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Актуалност на темата на дисертацията  
Населението на Земята старее с всяка изминала година. Според данни на World 
Population Prospects: Revision 2022 [1], до 2050г. 18% от хората в света ще са над 65-
годишна възраст. В резултат на това фрактурите и патологиите на опорно-двигателната 
система – костни травми, както и мускулните разкъсвания се очертават като един от 
основните проблеми пред съвременната медицина. Тъканното инженерство е 
направление в биотехнологичните науки, което се занимава със създаване, регенерация 
и подобряване функцията на биологични тъкани. Целта на матрицата е да създаде 
биомиметична среда, която да стимулира клетъчната адхезия, диференциация и 
пролиферация. По този начин клетките могат да се реорганизират в изграждането на 
нова триизмерна тъкан. В процеса на тъканната регенерация самата матрица се 
разгражда, като постепенно остава само новата тъкан. Съществуват различни (химични 
и физични) методи за структуриране на такива временни импланти като образуване на 
пяна, емулгиране, извличане на частици/соли, изсушаване при свръхниска температура, 
термично индуцирано разделяне и електроспининг и т.н., но повечето от тях водят до 
необратими и/или в много случаи цитотоксични промени в състава на скафолдите. Друг 
основен недостатък при тези методи е, че порьозността на матриците, не може да бъде 
контролируемо определена спрямо геометричните им характеристики/параметри, като 
размер и свързаност на порите, степен на порьозност и йерархична структурираност. За 
изкуствения растеж на тъканите се изисква тъканната матрица да притежава пори или 
кухини с определен рзмер и локализация, които да доставят кислород и хранителни 
вещества, така че клетките да могат бързо да се размножават в тъканния матрикс.  
Основният фокус на настоящия дисертационен труд е всички тези характеристики на 
матриците да се оптимизират за конкретното приложение (подобрено моделиране на 
мускулна и костна тъкан) с помощта на иновативния метод на повърхнинно 
фемтосекундно лазерно структуриране, като се вземе в предвид, че “специфичните 
качества“ на тези биосъвместими материали зависят до голяма степен от конкретната 
тъкан, чиито функции следва да изпълнява изкуствено създадената матрица. Лазерната 
обработка с фемтосекундни (fs) лазерни импулси предлага възможност за безконтактно, 
фино-контролирано структуриране на повърхността на 2D/3D биополимер-базирани 
клетъчни матрици, осигуряващо йерархична, взаимосвързана пориозност в диапазона от 
няколко до  около 500µm, както и нанометрична структурираност (при определени 
условия). Лазерното функционализиране е нетермична и прецизно контролирана 
техника за оптимизиране на клетъчните матрици, която не променя химическия състав 
на обработения материал, докато фино настройва неговите топографски свойства, като 
омокряемост, заряд, структуриране и порьозност, давайки по този начин възможност за 
прецизно оптимизиране на свойствата на клетъчната матрица, задоволявайки 
изискванията на конкретния тип клетки, използвани за колонизирането й. 
Фемтосекундното лазерно взаимодействие с биологични материали и тъкани води до 
минимални странични ефекти, като образуване на микропукнатини, минимално 
разсейване на топлината в зоната на взаимодействие, отсъствие на разтопени зони и 
намалени прагове на аблация, което е причината за стриктния контрол върху 
характеристиките на биоматериалите като порьозност, грапавост на повърхността, 
омокряемост и др. При този метод, енергията на плътно фокусираните фемтосекудни 
лазерни импулси се доставя до точно определени зони от третираната повърхност, за 
време, много по-кратко от времето, необходимо за термичния й обмен. По този начин се 
постига контрол на фотойонизация и термични процеси с висока точност. Строго 
контролирана порьозност, която е от решаващо значение за нормалното функциониране 
на клетките, може да бъде постигната чрез фин контрол на приложените лазерни 
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параметри. Създаването на ориентирана структурираност на повърхността на 
биомименичната матрица от друга страна дава възможност за насочен разтеж на 
посадените стволови клетъчни линии, влизайки в унисон с естествената им физиология 
и създавайки предноставки не само за клетъчна адхезия и пролиферация върху 
материала, но и за последваща диференциация на клетките в нужната, регенерирана 
мускулна и/или костна тъкан. Размерът, дълбочината и геометрията на създадените 
структури, както и тяхната йерархична микро/нано порьозност може да бъде много 
прецизно регулирана чрез съвременните техники за фемтосекундна лазерна обработка, 
които използват висока пространствена разделителна способност 0.1-1 μm и почти 
неограничена триизмерна възможност за структуриране, което дава възможност за 
значително оптимизиране на качествата на временни клетъчни импланти чрез 
създаването на структурно специфичен геометричен дизайн на матриците, съответстващ 
на размерите на мускулните и костните клетки.  

Цел и задачи на дисертационния труд 
Основната цел на представения дисертационен труд е получаване и дизайн на порьозни 
полимер-базирани (копринен фиброин, полимлечна киселина) клетъчни матрици чрез 
фемтосекундно лазерно – индуцирано микро/нано йерархично структуриране за 
приложение в тъканното инженерство на мускулни и костни тъкани и за получаване на 
био-интерфейси между тъканите на реципиента и чуждия за организма му имплант.  
За постигането на тази цел са поставени за изпълнение следните задачи: 

1. Синтезиране на тънки биополимерни слоеве и 2D полимерни матрици с конкретно 
приложение  в тъканното инженерство. 

2. Създаване на микро и нано йерархична структуринаност върху иновативните 
биоматериали с прецизно контролирани и възпроизводими повърхнинни 
характеристики, чрез експериментално оптимизиране на приложените работни 
параметри на фемтосекундно лазерно лъчение (енергия, брой импулси/скорост на 
сканиране, разстояние между генерираните структури и честота на припокриване 
на отделните модификации), влияещи върху характеристиките на изследваните 
образци – порьозност, морфологична структурираност, омокряемост, 
биоразградимост, химична и кристална структура. 

3. Изследване на морфологията и топографията на предложените биополимерни 
модели. Химично, физично и механично охарактеризиране преди и след обработка 
с фемтосекудно лазерно лъчение. Изследване влиянието на лазерната 
модификация върху образците при различни работни параметри на лазерното 
лъчение. Характеризиране, анализиране и сравняване на резултатите от 
експерименталните измервания с цел оптимизиране на клетъчният отклик спрямо 
създадените структури. 

4. Биологична оценка на разработените временни клетъчни модели на костна и 
мускулна тъкан - изследване на морфологията и разпространението на клетките по 
отношение на адхезия, ориентация, пролиферация, миграция и диференциация; 
оценка за цитотоксичност  и на жизнеспособността на клетките; флуоресцентни 
микроскопични наблюдения; изследване на метаболитната активност на клетките 
върху обработени матрици в сравнение с необработените биополимерни изходни 
конструкти. 

 
 
Структура и обем на дисертационния труд 
Дисертационният труд се състои от Увод, Литературен обзор (Глава 1 и 2), 
Експериментална част (Глава 3 и 4), Заключение и Основни приноси. В дисертационния 
труд са включени 60 (повече от които многокомпонентни) фигури и 13 таблици. 
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Списъкът на цитираната литература съдържа 485 литературни източника. Включен е и 
списък с публикации по темата на дисертационния труд, състоящ се от 2 публикации в 
научни издания с импакт фактор и 1 публикация в международно научно издание, с 
SCImago Journal Rank. 
В Увода е представено въведение и актуалност на тематиката, която е засегната и в целта 
и задачите на дисертационния труд. Накратко е изложен и основният фокус на 
настоящия дисертационен труд. В Литературния обзор са разгледани физиологията на 
костната и мускулната тъкан, основни материали за изработка на временни клетъчни 
матрици, за приложение в тъканното инженерство, както и основните методи за 
създаване на порьозни матрици. Специално внимание е отредено на фемтосекундното 
лазерно структуриране на временните биополимерни импланти; механизмите на 
взаимодействие на фемтосекундното лазерно лъчение с биосъвместими материали, 
както и на основните процеси, настъпващи по време на това взаимодействие. В 
Експерименталната част на дисертацията са представени условията, методите и 
използваните материали, резултатите от проведените експерименти, анализ  и оценка на 
получените резултати. В Заключението са систематизирани основните и съществени 
резултати от проведените експерименти и от анализа на експерименталните данни. 
 

ЛИТЕРАТУРЕН ОБЗОР - Глава 1 и 2 
В Глава 1 е направен основен преглед на физиологията на костната и мускулната тъкан, 
като част от опорно-двигателната система в човешкото тяло. Основно внимание е 
обърнато на тяхната регенерация в следствие на травми, болести и стареене, както и на 
основните групи биосъвместими материали, използвани в тъканното инженерство като 
алтернативен метод за възстановяване на наранени тъкани. Специално внимание е 
отредено и на Поли(млечната киселина) ПМК/PLA и копринения фиброин КФ/SF - 
синтетичен и естествен биополимер, които са избрани в настоящия дисертационен труд, 
като основни материали за изработка на временни клетъчни микро/наноструктурирани 
матрици, за приложение в тъканното инженерство съответно на костна и мускулна 
тъкан. В настоящата глава са описани и основните методи за създаване на порьозни 
матрици - техните особености, предимства и недостатъци. В Глава 2 е направен основен 
преглед на механизмите на взаимодействие на фемтосекундното лазерно лъчение с 
биосъвместими материали, както и на основните процеси, настъпващи по време на това 
взаимодействие и водещи до строго контролирана аблация с цел повърхнинно 
йерархично структуриране на използваните в дисертационния труд биосъвместими 
полимери. Направена е и съпоставка с наносекунден режим на взаимодействие. 
Специално внимание е обърнато на фемтосекундно лазерно микро- /нано-структуриране 
за биомедицински приложения, с цел подобряване на клетъчната адхезия, ориентация и 
диференциация. Описан е механизмът на взаимодействие на клетките със субстрата, 
както и значението и влиянието на формата и размерите на различните геометрично 
дефинирани лазерно-генерирани структури, както за получаване на репелентни и 
антиадхезивни структури за медицински импланти и антибактериални повърхности, 
така и за създаване на клетъчно-интерактивни/адхезивни имплантни повърхности. 

 
ЕКСПЕРИМЕНТАЛНА ЧАСТ  - Глава 3 и 4 
Втората част на дисертационния труд започва с целта и основните задачи за постигането 
й. В Глава 3 са описани и изходните материали, които са използвани за създаване на 
временните клетъчни матрици, както и методологията на тяхното получаване под 
формата на 2D матрици (микрометрични плаки или тънки слоеве). Специално внимание 
е обърнато на фемтосекундната лазерна установка, използвана за йерархично 
повърхнинно структуриране на създадените клетъчни „импланти“. Представени са и 
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основните методи, изпролзвани за качествено и количествено морфологично и химично 
охарактеризиране на изследваните образци. В Глава 4 на дисертацията са описани и 
дискутирани основните оригинални резултати от проведените анализи и изследвания на 
фемтосекундно повърхностно „функционализираните“ биополимерни 2D клетъчни 
матрици под формата на 2D ПМК плаки и тънки слоеве от фиброин. С цел оптимизиране 
на най-подходящите параметри на лазерна повърхнинна модификация, структурата, 
порьозността, грапавостта на клетъчната матрица, омокряемостта, химичният състав и 
механичните свойства на матриците, са характеризирани преди и след лазерната 
обработка. Направено е сравнение между лазерно микро/наноструктурирани и 
нетретирани полимерни проби при всички извършени анализи. Главата се състои от два 
основни раздела, фокусирани върху разработване на 2D временна клетъчна матрица на 
базата на полимлечна киселина и копринен фиброин, за приложение в тъканното 
инженерство на костна и мускулна тъкан, съответно. 
 

Фемтосекундна лазерна установка Ti: Sapphire, (Quantronix- Integra-C) 
В резултат на съвместната работа на колективите от ИЕ и ФзФ-СУ бе подготвена и 
оптимизирана експерименталната установка на фемтосекундната лазерна система - Ti: 
Sapphire Quantronix- Integra-C (Hamden, CT, USA), основна дължина на вълната ƛ=800nm, 
и продължителност на лазерния импулс τ=150fs. Системата Integra-C обикновено е 
настроена да работи при честота на повторение ʋ=1kHz. Работната честота на повторение  
може да бъде варирана до ʋ=3 kHz. Схематично представяне на експерименталната 
установка е дадено на фигурата по-долу: 

 
Фигура 1 Схематично представяне на фемтосекундната експериментална установка Ti: Sapphire Quantronix- 
Integra-C; долу в ляво: принцип на CPA техниката; в дясно - Схема на повърхностна лазерна обработка чрез 
растерово сканиране на лазерния лъч върху повърхността на биоматериала в XY посока през точно определени 
интервали между генерираните лазерни структури - по оста X-dx така и по Y-dy (адаптирано от [2]). 

Лазерният лъч с TEM00 Гаусов профил бива фокусиран от двойноизпъкнала бихроматна 
леща с фокусно разстояние f=10cm върху повърхността на образеца (Фигура 1). Системата 
дава възможност за работа както в режим на единични импулси, така и в непресъкнат режим 
на работа. С цел оптимизиране на процеса, предварително са определени лазерните 
параметри и границите на тяхното вариране (енергия, честота, скорост на сканиране, брой 
импулси). Оптимизирано е и позиционирането на биополимерните проби върху XYZ 
моторизирана транслационна масичка – перпендикулярно на лазерния лъч. Всички 
експерименти са извършени във въздушна среда чрез растерово сканиране (Фигура 1 в 
дясно) на лазерния лъч върху повърхността на биоматериала (в XY посока) през точно 
определени интервали на отстояние между генерираните лазерни структури (както по оста 
X-dx така и по Y-dy), за да се оптимизира повърхностното текстуриране на третираните 
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образци. Всички модификации както на плаките от ПМК, така и на тънките слоеве от 
фиброин, извършени от лазерната система Integra-C, са прецизно контролирани от LabView 
софтуерна система. Подготвени са различни видове експериментални настройки за 
създаване на различни повърхностни модификации, като е изградена моделна схема за 
изпълнение на експеримента – лазерно процесиране на матрици от биоматериали с различни 
размери, обем, състав, консистенция и форма.  
В процеса на работа всички биосъвместими образци са изследвани преди и след провеждане 
на лазерно текстуриране с цел анализ на промяната на механичните, физичните и химичните 
им характеристики. Върху всички видове синтезирани образци са проведени предварителни 
тестове - повърхнинно модифициране чрез фемтосекундно лазерно лъчение – за 
първоначална оценка на въздействието на приложеното лазерно третиране върху двата вида 
полимери, под формата на 2D плаки (ПМК) и тънки слоеве (КФ), с цел последващо 
оптимизиране на приложените лазерни параметри, спрямо специфичните особености на 
всеки тип синтезирана клетъчна матрица. Проведен е набор от експерименти– тестване на 
въздействието на фемтосекундното лъчение с вариране в широк диапазон на приложените 
лазерни параметри – енергия, брой импулси, скорост на сканиране, спрямо приложения 
режим на импулсна/непрекъсната работа. В следствие на обширната лабораторна работа 
върху тестовите образци е оптимизиран диапазон на вариране на приложените лазерни 
параметри за последващо третиране на клетъчните матрици. 
 
Изготвяне на изходни 2D временни конструкти на базата на биополимери. 
След проведена щателна литературна справка (частично представена в литературния обзор 
на дисертационния труд) на структурата на костната и мускулната тъкан, както и на 
основните групи биополимери използвани в регенерацията им, и на базата на 
дългогодишния опит на работната група в областта, като най-оптимални изходни материали 
за изготвяне на временни клетъчни матрици са избрани както следва: 

1. Синтетичен биополимер ПМК/PLA (полимлечна киселина) - за разработване 
на временна клетъчна матрица за приложение в тъканното инженерство на костна тъкан и 
биоинтерфейси между тъканите на реципиента и чуждия за организма му костен имплант 
(временен или постоянен). ПМК е биосъвместим и биоразградим полиестер на млечната 
киселина; нетоксичен за реципиента, тъй като се разгражда до естествени за организма 
странични продукти и е одобрен от Американската администрация по храните и лекарствата 
(FDA) за директен контакт с биологични течности [3]. Този синтетичен полимер е 
механично много стабилен, което го прави много подходящ за основен материал за костни 
присадки [4]. Полимлечната киселина лесно взаимодейства с костните клетки и като такъв 
биоматериал може да се използва не само като изходен материал за изграждане на костна 
матрица [5], но също и като субстрат на контактна повърхност между естествената кост и 
външнен за реципиента постоянен конструкт (пр: титаниев имплант) [6]. 

2. Естествен биополимер КФ/SF (копринен фиброин) за разработване на временна 
клетъчна матрица за приложение в мускулното тъканно инженерство, характеризиращ се с  
уникални механични свойства, еластичност, здравина, устойчивост на опън и усукване; 
контролирана степен на биоразградимост, и висока биосъвместимост [7]. Най-използваният 
за медицински приложения, в това число и регенерацията на мускулна тъкан, е КФ, извлечен 
от пашкулите на копринената пеперуда  (Bombyx mori) [8]. Той представлява фиброзен 
протеин, показващ високо съдържание на аминокиселинен мотив, съставен от следните 
подредени аминокиселинни мономери (Gly-Ser-Gly-Ala-Gly-Ala)n, които са молекулярната 
основа за неговата висока издръжливост и здравина [9]. Подробна информация за био-
приложенията на КФ е дадена в изчерпателните работи на Thurber et al. [10] и Holland et al. 
[11].  
 
2D изходни матрици базирани на ПМК 
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Двуизмерни конструкти от синтетичен полимер ПМК, с дебелина от ~ 230µm са направени 
чрез формоване под налягане (compression molding), посредством ръчна преса Carver 4122 
12-12H Manual Heated Press. За изготвянето им е използвана PLA 4060D под формата на 
аморфно съединение (Nature Works, Nebraska, USA). Първоначално, пелетите биополимер 
се изсушават във вакуум за една нощ при 60°C (Tg PLA = 60 °C), след което се поставят във 
формата за компресиране (квадрат с дебелина 0.5 mm). Процедурата, използвана за 
формоване под налягане, се състои от следните стъпки: поставяне на формата с изходния 
материал за 3 минути при 180°C, с цел разтапяне, няколко цикъла на дегазиране, за 
премахване на остатъчното количество въздух в материала и 2 минути при налягане от 12 
бара. Готовите плаки ПМК се нарязват на квадрати с размери 1×1 cm за по-нататъчна лазерна 
обработка.  
 
2D изходни матрици базирани на КФ 
С цел извличане и пречистване на фиброин от копринените нишки на какавидите на 
копринената буба Bombyx mori, са използвани вече утвърдили се протоколи за екстракция и 
пречистване на копринен фиброин [12], които са допълнително модифицирани след серия 
от проведени експерименти с цел получаване на оптимална „среда“, имитираща 
извънклетъчния матрикс на мускулните клетки. На кратко оптимизираната процедура по 
фиброинова екстракция включва следните стъпки: копринен фиброин (SF) се екстрахира и 
пречиства от пашкули Bombyx mori (Институт по бубарство, Враца, България). 
Производството на копринен фиброин (приблизително 7-9% в dH2O) се състои от 
дегумиране с натриев карбонат и литиев бромид (Sigma-Aldrich®, Мюнхен, Германия). 
Процедурата включва три основни стъпки: първа – подготовка на копринени пашкули чрез 
отстраняване на молеца от пашкула и отлепване на вътрешния слой. Второ - дегумиране чрез 
варене на материала на пашкула в 0.02M Na2CO3 (Валерус, България), измиване и 
изсушаване на получената дегумирана коприна. Тази стъпка е от решаващо значение за 
отстраняването на протеина серицин (предпазва фиброина в копринените влакна), тъй като 
е токсичен за клетките. И последно разтваряне на коприната без серицин в 9.3M разтвор на 
LiBr за 3 часа при 60oC. След това разтворената коприна се диализира срещу вода в 
продължение на 48 часа (водата се сменя на 2, 4, 6, 14, 24 и 48 час) и се центрофугира в 
продължение на 10 минути при 4618 x g (Фигура 2). 

 
Фигура 2 Схематично представяне на основните стъпки за екстракция на копринен фиброин. 

Полученият КФ (7,26% w/v разтвор) се използва за подготовка както на 2D тънки слоеве 
(2x2 cm, 110 µm дебелина) чрез нанасяне на 700µl от получения разтвор върху предметни 
стъкла и отстраняване на подготвените проби от тънки слоеве след изсушаване, така и на 
3D хидрогел след последващо ултразвуково третиране или стимулиране на ензимна 
реакция за индуциране на процеса на желиране. Приготвените 2D тънки слоеве биват 
директно подложени на последващо лазерно структуриране, докато 3D фиброиновия 
хидрогел бива допълнителто лиофилизиран в течен азот, което позволява последващата 
лазерна обработка да протече във въздушна, а не в течна среда. 
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Методи, използвани за качествено и количествено морфологично и химично 
охарактеризиране на лазерно текстурираните временни клетъчни матрици. 
Клетъчните матрици трябва да притежават висока порьозност, имитираща естествена 
телесна тъкан, адекватни размери на порите и мрежа от взаимосвързани пори. Например,  
костните заместители трябва да са изградени от повече от 60% пори с размер, вариращ 
между 150 и 500 μm, и около 20% с диаметър по-малък от 20 μm. За да се изберат най-
подходящите параметри на лазерно функционализиране, водещо до индуциране на 
оптималната порьозност на матрицата, много важна стъпка е да се контролират 
морфологичните, физичните, механичните и химичните свойства и да се получи обратна 
връзка, която ще позволи корелация с процеса на фемтосекундна обработка. Структурата, 
химичният състав, порьозността, грапавостта на повърхността на клетъчната матрица, 
омокряемостта и механичните свойства на матрицата, в нано, микро и макро мащаб, са 
характеризирани преди и след лазерната обработка. Направено е сравнение между лазерно 
микроструктурирани и нетретирани полимерни проби при всички извършени анализи. В 
настоящия раздел са описани накратко използваните методи. 

- Измерване на дебелината на пробите - за определяне на дебелината на 
биополимерните образци, преди и след лазерно третиране, е използван уред за 
измерване на дебелина на покрития VA 8042 (Shenzhen, China); всяка представена 
стойност (в µm) е осреднена за 10 отделни измервания. 

- Измерване на повърхнинната грапавост - за оценка на повърхнинната топография 
на пробите от ПМК и КФ, преди и след фемтосекундно лазерно третиране, са 
извършени 2D и 3D анализи на грапавостта чрез 3D оптичен профиломер, Zeta-20 
(Zeta Instruments, KLA, Milpitas, CA, USA). Това е напълно интегриран микроскоп 
(с увеличение от 5 до 100 пъти), който осигурява 3D изображения, докато сканира 
проба в определен вертикален диапазон. Модулът Zeta Optics на профилометъра 
записва XY местоположението и точната Z височина при всяка сканирана Z 
позиция (вертикална (Z) резолюция < 1 nm). В резултат на това се създават реални 
цветни 3D и 2D композитни изображения и се измерват параметрите на 
грапавостта Ra (линейна грапавост – средната стойност на отклоненията на 
височината на повърхността от средната линия, съгласно стандартите DIN4776) и 
Sa (повърхностна грапавост - разширението на Ra спрямо цялата изследвана 
повърхност). Всяка стойност за Ra и Sa е осреднена за 5 измервания на грапавостта 
на всяка фемтосекундно-обработена и контролна повърхностна площ на 
съответния образец. За по-добра визуализация и обработка на данните 
допълнително е използвана безплатна софтуерна система ProfilmOnline 
(https://www.profilmonline.com). 

- Оценка на омокряемостта – за целта са използвани две различни установки, както 
следва: 1. измерванията на контактния ъгъл на водна капка (WCA) са извършени 
във въздушна среда с капка дестилирана вода с обем от 1 µL върху контролни и 
лазерно модифицирани повърхности на пробите за период от време от 0.5–7s. 
Пробите са позиционирани върху XYZ хоризонтална транслационна масичка. 
Измерванията са извършени съгласно гониометричния метод на контактния ъгъл - 
капката е отложена от фиксирана над пробата микропипета (Dlab, Beijing, China, 
сертифицирана по ISO9001/13485 и обем 0,1–10 µL). Процесът е заснет от камера 
с висока разделителна способност (камера Huawei P40 pro с допълнителен макро 
обектив - Huawei Investment & Holding Co., Ltd., Shenzhen, China). За оценка на 
WCA, получените изображения са анализирани от ImageJ софтуер, оборудван с 
плъгин за измерване на контактен ъгъл. Измерванията са извършени независимо в 
две посоки - по протежение и перпендикулярно на лазерно-генерираните канали 
по отношение на контролната повърхност за период от 7s. Всяка представена WCA 

https://www.profilmonline.com/
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стойност е осреднена върху 10 отделни измервания; 2. Измерванията на 
омокряемостта и оценката на повърхностната свободна енергия са извършени във 
въздушна среда чрез видео базирано устройство за измерване на оптичен 
контактен ъгъл DSA100 Drop Shape Analyzer (KRÜSS GmbH, Hamburg, Germany). 
За тази цел са използвани два различни разтвора: dH2O и дийодо-метан (DM) в 
среден обем от 2 µL за период от 3 минути. Контактните ъгли на двете течности и 
повърхностната свободна енергия са изчислени от ADVANCE софтуерна система 
(KRÜSS GmbH, Hamburg, Germany), чрез напасване/fitting на профилите на капката 
към уравнението на Young-Laplace и съответно следвайки уравнението на Owens-
Wendt-Rable-Kaeble (OWRK).  

- Сканираща електронна микроскопия и елементeн анализ (SEM-EDX анализ) -
повърхностната морфология и елементният състав преди и след фемтосекундно 
лазерно третиране са анализирани чрез сканиращ електронен микроскоп (SEM) 
Hitachi SU8020 (Hitachi High-Technologies Corporation, Токио, Япония), оборудван 
с електронна пушка за полеви емисии, SE (UL) детектор и модул за елементен 
анализ. Пробите са покрити с ∼ 20 nm слой злато/въглерод (Au/C) чрез електронно 
разпрашване във вакуум и са заснети по няколко СЕМ изображения на всяка 
изследвана модификация при различно увеличение (100x-5000x). Извършен е и 
енергийно-дисперсивен рентгенов анализ (EDX) — определен е съответният 
елементен състав на изследваната зона в тегловни [wt.%] или атомни [аt.%] 
проценти. 

- Атомно-силова микроскопия (AFM). За тази цел е използван атомно-силов 
микроскоп MultiMode V (Veeco Instruments Inc., New York, NY, USA) и контролер 
NanoScope V (Bruker Ltd., Berlin, Germany) в динамичен режим на работа. 2D, 3D 
и фазови AFM изображения са снети върху площ от 15x15 µm2 и 5x5 µm2 
посредством Tap300Al-G (BudgetSensors, Switzerland) силициева AFM сонда. 

- Инфрачервена спектроскопия с Фурие трансформация (FTIR) - Инфрачервен 
спектрофотометър с Фурие преобразуване (IR Affinity-1, Shimadzu, Kyoto, Japan), 
с разделителна способност 4 cm−1 и работен диапазон 4500–500cm−1, е използван 
за получаване на трансмисионни IR спектри [%] на третирани с фемтосекундно 
лазерно лъчение 2D биополимерни образци за оценка на възможни промени в 
химичните връзки след лазерно третиране. Всяко измерване е съпоставено спрямо 
снет спектър на контролна проба. 

- Микрораманова спектроскопия (MicroRaman) - микрораманов спектрометър 
(LabRAM HR Visible, HORIBA Jobin Yvon, Kyoto, Japan), работещ с He-Ne лазер 
(633 nm) и оборудван с микроскоп Olympus BX41, е използван за получаване на 
микрораманов профил на изследваните проби (време експозиция – 10 - 20s, 
увеличение – 50х - 100х). 

- Ренгено-структурен анализ (XPS) - електронен спектрометър AXIS Supra (Kratos 
Analytical Ltd., Manchester, UK) е използван за  рентгенова фотоелектронна 
спектроскопия XPS на контролни и лазерно обработени клетъчни матрици. Взети 
са подробни спектри с висока разделителна способност на C1s и O1s (%) с цел 
идентифициране на елементния състав и химичното състояние на лазерно 
третираните образци, спрямо контролната им повърхност. 

- Рентгенов кристалографски анализ (XRD) – с цел идентифициране на кристална 
фаза на биополимерните матрици, е извършен рентгенов кристалографски анализ 
в диапазона от 5–70оθ2 (размер на стъпката от 0.065оθ2, при непрекъснат режим на 
сканиране и време на броене от 195s) чрез Philips PW1050 X-Ray система (XRD) 
(Philips, Amsterdam, The Netherlands), оборудвана с вторичен монохроматор на 
дифракционния лъч и меден анод. Фазовата идентификация е получена 
посредством софтуер QualX2 през Отворената База данни за Кристалография. 
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- In vitro деградационен тест - Избрана група от лазерно модифицирани, както и 
контролни проби са подложени на in vitro деградационен тест - пробите се 
съхраняват в инкубатор при 37оC в PBS буферен физиологичен разтвор (рН 7.2, 
Sigma-Aldrich, St Луис, Мисури, САЩ) за период от 2/8 седмици (за КФ/ПМК 
образци, съответно). Всяка проба е поставена в 3 mL PBS; pH на разтвора се 
проверява всяка седмица с помощта на pH метър (VAT1011, V&A Instrument Co., 
Ltd., Shanghai, China) с външен сензор, след което PBS разтворът се заменя с нов 
буфер (при ПМК плаки). Относителната процентна загуба на тегло на слоевете от 
КФ се изчислява в края на всяка седмица и PBS се заменя с пресен буферен разтвор. 

Методите за биологична оценка, свързани с изследване на морфологията и 
разпространението на клетките по отношение на адхезия, ориентация, пролиферация, 
миграция и диференциация върху лазерно обработени матрици; тестове за 
цитотоксичност на жизнеспособността на клетките; флуоресцентни микроскопски 
наблюдения на актинови цитоскелетни мрежи; изследване на метаболитната активност на 
клетките върху обработени матрици в сравнение с необработените биополимерни 
субстрати, са описани накратко при представяне на конкретните резултати. 
 

Резултати и дискусия 
1. Разработване на 2D временна клетъчна матрица базирана на ПМК за 
приложение в тъканното инженерство на кости. 
В настоящото изследване 2D плаки от ПМК са модифицирани от Ti:Sapphire 
фемтосекунден лазер при различни лазерни енергии и скорости на сканиране. 
Използвани са различни повърхнинни обработки за получаване на структури с 
йерархична геометрия за бъдеща подготовка и проектиране на порьозни клетъчни 
матрици и биоинтерфейси между тъканите на реципиента и чуждия имплант. Целта на 
това изследване е насочена към постигане на условия, свързани с режим над прага на 
модификация, даващ обратна връзка относно това в какъв диапазон могат да се варират 
приложените лазерни параметри, без това да предизвика промени в химичното 
състояние на обрабтвания материал ПМК – целта е оптимизиране на условията за 
лазерно третиране, за да се постигнат желаните подобрени морфологии за клетъчна 
адхезия и потенциално бактериално отхвърляне. Разработените 2D ПМК-базирани 
временни клетъчни матрици за приложение в тъканното инженерство на кости са 
допълнително нано-функционализирани, чрез отлагане на тънък слой от хитозан (Ch) / 
хитроксиапатит (HAp) чрез методите на „spin coating“ и „Pulse Layer Deposition“ (PLD). 
Проведен е и набор от клетъчни експерименти с цел изготвяне на биологична оценка на 
създадените конструкти. 
Първоначално изследване на оптималните лазерни параметри е извършено с цел да се 
придобият първоначални познания за порьозността и морфологията на полимлечните 
проби изготвени чрез формоване под налягане след лазерна модификация с ултра-къси 
импулси с оглед на бъдещия дизайн и подготовката на порьозни ПМК базирани 
клетъчни матрици, които биха могли да формират основата за създаване на ефективни 
био-интерфейси между тъканите на реципиента и чуждия имплант. Проведен е набор от 
експерименти с цел тестване на въздействието на фемтосекундното лъчение с вариране 
в широк диапазон на приложените лазерни параметри - честота, енергия в 
импулс/мощност, брой приложени импулси/скорост на лазерно сканиране, спрямо 
приложения режим на импулсна /непрекъсната работа. На базата на получените 
първични резултати е избран оптимален диапазон за вариране на приложените лазерни 
параметри за последващо лазерно структуриране, както следва: F = 1.7 и 0.8 J/cm2 и 
скорост на сканиране V = 16, 3.8, 1.7 и 0.6 mm/s (непрекъснат режим на работа) и за двете 
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използвани F стойности. Всяка лазерно обработена ПМК клетъчна матрица е 
анализирана по отношение на контролна биополимерна плака. Извършен е SEM анализ 
за оценка на повърхностната морфологична промяна, според приложените лазерни 
параметри, избрани за повърхнинно структуриране на пробите (Фигура 3). Всяка 
фемтосекундна модификация на матриците от ПМК е наблюдавана при увеличение 
100х, 500х и 5000х пъти. Съответните стойности на C [wt.%] и O [wt.%] от извършения 
EDX елементен анализ са дадени в Таблица 1. 
Таблица 1. Стойности на елементния състав на EDX [wt.%] на контролните и фемтосекундно лазерно 
модифицирани проби от ПМК. 

Sample (PLA) C [wt.%] O [wt.%] 

Control 74.27 25.73 
V = 16 mm/s, F = 0.8 J/cm2 68.05 31.95 
V = 3.8 mm/s, F = 0.8 J/cm2 61.51 38.49 
V = 1.7 mm/s, F = 0.8 J/cm2 60.52 39.48 
V = 0.6 mm/s, F = 0.8 J/cm2 58.82 41.18 
V = 16 mm/s, F = 1.7 J/cm2 62.48 37.52 
V = 3.8 mm/s, F = 1.7 J/cm2 60.42 39.58 
V = 1.7 mm/s, F = 1.7 J/cm2 59.09 40.91 
V = 0.6 mm/s, F = 1.7 J/cm2 58.32 41.68 

 
Повърхността на контролната матрица от ПМК има стойност на повърхнинна грапавост 
Sa=0.41µm, в сравнение с пробите, обработени с лазерно лъчение, когато е наблюдавана 
промяна на стойностите на Sa в диапазона от 0.81-11.84µm - Таблица 2. От СЕМ 
изображенията се вижда ясно, че чрез промяна на параметрите на приложеното лазерно 
лъчение може да се постигне много прецизен контрол върху повърхностното и дори обемно 
структуриране - от много нежни повърхностни кръгли образувания при V = 16 mm/s, F = 0.8 
J/cm2, през образуване на дупки и изхвърляне на материал около зоните на взаимодействие 
и образуване на бразди с различна дълбочина и ширина (Таблица 2) за V=3.8, 1.7, 0.6 mm/s, 
F=0.8 J/cm2 и V=16, 3.8, 1.7mm/s, F=1.7J/cm2. Създаването на самоорганизиращи се сложни 
йерархични микроструктури с два типа периодичност - успоредна и перпендикулярна на 
посоката на лазерната обработка се постига при V=0.6mm/s, F=1.7 J/cm2 - Фигура 3h. 
Взаимодействието при най-високите стойности на V (V = 16 mm/s, за двете стойности на F) 
с повърхността на ПМК води до образуване на единични кратери, наситени с порьозни 
структури Фигура 3a,e. Чрез по-нататъшно увеличаване на енергията на приложеното 
лазерно лъчение и понижаване на скоростта на сканиране се наблюдава трансформация на 
получените структури в каналоподобни образувания с нарастваща дълбочина и ширина. По 
този начин върху обработената ПМК повърхност се образува подобна на 3D пяна порьозна 
структура. Тези йерархични форми представляват много фина мрежа от нишки, която ясно 
се вижда на изображенията с най-голямо увеличение (V=16, 3.8mm/s при двете F) - Фигура 
3b,c,f,g. В случай на V=0.6 mm/s, F = 1.7 J/cm2, Фигура 3h, се наблюдават два типа 
перпендикулярни една на друга периодични структури. Такива лазерно индуцирани 
повърхностни структури се образуват поради повдигането на материала и е известно, че са 
много ефективни за контролиране на поведението на клетките. В допълнение към това, 
няколко групи заявяват, че тези структури могат да доведат до действително намаляване на 
образуването на бактериален биофилм и по този начин да допринесат за създаването на 
клетъчни матрици с подобрени антибактериални свойства [13]. 
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Фигура 3. SEM изображения на матрици от ПМК: структурирани съответно с (a–d) F = 0.8 J/cm2 и V = 16, 3.8, 
1.7, 0.6 mm/s, (e–h) и F = 1.7 J/cm2 и V = 16, 3.8, 1.7, 0.6 mm/s. 

Стойностите на EDX елементния състав [wt.%], получени от лазерно обработените и от 
контролните повърхности на полимерните матрици, са представени в Таблица 1.  
Таблица 2. Дебелина [µm] и грапавост (средна линейна грапавост (Ra) и повърхностна грапавост (Sa) [µm]) на 
обработените с фемтосекундно лазерно лъчение ПМК проби в сравнение с контролната повърхност. 

Sample (PLA) Thickness [µm] Ra [µm] 

Control 250 0.024 
V = 16 mm/s, F = 0.8 J/cm2 228 0.53 
V = 3.8 mm/s, F = 0.8 J/cm2 215 1.92 
V = 1.7 mm/s, F = 0.8 J/cm2 219 2.4 
V = 0.6 mm/s, F = 0.8 J/cm2 236 4.24 
V = 16 mm/s, F = 1.7 J/cm2 227 3.35 
V = 3.8 mm/s, F = 1.7 J/cm2 223 5.8 
V = 1.7 mm/s, F = 1.7 J/cm2 218 4 
V = 0.6 mm/s, F = 1.7 J/cm2 240 5.19 

 
Не е открито наличие на необичайни елементи в състава на всички изследвани ПМК проби.  
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Както вече беше подчертано, разкъсването на странични O-C=O химични връзки би могло 
да обясни леката промяна в процентната концентрация [wt.%] на кислород [O] и въглерод 
[C], наблюдавана с нарастващи стойности на енергията на лазерния поток (F) и понижаване 
на скоростта на сканиране (V). 
Успоредно с тези измервания е извършена оценка на дебелината и грапавостта на лазерно 
обработените ПМК проби. Резултатите са обобщени в Таблица 2. Всеки тест е направен по 
отношение на контролна повърхност. Представените в таблицата резултати, демонстрират 
тенденция на изтъняване на пробите с увеличаване F и понижаване на V, приложена към 
повърхността на всяка проба. Лазерното третиране с V=0.6 mm/s при F=0.8J/cm2 и 
F=1.7J/cm2 представлява повратна точка, тъй като води до повдигане на материала около 
третираните с лазер зони, създавайки локално 3D структуриране на повърхността на 
полимлечната плака. Тези констатации могат да се обяснят с образуването на неравности от 
повдигнат материал при високоенергиен режим на обработка, което може да се види ясно на 
SEM изображенията на Фигура 3d,h. Този ефект може да се отдаде на топене и на аблация с 
голяма степен на изхвърляне на материал на твърдата полимерна матрица, което води до 
образуването на структура с йерархия от повтарящи се дълбочини и височини. 
Наблюдаваната промяна може да се обясни с бързо повишаване на повърхностната 
температура, последвано от внезапно частично топене на полимерната матрица и 
ограничаване на фазовата трансформация. Това се отразява на дебелината на обработената 
област в случай на най-ниските стойности на V при F=0.8 J/cm2 и F=1.7 J/cm2.  

 
Фигура 4. Представителни 3D изображения на напречно сечение на матрици от ПМК: (a) F=0.8J/cm2, 
V=3.8mm/s, (b) F=1.7J/cm2, V=0.6mm/s, (c) F=1.7 J/cm2, V=3.8 mm/s; (d) контролна повърхност. 

Високите стойности на грапавост (Sa=11.84µm и 24.07µm), постигнати при горепосочените 
условия на лазерна обработка, могат да имат положителен ефект не само върху 
прикрепването и насочването на клетките, но и върху ориентацията на клетъчното врастване 
към зони с по-голяма порьозност в обем, което се осигурява от двата вида периодичности, 
постигнати при V=0.6 mm/s, F=1.7 J/cm2. От друга страна, повърхностната грапавост (Sa=2.1 
µm), наблюдавана при F=0.8 J/cm2 и V=3.8 mm/s, по отношение на дълбочината (6.3 µm) и 
ширината (1.19 µm) на каналите, и съответната морфология - Фигура 4b и Ra=1.92µm в този 
конкретен случай изглежда подходяща за посяване на мезенхимни стромални клетки 
(MSCs), според Szmukler-Moncler et al., които съобщават за Ra=0.9-1.53µm като оптимален 
диапазон за MSC [14]. Оптималната грапавост за стабилно свързване на повърхността на 
импланта с тъканта на реципиента, според литературата, е min. Ra=1µm [15]. За по-добра 
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визуализация на подробните резултати, представени в Таблица 2, представителни 3D 
реконструирани изображения на контролните и обработените полимлечни матрици са 
показани на Фигура 4. 
WCA, измерен върху структурирани повърхности, зависи от посоката на нанасяне на 
водната капка по отношение на посоката на лазерно-генерираните канали - Фигура 5. Всяка 
стойност на контактния ъгъл на омокряне, представена на графиките на Фигура 6, е 
осреднена от 10 отделни измервания. 

 
Фигура 5. Схема на позициониране на водна капка на фемтосекундно модифицирани проби от ПМК: (a) 
перпендикулярно и (b) по продължение на лазерно-генерирани бразди. 

Както може ясно да се види от графично представените резултати на Фигура 6, и при двата 
вида приложение водната капка се наблюдава обща тенденция на понижаване на 
стойностите на контактния ъгъл при увеличаване на времето за контакт на водната капка с 
повърхността при по-високи стойности на приложения F и по-ниска скорост на сканиране. 
Наблюдаваната промяна на стойностите на WCA(θ) от 137о за контролна повърхност до 60о–
20о за обработена матрица от ПМК променя омокряемостта на повърхността към по-
хидрофилна, като по този начин я прави „благоприятна за клетъчна адхезия и 
пролиферация“, което може да подобри тъканното интегриране на ПМК имплантите в 
организма [16]. Групите на Dekker et al. и Wan et al. например съобщават, че максималната 
сила на прикрепване на клетките се появява при WCA(θ) от 20–55о за ендотелни клетки и 
фибробласти [17,18]. В настоящото изследване обаче, някои интересни случаи се открояват 
от останалите. В случай на нанасяне на водната капка по протежение на фемтосекундно-
генерираните ивици, контролната повърхност се характеризира с по-хидрофобни свойства, 
което не е така, при перпендикулярно нанасяне - в първите секунди на нанасяне, част от 
третираните с фемтосекундно лазерно лъчение ПМК повърхности показват по-голяма 
хидрофобност от нетретиран образец. Въпреки това, на 7-ата секунда и при двата вида 
нанасяне на dH2O, всяка лазерно модифицирана повърхност променя свойствата си на 
омокряне към по-хидрофилни. Това може да се обясни с модела на Wenzel (1936), който 
описва хомогенното омокряне на грапавите повърхности при стабилно равновесно 
състояние - минималното състояние на свободна енергия за системата [19]. Стойностите на 
WCA постепенно намалява с времето, с изключение на групата от проби от ПМК, третирани 
с V=0.6mm/s, F=1.7J/cm2, където интересни „завои/чупки/подскоци“ се наблюдават в двете 
WCA графики. Тези усуквания са по-силно изразени, когато се извършва "перпендикулярно 
накапване". Това може да се обясни с модела, създаден от Cassie и Baxter (1944), според 
който се наблюдава хетерогенно омокряне на повърхността [20]. Както може да се види и от 
SEM изображения (Фигура 3h) и 3D изображения на грапавостта (Фигура 4b) на V=0.6mm/s, 
F=1.7J/cm2 третирани ПМК проби, формирането на порестата периодична 
микроструктурирана архитектура на матрицата от ПМК има йерархичен произход и по този 
начин е възможно запазване на въздушни джобове в обема на материала, които 
предотвратяват първоначалното равномерно навлизане на водната капка в създадената от 
лазерното лъчение 3D микроструктура и могат да доведат до внезапно скокообразно 
намаляване на стойностите на WCA, което формира завоите на графиката, наблюдавани на 
Фигура 6. 
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Фигура 6. WCA оценка на фемтосекундно модифицирани проби от ПМК за период от 7s - (a) капка dH2O, 
приложена по протежение и (b) перпендикулярно на посоката на създадените канали. 

Установено е, че суперхидрофобни (θ > 150◦) или суперхидрофилни (θ < 20◦) ПМК 
повърхности могат да бъдат постигнати чрез създаване на жлебове с V=0.6mm/s, F=1.7J/cm2, 
където ъгълът на омокряне θ=164.8о на 1-вата секунда спада забележимо до θ=5о на 7-мата 
секунда от накапването. Тази драстична скокообразна промяна в WCA може да се обясни с 
модела на Cassie-Baxter [20]. Оценката на WCA показва, че чрез фина настройка на 
параметрите на лазерната система, омокряемостта на повърхността на матриците от ПМК 
може да бъде прецизно контролирана, за да се постигнат клетъчно-адхезивни повърхности. 
Химичният състав след лазерно третиране на ПМК клетъчните матрици също е изследван. 
Резултатите от направения FTIR анализ са представени на Фигура 7. 

 
Фигура 7. FTIR спектри, получени за лазерно структурирани полимлечни повърхности, третирани при F =0.8 
и 1.7 J/cm2, V=16, 3.8, 1.7 и 0.6mm/s. 
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Както може да се види от резултатите, получени от извършената FTIR спектроскопия при 
различни условия на лазерно третиране, по отношение на контролния облазец от ПМК [21] 
се наблюдават леки отклонения в интензитета на получените пикове, след фемтосекундна 
обработка на биополимера. С други думи, откриват се всички характерни химични групи за 
спектрите на ПМК, но с разлика в интензитета на появяващите се максимуми. Пикът, открит 
при 3750 cm−1, съответства на разтягане на връзката O–H и е характерен за ПМК. 
Резонансният пик на групата CH3 се открива при 2925cm-1. Максимумите при 1747.51cm−1 и 
1182cm−1 съответстват на C=O разтягане и C–O–C разтягане на молекулата ПМК. 
Карбонилният пик при 1452.4cm-1 е добре дефиниран. Карбоксилната група също е открита 
при 1084 cm-1 [22]. 
В допълнение е проведен и XPS анализ в двата най-интересни случая на лазерно третиране 
на полимлечните проби (оптимизирани за постигане на подобрени условия на клетъчна 
адхезия), получени при следните параметри: F=0.8 J/cm2, V=3.8 mm/s и F=1.7J/cm2, 
V=0.6mm/s - Фигура 8.  

 
Фигура 8. Сравнение на XPS спектрите на ПМК повърхности, фемтосекундно лазерно третирани при F= 
0.8J/cm2, V=3.8mm/s и F=1.7 J/cm2, V=0.6mm/s; (a) широки XPS спектри; (b) C1s спектри; (c) C1s разложени 
спектри; (d) O1s спектри. 

Въз основа на атомния състав на молекулата на ПМК, областите C1s, O1s са изследвани с XPS 
анализ, тъй като биосъвместимият полимер се състои главно от въглерод и кислород [23]. 
Широките XPS спектри не показват отклонение от позициите на максимумите на C1s, O1s, 
получени от третираните с лазер зони на ПМК, в сравнение с контролните повърхности - 
Фигура 8а. C1s спектри (b) и C1s разложени спектри (c). От друга страна, получените спектри 
от третираните проби при F=1.7J/cm2, V=0.6mm/s значително се различават от контролния 
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спектър и този получен при третиране с F=0.8 J/cm2, V=3.8mm/s - Фигура 8b,c. В случай на 
лазерно третирани с F=1.7J/cm2, V=0.6mm/s биополимерни матрици, се наблюдават три 
компонента при C1s XPS спектрите — при 284.6, 286.6 и 288.9eV. Те могат да бъдат 
преписани на С атоми в (C–C)/(C–H), (C–O) и (O-C=O) връзки, съответно. В случая на 
спектрите, открити от контролата и спектрите, получени за условия на облъчване F=0.8 
J/cm2, V=3.8mm/s, вторият максимум (286.6eV), определен за (C=O) връзки, почти не се 
наблюдава на Фигура 8b, докато в случай на F=1.7 J/cm2, V=0.6mm/s този максимум е със 
значително по-висок интензитет, което може да бъде свързано с увеличаване на 
концентрацията на C–O и O-C=O връзки и съответно инкорпориране на пероксилни, 
хидроксилни, етерни или карбонилни групи върху повърхността на ПМК матрицата [23]. 
Значителното увеличение на третия пик (288.9eV) на C1s спектрите предполага увеличение 
на моларната концентрация на C=O връзки и съпътстващото включване на карбонилни 
групи върху повърхността на полимлечните проби, обработени с F=1.7 J/cm2, V=0.6 mm/s. 
Както се вижда от Фигура 8d, само леко отклонение в O1s XPS спектрите се наблюдава след 
лазерно третиране - максимумът при 532.1eV се преписва на кислородни атоми в (C–O) и 
(O-C=O) връзки. 
За да се види дали скоростта на разграждане на матриците от ПМК съответства на скоростта 
на регенерация на новата косна тъкан от гледна точка на имплантирането, е проведен 
предварителен in vitro деградационен тест в PBS буферен разтвор, при 37оC на PLA 
матриците, избрани за последващи клетъчни експерименти – Група 1 PLA (G1) F=0.8J/cm2, 
V=3.8mm/s; Група 2 PLA (G2) F=1.7J/cm2, V=0.6mm/s и контролна PLA Група 3 (G3). 
Резултатите от pH измерванията, получени за период от 8 седмици, са обобщени в Таблица 
3 и Фигура 9. 
Таблица 3. Промяна на pH на PBS от Група 1 PLA (G1) F=0.8J/cm2, V=3.8mm/s; Група 2 PLA (G2) F=1.7J/cm2, 
V=0.6mm/s и контролна PLA Група 3 (G3) по време на 8-седмичния период на in vitro деградационния тест. 

Week Group 1 PBS pH Group 2 PBS pH 

0 7.2 7.2 
1 7.2 7.2 
2 7.2 7.2 
3 7.2 7.2 
4 7.2 7.2 
5 7.2 7.2 
6 7.1 6.9 
7 6.9 6.7 
8 6.5 6.3 

Графиката, представена на Фигура 9а, показва, че pH стойностите на PBS буферния разтвор, 
в който са инкубирани и трите групи матрици от ПМК остават непроменени до края на 
петата седмица (~7.2). На шестата седмица се наблюдава намаляване на рН стойността на 
буфера на G1 (pH = 6.9), G2 (pH = 6.7) и G3 (pH = 6.9), по-забележимо за G2 пробите. Тази 
тенденция се запазва до края на in vitro деградационния тест - рН спада съответно с ~0.2 
единици за всяка от групите. Лекото понижение на стойностите на pH на PBS 
физиологичния разтвор може да се отдаде на процеса на разграждане на ПМК, чиито 
освободени странични продукти, (като млечна киселина), правят средата по-кисела. 
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Фигура 9. (a) Графично представяне на промяната на pH на PBS на група G1, G2 и G3 във времето; SEM 
изображения на (b) G1 и (c) G2 проби след проведен in vitro тест за разграждане. 

SEM изображенията, направени за G1 и G2 след периода от 8 седмици буферна инкубация, 
показват леко отклонение (Фигура 9b,c) в повърхностната морфология на ПМК плаките в 
сравнение с Фигура 3. Резултатите показват, че фемтосекундната лазерна обработка с по-
висок нтензитет на лазерното лъчение и по-ниска скорост на сканиране може да ускори 
процеса на in vitro разграждане на полимерната матрица и по този начин да подпомогне 
постигането на подходяща скорост, съответстваща на скоростта на специфична тъканна 
регенерация [24]. Групата на Guo et al., например, демонстрира, че полимлечните матрици 
се разграждат напълно до безвредни продукти в симулирана телесна течност (SBF) при 
бавна скорост на разграждане и че загубата на тегло на матриците може да достигне 80% 
след 8 месеца in vitro разграждане, което съответства на скоростта на регенерация на нова 
костна тъкан в човешкото тяло [25]. 
След обстойно охарактеризиране (с помощта на SEM, EDS, FTIR, и XPS анализи, оценка на 
промяна омокряемостта, анализ на грапавостта и in vitro деградация) на лазерно третираните 
образци от биосъвместим полимер ПМК, с определени оптималните граници на вариране на 
параметрите на лазерното лъчение (енергия, брой импулси, скорост и т.н.) са избрани две 
групи лазерно третирани 2D ПМК-базирани биоразградими матрици: G1 – F= 1.7J/cm2, 
V=3.8mm/s (по отношение на получените стойности на Ra и WCA, които попадат в 
необходимите условия за адхезия и пролиферация на MSCs, съгласно споменатото по-горе 
проучване на литературата [15,17,18]) и G2  – F=0.8 J/cm2, V=3.8mm/s (проявява интересно 
поведение при омокряне и суперхидрофилен характер поради своята двойна йерархична 
порьозност). Клетъчните експерименти са извършени по следната методология. Всяка група 
се състои от 30 проби; за да се потвърдят получените резултати, проведените експерименти 
на клетъчно посяване са повторени два пъти; паралелни експерименти са извършени върху 
контролни ПМК проби Група 3 (G3). Полимлечните проби от трите групи се почистват със 
70% р-р на етанол за 15 минути в 12-ямкова плака-Фигура 10. Плаките се поставят в 
ламинарен бокс с вентилация, за да се помогне на останалия етанол да се изпари и се 
стерилизират под UV лампа за 20 минути, преди всяка друга манипулация. Мезенхимни 
стволови клетки от Wharton Jelly (MSCs) се посяват при плътност от 30 000 клетки на проба 
и се култивират в продължение на 14 дни. 

 
Фигура 10. Процедура за подготовка на изследвания с клетъчни култури. 
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Анализ на клетъчна пролиферация чрез WST-1 (Roche Diagnostics, Risch-Rotkreuz, 
Switzerland) се извършва на 7, 10 и 14 ден от посаждането на MSCs в съответствие с 
протокола на производителя - Фигура 11. Абсорбцията се измерва при 440 nm с помощта на 
FLUOstar Omega microplate reader (BMG Labtech, Aylesbury, England) срещу празна фонова 
контрола при коригираща дължина на вълната от 750 nm. След 14 дни култивиране, MSCs 
са фиксирани с 4% (w/v) параформалдехид (Sigma-Aldrich, Missouri,USA) при 37оC за 10 
минути и пермеабилизирани с 0.5% (v/v) Triton 100 за 5 минути. Alexa®Fluor-488conjugated-
Phalloidin® (Abcam, Cambridge, UK) — 1/100 разреждане в 0.1% Triton 100 се използва за 
оцветяване на F-актинов цитоскелет за 45 минути при стайна температура. Ядрата са 
насрещно оцветени с 4,6-диамидино-2-фенилиндол (DAPI, 100 ng/mL, 1/10 000 разреждане) 
в продължение на 5 минути. Оцветените клетки са наблюдавани чрез епифлуоресцентна 
микроскопия (микроскоп Zeiss, ×20, Carl Zeiss AG, Jena, Germany). 

 
Фигура 11. Тест за жизнеспособност на клетките, извършен на 7, 10 и 14 ден. 

Резултатите, представени на Фигура 12а, показват, че скоростта на пролиферация на MSC 
на G1 е близка до тази на G3, докато се наблюдава по-бавна скорост на пролиферация на 
MSC посадени върху G2 матрици в сравнение с G3. Освен това, след 14-дневното 
култивиране на трите групи ПМК проби, клетките са фиксирани и флуоресцентно 
маркирани с Phalloidin® (оцветява цитоскелета в зелено) и DAPI (оцветява ядрата в синьо). 
Наблюдението на белязани клетки върху проби под флуоресцентен микроскоп потвърди 
наличието на MSC върху пробите след 14-дневното култивиране Фигура 12b. От фигурата 
се вижда, че фемтосекундното лазерно третиране влияе върху морфологията и 
организацията на MSC - клетъчният цитоскелет получава удължена форма, като 
едновременно се подравнява по жлебовете, докато клетките на G3 групата поддържат 
произволна организация. Тези предварителни резултати предполагат, че MSCs могат да се 
придържат и ориентират както към лазерно-генерираните структури върху G1, така и към 
тези на G2 и не показват разлики между тях в контекста на клетъчната жизнеспособност.  
Фемтосекундната лазерна обработка на базирани на полимер клетъчни матрици е широко 
изследвана през последните десетилетия като алтернативен безконтактен и химически чист 
метод за структуриране и функционализиране на повърхността на матрицата, като по този 
начин се подобрява биосъвместимостта и биомиметичните свойства на различни полимерни 
скафолди [26]. 
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Фигура 12. Скорост на пролиферация на MSCs (a) и флуоресцентни изображения на морфологична ориентация 
на клетките (b) върху G1, G2 и G3; клетъчен цитоскелет (в зелено) и ядра (в синьо). Скала = 50 µm. 

Ултракраткото време на взаимодействие между фемтосекундните лазерни импулси и 
прозрачните биополимери значително намалява размера и дълбочината на засегнатата от 
топлинното въздействие зона, като по този начин позволява структуриране на полимери като 
ПМК, които имат ниски температури на гласификация и топене, (TgPLA = 60oC), да се 
постигне без предизвикване на сериозни топлинни странични ефекти [27]. Не само 
повърхнинно микро- и наноструктуриране, но и прецизни триизмерни порьозни структури 
могат да бъдат произведени на повърхността и в обема на обработения биоразградим 
полимер [28]. Фемтосекундните лазерни системи позволяват обработката на прозрачни 
материали чрез нелинейно оптично взаимодействие във видима до близка инфрачервена 
област [29]. Ortiz и сътрудници съобщават, че лазерната аблация на поли-L-млечна киселина 
(PLLA) се управлява от мултифотонен процес в трите случая на взаимодействие: с основната 
(1064 nm), втората (532 nm) и третата хармонична (355 nm) вълна на Nd:YVO4 лазер [30]. 
Групата на Daskalova et al., например, постига 3D порьозни структури, съставени от пяна с 
µm размер на порите върху повърхността на тънки слоеве от колаген, еластин и хитозан чрез 
фемтосекундно лазерно структуриране при ƛ = 800 nm, в които клетките прилепват, 
удължават се и се ориентират [31]. Доказано е, че оптималните условия на клетъчна адхезия 
по отношение на абсорбцията на протеини се постигат при междинните стойности на 
омокряне θ=20–55о за фибробласти и ендотелни клетки [18,19]. Фемтосекундната лазерна 
обработка на полимери води до разкъсване на слаби водородни връзки (C-H). Ненаситената 
С-връзка на главната въглеродна верига на молекулата реагира с кислорода и образува нови 
карбоксилни, естерни, хидроксилни, карбонилни и т.н. връзки, което прави базираните на 
полимер клетъчни матрици хидрофилни [32]. Подобрената грапавост на повърхността е 
много важен параметър за адхезията на мезенхимните стволови клетки и по-нататъшното 
конструиране на твърди тъкани като кости и зъби. Например групата на Cordero et al. 
показват по-добро подреждане на MC3T3-E1 пре-остеобластни клетки върху лазерни 
микроструктури, образувани с разстояния между линиите под 50 µm [33]. По-големите 
разстояния между структурите пречат на клетките да развият фокални адхезионни контакти 
и мост над лазерната бразда, създадена върху повърхността на полимера - клетките остават 
ориентирани по дължината на каналите, но не пролиферират и не експресират маркери за 
диференциация [34]. Стойност на грапавостта от 0.9–1.53µm (Ra) се съобщава като 
оптимална за ориентация на MSC [15]. Ако повърхността не притежава високи стойности на 
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грапавост, това би довело до недостатъчно образуване на здрава тъкан.  Като резултат, не 
могат да бъдат установени ефективни контакти за свързване на импланта към здравата 
тъкан, поради лоша клетъчна адхезия и плътното фиксиране на импланта към тъканта на 
гостоприемника може да се провали [34]. От друга страна, стойностите на параметъра на 
грапавостта (Ra) по-високи от 1 µm експериментално са доказани като минимални, за 
ефективно плътно свързване между интерфейсите имплант-тъкан [35]. 
Допълнителни първични клетъчни анализи за оценка на жизнеността и пролиферацията на 
посадени in vitro фибробластни стволови клетки за период от 1 седмица са също проведени, 
като за целта са използвани следните групи лазерно структурирани биополимерни матрици: 
group 1 PLA - F= 1.7 J/cm2, V=3.8mm/s и group 2 PLA– F=0.8 J/cm2, V=3.8mm/s и group 3 - 
контрола, с оптимални морфологични характеристики за провеждане на първоначални 
клетъчни анализи. Пробите от трите групи първо са почистени в 90% етанол за два часа, 
след което са инкубирани в DMEM културална среда (с 10% FSA и 5% стрептомицин) за 
една нощ. Преди клетъчно посяване, пробите са извадени от средата и стерилизирани с UV 
светлина за един час в 6-ямкова плака. Изходен материал от фибробластни стволови клетки 
(клетъчна суспензия с културална среда) в концентрация 1×105 е добавена към всяка ямка, 
съдържаща матрица от ПМК. Жизнеспособността на фибробластните стволови клетки е 
оценена на ден 1, ден 3 и ден 7 съгласно протокола за анализ на оцветяване с CrystalViolet. 
Оцветените клетки (тъмно лилави ядра) се визуализират с оптичен микроскоп (при 4× и 10× 
увеличение). Абсорбцията е измерена при 570 nm чрез спектрофотометър за микроплаки 
Epoch (BioTek, USA) срещу фонова контрола като празна проба. Предварителните резултати 
от клетъчно култивиране, са аналогични на представените след култивиране на MSCs – 
наблюдава се забележима ориентация на фибробластните клетки по жлебовете, образувани 
под действие на лазерното лъчение и в двете групи 1 и 2, в сравнение с хаотичното 
разпространение на клетки, култивирани върху контролната група 3 – Фигура 13(b-c). Във 
всички случаи се наблюдава минимум в клетъчната пролиферация на ден 3, докато леко 
повишена пролиферация на фибробласти се наблюдава в група 2 на ден 7 в сравнение с 
контролните ПМК проби (Фигура 13(a)) – резултатите не показват забележими разлики 
между трите групи ПМК по отношение на жизнеспособността на клетките. Резултатите 
показват, че подобрената хидрофилност на ПМК плаките, в комбинация с повърхностната 
микрограпавост и порьозност, са ключови параметри за клетъчна адхезия и пролиферация. 

 
Фигура 13. (а) Графика на пролиферацията на фибробластни стволови клетки; CrystalViolet оптични 
изображения (ядра, оцветени в наситено лилаво) на: (b) клетъчно-засятите ПМК матрици на ден 7, 
наблюдавани при 4x увеличение; (c) фибробластните клетки „навлизат“ и се подравняват по протежение на 
фемтосекундно инициираните бразди върху група 1 и 2 fsPLA, в сравнение с група 3 cPLA, наблюдавана при 
10x увеличение. 
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Получените резултати потвърждават, че фемтосекундното лазерно облъчване е обещаваща 
техника за повърхностна обработка за бъдещото проектиране на порьозни ПМК базирани 
клетъчни скафолди, което би могло да бъде база за създаване на ефективни, триизмерни 
клетъчни матрици. Модификацията на топографията на полимлечния субстрат би могла 
съществено да подобри свойствата на биоактивността на този материал, което след 
подходяща оптимизация на лазерните параметри, да направи биомедицинските му 
приложения още по-успешни. 
 
Допълнително повърхнинно нанофункционализиране с Ch/HAp на лазерно третирани 
матрици от ПМК чрез метода на „spin coating“ и чрез метода на импулсно лазерно отлагане 
на тънки слоеве /Pulse Layer Deposition (PLD). 
Тъй като при проведените клетъчни експерименти не се наблюдава съществена разлика в 
жизнеспособността и ориентацията при двете изследвани лазерно третирани групи ПМК (G1 
и G2), но и повишена адхезия на бактериални клетки към G2 групата спрямо контролната 
повърхност, бе взето обосновано решение следващите експерименти по допълнително 
нанофункционализиране да се извършват върху лазерно третирани плаки при F=0.8J/cm2 и 
V=3.8 mm/s (избрани като оптимални за този биополимер). С цел подобряване на 
адхезивната  активност, допълнителен тънък слой от хитозан (Ch)/хидроксиапатит (HAp) (до 
30÷60 nm) се отлага върху полимлечната матрица (преди или след лазерната обработка) чрез 
прецизния метод на „spin coating“ („покриване чрез въртене“) за допълнителна 
функционализация на повърхността на клетъчните матрици. За целта spin coater, закупен от 
CaLCTec s.r.l., Calabria, Italy CaLCTec s.r.l., е използван за покриване на контролните и 
лазерно обработените ПМК проби с nm слой (до 30÷60nm) от хитозан (cPLA-Ch и fsPLA-
Ch) или хидроксиапатит (HAp) (cPLA-HAp и fsPLA-HAp), които са анализирани спрямо 
непокрити полимерни плаки (cPLA и fsPLA). Протоколите за приготвяне на разтвори на Ch 
и HAp, използвани за процеса, са описани другаде [31]. Накратко, хитозан (средно 
молекулно тегло) и хидроксиапатит на прах (с размер на частиците 10 µm, ≥ 100 m2/g) са 
закупени от Sigma-Aldrich® (Munich, Germany). Ch прах се разтваря в 0.5 mol/L разтвор на 
CH3COOH и dH2O и се нагрява до 50oС при непрекъснато разбъркване в продължение на 2.5 
часа; HAp се добавя към дейонизирана вода и се разбърква за приблизително 2 часа без 
нагряване. Покритието с въртене/ spin coating (Фигура 14.3) се извършва двукратно върху 
всяка проба с предварително оптимизирани параметри. Във всеки цикъл 1µL от разтвора за 
покритие (Ch или HAp) се нанася върху 1x1cm ПМК плаки чрез микропипета (Dlab, Пекин, 
Китай ISO9001/13485 сертифицирани - 0,1-10 µL) - покритие със статично въртене. След 
това центробежното движение разпръсква разтвора върху пробата, създавайки субстрата 
върху пробата (т. нар фази на центрофугиране и изключване). Фазата на изтъняване и 
изпаряване на филма HAp/Ch nm е последната стъпка от процеса. Параметрите на въртене 
на центрофужното покритие са избрани на базата на калибрационната крива за използваното 
центрофужно движение. Схема на основните стъпки на синтез и функционализиране на 2D 
матрици от ПМК е дадена на Фигура 14. 

 
Фигура 14 Схематична илюстрация на основните експериментални стъпки: 1. Компресионно формоване на 
ПМК гранули; 2. Фемтосекундно лазерно микроструктуриране на 2D матрици от ПМК; 3. Покритие със 
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завъртане „spin coating“ на текстурираните и контролните ПМК проби съответно с Ch /HAp nm слой и 
основните стъпки на процеса. 

Хитозанът (Ch) е естествен биосъвместим, нетоксичен, биофункционален и хидрофилен 
полизахарид, характеризиращ се с антимикробна активност и висок афинитет към 
клетъчните протеини [36]. Тези качества го правят обещаващ невъзпалителен биоматериал 
за клетъчна адхезия [37], който може да служи като биоинтерфейс между временния 
имплант и здравата реципиентна тъкан и може да подобри образуването на кост както in 
vitro, така и in vivo, поради добрите му остеокондуктивни свойства [38]. Например групата 
на Castillejo et al. съобщават за успешно клетъчно културане върху наносекундно лазерно 
генерирани структури от пяна в проби от хитозан [26]. Хидроксиапатитът (HA) от друга 
страна е формата, в която калциевият фосфат се намира естествено в костите - около 60% от 
костната матрица се състои от него [29]. Тази биокерамика (Ca10(PO4)6(OH)2) е известна със 
своите остеокондуктивни свойства, качество, от чието отсъствие страда полимлечната 
киселина, поради своята хидрофобна природа [40]. HA е от решаващо значение за 
нормалното функциониране на костите и е ключов компонент в „свързващото лепило“ на 
импланта с околните тъкани [41],  тъй като осъществява силна връзка с тях и подобрява 
механичните свойства на клетъчните матрици [42]. Групата на Zhou et al., например, показа, 
че добавянето на Ch и HA към матрици от ПМК води до подобрена адхезия, пролиферация 
и диференциация, минерализация и експресия на естрогенни гени на MC3T3-E1 
остеобластна клетъчна линия [43]. Комбинираното приложение на фемтосекундното 
лазерно структуриране с метода на „spin coating“ за функционализиране на повърхността на 
ПМК клетъчни матрици води до подобрена омокряемост, грапавост и порьозност на 
повърхността, без промени в химичната структура и до няколко пъти подобрено отлагане на 
НА върху лазерно обработените повърности (описано в детайли в глава 4, раздел 1, част 1.4 
на дисертационния труд). 
Допълнително повърхностно нанофункционализиране на лазерно третирани при същите 
условия (τ =150fs, λ = 800 nm, ѵ=0.5 kHz, F= 0.8 J/cm2 и V=3.8mm/s) полимлечни плаки с HA 
е извършено и чрез метода на импулсно лазерно отлагане на тънки слоеве/Pulse Layer 
Deposition (PLD). Функционализирането на структурираните повърхности чрез PLD, 
включва високомощен импулсен лазерен лъч, фокусиран вътре във вакуумна камера, върху 
мишена от материала, който трябва да бъде отложен. Този изпарен материал под формата 
на плазма от наночастици се отлага като тънък нанометричен слой върху субстрата [44]. 
Така, например, при предишно проучване Gomes et al.  успят да отложат хомогенни 
кристални тънки покрития от хидроксиапатит върху силициеви субстрати чрез Nd:YAG (532 
nm)-PLD при стайна температура [45]. Този процес може да се осъществи в ултрависок 
вакуум или в присъствието на фонов газ, като кислород, който обикновено се използва при 
отлагане на оксиди за пълно окисляване на отложените слоеве. Комбинирането на 
функционалните предимства на фемтосекундното микроструктуриране с 
нанофункционализирането посредством импулсно отлагане на слой позволява да се 
избегнат недостатъците на конвенционалните подходи (напр. леене с разтворител, 
разпенване с газ, разделяне на фази и т.н.) за структуриране на биоматериали, което в много 
случаи може да доведе до вредни химични промени, компрометиращи биосъвместимостта 
на матриците от ПМК [46]. За целта на конкретното изследване нанометричен слой от HA е 
отложен върху лазерно моделираните ПМК матрици чрез импулсно лазерно отлагане (PLD) 
- стандартна конфигурация ns-PLD за отлагане на тънък слой. Слоевете са произведени чрез 
аблация на HA мишена с Nd:YAG лазер (Lotis LS-2147, продължителност на импулса от 15 
ns и 10 Hz честота на повторение), работещ на втора хармонична дължина на вълната при 
532 nm. Лазерната енергия, приложена върху мишената, е F=10J/cm2. Разстоянието между 
мишената (HA) и субстрата (PLA) е поддържано на 3cm. Всички отлагания са извършени 
във вакуум (при налягане от 10-4 Torr) за време на отлагане от 5 минути. Всяка аблирана 
повърхност от ПМК (fsPLA) е морфологично и химически анализирана по отношение на 
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контролните (cPLA и cPLA-HA) и лазерно обработените проби, покрити с HA (fsPLA-HA). 
Многостепенно структурираните ПМК матрици са изследвани чрез SEM, EDX, 3D 
профилометър, AFM и WCA анализи (описано в детайли в глава 4, раздел 1, част 1.5 на 
дисертационния труд). Проведени са също изследвания за цитосъвместимост с MG63 
остеобластни клетки. Освен това, клетъчното поведение е сравнено с това, наблюдавано 
върху HA покрити чрез „spin coating“ фемтосекундно микроструктурирани временни 
матрици от ПМК, за да се сравнят двата метода на нанофункционализация. 
MG63 остеобластни клетки са култивирани върху PLD HA-функционализирани лазерно 
структурирани ПМК матрици за период от 10 дни и клетъчният отговор е оценен спрямо 
клетъчна морфология и модел на клетъчен растеж, жизнеспособност/пролиферация и ALP 
активност, както е обобщено на Фигура 15а. Екстериментите на in vitro биологична оценка 
на изследваните 2D плаки от ПМК следват следната методология. Клетъчното поведение на 
MG-63 остеобластна клетъчна линия (ATCC®CRL-1427™) е сравнено с това, наблюдавано 
върху фемтосекундно микроструктурирани временни матрици от ПМК покрити с 
хидроксиапатит по метода на „spin coating“. Остеобластоподобните MG63 клетки се 
култивират в алфа-MEM среда, допълнена с 10% фетален волски серум (FBS), 100 IU/mL 
пеницилин, 100 µg/mL стрептомицин и 2,5 µg/mL амфотерицин В (всички реагенти закупени 
от Gibco, USA) при 37°C, 95% влажност и 5% CO2/въздушна атмосфера за оценка на 
цитосъвместимостта. Клетките се посяват върху пробите при плътност от 4x104 клетки/cm2 

и се култивират за период от 10 дни, в отсъствието на остеогенни фактори. Клетъчният 
отговор е оценен за метаболитна активност/пролиферация (на 2, 5 и 10 ден от култивирането; 
Resazurin анализ), активност на алкална фосфатаза (ALP) (ден 10) и SEM и флуоресцентно 
изобразяване (ден 5). При Resazurin анализа засятите материали са инкубирани в 10% 
разтвор на Resazurin (натриева сол на Resazurin, Sigma-Aldrich R7017), приготвен в пълна 
алфа-MEM среда (както е описано по-горе) в продължение на 3 часа при 37°C. 
Флуоресцентният сигнал (530nm възбуждане/590nm излъчване) е оценен в четец на 
микроплаки (Synergy HT, Biotek, Winooski, VT, USA) с Gen5 1.09 софтуер за анализ на 
данни. Активността на алкална фосфатаза ALP е оценена в клетъчни лизати, приготвени в 
0.1% Triton X-100 за период от 30 минути, чрез хидролиза на р-нитрофенил фосфатен 
субстрат (p-NPP, 25 mM, Sigma-Aldrich, USA) в алкален буфер (pH 10.3, 37°С, 1 час); NaOH 
(5М) се използва за спиране на реакцията и р-нитрофенол (реакционният продукт) се 
измерва при 400 nm в четец на микроплаки (Synergy HT, Biotek, САЩ). Резултатите са 
нормализирани до общо протеиново съдържание, измерено съгласно инструкциите на 
производителя чрез DCTM протеинов анализ (BioRad, Hercules, Калифорния, USA) и са 
представено като наномоларен р-нитрофенол на микрограм протеин (nmol/µg протеин). За 
SEM наблюдение, клетките са фиксирани, дехидратирани при нарастваща серия от  
концентрация на сух алкохол, изсушени до критична точка и покрити със сплав Pd/Au 
(паладий/злато) преди провеждане на сканиращата електронна микроскопия (FEI Quanta 400 
FEG/ESEM). Флуоресцентно изобразяване (цифрова система за изобразяване Celena S, 
Logos Biosystems, Anyang, South Korea) е извършено във фиксирани проби, оцветени за F-
актинов цитоскелет (Alexa Fluor® 488 фалоидин; 1:100, за 30 минути; Molecular Probes, 
Eugene, OR, USA), и клетъчно ядро с Hoechst (8 µg/mL, 10 минути, Enzo, NY, USA).  
Накратко, комбинираното приложение на фемтосекундно лазерно структуриране с метода 
на „spin coating“ за функционализиране на повърхността на ПМК клетъчни матрици води до 
лазерно подобрена омокряемост, подобрена грапавост и порьозност на повърхността, без 
промени в химичната структура и до няколко пъти подобрено отлагане на НА върху лазерно 
обработени повърности; основната разлика със матриците, представени в настоящото 
изследване, се изразява във формата на отлагане на HA - непрекъснат нанометричен слой в 
първия случай и отлагане на повърхностен материал под формата на наночастици, когато 
PLD се използва като метод за нанофункционализиране. 
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Фигура 15 Поведение на остеобластни клетки, култивирани върху фемтосекундно лазерно структурирани 
полимлечни плаки, допълнително функционализирани с HA чрез PLD (а) или „spin coating“ (b). Пробите са 
култивирани в продължение на 10 дни и са наблюдавани чрез SEM и флуоресцентно изобразяване (на 5 ден), 
клетъчна жизнеспособност/пролиферация (на 2, 5 и 10 ден) и активност на алкална фосфатаза (ALP) (на 10 
ден). Количествените резултати са представени като % прямо контрола (cPLA). *значително различаващи се 
от контролата (p ≤ 0.05); # значително различаващи се от fsPLA (p ≤ 0.05). 

SEM и флуоресцентното изобразяване на засятите материали показват, че общата 
тенденция, наблюдавана при двата типа функционализирани проби, е неподредено 
разпространение на клетките и произволно разпределение върху гладките повърхности 
(нелазерно структурирани), както е видно на Фигура 15a-A, B и ясна тенденция на клетъчна 
ориентация и удължаване по лазерно създадените жлебове (Фигура 15a-A, B; Фигура 15b-
B). Независимо от това, всички полимлечни скафолди позволяват цитоплазмено 
разпространение с изобилни разширения и установени взаимодействия между клетките и 
полимерните материали и между клетките. Резултатите за жизнеспособност/пролиферация 
показват повишени стойности при лазерно структурираните повърхности (fsPLA) в 
сравнение с контролата (cPLA), Фигура 15a-C и Фигура 15b-C. Също така, пробите покрити 
с HA чрез „spin coating“ (cPLA-HA и fsPLA-HA) позволяват значително по-висока 
пролиферация в сравнение с cPLA (Фигура 15b-C). Въпреки това, на HA-
функционализирани чрез PLD матрици, клетъчната пролиферация е по-ниска от тази, 
наблюдавана при cPLA и fsPLA (Фигура 15a-C). Това вероятно се дължи на метода на 
отлагане (PLD или spin coating), а не на самото лазерно структуриране (тъй като едни и същи 
лазерни параметри са използвани за структуриране и на двата вида матрици). Това може да 
е свързано с по-високо първоначално освобождаване на йони от PLD функционализираните 
скафолди, нарушаващи процеса на клетъчна адхезия, като по този начин се обясняват по-
ниските стойности на пролиферация в сравнение с матриците, покрити чрез „spin coating“. 
Откритата аморфна структура на HA наночастици, депозирани чрез PLD от проведен XRD 
анализ, най-вероятно стои в основата на  високата концентрация на освободени йони. 
Резултатите за активността на ALP, установен остеогенен маркер, (Фигура 15a-D и Фигура 
15b-D) показват повишени стойности за лазерно структурираните повърхности без и с HA 
функционализация, в сравнение с cPLA. Интересното е, че активността на ALP е най-висока 
при PLD функционализираните проби (Фигура 15a-D) в сравнение с тези с 
функционализираните чрез „spin coating“ (Фигура 15b-D). Като се има предвид известната 
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обратна връзка между пролиферацията и остеобластната диференциация [32], резултатите, 
наблюдавани в пробите, функционализирани чрез PLD (намалена пролиферация и по-висока 
активност на ALP), може да предполагат по-висока диференциация на клетките. Като цяло, 
в сравнение с cPLA, третираните матрици показват същата тенденция на остеогенно 
поведение, т.е. повишена диференциация при фемтосекундно лазерно структурирани проби, 
която е допълнително подобрена чрез HA функционализация. 
В настоящото проучване е предложена иновативна комбинация от безконтактни, високо 
прецизни и възпроизводими методи за повърхнинна микро/нано функционализация на 
темпорални костни матрици. Представените експериментални резултати ясно показват, че 
комбинираното приложение на фемтосекундното лазерно микроструктуриране с прецизно 
HA-повърхностно наноотлагане чрез PLD води до подобрена омокряемост, грапавост и 
порьозност на повърхността, без промени в елементния състав на изследваните матрици от 
ПМК и дори до няколко пъти подобрено отлагане на НА върху лазерно обработени проби. 
Освен това, отлагането на наночастици HA не нарушава повърхнинната порьозна 
морфология, генерирана под действието на лазерната обработка - ширината и дълбочината 
на фемтосекундно генерираните канали се поддържат в рамките на същия микродиапазон, 
без да се наблюдават колебания в напречния им профил на сечение. Последващото 
въздействие на двата метода за модификация на повърхността е наблюдавано, с цел 
постигане на оптимизирани свойства на матрицата. Поведението на остеобластните клетки, 
посяти върху тези проби, е сравнено с това, наблюдавано върху микроструктурирани 
полимлечни матрици, покрити с HA чрез „spin coating“, за да се сравнят двете процедури за 
функционализиране на HA. Наблюдава се хаотично разпространение върху контролните 
повърхности до ориентация и удължаване на клетките по продължение на лазерно 
създадените канали. Всички матрици позволяват взаимодействия както клетка с клетка, така 
и клетка – ПМК матрица. Въпреки някои разлики в клетъчната пролиферация, двата метода 
на отлагане на HA дават подобно клетъчно поведение по отношение на активността на 
алкалната фосфатаза ALP, а именно повишена остеобластна диференциация върху лазерно 
структурираните проби, която е допълнително подобрена чрез функционализиране с HA. 
Получените данни предполагат, че PLD нанофункционализацията с HA води до 
допълнителна клетъчна диференциация. Резултатите показват, че такова комбинирано 
приложение на представените методи би намирило приложение за функционализиране на 
костните матрици от ПМК и може значително да подобри свойствата на биоактивност на 
така създадените микроструктурирани ПМК-хидроксиапатитни нанопроектирани хибридни 
клетъчни матрици с цел последващото им практическо приложение в инженерството на 
персонализирана костна тъкан. 
 
2.Разработване на 2D фиброин-базиран модел на временна клетъчна матрица за 
приложение в мускулното тъканно инженерство. 
Спортни наранявания, инциденти и други видове мускулни травми могат да доведат до 
масивни мускулни разкъсвания. В резултат на това тялото не е способно на естествена 
ендогенна мускулна регенерация, което впоследствие може да причини трайна загуба на 
мускулна функция и влошаване на качеството на живот на потърпевшото лице. В 
инженерството на скелетната мускулна тъкан фиброинът намира широко приложение  
главно под формата на хидрогелове или 2D хидро-тънки слоеве [7-9]. Създаването на „умни“ 
биомиметични модели на мускулна тъкан, базирани на извлечен и пречистен копринен 
фиброин, изисква подобряване на тяхната функционалност чрез недеструктивното им 
структуриране. Функционалните и физическите свойства на мускула като тъкан са качества, 
зависещи от ориентацията му [47]. In vivo, структурата на екстрацелуларния матрикс (ECM), 
характеризираща се с микро канали между съседни мускулни влакна, ръководи 
подравняването на миобластите по време на процеса на образуване на миотуба [48]. За да се 
имитира in vivo организацията на мускулите, са приложени различни методи за създаване на 
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биомиметични мускулни матрици с подравнена структура, включително електроспининг, 
мокро и сухо въртене (spinning) и 3D биопечат. Лазерното третиране с ултра-къси импулси 
генерира контролирана порьозност в биополимер-базираните клетъчни матрици  и води до 
създаването на микро и нано структури на повърхността на материала, които могат силно да 
повлияят на клетъчната адхезия, ориентация и диференциация. Като резултат растежът на 
бъдещата мускулна тъкан може да бъде насочен в желаната посока чрез генериране на 
микроканали/микробразди с прецизно контролирани размери и периодичност върху 
повърхността на скафолда по високо възпроизводим начин [49]. Това е много важно за 
инженерството на мускулната тъкан, тъй като подравнените повърхностни структури са 
ключът към получаване на морфология и ориентация на естествените мускулни клетки [50]. 
Групата на Jin et al. [50], например, постигат равномерни лазерно аблирани микроканали 
върху субстрат, който ориентира C2C12 миобластните клетки по тях, като по този начин 
подпомага естествения процес на регенерация. Освен това, както вече беше изяснено в 
литературния обзор, фемтосекундното лазерно третиране успешно преодолява 
ограниченията, свързани с прилагането на други традиционни методи за „структуриране“ 
като пясъкоструене или химическо ецване, които могат да оставят токсични остатъци (напр. 
от разтворители) за клетките в матрицата след третиране. Целта на представената работа е 
да се получат и проектират порьозни 2D базирани на фиброин клетъчни матрици чрез 
фемтосекундно лазерно индуцирано микро/наноструктуриране за бъдещо приложение в 
инженерството на функционална мускулна тъкан.  
Ескперименталната работа е разпределена в четири основни етапа, схематично представени 
на Фигура 16. Етапите включват: изработване на клетъчни матрици на базата на коприна 
(под формата на тънки слоеве и лиофилизиран хидрогел); лазерна обработка; 
охарактеризиране и анализ на получените резултати; посявка на мускулни и нервни 
клетъчни култури върху лазерно-фунционализираните клетъчни матрици от фиброин - 
изследване на клетъчна адхезия, ориентация и миграция, както и жизнеспособността на 
клетките и метаболитната активност. 
 

 
Фигура 16 Схематично представяне на основните стъпки за подготовка и характеризиране на повърхнинно 
функционализирани КФ-базирани клетъчни матрици за приложение в инженерството на мускулна тъкан. 

Върху всички видове синтезирани образци са проведени обстойни предварителни тестове - 
повърхнинно модифициране чрез фемтосекундно лазерно лъчение – за първоначална оценка 
на въздействието на приложеното лазерно третиране, с цел последващо оптимизиране на 
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приложените лазерни параметри, спрямо специфичните особености на синтезираните 
клетъчни матрици от коприна. В следствие на обширната лабораторна работа върху 
тестовите образци е оптимизиран диапазон на вариране на приложените лазерни параметри 
за последващо третиране на временните матрици. Приложено е повърхностно третиране на 
образците с вариране на приложените лазерни параметри (енергия, брой импулси, честота и 
т.н.). Биополимерните проби са модифицирани при различни параметрични условия, 
променяйки приложената лазерна енергия и брой импулси; получените резултати са 
съпоставени. Броят на приложените лазерни импулси N е вариран от 1 до 15, оптималната 
енергия на приложеното лъчение, с цел да се избегне аблация и достигането на субстрата, 
след продължителни експерименти е варирана в диапазона F=0.4 ÷ 2.5J/cm2, а скоростта на 
транслация (при непрекъснат режим на работа) – в диапазона V=1.7÷32 mm/s. Направена е 
и оценка на влиянието на честотата на припокриване на отделните модификации и вариране 
на разстоянието между генерираните канали на повърхността на пробите (при растерово 
сканиране), с цел оптимизиране на ширината, дълбочината на структурите по отношение на 
морфологията на мускулните и нервните клетки (на базата на щателна литературна справка 
и опита на групата с конкретните клетъчни линии). На базата на огромния обем от 
експериментална работа по предварителна лазерна обработка на тестовитте клетъчни 
матрици, извършена от работния колектив от ИЕ-БАН на база на литературната справка 
относно оптималните характеристики, които матрицата трябва да притежава в съответствие 
със „изиксванията“ на мускулните клетки, по отношение размерите на създадените 
структури, максимално наподобяващи естествената клетъчна среда, успешно са дефинирани 
граници на вариране на приложените лазерни параметри - определени са оптималните 
параметри на лазерната експозиция при фемтосекунден режим на работа. След проведените 
предварителни детайлни тестове с фемтосекундни лазерни импулси, са избрани следните 
оптималните параметри на приложеното лазерно лъчение: λ = 800 nm, τ=120fs, ν=500 Hz, 
F=0.4 ÷ 2.5 J/cm2, V=1.7 ÷ 32 mm/s при непрекъснат режим на работа (Таблица 4), по 
отношение на размерите на миобластите C2C12 клетки, които ще бъдат посяти.  
За да се насърчи естественият процес на регенерация, разстоянието между микроканалите 
също е прецизно контролирано, за да бъде оптимизирано по отношение на клетъчните 
размери и ориентацията вътре в каналите. Според направената литературна справка 
ширината на каналите, насърчаващи подреждането и диференциацията на C2C12, варират 
между 20 µm и 100 µm [50]. Всички последващи анализи на фемтосекундно структурирани 
проби са осреднени върху десет отделни измервания и извършени по отношение на 
контролната, необработена с лазер фиброинова клетъчна матрица.  
На фигурата по-долу са дадени SEM изображения на слоеве от КФ, лазерно структурирани 
с едновременно вариране както на лазерния поток, така и на скоростта на сканиране в 
диапазона, както следва: F=0.4÷2.5 J/cm2 и V=1.7÷32mm/s, с цел определяне на оптималните 
лазерни параметри за създаване на структури със специфични размери, подходящи за 
култивиране на мускулни клетки по ориентиран начин. Изследвани са общо 16 групи 
лазерно-третирани полимерни матрици (G1-G16), спрямо контролна група изходни 
фиброинови тънки слоеве (G17). Както може да се види от измерванията на дебелината на 
тънкослойните проби, представени в Таблица 4 и селекцията на представителните 
морфологични SEM изображения, във всички случаи на лазерна обработка настъпва 
изхвърляне на материал над линията на основната повърхност, което води до образуване на 
по-дебела, раздута област в зоната на взаимодействие (дебелина на пробите =115÷161µm) 
по отношение на контролната група (дебелина=110µm). 
 

Таблица 4. Непрекъснато фемтосекундно XY растерно сканиране: ƛ=800nm, ν=500 Hz, τ=120fs, F=0.4÷2.5 
J/cm2 и V=1.7÷32mm/s, дадени за всяка третирана група КФ проби (Група № G1-G16) по отношение на 
контролата, фемтосекундно нетретирана група № G17. Дебелината на тънките слоеве и параметрите на 
грапавост Sa и Ra (в µm), измерени за всяка група клетъчни матрици, също са представени. 
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Group No. V mm/s F J/cm2 Sa (µm) Ra (µm) Thickness (µm) 

1 32 0.4 28.11 5.68 115 
2 16 0.4 12.2 6.56 121 
3 3.8 0.4 113.8 3.74 140 
4 1.7 0.4 23.35 12.87 146 
5 32 0.8 17.68 0.95 126 
6 16 0.8 2.23 1.38 145 
7 3.8 0.8 3.18 1.56 149 
8 1.7 0.8 12.92 5.79 161 
9 32 1.7 12.82 1.53 123 
10 16 1.7 7.23 0.64 130 
11 3.8 1.7 4.98 0.62 143 
12 1.7 1.7 8.02 1.12 156 
13 32 2.5 4.89 0.76 134 
14 16 2.5 1.52 0.74 137 
15 3.8 2.5 2.49 0.62 142 
16 1.7 2.5 7.59 1.32 146 

17-control - - 1.55 0.26 110 

При по-„нежен“ режим на структуриране, създадените от лазера зони на взаимодействие под 
формата на кръгли петна/колони (при V=32 mm/s и 16 mm/s) се появяват над базовата линия 
на повърхността (група G1 и група G2), докато при приложена по-висока лазерна енергия се 
открива изхвърляне на материал извън ръбовете на създадените „микропръстени“, което 
води до подобна на дупка/яма структура (G5, G6, G9, G10, G13, G14). Основното изискване 
за структуриране чрез фемтосекундно лазерно лъчение за постигане на ориентиран растеж 
на мускулни клетки е свързано с образуването на модели, подобни на 
канали/жлебове/бразди [51]. 

 
Фигура 17 SEM изображения на G1÷G16 на КФ-базирани клетъчни матрици, направени при 500x и 
3000x/5000x увеличение. Оградени в червено - фиброинови проби, избрани за по-нататъшни клетъчни 
експерименти, въз основа на резултатите от извършените анализи. 

В настоящия експеримент създадените размери на браздите могат да бъдат регулирани да 
стават по-тесни и по-дълбоки с увеличаването на F и намаляването на скоростта на 
сканиране (V), докато силно порьозният характер на създадените микроструктури (G3, G4) 
става по-гладък и по-хомогенен; наблюдава се по-скоро гранулирана, отколкото порьозна 
морфология. Въпреки това, изхвърлянето на материала, независимо дали е придружено или 
не от въвеждане на допълнителна порьозност в структурата, не води до увреждане на 
целостта на пробите; пукнатини или нежелани странични ефекти на топене на границата на 
канал/петно не се наблюдават (Фигура 17). Този факт може да се обясни с ултра-бързия 
характер на процесите, протичащи по време на фемтосекундното взаимодействие с 
матрицата, което не позволява развитието на ефекти на термично увреждане в структурата 
на биомиметичния материал, тъй като взаимодействието завършва много преди тези ефекти 
да се появят [52,53]. С други думи, едно от големите предимства на лазерната аблация с 
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ултра-къси импулси е способността да се създаде минимална зона, засегната от топлината, 
около зоната на лазерно взаимодействие. Това е така, защото значителна част от натрупана 
енергия се премахва по време на ранните етапи на отстраняване на материала и по-малко 
топлина се  разпространява под повърхността.  
Таблица 5. EDX елементен състав, даден в тегловни % [wt.%] на всяка група от фемтосекундно третирани 
фиброинови проби (G1-G16) по отношение на контролната група G17. 

EDX Spectrum C [wt.%] N [wt.%] O [wt.%] Total [wt.%] 

G1 V = 32 mm/s, F = 0.4 J/cm2 44.87 20.87 34.26 100 
G2 V = 16 mm/s, F = 0.4 J/cm2 46.08 18.96 34.97 100 
G3 V = 3.8 mm/s, F = 0.4 J/cm2 45.57 19.16 35.27 100 
G4 V = 1.7 mm/s, F = 0.4 J/cm2 44.21 21.89 33.9 100 
G5 V = 32 mm/s, F = 0.8 J/cm2 45.58 20.53 33.89 100 
G6 V = 16 mm/s, F = 0.8 J/cm2 43.07 23.63 33.3 100 
G7 V = 3.8 mm/s, F = 0.8 J/cm2 44.03 21.32 34.65 100 
G8 V = 1.7 mm/s, F = 0.8 J/cm2 42.74 20.23 37.03 100 
G9 V = 32 mm/s, F = 1.7 J/cm2 46.25 19.79 33.96 100 
G10 V = 16 mm/s, F = 1.7 J/cm2 43.65 22.92 33.43 100 
G11 V = 3.8 mm/s, F = 1.7 J/cm2 44.9 21.96 33.14 100 
G12 V = 1.7 mm/s, F = 1.7 J/cm2 44.59 21.62 33.79 100 
G13 V = 32 mm/s, F = 2.5 J/cm2 47.96 20.03 32.01 100 
G14 V = 16 mm/s, F = 2.5 J/cm2 46.52 18.36 35.12 100 
G15 V = 3.8 mm/s, F = 2.5 J/cm2 48.04 18.01 33.95 100 
G16 V = 1.7 mm/s, F = 2.5 J/cm2 46.15 19.78 34.07 100 
G17-control 48.27 17.95 33.78 100 

Освен това в този случай лазерната обработка не води до промяна в елементния състав на 
третираните проби, а само до леко отклонение в тегловната концентрация [wt.%] на 
елементите, което ясно се вижда от резултатите от проведения EDX анализ, извършен 
успоредно  със Сканиращата Електронна Микроскопия – Таблица 5. Слабото увеличение на 
концентрацията на кислород [O] по отношение на въглерод [C] и азот [N] може да се обясни 
с повърхностното окисление, протичащо по време на фемтосекундното лазерно 
структуриране. Освен това високоинтензивното взаимодействие между фемтосекундно 
лазерно лъчение и биоматериала, което протича при по-високи стойности на F и по-ниски 
стойности на V, води до последваща поява на фрагментация на O=C-NH връзки (т.е. много 
леко намаление на [C] и [N]), поради увеличеното изхвърляне на материал [52]. 
Представителна селекция от 3D реални цветни изображения чрез повърхностно 
картографиране с помощта на оптичен профилометър, получени при промяна на F и V по 
отношение на контролна повърхност, е дадена на следващата Фигура 18. Съответните 
параметри на грапавост Ra и Sa за всички групи  проби (G1-G17), са представени в Таблица 
4. Както вече беше споменато, специфичните условия за моделиране са избрани във връзка 
с оптималните размери и морфология на генерираната порьозна топография по отношение 
на подходящи условия за засяване на миобластните клетки [53]. Получените резултати са в 
съответствие с морфологичните данни, получени от SEM анализа. Както може да се види от 
фигурата, дълбочината и ширината на микроканалите, както и грапавостта на пробите 
(Таблица 4.) могат да се променят чрез настройка на приложените лазерни параметри (F и 
V). Създадените канали имат ясни изразени U или V-образни ръбове. Няма доказателства за 
механично разрушаване на биополимерния материал. Въз основа на литературно проучване 
оптималните размери на мускулните клетки варират между 20 µm и 100 µm, тъй като по 
време на формирането или регенерацията на скелетните мускули, миобластите се сливат в 
многоядрени тръбовидни надклетъчни структури, за да образуват миофибри, основните 
„градивни елементи“ на мускула, чийто диаметър варира в този диапазон, в зависимост от 
местоположението и функцията на мускула [53]. Чрез настройване на приложените 
параметри на лазера (F и V) морфологията на матриците от КФ може максимално да имитира 
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ECM на мускулната тъкан и да бъде „персонално-проектирана“ по отношение на 
специфичните нужди на засадената клетъчна линия. 

 
Фигура 18 Представителна селекция от 3D профилни изображения на базирани на копринен фиброин 
клетъчни матрици G3, G4, G8 и G11 по отношение на G17-контролна проба (при 20x увеличение); Sa-грапавост 
на повърхността (горe) и Ra-линейна грапавост на напречното сечение (долу). 

Например групата на Jin et al. [50], които постигат равномерни лазерно-аблирани 
микробразди, ориентиращи C2C12 миобластните клетки по дължината им, като променят 
разстоянието между отделните бразди в диапазона от 0÷80 µm и получават до 100 µm 
дълбочина на каналите в зависимост от енергията и брой импулси, приложени в 
експерименталната им работа. 
Резултатите от проведения AFM анализ допълват тези от SEM и 3D профилометричния 
анализ и разкриват дори допълнителна структура на нано и микрониво – нанограпавини, 
нано- и микропори, както и субмикрогранулация се наблюдават вътре в лазерно 
генерираните микроструктури, което може да се види ясно от AFM 2D и 3D изображения на 
граничната зона между третираната с лазер и заобикалящата повърхност (15x15µm) и 
изображенията вътре в лазерно генерираните структури на фиброиновите проби, направени 
върху площ от 5x5µm. Някои представителни AFM изображения са дадени на Фигура 19.  

 
Фигура 19 Представителна селекция от 2D и 3D AFM изображения при 15x15 µm от граничната зона и 5x5 µm 
вътре в създадените от лазера структури: (a) G3, G4, G8 и G11 базирани на копринен фиброин клетъчни 
матрици; (b) G17-контролна проба; (c) визуализира изхвърлянето на материала в граничната зона на 
създадените фемтосекундни кратери. Посочена е и локалната линейна глапавост Ra на изследваните области. 
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AFM изображенията на контролната група – G17 (б) разкриват типичната грапавост на 
фиброиновите филми в нанометричен мащаб. След лазерно третиране на КФ слоевете се 
наблюдава забележителна морфологична промяна не само на микро (което е потвърдено от 
SEM и 3D анализа на грапавостта), но също и на нанониво - наличието на различни микро и 
наноструктури, зърна и пори се детектира ясно (а) и (b). Панел (c) от фигурата визуализира 
изхвърлянето на материала в граничната зона на фемтосекундно генерираните кратери, 
създадени при четирите F, използвани в това изследване, но при най-високата приложена 
скорост на сканиране (съответстваща на N=1 при избора на едно-импулсен лазерен режим 
на работа). Сравнявайки данните от извършения морфологичен анализ, не се наблюдава 
нарушаване на целостта на повърхността при приложените специфични условия на 
фемтосекундна лазерна обработка. Оптимизирането на лазерно индуцираните микро 
характеристики (по отношение на грапавостта, порьозността и размерите на създадените 
структури) може впоследствие да повлияе на поведението на мускулните клетки като 
адхезия, морфология, посока на миграция и диференциация и да благоприятства естествения 
процес на регенерация на мускулната тъкан in vitro, и потенциално – in vivo [54]. През 
последните две десетилетия фемтосекундната лазерна обработка на различни биополимери 
за приложение в тъканното инженерство е интензивно изследвана от много изследователски 
групи, подробен преглед по темата вече е направен от Terakawa [55]. Що се отнася до 
лазерно структуриране на копринен фиброин със свръх-къси импулси, информацията е 
оскъдна, почти няма данни за фемтосекундна лазерна модификация на копринения протеин 
за биоприложения, нито по-конкретно за инженерство на мускулна тъкан. Групата Santos et 
al. [56] например използва фемтосекундни лазерни импулси за създаване на оптични 
вълноводи в КФ, чрез директно лазерно писане за приложение в производството на 
биосензори. В друга публикация групата доразвива предишните си резултати чрез 
фемтосекундно-базиран печат на добре дефинирани 2D микромодели на чист и 
функционализиран КФ за оптични и биомедицински приложения, като устройства „lab-on-
a-chip“ и микросензори. 
Въз основа на всички получени данни (по отношение на размерите и грапавостта на 
микроструктурите, създадени от лазерната обработка) и извършеното проучване на 
литературата, следните групи образци от фиброинови проби са избрани за клетъчни 
експерименти (по отношение на контролна група G17): F =0.4J/cm2 и V=3.8mm/s (група G3), 
F=0.4J/cm2 и V=1.7mm/s (група G4), F=0.8J/cm2 и V=1.7mm/s (група G8), F=1.7J/cm2 и 
V=3.8mm/s (група G11) – маркирани в червено на съответните SEM изображения (Фигура 
17) и изследвани чрез оптичен профилометър (Фигура 18). Всички модификации под 
формата на отделни петна или твърде „остри“ V-образни, тесни и дълбоки микробразди, 
създадени под действието на фемтосекундното лазерно лъчение, бяха изключени като 
неоптимални за насочване на растежа на мускулни клетки и бъдещо установяване на 
функционална тъкан [47,51]. 
Фигура 20 обобщава FTIR трансмисионните спектри [%] на всички лазерто-текстурирани 
КФ проби, (група 1÷16) по отношение на контролнната матрица (група 17). Както се вижда 
от представените спектри, няма отклонения в броя, формата и позицията на пиковете, докато 
ясно се наблюдава разлика в техния интензитет по отношение на спектъра, взет от 
контролната група проби от КФ. В трансмисионните спектри трисъстват всички характерни 
пикове, произтичащи от пептидната връзка –CONH–, а именно амидна група I, амидна група 
II и амидна група III [57]. Всички линии в FTIR спектрите на фигурата съответстват на C=O 
разтягане (при 1620cm-1) за амидна група I, N–H огъване и синфазна комбинация от C=O 
огъване и C–N разтягане (при 1517cm- 1 и 1229 cm-1, съответно) за амидна група II и III [57]. 
Намаляването на интензитета на максимумите, получени от лазерно обработените проби, 
може да се отдаде на увеличаването на приложената лазерна енергия, която причинява 
смущения във вибрациите на амидните групи, което води до по-нисък пиков интензитет. 
Този резултат силно корелира с резултатите от проведения микро-Раманов анализ. 
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Фигура 20 FTIIR трансмисионни [%] спектри на фиброин базирани клетъчни матрици G1÷G17. 
Микро-Рамановите спектри на третираните с с фемтосекудно лъчение матрици (G1÷16) по 
отношение на контролната (G17) са показани на фигурата по-долу (Фигура 21) - всички 
пикове, характерни за амидните групи са добре дефинирани, както следва – амидна група I 
при 1671 cm-1 , амидна група II при 1463 cm-1 и амидна група III при 1274 cm-1 [58]. С-Н 
връзката при 2945 cm-1 и зависимият от поляризацията максимум по отношение на 
страничната верига на аминокиселината Tyr при 855 cm-1 също са много добре изразени. 
Зависимите от поляризацията пикове, типични за коприната на B. mori при 1401, 1369, 1083, 
1001 и 881 cm-1, произхождат от β-листове, образувани в структурата на фиброина [59]. 
Основната тенденция е свързана с намаляване на интензитета на сигнала след лазерно 
третиране, но не се наблюдава промяна в броя и позицията на пиковете. Въпреки че някои 
фрагменти на O=C-NH връзки са открити при EDX анализа, извършен върху лазерно 
обработени матрици от КФ (Таблица 5), ивиците на амидна група I, II и III са силно 
отчетливи във всички FTIR и микрораманови спектри и са в съответствие с естествената 
структура на копринения фиброин - β-усуквания (коприна I) и структура на β-лист 
(кристална коприна-II), която е по-компактна характерна форма на протеина след предене 
на копринeните влакна от B. mori по време на образуването на пашкул [60]. 
 

 
Фигура 21 Микро-Раманови спектри на G1÷G17 на КФ базирани клетъчни матрици. 
Като правило естественият копринен фиброин и дегумираните КФ материали включват 
кристални и аморфни структури (по-малко стабилни α-спирали, навивки и произволни 
намотки). Стабилността на копринените влакна зависи от техния β-листов състав. 
Кристалните структури имат две форми: коприна I - доминираща водоразтворима спирална 
конформация на β-завъртания и водонеразтворима структура коприна II, образувана от 
сгънати β-листове [60]. Резултатите, получени от XRD анализ, извършен върху четирите 
групи лазерно обработени копринени матрици, избрани за предварителни клетъчни 
експерименти (G3, G4, G8 и G11 лазерно структурирани тънки слоеве от КФ и контролна 
група  G17) са дадени на Фигура 22. 
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Фигура 22 XRD спектри на G3, G4, G8, G11 и G17 клетъчни матрици от КФ; модел на структура на КФ–N 
терминален домейн (β структура). 

Както може да се види от фигурата, само XRD спектърът на G3 фиброинова проба показва 
повишена кристализация след лазерно индуцирано третиране по отношение на контролната 
група (G17) и другите лазерно текстурирани КФ образци - очевидни пикове на 2θ дифракция, 
а именно 12,1°, 19,8° и 24,4°, които съответстват на кристалната структура на коприна I, са 
добре изразени. Наблюдава се липса на добре дефинирани дифракционни максимуми на 
коприна II във всички G3, G4, G8, G11 и G17 XRD спектри (типичните дифракционни пикове 
между 20° и 21°, което показва, че съответната структура на коприна II не е открита) [61]. 
От тези констатации може да се заключи, че при подбраните експериментални условия, 
фемтосекундната лазерна обработка не влияе значително върху кристалната структура на 
изследваните тънки слоеве от фиброин (G4, G8 и G11), тъй като не се наблюдава съществена 
разлика в XRD спектрите в сравнение с контролната група КФ проби (G17). Повишена 
способност за кристализация на копринения фиброин се наблюдава само след третиране с 
F=0.4J/cm2 и V=1.7mm/s (G3). Следователно е възможно фемтосекундното лазерно 
третиране със специфичните параметри да доведе до поддържане на водоразтворимата 
кристална структура на коприна I, което може да има положително въздействие върху 
запазване на интегритета на тънките слоеве от фиброин. 
Направена е и оценка на омокряемостта на модифицирани и необработени повърхности чрез 
измерване на ъгъл на омокряне (WCA). Омокряемостта и оценката на общата повърхностна 
енергия (Таблица 6) на контролата (G17) и лазерно структурираните тънки слоеве, които са 
избрани за клетъчни изследвания (G3, G4, G8 и G11), са извършени чрез метода на „Sesil 
drop“, като се използвани две течности с различна полярност: дестилирана вода (силно 
полярна) и дийодометан (много ниска полярност). Получените резултати от анализа на 
оценката на контактния ъгъл (CA) са обобщени на Фигура 23, където промяната на CA във 
времето е представена графично; изображения на капки вода и дийодометан на 0.00s и на 3 
min за изследваните образци също могат да се видят на фигурата. 

  

Фигура 23 CA анализ на омокряемостта на G3, G4, G8 и 
G11 спрямо G17, извършен с dH2O (горна графика) и DM 
(долна графика); изображения на капките, направени на 
0,00 сек и 180 сек от приложението и съответния CA. 
 
Таблица 6 - Оценка на обща свободна повърхностна 
енергия (SFE) на G3, G4, G8, G11 и G17-c, изчислена по 
модела OWRK-SFE въз основа на dH2O и DM. SFE на G8 не 
е получен, тъй като не е възможно да се измери CA на DM. 



35 
 

Като цяло, резултатите както от лазерно обработените, така и от контролните КФ тънки 
слоеве следват подобна тенденция през периода от 180-те сек. на еволюция на омокряемостта 
- контактният ъгъл намалява в определени граници (много по-тесни за DM, отколкото за 
dH2O), като лека флуктуация в общото линейно поведение се наблюдава през първите 60s 
от контакта на капката (за двете използвани течности) към фемтосекундно структурираните 
проби (което не се наблюдава на контролната повърхност на КФ). Това може да се отдаде на 
различното количество уловен въздух останал в пространството между капката и 
образуваните лазерно-индуцирани микроструктури по време на първия контакт на течността 
с подлежащата грапава повърхност [62] и може да се обясни с неправилния профил на 
структурите в субмикрометричен мащаб (микро- и нанопори, зърна и т.н.), отговарящо на 
законите на Cassie–Baxter и Wenzel [63]. Хидрофилната природа на матриците, преписвана 
на хидрофилните карбоксилни и амино групи в структурата на фиброиновата молекула [64], 
е допълнително подобрена от лазерната обработка, особено за модификация тип G11, където 
е постигната почти суперхидрофилна повърхност (WCA спада от ̴ 25 на ̴ 20o след 3 минути 
приложение на dH2O). В случай на оценка на контактния ъгъл на DM, модификации от тип 
G3 и G4 се характеризират с по-висок CA по отношение на контролната група G17. 
Изключение при наблюдение на промяната в омокряемостта в поведението на капките се 
наблюдава в случая на модификация тип G4, където стойностите на CA се увеличават след 
60 секунди. Омокряемостта и общата повърхностна енергия на G8 не са измерени, поради 
разпространието на DM върху цялата модифицирана повърхност още в първата секунда от 
приложението, което прави невъзможно за системата да измери CA. Както може да се види 
от резултатите, представени в Таблица 6, повърхностната свободна енергия на третираната 
с лазерно лъчение повърхност също се увеличава по отношение на контролната група G17. 
За да се оцени стабилността и биоразградимостта на изследваните проби, тяхната процентна 
загуба на тегло по време на in vitro деградационния тест, извършен в PBS (2 седмици при 
37oC , 1 ml за всяка проба) се изчислява според:  

загуба на тегло (%) = [( Wв началото – Wв края на седмицата)/W в началото] * 100 
Получените резултати, които са важни за оценка на стабилността на матриците за различни 
периоди на клетъчно култивиране, са дадени в Таблица 7 и визуализирани чрез SEM 
изображения, направени в края на всяка седмица – Фигура 24. Измерената загуба на тегло 
на матриците от КФ показва значително бавно разграждане както за лазерно 
структурираните (G3, G4, G8, G11), така и за контролните проби (G17), което може да се 
припише на вече споменатата β-листова структура на копринения фиброин [62-64]. Този 
резултат е в съответствие с получените FTIR и микро-Раманови спектри и с работата на 
Wang et al. [7], Farokhi et al [65]. и Lee et al., които оценяват загубата на тегло на по-малко от 
5% за период от 14 дни по време на in vitro деградация на нанофиброинови композитни 
проби от копринен фиброин [66].  

 
Фигура 24 Графично представяне на загубата на тегло (%) по време на 14-дневен in vitro деградационен тест 
и съответните SEM изображения на G3, G4, G8 и G11 базирани на копринен фиброин клетъчни матрици в края 
на първата и втората седмица от теста. Скала -100µm.  
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Механичните свойства на клетъчната матрица са ключов параметър за in vitro и in vivo 
тъканна регенерация. В случай на увреждане на скелетните мускули, фазата на 
възстановяване, като част от процеса на регенерация, отнема между 1 и 4 седмици (най-често 
около 2 седмици), за да се осъществи функционална регенерация на миотубите [67]. Този 
процес е тясно свързан с подреждането на мускулните сателитни клетки като основна стъпка 
за последваща диференциация във функционална мускулна тъкан. 
От резултатите от in vitro деградационния тест и SEM изображенията, визуализиращи 
липсата на забележима промяна в морфологията на лазерно-индуцираните канали на 
тестваните проби G3, G4, G8, G11, може да се оцени, че фемтосекундно структурираните и 
контролните фиброинови матрици ще бъдат значително стабилни по време на следващите 
клетъчни експерименти. Способността на микронабраздения скафолд да поддържа 
структурна цялост е от решаващо значение не само за in vitro експерименти, но още повече 
за поддържане на механична стабилност след имплантирането му в организма. 
Таблица 7 In vitro деградационен тест в PBS на G3, G3, G4, G11 и контролни G17, проведен преди 
предварителните клетъчни експерименти. Представени са резултати от загуба на (%) тегло  при две времеви 
точки: ден 7 и ден 14. 

 
Четири групи лазерно-третирани проби от КФ са избрани за предварителни клетъчни 
експерименти – група G3, G4, G8 и G11 и контролната G17 група (вижте Таблица 4 за 
справка на използваните параметри на фемтосекундното лъчение). Клетъчните 
експерименти са извършени по следната методология. Преди посяване на миобластна 
клетъчна линия C2C12, пробите се стерилизират в етанол за 1 час. Клетките се посяват при 
плътност от 5*104 клетки/cm2 в растежна среда Dulbecco’s modified Eagle’s medium-high 
Glucose (Life Technologies, Carlsbad, California), допълнена с 10% фетален телешки серум 
(GE Healthcare, Buckinghamshire, UK), 1% пеницилин/стрептомицин (Lonza, Basel, 
Switzerland) и 1% L-глутамин (Lonza, Basel, Switzerland). След 24 часа средата е заменена 
със среда за диференциация Dulbecco’s modified Eagle’s medium-high Glucose (Life 
Technologies, Carlsbad, California), допълнена с 3% конски серум (GE Healthcare, 
Buckinghamshire, UK), 1% пеницилин/стрептомицин (Lonza, Basel, Switzerland) и 1% L-
глутамин (Lonza, Basel, Switzerland), които се заменят всеки втори ден. Клетките са 
фиксирани с 4% параформалдехид (Roth, Karlsruhe, Germany) за 10 минути при стайна 
температура на 3, 7 и 11 ден след посяване за анализ на миогенна диференциация чрез 
имунофлуоресцентно оцветяване. Оцветяването е извършено чрез промиване с ddH2O и 
пермеабилизиране с Tris-буфериран физиологичен разтвор/0.1% (v/v) Triton X-100 (TBS/T) 
за 15 минути при стайна температура, последвано от блокиране в PBS/T-1% (w/v) говежди 
серумен албумин и 1% (v/v) кози серум при стайна температура за един час. Първичното 
антитяло, насочено към всички МНС изоформи (MF 20, Developmental Studies Hybridoma 
Bank, Iowa, USA) е разредено при съотношение 1:300 в блокиращ разтвор и инкубирано една 
нощ при 4°C. Вторичното антитяло, белязано с Alexa Fluor 488 (Life Technologies, Lofer, 
Austria) е разредено в съоношение 1:400 в блокиращ разтвор и инкубирано при 37°C за един 
час. Клетъчните ядра са белязани чрез оцветяване с 4´,6-диамидино-2-фенилиндол (DAPI), 
разреден 1:1000 в блокиращ разтвор за 10 минути при стайна температура. Всички 
оцветявания са анализирани с Leica DMI 6000b инвертен микроскоп (Leica Microsystems 

Group
№ 

weight on 
day 1 (mg) 

weight on 
day 7 (mg) 

weight on 
day 14 (mg) 

weight loss 
(%) on day 7 

weight loss 
(%) on day 14 

1 10.1 9.8 9.7 2.97 3.9 

3 10.3 10.0 9.9 2.91 3.88 

4 10.1 9.7 9.65 3.9 4.45 

8 10.5 10.1 10.0 3.8 4.76 

11 10.9 10.7 10.5 1.8 3.6 

17 contr.  11.0  10.7 10.6 2.73 3.64 
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GmbH, Wetzlar, Germany). Накратко, посадените върху 2D фиброинови матрици с 
предварително третирани с фемтосекунден лазер повърхности миши C2C12 миобласти се 
диференцират в продължение на 11 дни. Оцветяването на ядрата потвърждава наличието на 
жизнеспособни C2C12 клетки върху пробите на дни 3, 7 и 11 от култивирането (в синьо) без 
видими разлики между третирани с фемтосекунден лазер и контролни проби. Миогенната 
диференциация е оценена чрез имуно-флуоресцентно оцветяване на миогенния маркер 
тежка верига на миозин (МНС) по отношение на контролна КФ проба, представено на 
следващата Фигура 25:  

 
Фигура 25 Флуоресцентни микроскопски изображения (при 20-кратно увеличение) на жизнеспособност (DAPI 
– ядра в синьо) и мускулна диференциация (тежка верига на миозин МНС – мускулно-специфичен маркер в 
зелено на ден 3 и в червено на ден 7 и 11) на C2C12 миобластна клетъчна линия, за 3, 7 и 11 дни върху 
модификации от тип G3, G4, G8 и G11 по онтошение на контрола G17. 

Започвайки от ден 3, могат да се наблюдават признаци на диференциация, както е показано 
чрез положително оцветяване за МНС и удължаване на клетките. Миогенното развитие 
напредва допълнително през периода на култивиране, включително се наблюдава и сливане 
на клетки в миотуби в по-късните времеви точки. Фемтосекундното лазерното текстуриране 
повлиява морфологията и организацията на C2C12 в диференциращи се клетки (дни 7 и 11). 
Те имат по-удължена форма, когато се култивират върху проби G4 и G8, докато тези, засети 
в G17-контролна група, имат произволна организация. Освен това, миобластите, посяти 
върху проба G4, се подравняват по лазерно-индуцираните канали от най-ранната времева 
точка на наблюдение (още на 3 ден). 
 
Оптимизиране на растеровия модел на фемтосекундно лазерно третиране на 
създадените матрици от коприна с цел създаване на временна клетъчна матрица, 
приложима в регенерацията на мускулна и нервна тъкан. 
За оптимизиране на растеровия модел чрез фемтосекундна лазерна микрообработка на 2D 
тънки слоеве и 3D лиофилизирани хидрогелове от копринен фиброин с цел създаване на 
временна клетъчна матрица, приложима в регенерацията на мускулна и нервна тъкан е 
използвана 6W фемтосекундна Ti:sapphire лазерна система Solstice®AceTM, Spectra Physics, с 
изходна мощност от 6W, работеща в режим на TEM00 и генерираща лазерни импулси с 
продължителност τ=70 fs, при централна дължина на вълната λ=800 nm и честота на 
повторение ν=1kHz (Фигура 25(а)). Създадените клетъчни матрици са аблирани при 
непрекъснат режим на работа, по многоетапен начин, позиционирани върху моторизирана 
XY транслационна масичка чрез сканиране на фокусирания лазерен лъч върху повърхността 
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на пробата на точно определени интервали между растерните линии- dx, за да се избегне 
пространствено припокриване между отделните лазерно създадени канали. За целта са 
използвани вече оптимизирани параметри на лазерно структуриране (група G4 –F=0.4J/cm2, 
V=1.7mm/s, група G8 – F=0.8J/cm2, V= 1.7mm/s, група G11 – F=1.7J/cm2, V=3.8mm/s), но 
създаденият дизайн на растерно сканиране (dx1=25µm и dx2=50µm) е специално оптимизиран 
според размерите на мускулните клетки [68], така че трябва да се постигнат подобрени 
условия за култивиране на клетъчната линия (Фигура 26(b)). 

 
Фигура 26 (a) Схема на лазерна система Solstice®AceTM и високопрецизна моторизирана XY транслационна 
масичка, с 2D SF-базирана матрица, разположена перпендикулярно на фемтосекундния лазерен лъч; 2 вида 
модели на растерно сканиране (b) dx2=2dx1  

Въпреки че създадените канали при модификация от тип G8 и G11 изглеждат много подобни 
един на друг, ясно се наблюдава разлика в ширината и дълбочината (съответно Ra, Sa) на 
образуваните от фемтосекудното третиране браздите - увеличаването на приложените F и V 
води до по-широки бразди и по-тънки матрици (Фигура 27). В случая на G4 КФ групата, 
където лазерното моделиране се извършва при по-ниска лазерна енергия, нововъведеният 
растерен модел е ясно дефиниран и не се наблюдава сливане на лазерните канали, за разлика 
от другите две фемтосекундно структурирани КФ групи (G8 и G11). Размерите на 
създадените канали - ширина (≈50µm) и дълбочина (≈8µm) (съответно Ra, Sa) са в 
съответствие с размера и формата на мускулните клетки, за които пробите ще служат като 
временни матрици. 

 
Фигура 27. 3D композитни изображения на модификации тип G4, G8, G11, със съответни параметри на 
линейна и повърхнинна грапавост (Ra и Sa). 

Флуоресцентни микроскопски изображения (при 20-кратно увеличение) на C2C12 
миобластна клетъчна линия (CLS, Eppelheim,Germany), култивирана за 7 и 14 дни върху 
модификаци от тип G4, G8 и G11 лазерно третирани тънки слоеве от КФ спрямо контролната 
група, с цел оценка на жизнеспособност (DAPI – ядра в синьо) и мускулна диференциация 
(тежка верига на миозин – мускулно-специфичен маркер в зелено), са анализирани с Leica 
DMI 6000b инвертен микроскоп (Leica Microsystems GmbH). SEM изображения при 
500x/1000x увеличение за предварителна биологична оценка с Schwann клетки (първични 
клетки, изолирани от седалищни нерви на плъх) и флуоресцентни микроскопски 
изображения (при 20x) за оценка на жизнеспособност (IF оцветяване - в зелено), 
култивирани върху копринени проби също са взети на 4-ия ден от култивирането, след 
извършване на стандартна процедура за дехидратация със серия от градуирано процентно 
съдържание на сух алкохол (Фигура 28). Оцветяването на ядрата (в синьо) на засятите миши 
C2C12 миобластни клетки потвърждава наличието на витални клетки в пробите на 7-ия и 
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14-ия ден, тъй като не са наблюдавани видими разлики в клетъчната жизнеспособност между 
третирани с фемтосекунден лазер и контролни проби (Фигура 28-ляво). 

 
Фигура 28 Ляво: флуоресцентни микроскопски изображения (при 20х) на жизнеспособност (DAPI – ядра в 
синьо) и мускулна диференциация (MHC – мускулно-специфичен маркер в зелено) на C2C12 миобластна 
клетъчна линия, култивирана за 7 и 14 дни върху модификации от тип G4, G8 и G11 лазерно-обработени тънки 
слоеве от КФ по отношение на контролната група; Дясно: флуоресцентни микроскопски изображения (20x) на 
жизнеспособност (IF оцветяване - в зелено) и SEM изображения на шванови клетки върху лазерно-обработени 
копринени проби по отношение на контролната група (500x/1000x) на ден 4 от култивирането. 

Миогенната диференциация (оценена чрез имунофлуоресцентно оцветяване на миогенния 
маркер МНС в зелено) е ясно демонстрирана както на 7-ия ден (признаци на диференциация, 
удължаване на клетките), така и на 14-ия ден (сливане на клетки в миотуби) на клетъчно 
култивиране, особено върху модификация от тип  G11 на КФ проби, където се наблюдават 
надклетъчни конструкти, наподобяващи скелетни мускули. Лазерно-оптимизираните 
повърхностни растерни модели повлияват на морфологията и организацията на C2C12 в 
диференциращите се клетки (дни 7 и 14). Клетките имат по-удължена форма, когато се 
култивират върху проби G4, G8 и G11, спрямо хаотичното разпространение и по-ниското 
ниво на миогенна диференциация на клетките C2C12 в контролната група. 
От SEM и флуоресцентни микроскопски изображения на швановите клетки (Schwann), 
култивирани върху лазерно-третирани и контролни КФ клетъчни ЕСМ модели (Фигура 28- 
дясно), взети на 4-ия ден от култивирането, се наблюдава забележима разлика с 
миобластните клетки - докато C2C12 клетките са организирани по протежение на 
създадените от лазера бразди, тук се отбелязва видима ориентация на Schwann клетките 
между каналите, което може да се използва като следваща стъпка за разработването на 
повърхностно функционализирана, чрез лазерна обработка с ултра-къси импулси, КФ-
клетъчна матрица за паралелно съвместно култивиране на Schwann и нервни клетки за 
приложение в инженерството на функционални нервни тъкани. 
 
Заключение 
Създаването на „идеални“ матрици за целите на тъканното инженерство представлява 
трудна задача, обединяваща множество различни технологии на моделиране. Използваните 
в момента матрици за имплантиране все още не притежават подходящи повърхнинни 
характеристики и като цяло, техните биомиметични свойства са ограничени. Основното 
предизвикателство при проектирането на тъканни заместители все още е реализирането на 
персонализиран имплант с подходящи интерфейсни характеристики, без риск от 
последващо възпаление. Прилагането на методите на лазерна обработка за разработване на 
конструкции с подобрено качество е отлична стратегия, благодарение на възможността за 
изработване на сложни матрици с хибридни порьозности. При проектирането на 
конструкциите на матрици, микро / нано порьозността трябва да бъде внимателно отчетена, 
тъй като тя е важно условие за жизнеспособността на клетките и образуването на тъканите. 
Взаимосвързаната порьозна структура позволява дифузия на кислород и хранителни 
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вещества в клетъчните структури и екскреция на отпадъчни продукти от матрицата. 
Порьозността е съществен фактор за улесняване на клетъчните процеси в обема на 
импланта. Доказано е, че плътността и размерът на порите на матриците влияят до голяма 
степен на клетъчния растеж и адхезия. Предишни проучвания показват успешна 
модификация на синтетични полимерни конструкции с цел подобряване на порьозността 
чрез фемтосекундна лазерна обработка. Керамичните материали са трудни за обработка 
поради тяхната чупливост и химическа инертност, но допълнителното им нанасяне под 
формата на нанометрични слоеве върху лазерно-микроструктурираните клетъчни матрици 
подобрява интерфейсната повърхност на импланта и клетъчната адхезия от една страна, а от 
друга не променя ефекта на микроканалите, напротив дори го оптимизира, добавяйки 
характерна нанограпавост. Обширни изследвания показват, че топографските 
характеристики осигуряват по-бърза и надеждна реакция на остеоинтеграция с ясни 
доказателства, че клетъчната адхезия, пролиферация, организация и фенотип могат да бъдат 
модулирани на микро- и нано-мащабно ниво. Насочената структурираност на клетъчните 
матрици, използвани при регенерацията на мускулна тъкан е от решаващо значение за 
придобиване на естестветата физиология на вретеновидните (глатка мускулатура) и 
напречно-набраздените (напречно-набраздена мускулна тъкан) мусулни клетки, което стои 
в основата на правилното им функциониране в организма. Общоприето е, че повърхнинната 
топография играе важна роля в модулирането на биологичния отговор. Дисертационният 
труд залага на внедряването на лазерно-индуцирани технологии зa направата на порьозни 
йерархични микро/наноструктури от биополимери с цел разработване на устойчиви, 
подобрени методи за дизайн на импланти с подобрена функционалност и порьозност. 
Лазерната обработка чрез ултра-къси импулси на естествини и синтетични биополимерни 
материали води до строг контрол на йерархичната взаимосвързана порьозност, химичния 
състав и външния размер и форма, за да се имитират допълнително структурата на 
естествената тъкан. Проучването в литературата показва наличието на различни методи, 
въвеждащи промяна в повърхнинната топография, за да се постигне подобрение в 
прикрепването на клетката към повърхността. Предимствата на процеса на взаимодействие 
на лазерното лъчение с веществото се изразява с почти атермичен и неразрушителен режим, 
което води до разработка на разнообразие от структури, вариращи от нано- до 
микроморфологии. Процесът е безконтактен и не изисква използването на допълнителни 
химични разтворители. Осигурява се възможност за обработка на повърхността на 
материала с висока степен на прецизност в сравнение с други техники.  
В настоящия дисертационен труд бе експериментално доказан ефектът на фемтосекундното 
лазерно лъчение върху синтетични биополимерни 2D плаки от ПМК с цел разработване на 
временна клетъчна матрица за приложение в тъканното инженерство на кости. 
Демонстрирано бе, че чрез просто настройване на приложените параметри на 
фемтосекунден лазер - енергия F и скорост на сканиране V, може да се постигне прецизен 
контрол на свойствата на повърхността на матрицата от ПМК, като грапавост, порьозност и 
омокряемост, без да се променя нейния елементен състав и химична структура. 
Представените резултати ясно показват липса на клетъчна цитотоксичност и тенденция на 
клетъчна адхезия, удължаване и ориентация на клетките по дължината на лазерно-
генерираните порьозни микроканали. Проведеното допълнително повърхностно 
нанофункционализиране с Ch/HA на лазерно третирани матрици от полимлечна киселина 
чрез метода на „spin coating“ и с HA чрез метода на импулсно лазерно отлагане на слой (PLD) 
представлява иновативна комбинация от безконтактни, високо прецизни и възпроизводими 
методи за повърхностна микро/нано функционализация на темпорални костни скафолди. 
Представените експериментални резултати ясно показват, че комбинираното приложение на 
фемтосекундно лазерно микроструктуриране с прецизно повърхностно наноотлагане на 
тънък слой от хитозан/хидроксиапатит чрез метода на „spin coating“  или на наночастици от 
HA чрез PLD води до подобрена омокряемост, лазерно подобрена грапавост и порьозност 
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на повърхността, без промени в елементния състав на изследваните PLA матрици и дори до 
няколко пъти подобрено отлагане на НА върху лазерно обработените проби. Освен това, 
отлагането на нанослой или на наночастици не нарушава повърхностната порьозна 
морфология, генерирана под действието на фемтосекундната лазерна обработка - ширината 
и дълбочината на генерираните канали се поддържат в рамките на същия микродиапазон, 
без да се наблюдават колебания в напречния им профил. Получените резултати показват, че 
такова комбинирано приложение на представените методи може значително да подобри 
свойствата на биоактивност на така създадените микроструктурирани ПМК-
хидроксиапатитни нанопроектирани хибридни клетъчни матрици и да доведе до  
последващото им практическо приложение в инженерството на персонализирана костна 
тъкан.  
В настоящия дисертационен труд бе експериментално доказан и ефектът на фемтосекундно 
лазерно лъчение върху естествени биополимерни 2D тънки слоеве на базата на екстрахиран 
и пречистен копринен фиброин с цел разработване на модел на временна клетъчна матрица 
за приложение в мускулното тъканно инженерство. Предложеният метод за повърхностно 
лазерно модифициране чрез селекция на различни комбинации от F и V, даде възможност за 
разработка и дизайн на 2D фиброин-базирани мускулни матрици, и може да бъде успешно 
приложен за подобряване на повърхнинните им свойства с високо ниво на точност по 
отношение на специфичните нужди на клетъчната линия. Чрез прецизно комбиниране на 
приложените лазерни параметри са постигнати различни степени на структуриране, от 
първоначалното повдигане и изхвърляне на материала около зоната на взаимодействие до 
генерирането на порьозни и гранулирани микробразди с различни размери. В същото време, 
поради липсата на термични странични ефекти, не се наблюдават нежелани ефекти като 
увреждане на целостта на пробата, пукнатини, топене или нежелани химични промени. 
Лазерното текстуриране със свръх-къси импулси не повлиява елементния състав, 
морфологичната цялост или биоразградимостта на тънките слоеве от КФ; освен това, 
хидрофилността и повърхностната енергия на матриците са подобрени. Извършената 
биологична оценка на съвместимостта на мускулните клетки спрямо лазерно обработените 
КФ матрици демонстрира без съмнение, че ориентацията и диференциацията на клетките са 
постижими. Анализът на експерименталните резултати ясно показва, че лазерната 
модификация на 2D модела на матрица за приложение в мускулното тъканно инженерство 
може значително да подобри повърхнинните свойства на този материал, като след 
оптимизиране на лазерните параметри може да благоприятства биомедицинските му 
приложения. Предложената техника е надеждна за установяване на модел на 
микронабраздена чрез лазерно-индуцирано текстуриране естествена мускулна среда. Като 
следваща стъпка се предвижда структуриране с ултра-къси импулси на 3D хидрогелни 
матрици, които след това ще бъдат имплантирани в животински модел за in vivo оценка на 
базирания на копринен фиброин модел на мускулна матрица. Бе проведено и допълнително 
оптимизиране на растерния модел на създадените структури, което доведе до повишена 
миогенна диференциация, ясно демонстрирана както на 7-ия ден (признаци на 
диференциация, удължаване на клетките), така и на 14-ия ден (сливане на клетки в миотуби) 
на клетъчно култивиране, когато се наблюдават надклетъчни конструкти, наподобяващи 
скелетни мускули. Забележима разлика с миобластните клетки се наблюдава при 
култивиране на шванови клетки (Schwann) - докато първите са организирани по протежение 
на създадените от лазерното лъчение канали, Schwann клетките проявяват ясна ориентация 
между каналите, което може да се използва като следваща стъпка за разработването на fs 
повърхностно функционализирана клетъчна матрица от КФ за паралелно съвместно 
култивиране на Schwann и нервни клетки за приложение в инженерството на функционални 
нервни тъкани. 
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Основни приноси 
1. Разработена е методология и протокол за синтезиране на биополимерни тънки 

фиброин-базирани слоеве и 2D полимерни матрици под формата на плаки от 
полимлечна киселина с конкретно приложение в тъканното инженерство на мускулни 
и костни тъкани. 

2. Създаване и оптимизиране на микро и нано йерархична структурираност върху 
иновативните биоматериали с прецизно контролирани и възпроизводими повърхнинни 
характеристики, чрез експериментално оптимизиране на приложените работни 
параметри на фемтосекундно лазерно лъчение (енергия, брой импулси/скорост на 
сканиране, разстояние между генерираните структури и степен на припокриване на 
отделните модификации), влияещи върху характеристиките на изследваните образци – 
порьозност, морфологична структурираност, омокряемост, биоразградимост, химична 
и кристална структура.  

3. Изследвани и изучени са морфологията и топографията на предложените 
биополимерни модели. Направено е химично, физично и механично охарактеризиране. 
Изследвано е влиянието на лазерната модификация върху образците при различни 
работни параметри на лазерното лъчение. Характеризирани, анализирани и сравнени 
са резултатите от експерименталните измервания с цел оптимизиране на създадените 
структури. Проведено е допълнително нанофункционализиране на създадените 
временни клетъчни импланти с цел подобряване на адхезивните им качества и 
използването им за био- интерфейси между тъканите на реципиента и чуждия за 
организма му имплант. 

4. Проведена е щателна биологична оценка на разработените временни клетъчни модели 
на костна и мускулна тъкан - изследване на морфологията и разпространението на 
клетките по отношение на адхезия, ориентация, пролиферация, миграция и 
диференциация; тестове за цитотоксичност на жизнеспособността на клетките; 
флуоресцентни микроскопични наблюдения; изследване на метаболитната активност 
на клетките върху обработени матрици в сравнение с необработените биополимерни 
изходни конструкти. Разработен и получен е оптимизиран растеров модел на лазерно 
сканиране, съобразен с морфологията и физиологията на конкретните клетъчни линии. 

5. Получен е експериментално доказан дизайн на порьозни полимер-базирани (копринен 
фиброин, полимлечна киселина) клетъчни матрици чрез фемтосекундно лазерно – 
индуцирано микро/нано йерархично структуриране за приложение в тъканното 
инженерство на мускулни и костни тъкани и на био-интерфейси между тъканите на 
реципиента и чуждия за организма му имплант, водещ до адхезия, ориентация, 
пролиферация, миграция и диференциация на различни клетъчни линии с висок 
потенциал за бъдещо приложение в in vivo регенерацията на наранени и 
нефункциониращи тъкани. 
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