても同様の評価を⾏った。 

さらに、光照射条件におけるレオロジーの測定を⾏った。SPS を 2.0 mM、Ru(bpy)3
を 1.0 mM含んだ ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 を⽤意した。測
定に⽤いるプローブは直径 25 mmであり、また底⾯のプラットフォームは透明のガ

The abbreviated 
symbol

Ox-glucomannan 
[wt%]

ChPh [wt%]

ChPh-1.0
ChPh-Ox250.251.0
ChPh-Ox500.501.0
ChPh-Ox1001.01.0
ChPh-Ox2002.01.0
ChPh-Ox3003.01.0
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ラスでできており、これによって、下部から⻘⾊光の照射が可能である。なおプロー
ブとプラットフォームのギャップは 0.5 mm となっており、サンプルの体積は 0.65 
mLとした。Gʼと Gʼʼを 0.3 Hz, 歪み 5 %、25 ˚Cの条件で 10 分間にわたって測定し
た。そして、計測 120秒後に、⻘⾊光(0.2 W/m²@452 nm)の照射をプラットフォー
ムの下部から⾏った。 

 

4.2.8. 膨潤性の評価 
 ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50 と ChPh-Ox100 の PBS 中での膨潤性の評価を
⾏った。150 µL の各サンプルを直径 12 mm の型に流し⼊れ、10 分間⻘⾊光(0.2 
W/m²@452 nm)を照射し、ヒドロゲル化した。その後、ヒドロゲルを取り出し、30 
mLの PBS につけて膨潤性の評価を⾏った。なお、膨潤は以下の式で評価を⾏った。 

Swelling[-] ='(%)	+,	-./(+$%&	)0	1	-+2(
34505)&	)(%)	+,	-./(+$%&

      (1) 

 同様の⽅法を⽤いて、フェノール架橋のない Schiff 塩基ヒドロゲルの安定性を評価
した。SPS と Ru(bpy)3 を含んでいない ChPh-Ox50 ヒドロゲルを⽤意し、30 mLの
酢酸緩衝液および、PBS に浸漬した。また、⽐較として光照射によりヒドロゲル化し
た、2.0 mMの SPS と 1.0 mMの Ru(bpy)3 を含んだ ChPh-Ox50 ヒドロゲルも⽤意
し、膨潤性を⽐較した。 

 

4.2.9. 細胞⽣存率 
 ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50 と ChPh-Ox100 のヒドロゲル上での細胞の⽣存
率の測定を⾏った。100 µLのサンプルを 48 ウェルプレートのウェル中で⽤意し、10
分間にわたって⻘⾊光(0.2 W/m²@452 nm)を照射することでヒドロゲル化させた。
それぞれのサンプルは 2.0 mMの SPS と 1.0 mMの Ru(bpy)3 を含んでいる。このゲ
ルを PBS で数度洗い、200 µLの細胞懸濁液(2.0×104 cells/mL)を播種し、5 %の CO2

濃度、37 ˚C の条件でインキュベートした。インキュベートから 1 ⽇後、3 ⽇後に、
播種した細胞はカルセイン-AMおよび、ヨウ化プロピジウムを⽤いて染⾊し、細胞の
⽣存率の評価を⾏った。コントロールとして、細胞ディッシュ上で細胞の培養を⾏い、
同様の評価を⾏った。 

 

4.2.10. 抗菌性 
ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50 とChPh-Ox100 ヒドロゲルの抗菌性を評価した。

2.0 mMの SPS、1.0 mMの Ru(bpy)3 を含んだ、150 µLのヒドロゲルサンプルを⽤
意し、これを 2.5×106 CFU/mLの E.coli を含む 2 mLの LB培地に⼊れ、37 ̊ Cの条
件で攪拌培養を⾏った。その⼤腸菌の濃度は、⽂献に基づき、CFU 値の計算を⾏う
ことで算出した[123]。 
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4.2.11. 3D プリンティング 
 ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50 と ChPh-Ox100 のヒドロゲルの三次元構造体を、
3D プリンタを⽤いて造形を⾏った。なお、3D プリンタは、第⼆章で⽤いたものと
同様である[142]。それぞれのサンプルは、2.0 mMの SPS と 1.0 mMの Ru(bpy)3 を
含んでおり、これをシリンジに充填した。サンプルは、20 G の針を通じて、シリン
ジポンプ(PHD2000、Harvard Apparatus、MA、USA)によって 2.0 mm/s で吐出し
た。 
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4.3. 結果と考察 

4.3.1. FTIR 
4.2.2.において、グルコマンナ

ンが酸化されたかどうかを確認
す る た め に  (図  4-2)、  Ox-
glucomannanの FTIRスペクト
ルを測定した。まず、⽐較として
グルコマンナンでは、1700 と
1254 cm-1 に C=O と C-O の伸
縮振動由来の特徴的なピークが
観測され、アセチル基の存在を
⽰した[143]。1635 cm-1 のピー
クは、分⼦内の⽔素結合に由来
し て い る と 考 え ら れ る
[144,145]。1054 と 1015 cm-1 の
ピークは、ピラノースの C-O-C
の伸縮と、C-OHの変⾓振動であると考えられる[143,146]。872 と 805 cm-1 のピー
クは、それぞれグリコシド結合とマンノースの伸縮に帰属する[143,146]。Ox-
glucomannanについて、類似するピークを測定したが、1716 cm-1 に⼩さなピークが
観測され、これはグルコマンナンの酸化により⽣じるアルデヒド基(図 4-1(c))に帰属
すると考えられる[141,147,148]。さらに、805 cm-1 に特異なピークが現れ、これはマ
ンノースの開環を⽰している[92]。これら結果からグルコマンナンの酸化を確認した。 

 

4.3.2. 吐出性 
 次に、Schiff 塩基ゲルの吐出特性について調査した Ox-glucomannan の溶液を
ChPh に混ぜることによってヒドロゲルを調製した。そのサンプルはシリンジに、⼿
動で充填され、吐出を試みた(図 4-3)。ChPh 単体では、図に⽰すように、液体とし
て吐出された。これとは対照的に、0.25, 0.50, 1.0 wt%のOx-glucomannanを含んで
いる ChPh のサンプル(ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100)は、ゲルとして吐出
されている様⼦が確認できた。これは、ChPh溶液とOx-glucomannan溶液の２種類
を混ぜることによって、シリンジから吐出可能なヒドロゲルを、容易に調製できるこ
とを⽰している。しかしながら、⾼い濃度のOx-glucomannanの条件(2.0、3.0 wt%)
では、ゲルが固く、シリンジに充填することができなかった。3D バイオプリンティ
ングでは、ソフトなヒドロゲルは、シリンジから吐出後にその形状を維持することが
できるので、造形精度の向上につながることが期待される[149,150]。 

 

 
図 4-2. グルコマンナンと酸化グルコマンナンの
FTIR スペクトル 
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4.3.3. Schiff 塩基と光架橋ヒドロゲルのレオロジー 
Schiff 塩基により得られるゲル的特性のさらなる理解のために、G'と G''の経時変

化をレオメーターを⽤いて歪みを変えながら測定した。ChPh と⽐較し、⼩さな歪み
（5%）では、酸化グルコマンナン濃度の増加に伴い、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50 およ
び ChPh-Ox100 の貯蔵弾性率が損失弾性率を⼤幅に上回ったが、⼤きな歪み（1000%）
では逆の関係を観察した（図 4-4(a)-(d)）。さらに、この特性は複数回の歪みの変化
後も保持されており、⾃⼰修復特性を⽰している。Schiff 塩基反応は、平衡反応であ
り、アミノ基とアルデヒド基の間で脱⽔縮合を伴い、イミン結合を形成する反応であ
る[151]。⾼い歪みの与えられている状態では、⽔の分⼦の運動が増え、イミン結合の
加⽔分解が引き起こされてヒドロゲルが分解され、⼀⽅⼩さな歪みでは⽔の運動が抑
えられ、イミン結合の形成に平衡が傾き、これが⾃⼰修復性を引き起こすメカニズム
であると考えられる。今回のインクは、Schiff 塩基特有の⾃⼰修復性を⽰している。
⾃⼰修復性は、⽣体印刷プロセス中にシリンジに充填されたり、針から押し出された
りする際に、適⽤される⾼いせん断応⼒の後でもゲル状態を維持することができる。
この特性は、印刷プロセス中に印刷された構造を修復し、印刷性の向上につながる可
能性がある[152,153]。ChPh に関しても、⼩さい歪みでは Gʼと Gʼʼが上回り、⾼い歪
みでは Gʼʼが Gʻを上回っていて、⾒かけ上は⾃⼰修復性があるように⾒える。ChPh
は⾼分⼦の溶液であり、剪断減粘性の特性を持つことが知られている。このような溶
液では⼩さい歪み(剪断応⼒)を与えた時には、それに対する弾性が発⽣し、数値上ゲ
ルのような特性を⽰したと考えられる。⼀⽅で、⼤きい歪みの時には、流動性が⾼ま
り、液体的特性を⽰す。このため、Gʼと Gʼʼがこのような値を⽰したと考えられる。 

 
図 4-3. ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100、ChPh-Ox200 と ChPh-
Ox300 ヒドロゲルの吐出特性の評価 
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また、⽐較として、グルコマンナン、ChPh とグルコマンナン混合物、Ox-
glucomannanを⽤いて同様の評価を⾏った。グルコマンナンと、ChPh-グルコマンナ
ン混合物は、歪みが⾼い状態でも⼩さい状態でも、貯蔵弾性率が損失弾性率を上回る
ことがなく、流動的な材料であることを⽰した(図 4-4(e)(f))。また、酸化グルコマン
ナン単体では、⾼い歪みを与えたときに、貯蔵弾性率が損失弾性率を上回ったが、そ

の値は⼩さい(約 0.1 Pa、図 4-4(g))。これらのことから、グルコマンナンやキトサン
間でヒドロゲルを形成することはなく、ヒドロゲル化は酸化グルコマンナンと ChPh
の組み合わせで起こる現象であることを⽰した。 
次に、光照射条件において、フェノール架橋の効果を理解するために、貯蔵弾性率
(Gʼ)および損失弾性率(Gʼʼ)を測定した。この測定では、測定の 120 秒後に、⻘⾊光
を照射して、フェノール基による架橋も⾏った(図 4-5(a)-(d))。光を照射することに
より、Gʼが時間と共に増加し、フェノール基による架橋が起きていることを⽰し
た [87,142]。どのサンプルにおいても Gʼは 120-180 Pa の値を⽰しており、Ox-
glucomannan 濃度の増加ともに最終的な Gʼはやや増加する傾向が⾒られたものの、
明確な違いは⾒られなかった。これら結果は、フェノールによる架橋が起こる前は、
Ox-glucomannan 濃度が⾼いと、Schiff 塩基の架橋がヒドロゲルの特性に⼤きな影響
を与えるが、光架橋後には⼤きな影響を与えることがないということを⽰している。
Schiff 塩基の短所の⼀つとして、得られるゲルは、動的な共有結合のため温度や pH
に対して不安定であるということである[24,43,44]。他⽅で、フェノール架橋によっ
て得られるゲルは、安定した共有結合のため安定的である[154,155]。押し出し式 3D
バイオプリンティングのプロセスにおいて、Schiff 塩基による⾃⼰修復性を活かすこ
とにより、吐出後にその形状を保持し、かつフェノール架橋による機械的特性の安定

 
図 4-4. (a)ChPh、(b)ChPh-Ox25、(c)ChPh-Ox50、(d)ChPh-Ox100、(e) 0.5 wt% 
Glucomannan、(f) 1 wt% ChPh と 0.5 wt%Glucomannan混合溶液、(g)1 wt% Ox-
glucomannan の歪み変化時の G’&G’’の変化測定 
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化をすることで、造形精度の向上が⾒込める。 

 

4.3.4. 膨潤性の評価 
 キトサンと酸化グルコマンナンを組み合わせたヒドロゲルの膨潤性を、PBS 中に
おいて、72時間観察した (図 4-6(a)(b))。サンプルは 72時間にわたって分解されな
かった。ヒドロゲルの安定性は、再⽣医療において、⻑期の使⽤を⾏うために重要な
特性である[156,157]。しかしながら、それぞれのサンプルが縮んだことを確認した
(図 4-6(b))。なお、これらサンプルの 72時間後の収縮の違いに明確な差は⾒られな
かった。収縮の原因は、キトサンに修飾されたキトサンの疎⽔性が考えられる。既報
によると、フェノール基はその化学的構造によって疎⽔性があることが知られている
[128]。このような特性によって、ヒドロゲル中の⽔が放出されヒドロゲルが収縮し
たと考えられる。加えて、分⼦量がこの収縮に影響を与えた可能性がある。本研究で
は、低分⼦量(75 kDa)のキトサンを使⽤しており、これが収縮を引き起こした可能性

 
図 4-5. (a)ChPh、(b)ChPh-Ox25、(c)ChPh-Ox50、(d)ChPh-Ox100 の Gʼと Gʼʼの経時
変化測定 
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がある。より⾼い分⼦量のキトサン[158]で本ヒドロゲルを作製した時には、より収
縮が抑えられることや、膨潤する可能性がある。 

4.3.5. pHによる Schiff 塩基ゲルの安定性 
 さらに、フェノール架橋の有無と pHが、キトサンヒドロゲルの安定性にどのよう
に影響を与えるかを調べるために、膨潤性の評価を⾏った。PBS (pH7)と酢酸緩衝液
( pH4)の溶液に、フェノール未架橋・架橋の ChPh-Ox50 のヒドロゲルを浸漬した。
酸性の溶液(pH4)では、フェノール未架橋のヒドロゲルは、測定を始めて 20 分以内
に分解された(図 4-7(a))。キトサンのアミノ基は、⽔溶液中のプロトンと相互作⽤し、
イミンの分解を引き起こす[159]。⼀⽅で、フェノールの架橋と Schiff 塩基で架橋して
いるキトサンヒドロゲルは、少なくとも 72時間は分解されることなく安定して存在
していた (図 4-7(b))。フェノール性⽔酸基の架橋は不可逆的な共有結合であり、pH
の低い環境下でも安定する。フェノールと Schiff 塩基の⼆重架橋は、胃や肌のような
酸性環境下[160]でヒドロゲルを使⽤するにおいて、安定性をもつ可能性がある。中性
条件でのヒドロゲルの安定性について、フェノール架橋・未架橋の両ヒドロゲルは収
縮したものの、72時間安定して存在した。Schiff 塩基反応の形成は、pHが 4 よりも
⼤きな条件では進⾏しやすくなり、そのため、PBS 中においてフェノール架橋なしで
も安定して存在していると考えられる。 
 さらなる pHの効果を理解するために、ChPh-Ox50 を⽤いて、酢酸緩衝液中で膨
潤試験を⾏った。4.3.4.で⽰すように、PBS 中ではヒドロゲルは収縮し、⼀⽅の酢酸

 
図 4-6. (a) ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 ヒドロゲルの膨潤度の経
時変化、Data: Mean±S.D.(n=3-4)、 *p<0.05、(b) PBSへの浸漬前/後の ChPh、
ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 ヒドロゲルの写真。スケールバー: 5 mm. 
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緩衝液では膨潤した(図 4-7(c))。酸性条件では、多くのアミノ基がプロトン化され、
そのために⽔素結合的に⽔分⼦と相互作⽤し、より多くの⽔がヒドロゲル中に取り込
まれるために、膨潤を引き起こしたと考えられる。 
 
4.3.6. 細胞特性 
ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 ヒドロゲル上での細胞の特性を、
10T1/2 細胞を⽤いて評価した(図 4-8)。細胞懸濁液はヒドロゲル上に播種され、3⽇
間培養した。培養⼀⽇⽬においては、すべてのサンプルにおいて細胞の接着と伸展が
⾒られた。三⽇⽬には、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 において、細胞の
成⻑が⾒られた。細胞の成⻑が改善した理由については、Ox-glucomannan中のアル
デヒド基の寄与が⼤きいものと考える。本研究では、DMEMを細胞の培養培地とし
て⽤いた。これには、アミノ酸や⾎清といった細胞の成⻑を促す因⼦が含まれており、
それらはアミノ基を持っている。これらのアミノ基は Ox-glucomannan のアルデヒ
ド基と相互作⽤し、ヒドロゲル上での細胞の接着や成⻑を促した可能性がある。さら
なる機能化には、RGD 配列のような細胞の成⻑を促す因⼦をゲルに修飾する必要が
あると考える[161,162]。 

 
図 4-7. (a)酸性条件および(b)中性条件における、フェノール未架橋・架橋の ChPh-Ox50
ヒドロゲルの特性評価,スケールバー：5 mm、(c)pHが膨潤に与える影響。フェノール架
橋された ChPh-Ox50 を測定に使⽤、Data: mean±S.D.(n=4). 
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4.3.7. 抗菌性 
次に、ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 の抗菌性について評価を⾏

った(図 4-9(a))。各ヒドロゲルサンプルが存在する中で、E.coli が LB培地中で培養
された。ヒドロゲルが存在しない、コントロールサンプルでは E.coli が顕著に増加す
る⼀⽅で、ヒドロゲルが存在することで、菌の増殖が少なくとも 24時間抑えられて
いることがわかった(図 4-9(b))。キトサンの抗菌性は、主にキトサンのアミノ基のカ
チオン特性か来ていると考えられている。細菌の細胞の表⾯はアニオン性であり、キ
トサンが吸着することによって、細菌が周囲の環境下から栄養を取り込むことを阻害
していると考えられている[163]。抗菌性は、細胞の培養において、バクテリアの増
殖による汚染を防ぐ点で重要である[164,165]。また、創傷治癒において、感染症を
引き起こすことを予防する役割も果たす。 

 

 

図 4-9. ChPh, ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 の抗菌性試験、(a)各サンプル
の培養の様⼦、(b)24 時間後のバクテリア濃度、Data: Mean±S.D.(n=3). 
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図 4-8. 10T1/2細胞を⽤いた、ChPh、ChPh-Ox25、 ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 の細
胞適合性評価。スケールバー：250 µm. 
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4.3.8. 3D プリンティング 
 ChPh、ChPh-Ox25, ChPh-Ox50, ChPh-Ox100 の造形性を評価するために、円柱
構造体の造形を試みた(図 4-10)。ChPh の構造体は低い SPS 濃度(2 mM)と光強度
(0.20 W/m2@452 nm)のために、造形中に崩壊した。第⼆章の研究では、4 mMの SPS
で、3.2 W/m2@452 nmの光強度で造形物の造形が可能であることを確認した。今回
開発したインクはより低い濃度の SPS と光強度で、3 次元構造体の造形が可能であ
る。⼀⽅で、ChPh-Ox100 については、今回使⽤したシリンジポンプではインクを押
し出すことができず、詰まったことを確認した。この材料を⽤いて造形を⾏うために
は、より⾼い圧⼒で押し出しが可能なシリンジポンプが必要である。さらに、良好な
造形性を⽰した ChPh-Ox25, ChPh-Ox50 を⽤いて⿐の構造体の構築を試みた。開発
したインクはさまざまな三次元構造体の造形を押し出し式 3D プリンティングで⾏
うにおいて有⽤である。 
 これら結果は、低い SPS 濃度で押し出し式 3D プリンティングにおいてキトサン
材料で 3 次元構造体の造形を⾏うことができるということを⽰している。バイオプリ
ンティングでは、細胞の封⼊、播種において⾼い細胞⽣存率を保つことが求められる。
これと同時に、デザインした通りの構造体を得るための造形精度も重要である
[11,166]。このソフトなキトサンゲルは、押し出し式 3D プリンティングにおいて、
針から吐出された後に、3 次元の構造を保ち、そして光の照射でその構造が固定化さ
れるため、低い SPS濃度で良好な造形精度を⽰した。 

 

 

 
図 4-10. ChPh、ChPh-Ox25、ChPh-Ox50、ChPh-Ox100 のプリント特性試験、スケール
バー：5 mm。 
 

ChPh-Ox25 ChPh-Ox50
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4.4. 結論 

本研究では、キトサンと酸化グルコマンナンを組み合わせた、Schiff 塩基およびフ
ェノール架橋が可能な新規ヒドロゲル材料を開発し、バイオプリンティングへの応⽤
を試みた。Schiff 塩基架橋の導⼊により柔らかいヒドロゲルの形成が可能となり、吐
出後の形状の維持を可能にした。またフェノール架橋を可視光によって引き起すこと
が可能であり、機械的安定性を強固にした。このヒドロゲルは、従来の配合に⽐べ、
低濃度の SPS と低い光強度で良好な造形性を⽰した。さらに、抗菌活性と良好な細
胞適合性を有し、組織⼯学などの医療⽤途に適していると考えられる。 
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第五章 ⾳波によって引き起こされる回転流を⽤いた材料の混合が可
能なバイオプリンティング⽤ノズルの開発 

5.1. 導⼊ 

第⼆章から第四章では、光架橋性のキトサンインクを 3D バイオプリンティングに
応⽤するにあたり、材料の観点から研究を⾏ってきた。本章は、造形プロセスの開発
の観点から、材料混合技術の開発を⾏ったことについて記述する。第⼀章において⾔
及したように、3D バイオプリンティングの課題として、より複雑な構造体を造形す
るための、造形プロセスの⾼度化を⾏うことは重要である。 
その中でも、複数のインクを造形中に混ぜる技術は、インク中の細胞の密度や、イ

ンクの成分を調節し、構造体の特性を制御する上で重要である[29,94]。例えば、細胞
の成⻑や分化は、⾜場の硬さに⼤きく影響される。また、その特性は細胞種によって
異なるため、これら細胞種に応じてインクの成分を調製しながら造形を⾏う技術の開
発は、⽣体組織を模倣した構造体の実現において重要である[69,70]。通常、押し出し
式のバイオプリンティングにおいては、層流の条件でインクを吐出して造形が⾏われ
ることが多く[71,72]、このような条件では、外界から⼒を加えることなしに、材料を
混合することが難しい。そのため、効率的に材料の混合を⾏うためのマイクロミキサ
を、押し出し式 3D バイオプリンティングに実装することが、造形物の⾼度化におけ
る課題の⼀つとなっている。 
 材料の混合技術は、パッシブミキサとアクティブミキサの２種類に分類される。パ
ッシブミキサは外界の⼒を必要とせず、流体の流れのみで材料の混合を⾏う⽅式であ
る。⼀般に、流路をジグザグ状の経路にすることや、邪魔板を設けることで、層流に
乱れを⽣じさせ、混合効率を⾼める⽅法がとられる[167,168]。この⼿法は、細胞に
対して温和な条件で材料を混ぜることができるものの、材料を混ぜるのに時間がかか
ることや、⼤きな混合体積が必要であること、そして、粘性のある材料の混合が難し
いという問題がある[169,170]。⼀⽅の、アクティブミキサは、熱や物理的攪拌とい
った外界の⼒を利⽤して材料を混合する⼿法であり、粘性の⾼い材料の混合が可能で
ある[73,171]。しかし、このような⼒は、バイオプリンティングで⽤いる液体材料中
の細胞を傷つける可能性がある[172]。また、物理的撹拌を⾏うミキサをバイオプリ
ンタのノズルのようなマイクロなサイズの流路に搭載することは技術的に難しい。そ
のため、細胞を傷つけることなく、かつ材料を⼩さな混合体積で混合する技術が求め
られている。 
⾳波の刺激は、材料を温和にかつ効率的に混ぜられる、有望な混合⼿法である
[97,99]。これは、⾮侵襲的な⼿法であり、これまでに細胞の分離やパターニングを⽬
的とした研究に使⽤されていた[98,173]。特に、泡により誘起される⾳波マイクロミ
キサは、材料を効率的に混合することができる⼿法である[97‒99]。この⼿法は、流
路中にトラップされた泡を、⾳波によって振動させ、これによって流路中の流体に回
転流を引き起こすものである。この現象は室温で起こり、かつ様々な種類の材料に適
⽤可能であり[100,101]、このような汎⽤性を活かしてバイオメディカルや化学合成
に活⽤されてきた[98,174,175]。 
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本研究では、押し出し式 3D バイオプリンティングにおいて、泡で誘起する⾳波マ
イクロミキサを、バイオプリンティング⽤材料の混合に応⽤することを試みた(図 5-
1)。まず、バイオプリンティング⽤材料のモデル物質として幅広く使⽤されているア
ルギン酸ナトリウム(SA)の⽔溶液[31,176]を混合する材料として、流路の設計を試み
た。SA は⽣体適合的であり、バイオプリンティング⽤材料として幅広く使われてき
た[31,176]。流路中にトラップする泡のサイズや、その配置、電圧などの運転条件の
決定を試みた。このような条件決定ののちに、バイオプリンティングのための、効率
的に混合を⾏うノズルの設計を試みた。開発したノズルは、パッシブミキサやアクテ
ィブミキサと⽐較し、SAインクを⼩さな混合体積で混合することができた。さらに、
このノズルを⽤いてインク中で細胞を混合することを試み、⾼い細胞⽣存率を⽰した。
そして、本博⼠論⽂の主題材料である光架橋性のキトサンインク(ChPh)の混合を試
み、SAと同様、⾼い混合率で材料を混ぜることが可能であり、かつ ChPh を⽤いた
3D バイオプリンティングに応⽤可能であることを⽰した。本研究では、⾳波マイク
ロミキサを 3D プリンティング(バイオプリンティング)に応⽤した最初の研究である。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5.2.材料と⽅法 

5.2.1. 材料 
SA (molecular weight: 70 kDa; I-1G) は株式会社キミカか ら⼊⼿ し た 

(Tokyo、Japan)。 キトサン(Chitosan LL、deacetylation: 80%、weight average 
molecular weight: 50‒100 kDa) は焼津⽔産化学⼯業にて⼊⼿した。Lactobionic 
acid, N,N,Nʼ,Nʼ-tetramethylethylenediamine (TEMED)と過硫酸ナトリウム
(SPS) は和光純薬(Tokyo, Japan)で⼊⼿した。Ru(bpy)3·Cl2·6H2O、 1-ethyl-3-
(3-dimethylaminopropyl) carbodiimide hydrochloride (EDC·HCl) 、 3-(4-
hydroxyphenyl) propionic acid (HPP) はそれぞれ、Sigma-Aldrich (St. Louis、
Missouri、USA)、ペプチド研究所 (Osaka、Japan)、そして東京化成で⼊⼿し

 

図 5-1. ⾳波による混合技術を応⽤した 3D プリンティングの概要図。 
b

Acoustic wave: ON

Acoustic wave: OFF
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た(Tokyo、Japan)。マウス繊維芽細胞である 10T1/2 細胞は理化学研究所 
(Ibaraki、Japan)で⼊⼿した。この細胞は、5 %の CO2 インキュベータ中で、
10 %のウシ胎児⾎清を含んだタルベッコ改変イーグル培地(DMEM; Nissui、
Tokyo、Japan)で培養した。キトサンのフェノール誘導体は、第⼆章の⽅法に
基づき合成した[89,142]。 
 

5.2.2. ノズルの作製 
 図 5-2 に⽰すノズルを、CADソフト(Fusion360、Autodesk、California、USA)に

よって作製した。ノズルは、透明のプラスチックレジン(NOVA3D High Transparency 
UV Resin、Shenzhen Nova Intelligent Technology Co.、Shenzhen、China)を素材と
して、液層光重合式の 3D プリンタ(Anycubic Photon Ultra、Shenzhen Anycubic 
Technology, Shenzhen、China)で造形した。ノズルの深さと直径は 0.7 mm であり、
2 つの⼊り⼝と 1つの出⼝を持っている。また、ノズルの経路中には、0.3-0.9 mmの
⼤きさを持つ⽳が配置されている。3D プリンタにて造形したノズルは、上記のレジ
ンを⽤いて、ガラス板に貼り付けた(C040501、Matsunami Glass, Ind. Ltd.、Osaka、
Japan) 。そして、22G の針を出⼝に取り付けた。この流路の脇にピエゾブザーを、
シリコンボンド (Shin-Etsu Chemical Co.、Tokyo、Japan)を⽤いて貼り付けた。さら
に、流路周辺をこのシリコンボンドでコーティングすることにより、流体の漏れを防
ぐためのシーリングとした。 
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5.2.3. 実験系のセットアップ 
0.1 wt%の緑⾊の蛍光⾊素を含んだ SA 溶液をノズルから吐出する材料とし、シリ

ンジポンプ(KDS 220、KD Scientific Inc.、Massachusetts、USA)を⽤いて、流路へ吐
出を⾏った。吐出された SA溶液は、⾳波の刺激によって混合される。⾳波を発⽣さ
せるピエゾブザーには、ファンクションジェネレータ(Fujian Lilliput Optoelectronics 
Technology Co.、Ltd.、Fujian、China)を⽤いて特定の周波数を持つ電流を供給し、
その電圧はアンプ(HJPZ-0.15P×3、Matsusada Precision Inc.、Shiga、Japan)を⽤い
て増幅した(図 5-2)。 
 材料の混合の評価は、実体顕微鏡(SZ-CTV、Olympus、Tokyo、Japan)を⽤いて⾏っ
た。実験系を明瞭に観察するために、⻘⾊光を実験系に照射した。全体の実験系は、
図 5-2 に⽰す通りである。また、開発したノズルは押し出し式 3D プリンティングシ
ステム(FLSUN-QQ-S、Zhengzhou Chaokuo 114 Electronic Technology Co.、Henan、
China)に実装し、これを⽤いて 3D プリンティングを⾏った[142]。SAインクを、シ
リンジポンプによってノズルを介して外界に吐出し、3D プリンタで直線構造に造形
した。造形後、1.0 wt%の塩化カルシウム溶液が加えられ、ヒドロゲル化を⾏った。

 

図 5-2. 実験系のセットアップ全体図。 
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さらに、このノズルの汎⽤性の評価を⾏うため、第⼆章で⽰した光架橋性の ChPh イ
ンクの混合と、3D プリンティングを⾏った。SPS濃度は 2 mM、Ru(bpy)3濃度を 1 
mMとした。このインクに、造形中に⻘⾊光(0.14 W/m2@452 nm)を照射しゲル化を
⾏った。造形した直線は、実体顕微鏡で観察した。 
 
5.2.4. ⾳波による回転流の強度評価 
 泡のデザイン、SA濃度(0.5-2.0 wt%)、ピエゾに印加される電圧が回転流の強度に
与える影響について調べた。0.1 wt%の蛍光⾊素を含有した SA溶液をノズルに満た
した。⾳波がこのノズルに、5-60 Vの電圧で、6 s間与えた(図 5-3(a))。そして、動
画を撮影した。この動画から、画像解析ソフトウェア ImageJ (version 1.53a、NIH, 
Maryland、USA)のプラグイン[177]を⽤いて、蛍光⾊素の軌跡の画像を取得し、こ
れによって回転流の強度を評価した。 

 

5.2.5. ⾳波による回転流の混合率評価 
 ⾳波によって引き起こされる回転流による、材料の混合の混合率の評価には、0.5-
2.0 wt%の SAインクおよび、ChPh インクを⽤いた。蛍光⾊素含有・⾮含有の溶液を
ノズルの 2 つの⼊り⼝から流⼊させた。ノズル中の溶液の流れを撮影し、ノズルの出
⼝部分の溶液中の蛍光⾊素の⾊の強度を解析した(図 5-3(b))。混合率は、下記の式で
定義されるMixing index (MI)から評価を⾏った[178]。 

MI = 1 −
"$
%
∑ (%&&%)̅%
&

%̅
     (1) 

ここで、Ii は図 5-3 の⾚の四⾓中で⽰す、混合チャンバーの⽩⾊強度である。𝐼は̅そ
の領域中の⽩⾊強度であり、Nはサンプルポイントである。このMIの数値が 1に近
いと均⼀な混合を⽰す。 
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5.2.6. ⾳波が細胞⽣存率に与える影響 
 1.5 × 104 cells/mLの 10T1/2 細胞含有・⾮含有の 0.5 wt%の 2種類の SA溶液(溶
媒:DMEM)を 0.9 mm/sの流速で 2 つの⼊り⼝から、ノズル中を介して、サンプル管
へ吐出した。なお、吐出中に 45 V、3.0 kHzの条件で⾳波をノズルに印加した。吐出
されたインクはトリパンブルーで染⾊を⾏い、死細胞と⽣細胞のカウントを⾏った
[179]。⽐較として、⾳波を⾮印加の条件で、ノズルを介して、上記の溶液の吐出を⾏
い、細胞の⽣存率の計測を⾏った。 

 

  

 

図 5-3. (a) 観察系の概要図、(b)流路出⼝の⾊強度の評価法。 
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5.3.結果と考察 

5.3.1. ⽳のサイズが回転流に与える影響 
 まず、⽳のサイズが 0.5 wt%の SA溶液の回転流に与える影響について調べた。⽳
のデザインが回転流に⼤きな影響を与えると考えたためである。⽤意されたノズルは、
異なるサイズの⽳を持っており、流路に溶液を流し込んだ時この⽳に空気の泡がトラ
ップされる(図 5-4(a))。泡の最⼩の幅は 0.3 mmであり、75 ˚の⾓度を流路の壁⾯に
対して持っている。なお、この流路中でトラップされる泡は、図 5-4(b)で⽰されるよ
うに、少なくとも 19 時間にわたって安定的に保持されることが確認されている。こ
の泡に 15 Vの電圧条件で⾳波を印加する。最も強い回転流を、泡のアスペクト⽐ 1:3
で 3.0 kHzの周波数の時に観測した(図 5-4(c))。⾳波により⽣じる振動の強度は、そ
れが固有周波数に達するまで増加することが知られている[180]。それよりも⾼い周
波数が印加された時、泡と液体の振動の位相がずれ合い、振動を相殺するので、振動
が起こらなくなる。このような現象が、今回の実験系においても観測され、周波数や
泡のデザインが回転流に⼤きな影響を与えることを確認した。 

 

 
図 5-4. (a)泡をトラップする⽳のデザイン、(b) 泡の安定性評価。0.5 wt%の SA溶液で
流路を 19 時間満たした。(c)泡サイズが回転流に与える影響 
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5.3.1. ⽳の⾓度が回転流に与える影響 
流路の壁⾯に対する⽳の⾓度もまた、材料の回転に⼤きな影響を与えるファクタで

あると考えた。そこで、⽳の⾓度が、⾳波による回転流に与える影響について調べた。
流路の壁⾯に対して異なる⾓度を持つ⽳を 3種類⽤意して(図 5-5(a))、これら⽳が引
き起こす回転流の強度を調べた。図 5-5(b)に⽰すように、⾓度 90, 75, 60 ˚を持つ⽳
において、最も強⼒な回転はそれぞれ、3.4, 3.0, 1.6 kHzで⽰された。最も強⼒な回
転流は 75 ̊ の⾓度を流路壁⾯に対して持つ⽳であった。理論的には、より⾼い周波数
で回転する回転流がより強い回転流を⽰すはずであるが、90 ̊ の⽳では、流路の流体
に対する接触⾯が⼩さいために、強い回転流を発⽣させることができなかったと考え
られる。このような結果から、強い回転流を引き起こす 75 ̊ の⽳を今後の検討で⽤い
ることとした。 

 

  

 

図 5-5. (a) 泡をトラップする⽳のデザイン、(b)泡の⾓度が回転流に与える影響。 
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5.3.3. SA⽔溶液の濃度が回転流に与える影響 
 上記の結果を踏まえて、1:3 のアスペクト⽐をもち、75 ˚の⾓度の⽳にトラップさ
れる泡が⾳波によって振動し、これによって流路中で引き起こされる回転流が、SA溶
液の濃度でどのように異なるかについて調査した。0.5, 1.0, 2.0 wt%の SA 溶液をこ
の流路に流し、15 Vの電圧で、2.5, 3.0, 3.5 kHzの周波数を与えた。今回の結果では、
どの濃度においても 3.0 kHzの条件で最も強い回転流を⽰した(図 5-6)。理論上、流
体中の泡の引き起こす回転流の固有振動数は泡の半径や、流体と空気の間の界⾯張⼒
に依存する[100]。本研究で⽤いた SA 溶液の界⾯張⼒は、どの濃度においても 10 
mN/m以内の違いしかなかったため(表 5-1)、振動数に影響を与えなかったものと考
える。 

 

 

 

 

 

 

 

  

 

図 5-6. SA⽔溶液濃度が回転流に与える影響。 

 

表 5-1. 0.5, 1.0, 2.0 wt%の SAの密度と
表⾯張⼒ 

 

Density
[g/cm3]

Surface tension 
[mN/m]

SA conc. 
[wt%]

1.00115.2±0.40.5
1.00615.7±0.41.0
1.01621.2±0.52.0
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5.3.4.ピエゾに印加する電圧が回転流に与える影響 
 さらに、ピエゾに印加する電圧が、回転流に与える影響について調査した。3.0 kHz
の周波数、5-60 Vの条件で、回転流を⽣成させた。電圧の上昇に伴って、回転流が強
くなっていることを確認した(図 5-7)。印加するエネルギーの量は、周波数や⾳波の
波の振幅に密接に関係しており、⾼い電圧は⾳波の振幅をより⼤きくするので、この
ような強い回転流を⽣み出した。しかしながら、60 V の条件では、ピエゾが過度な
電圧によって壊れてしまった。そのため、45 Vで 3.0 kHzの条件が、今回の最適な運
転条件とした。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

5.3.5. ⽳の配置が混合に与える影響 
⽳のデザインの決定を⾏った後、ノズルを⽤いて SA 溶液の混合を試みた。まず、

⼀つの⽳をもつノズルを⽤意し(図 5-8(a), Aで⽰される)、0.5 wt%の SA溶液を 0.10, 
0.45, 0.90 mm/sの流速で流して混合を試みた。効率的な混合は、どの流速において
もこの流路では起こらなかった(図 5-8(b)(c))。この結果から、効率的な混合には、
複数の⽳が必要であることを⽰唆した。そこで、2 つの⽳を並⾏または、ジグザグに
配置した 2種類の流路を⽤意した(図 5-8(a), Bおよび C)。⽳を並⾏に配置したノズ
ルは、⼀つの泡から⽣成される回転流がお互いの回転流を打ち消しあって効率的な混
合を⾏うことができなかった。⼀⽅の、ジグザグに⽳を配置した流路では、最初の回
転中に巻き込まれた流体が、次の回転流に効率的に巻き込まれ、他の流路よりも⾼い

 

図 5-7. ピエゾに印加する電圧が回転流に与える影響。 
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混合率を⽰した(図 5-8(b)(c))。このようなデザインは、過去の研究ともよく⼀致し
ており、適切な泡の配置はジグザグ配置であると決定した。 

 

5.3.6. 効率的な混合を起こすノズルの提案と粘性流の混合 
 前述の結果に基づいて、効率的に混合を⾏うための、3D バイオプリンティング⽤
ノズルの提案を⾏った(図 5-9(a))。このノズルは 6 つの⽳をジグザグに配列してい
る。材料の混合を⾏うためのチャンバーの体積は 2.45 mm3 である(深さ=0.7 mm, 幅
0.7 mm、⻑さ 5.0 mm)。0.5, 1.0, 2.0 wt%の SA溶液をこの流路で、異なる流路速で
流し、混合を試みた。なお、蛍光⾊素含有/⾮含有のそれぞれの溶液を、2 つの⼊り⼝
から流し、図 5-3(b)に⽰す評価法で評価した。80%以上の⾼い混合率は、0.5, 1.0, 2.0 
wt%の溶液でそれぞれ、1.8, 0.9, 0.05 mm/sの流速までで⽰された。 
 これら結果は、インクの混合率は、インクのもつ粘性に⼤きく影響することを⽰し
た。⼀般に、押し出し式の 3D バイオプリンティングでは、バイオプリンティング⽤
材料は数 µm/sから数 mm/sの速度で吐出され、造形を⾏う[88,142]。今回開発した
ノズルは、0.5, 1.0 wt%の SA 溶液の混合において、このような条件下で使⽤するこ
とができた。しかし、2.0 wt%の SA 溶液ではそのような条件下で混ぜることが困難
であった。2.0 wt%の SA溶液の粘性は、0.5 wt%のものと⽐べておよそ 20 倍程度粘

 

図 5-8. (a) 異なる泡の配置をもつ流路、(b) 異なる流速における MI の評価、Data: Mean 
± S.D. (n = 5). (c) 各流路で⽣成される回転流の様⼦。 
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性が⾼い (図 5-10)。そのような粘性の⾼い材料では、混合により⼤きなエネルギー
を要する。より粘性の⾼い材料を効率的に混ぜるためには、流路中に邪魔板を取り付
けることや、⽳の数を増やす、あるいは⾼い電圧にも耐えられるピエゾを⽤いて⾼電
圧条件下で⾳波を印加できるようにする、といった流路デザインの⼯夫が必要になる
と考える。 

 

  

 

図 5-9. (a) 提案した効率的な混合を⽬的としたノズル、(b) 0.5, (c) 1.0 (d) 2.0 wt% 
の SA 溶液が混合に与える影響、Data: Mean ± S.D.(n = 5). 
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図 5-10. 0.5, 1.0, 2.0 wt%の SA溶液の剪断速度に対
する粘度。 
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5.3.7.異なる粘性の SA溶液の混合 
 さらに、このノズルを⽤いて、異なる粘性同⼠の材料の混合を試みた。0.5 wt%と
1.0 wt%の SA溶液の混合を⾏った。0.90 mm/sの流速までで⾼い 80 %以上の⾼い混
合率を⽰した(MI = 80 ± 4.7%, 図 5-11)。 

マイクロ流体の混合技術は、バイオメディカルや化学のプロセスにおいて幅広く応
⽤されている[178,181]。パッシブミキサは、ノズルの流路の構造や、流路中に取り付
けられた邪魔板などによって、外界の⼒を加えずに、受動的に材料の混合を⾏う⼿法
である[168]。細胞に対して温和な条件で材料を混ぜることができる⼀⽅で、流路の
体積や⻑さが⼤きくなってしまう。加えて、粘性のある流体の混合を⾏うことが難し
い。そのため、パッシブミキサは低粘性の材料である、⽔や有機溶媒の混合に限られ
ている[182,183]。また、バイオプリンティングの研究において、パッシブミキサを利
⽤した研究例は⾒られるものの、⻑い混合経路(>20 mm)や、早い流速(>375 µL/min)
を必要とし、その造形性は限られている[29]。本研究で開発したノズルは、粘性のあ
るバイオプリンティング⽤の液体材料(20-150 mPa・s)を、より短い流路の⻑さ(< 5 
mm)で、バイオプリンティングの条件(65 µL/min, 1.8 mm/s)で混合を⾏うことがで
きた。 

⼀⽅で、アクティブミキサは、熱や物理的攪拌といった外界の⼒を⽤いて材料の混
合を⾏う⼿法である[184,185]。この⼿法は、⾼い粘性のある材料を⾼い混合効率で
混ぜることができる。しかしながら、材料の混合には⾼い剪断応⼒がかかり、細胞な
どの⽣体に応⽤することが困難である。さらに、バイオプリンティングで⽤いるノズ
ルのようなマイクロ流体デバイスに、物理的なミキサを取り付けるには技術的に問題
がある。例えば、Oberらは、粘性のある複数種類の流体を混ぜることができる 3D プ
リンタ⽤のアクティブミキサを報告しているが[73]、150 mm3程度の混合部分の体積
を要し、それは本研究で開発したノズルの混合部分の体積(2.45 mm3)よりもおよそ
60 倍⼤きな体積をもつ。バイオプリンティングの造形プロセス中に、材料を局所的
に配列する技術は、⾼度な組織模倣体を構築する上で重要である。今回開発したノズ

 

図 5-11. 0.5 と 1.0 wt%の SA溶液の混合に流速が与える影響, Data: Mean ± 
S.D. (n = 5). 
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ルは、このような既報のアクティブミキサやパッシブと⽐較し、より⼩さな混合部分
の体積で材料を混ぜることができるという利点がある。 

 

5.3.8. 3D プリンティング 
 開発したノズルが、インクを 3D バイオプリンティングの条件で混ぜることがで
きるということは、上記で⽰した。次に、このノズルを 3D プリンタに搭載し、直線
構造体の造形を⾏い、その有効性について検証を⾏った(図 5-12(a))。⾚⾊と緑⾊の
⾊素を含有した 0.5 wt%の SA溶液を造形に⽤いた。図 5-9、 5-11の結果に基づき、
0.9 mm/sの条件で、シリンジポンプから各溶液の吐出を⾏った。吐出後に、1 wt%の
塩化カルシウム溶液を加えて、ゲル化を⾏った。⾳波を印加していない条件では、緑
⾊と⾚⾊の⼆⾊で構成される直線が造形された。そして、⾳波を印加することによっ

て、これらの⾊が均⼀に混合された直線の構築を⾏うことができ、本研究で開発した
⾳波ノズルの有効性を⽰した。また、0.5 wt%、1.0 wt%の粘性の異なる材料も混合し
ながらプリンティングに活⽤できることも⽰した(図 5-12(b))。 
 加えて、0.5 wt%の SA インクと 1 wt%の SA インクを交互に切り替えることで、
⾊の勾配を⽣成しながら造形できないかどうかについても検討を⾏った。15 mm の
⻑さの範囲で⾊の勾配が⽣成されている様⼦を確認した(図 5-13)。バイオプリンテ
ィングにおいて材料を局所的に配列する技術は、機能的な構造体を造形する上で重要
な技術である。Lavrentievar らの研究では、パッシブなマイクロミキサを⽤いた
GelMAのヒドロゲルの造形を⾏っているが、材料の混合に⻑い経路(>18 mm)を必要
としており、インクの混合・制御にディレイが⽣じるため、複雑な制御系を必要とす

図 5-12. (a)３D プリンティング概略図、(b) ⾳波印加/⾮印加条件における直線のプリンテ
ィング、スケールバー：2 mm。 
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る[29]。これとは対照的に、本研究で開発したノズルは、粘性のある材料をバイオプ
リンティングのプロセスにおいて、短い経路(5 mm)で混ぜることができる。 

5.3.9. ⾳波が細胞の⽣存率に与える影響 
 多くのバイオプリンティングの研究において細胞を使⽤したプリンティングが⾏
われている[138,186][80。今回開発したノズルの⾳波が、細胞の⽣存率に与える影響
について調査した。DMEM を溶媒とした 0.5 wt%の SA 溶液を⽤意し、これに細胞
を含有したものとそうでないものを開発した流路の⼊り⼝から流し、ノズル中で⾳波
の刺激を与えた。そして吐出した溶液中での細胞の⽣存率の測定を⾏った。ノズルか
ら吐出する前では、細胞の⽣存率は 89.9±3.3 %であったのに対して、⾳波刺激を与
えて吐出した後の⽣存率は、88.4±0.4 %、⾳波刺激を与えずに吐出したものでは
86.9±1.0 %となり、細胞の⽣存率に⼤きな違いは観測されなかった(図 5-14, 
p>0.05)。この結果は、今回開発したノズルが細胞に対して適合的であるということ
を⽰している。バイオプリンティングのプロセス中で細胞の密度をコントロールする
技術は、細胞組織の成⻑や恒常化を制御する上で重要な技術である[187,188]。加え
て、ノズルからインクを吐出した後に、⾼い細胞⽣存率を保つことは重要である
[172,189]。このマイクロミキサはインクの効率的な混合を、細胞にダメージを与え
ることなく⾏うことができるという利点がある。 

 

図 5-13. ⾳波印加/⾮印加条件における、0.5 wt%(⾚)と 1.0 wt%(緑)の SA溶液の流量
を変化させながら造形を⾏った時の直線の様⼦。スケールバー：2 mm。 
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5.3.10. 光架橋性キトサンインクの混合 
 最後に、開発したノズルで、SA だけでなく他の材料の混合が可能かどうかについ
て検討を⾏った。まず、同じ濃度の ChPh⽔溶液について、蛍光⾊素含有、⾮含有の
ものを⽤意し、これら溶液を開発したノズル内部で流し、⾳波を印加し、混合率の評
価を⾏った(図 5-15(a)-(d))。0.5 wt%、1.0 wt%の ChPh インクの混合では、それぞ
れ、1.8, 0.9, mm/sで 80 %以上の⾼い混合率を⽰した。また、2.0 wt%ではバイオプ
リンティングの条件で⾼い今後率を⽰さなかった。そして、粘性の異なる ChPh イン
ク同⼠の混合では、1.8 mm/sの流速までで 80 %以上の混合率を⽰した(図 5-15(c))。
今回開発したノズルは、さまざまなインクの種類に応⽤可能であるということを⽰し
た。ChPh インクの粘性を図 5-15(e)に⽰した。SA溶液とほぼ同等のオーダーの粘性
であることがわかり、このような粘性の領域の液体材料ならば本研究で開発したノズ
ルは、混合が可能であると考えられる。 
そして、このノズルを⽤いて ChPh インクによる光架橋で押し出し式 3D バイオプ

リンティングを⾏ったところ、アルギン酸インクの時と同様にプリンティングを⾏う

 

図 5-14. ⾳波刺激がノズル中の細胞の⽣存率に与える影響、Data:Mean± 
S.D.(n=3)、 n.s.>0.1. 
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ことができ(図 5-15(f))、開発したノズルは多様な造形⼿法にも対応することができ
た。 

 

 
 

 

図 5-15. (a) 0.5 wt%、(b)1.0 wt%、 (c)2.0 wt%、(d)1.0 wt%と 0.5 wt％の ChPh の混合率の
評価、Data: Mean±S.D. (n=5). (e)ChPh インクの剪断速度に対する粘度、(f) 光架橋によ
る⾳波ノズルの造形図とプリントした直線の様⼦、スケールバー：2 mm。 
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5.4. 技術の限界と制約 
 開発したノズルは、0.5 wt%、1.0 wt%のインクを効率的に混合することができた⼀
⽅で、⾼い粘性のインク(>500 mPa・s)のインクの混合を、バイオプリンティングの
流速条件で⾏うことができなかった。バイオプリンティングで⽤いられる材料は、50-
1.0×105 mPa・s の幅広い粘性を持つものが使⽤されており[190,191]、このような
さまざまなインクへの適⽤が可能なマイクロミキサの開発が求められる。より粘性の
⾼い材料の混合には、より⼩さな⽳を持つ⾳波マイクロミキサを開発することが有効
であると考えられる。⼩さな⽳では、トラップされる泡のサイズが⼩さくなり、これ
によって回転流が⽣成する固有振動数が⾼くなり、より激しい回転流が⽣成されるこ
とが考えられるからである[192]。本研究では、市販の液層光重合式の 3D プリンタ
をノズルの作製に⽤いた。このプリンタは安価で、10 分以内という短い時間で流路
の作製をすることができるものの、その造形精度は 200 µm程度である。これが、本
実験で作製した流路の⽳のサイズの制約となった。このような 3D プリンタよりも、
より⼩さな構造体の造形が可能な造形技術(例えば、ステレオリソグラフィ)を⽤いる
ことで、より強⼒な回転流を⽣み出す流路の作製を⾏うことができると考える。しか
しながら、⾼い周波数は、泡の振動を⾼いエネルギーで⾏うことになり、特に超⾳波
領域の周波数では、細胞にダメージを与える恐れがある[193]。したがって、超⾳波
領域におけるインクの混合においては、インクの混合率と細胞の⽣存率のバランスに
ついて今後考慮しなければならないと考える。 
また、流路を作製するための素材として、ガラスや⾦属は、ピエゾから流路に供給さ
れる⾳波の振動の減衰を抑え、より効率的な材料の混合に繋げられることが考えられ
る。 
 ノズルのデザインについても、より多くの⼊り⼝を持つようなデザインを作製する
ことにより、より多くの材料の混合を⾏うことができ、機能的な構造体の実現に繋げ
られるようになると考える[78]。 
 
5.5. 結論 
 本章では、3D バイオプリンティングにおけるインクの混合技術として、⾳波によ
って⽣成する回転流に着⽬し、これによってインクの混合が可能なノズルの開発を⾏
った。まず、⽳のデザイン、周波数、電圧が回転流に与える影響について調査した。
これらパラメータの最適化後、効率的な混合を⾏うためのノズルのデザインの提案を
⾏った。開発したノズルは、バイオプリンティング⽤材料のモデルである SAインク
の混合を⾏うことができただけでなく、本博⼠論⽂で扱っている光架橋性の ChPh イ
ンクのバイオプリンティング条件下での混合を⾏うことができた。既報のパッシブミ
キサやアクティブミキサと⽐較し、より⼩さな混合体積でインクの混合が可能である
ことを⽰した。より粘性の⾼い材料の混合には、さらなる流路のデザインの最適化が
必要である。 
加えて、⾳波による刺激は、細胞にダメージを与えることがなかった。本研究は、⾳
波マイクロミキサを 3D バイオプリンティング(3D プリンティング)に応⽤した最初
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の研究例である。この技術は、3D バイオプリンティングのさらなる発展に寄与する
ものと考える。 

 
  

本章の⼀部図・内容は、” Micromixer driven by bubble-induced acoustic microstreaming for multi-ink 3D 
bioprinting”というタイトルで⽇髙らによって国際誌 Lab on a chip の 2024, 24,4571 に掲載されたもので
ある。本内容は、出版社 RSC (London, United Kingdom)から許可を得て掲載している。 
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第六章：結論 
 本博⼠論⽂は、光架橋性のキトサンインクに着⽬し、バイオプリンティングにおけ
る材料の開発と造形プロセスの⾼度化という課題に両⾯から取り組んだものである。 
 まず、第⼆章では、光架橋性のキトサンインクにおける、反応犠牲剤 SPS や光触媒
Ru(bpy)3 の濃度が、ゲル化時間や、硬さに及ぼす影響について検討を⾏った。そし
て、これら試薬の濃度によって各種特性のコントロールが可能であることを⽰した。
さらに、これらを踏まえて押し出し式 3D プリンティングにおける適切な造形条件の
決定を⾏い、3 次元構造体の造形が可能であることを⽰した。さらに、3D プリンテ
ィングの⼿法として、押し出し式 3D プリンティング⼿法の次に使⽤されている液層
光重合式の 3D プリティングにこのインクの使⽤が可能かどうかの検討を⾏った。押
し出し式の 3D プリンティング⼿法よりも造形精度の⾼い構造体の造形を⾏うこと
ができ、開発したインクは様々な造形⽅式に適⽤可能であることを⽰した。加えて、
⽣分解性、抗菌性などのキトサン固有の特性を保持することも⽰した。開発したイン
クは、これまでのキトサンインクと⽐べて早い速度でゲル化し、事前または事後のゲ
ル化処理を必要としない点で、汎⽤性のあるインクであることを⽰した。 
 第三章では、開発したキトサンインクのさらなる機能化のために、TPP イオン架
橋とフェノール架橋を組み合わせた⼆重架橋ヒドロゲルに関する特性の評価を⾏っ
た。光架橋によって調製したキトサンヒドロゲルに対して、TPP⽔溶液の浸漬時間を
変えることで、ヤング率が最⼤で 20倍程度⼤きい材料を調製することができた。ま
た、イオン架橋によって架橋密度が⾼くなることで良好な保⽔性を⽰した。加えて、
TPP ⽔溶液への浸漬により、ヒドロゲル中のイオン伝導度があがり、電気抵抗が下
がることを確認した。最後に、PDMSシート上に 3D プリンタを⽤いて、回路様構造
体を構築し、この光架橋とイオン架橋による⼆重架橋キトサンゲルは、フレキシブル
な回路の作製が可能であることを⽰唆した。 
 第四章では、開発したキトサンインクのさらなる機能化のために、Schiff 塩基に着
⽬したバイオプリンティング⽤ヒドロゲル材料の開発を試みた。酸化グルコマンナン
と ChPh を混合することにより⾃⼰修復性のあるゲルを得ることができ、シリンジに
よって吐出後はゲルとして形状を維持することを⽰した。そして、ChPh単体と⽐較
し、細胞に対する良好な細胞適合性を⽰した。さらに、3D プリンティングにおいて、
Schiff 塩基のヒドロゲルを活⽤することで、低い反応犠牲剤濃度で三次元の構造体の
造形を⾏うことができた。加えて、キトサン固有の抗菌性を維持することを明らかに
した。開発したヒドロゲル材料は、⾼い造形性と細胞適合性を⽰す、機能性のある材
料であることを⽰した。 
 第五章では、このようなインクを特定の⽤途や⽬的に応じて配列するための材料混
合技術の開発を⾏った。バイオプリンティングで⽤いられる粘性のある液体材料を細
胞に損傷を与えない穏やかな条件で、かつ効率的に混ぜることを⽬標とし、⾮侵襲的
かつ調整が容易な刺激により材料の混合が可能な、⾳によって誘起されるバブルマイ
クロミキサを、バイオプリンティングのためのノズルとして実装することを試みた。
効率的に材料の混合を⾏うための、周波数、電圧などの諸条件の決定ののち、適切な
ノズルのデザインを決定した。開発したノズルは、アルギン酸インクの効率的な混合
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を⽰した。さらに、本論⽂の主題である光架橋性のキトサンインクの混合も確認され、
これら材料を混合しながらプリンティングできることを⽰した。そして、細胞に対す
る適合性も検討し、⾼い細胞⽣存率を⽰した。開発したノズルは、バイオプリンティ
ングにおけるインクの混合に有効であることを⽰した。 
以上のことから、本論⽂における、光架橋性キトサンインクに着⽬した、材料・造形
プロセスの開発は、幾ばくかの進展を得ることができたものと考える。これら結果は、
キトサンという資源のバイオプリンティングの有⽤性、ひいては再⽣医療への有⽤性
を⽰したものと考える。 
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第七章：今後の展望 
第⼆章から第五章を通じて、バイオプリンティングを⽬的とした光架橋性のキトサ

ンインクの開発、造形プロセスの⾼度化に取り組んだ。このような材料や技術を、再
⽣医療や⾷品⽣産などの諸分野により本格的に応⽤するための今後の展望について
本章で記述する。本研究では、光架橋性のキトサンインクという⼀つの材料に着⽬し
たが、バイオプリンティングにおいてより複雑な構造体を造形するには、複数の材料
を切り替え可能な 3D プリンティング技術が望ましい。押し出し式の 3D プリンティ
ング⼿法において、材料を切り替えるには通常複数ノズルを⽤いた造形⼿法が⽤いら
れている。この⼿法は、ノズルの数が増えるほどに、使⽤することのできる材料が増
える⼀⽅で、材料の切り替えに時間がかかること、ノズルの位置合わせが困難である
という問題点があった[194]。例えば、臓器様の構造体を構築するには 2-10時間かか
ると⾔われており、造形中に構造体を⼤気中に晒し続けると造形に⽤いる材料中の細
胞の⽣存率が低下する可能性がある[15]。このため、複数の構造体からなる構造体を
早い造形速度で⾼い造形精度で造形を⾏う技術が必要である。 
 複数ノズルを⽤いた造形⼿法に加えて、⼀つのノズルから複数の材料を切り替える
単⼀ノズルによる造形⼿法は、同じノズルから材料を切り替えて造形を⾏うため、材
料を切り替える速度が早く、連続的に材料を吐出することができる[77,78]。Skylar-
Scott らは、単⼀ノズルによってシリコンインクを⾼頻度で切り替えることができる
3D プリンティングシステムを開発し、0.5 mmの造形精度で材料を切り替えてプリン
ティングできることを報告しており、単⼀ノズルによる造形システムの有効性を実証
した[195]。しかしながら、このようなインクの粘性(100 Pa・s-10 kPa・s)は⾼く、
バイオプリンティングで⽤いられるような低粘性(<10 Pa・s)の液体材料で単⼀ノズ
ルの造形システムを使⽤するには、単⼀ノズル中での液体材料の移動現象を解析する
必要があった。 
 このような背景から、著書は複数の材料を切り替えることができる単⼀ノズルによ
る 3D プリンティングシステムを構築した(図 7-1)。 
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さらに、流体解析シミュレーションを⽤いて、単⼀ノズル中での液体材料の解析を⾏
い、材料の持つ粘性やノズルの形状が切り替えに与える影響について明らかにした
(図 7-2)[196]。この研究では、バイオプリンティング⽤材料のモデルとして、幅広く
使⽤されているアルギン酸ナトリウムを⽤いて解析を⾏ったが、光架橋性のキトサイ
ンクにおいても、粘性や密度のデータがあれば適⽤することが可能である。 
 

また、3D バイオプリンティングにおける造形精度や材料の造形性を⾼める⼿法と
して、材料にナノファイバを添加するような⼿法も取られている[197,198]。例えば、
著者が関わった研究の⼀例として、キトサン材料にキトサンナノファイバを添加する
ことによって、キトサンの持つ効果や抗菌性を損ねることなく、良好な造形精度を実
現した[199]。ナノファイバのノズル中の流動状態についても、シミュレーションを

 

図 7-1. 単⼀ノズルによる複数材料の造形が可能な 3D プリンティングシステム。 
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活⽤して解析を⾏うことができれば、バイオプリンティング⽤材料の開発や、ノズル
の開発における設計指針の確⽴に繋げられると考えられる。このようなシミュレーシ
ョンやプリンティングシステムを活⽤することにより、光架橋性のキトサンインクを
⽤いて複雑な形状を持つ構造体の構築、あるいはこれを⽤いた再⽣医療や⾷品⽣産な
どの様々な応⽤に繋げられる可能性がある。 
 また、こうしたシステムに加えて、第四章で⽰した Schiff 塩基反応系や、第五章で
⽰した⾳波による混合が可能なマイクロミキサを組み合わせることでより機能的な
構造体の構築につながる可能性がある。すなわち、酸化グルコマンナンやキトサン材
料をマイクロミキサ中で成分を調節しながら混ぜ合わせ、ゲル化させることで材料の
硬さや素性を変えながらプリンティングを⾏うことができる可能性がある。 
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