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ABSTRAKT 

Cílem této práce bylo prozkoumat keramický materiál vyrobený pomocí technologie PIM 

jako potenciální materiál pro tvorbu scaffoldů pro tkáňové inženýrství. Teoretická část 

práce se zabývá scaffoldy, možnostmi jejich výroby a materiály, které jsou vhodné pro 

jejich výrobu. Dále jsou zde popsány možné metody pro modifikaci povrchu scaffoldů 

a možnosti jejich kultivace s tkáňovými kulturami v bioreaktorech. Praktická část práce je 

zaměřena na stanovení cytokompatibility keramického materiálu, modifikaci jeho povrchu 

a proliferaci buněk na povrchu materiálu. Série testování byla zakončena dynamickou kul-

tivací keramického scaffoldu v bioreaktoru. 

Klíčová slova: 

Biomateriál, scaffold, PIM technologie, keramika, modifikace povrchu, dynamická kulti-

vace, bioreaktor, tkáňové inženýrství 

 

 

ABSTRACT 

Main goal of this thesis is to determine wheather the ceramic material manufactured using 

PIM technology is suitable as a scaffold for tissue engineering. Theoretical part is dealing 

with materials and procedures for preparation of the scaffolds. This is followed by descrip-

tion of different surface modifications and options for cultivation of tissue cultures on the 

scaffolds in bioreactors.  The experimental part is focused on determination of cytocompa-

bility, surface modification and investigation of cell proliferation on surface of the mate-

rial. Tests were finished by dynamic cultivation of ceramic scaffold in bioreactor. 

Keywords: 

Biomaterials, scaffold, PIM technology, ceramic, surface modification, dynamic systems 

for cultivation, bioreactors, tissue engineering  
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ÚVOD 

Z důvodu rozvoje v oblasti medicíny se stále vyvíjí nové a lepší materiály pro tvorbu ná-

hrad, implantátů nebo scaffoldů pro tkáňové inženýrství. Obor tkáňového inženýrství je 

zaměřený na vývoj biologických náhrad, jejichž cílem je obnovit, udržet nebo zlepšit funk-

ci tkáně [1]. Tato práce se zabývá scaffoldy, což jsou umělé implantační konstrukce, které 

podporují a řídí růst buněk žádoucí tkáně [2]. Podpoření růstu tkáně, je možné vybráním 

vhodného materiálu pro tvorbu scaffoldu, proto je materiál vybírán s ohledem na místo 

aplikace v hostitelské tkáni. S rostoucím spektrem použitelných materiálů pro tvorbu 

scaffoldů, se rozšiřuje i oblast možných metod pro jejich výrobu. Různými technikami lze 

získat scaffoldy s jedinečnými fyzikálními, chemickými, mechanickými a biologickými 

vlastnostmi. Jednou z možností přípravy scaffoldů je technologie Powder Incjecton Mol-

ding. Tato technologie by mohla být přínosná v rámci personalizované medicíny, protože 

umožňuje vyrábět produkty s vysokou precizností. Je možné získat implantáty v různých 

tvarech s definovanou velikostí pórů i celkovou porozitou. Všechny tyto faktory, mohou 

mít vliv na přijetí implantátu. Protože se většina biologických reakcí odehrává na rozhraní 

mezi biologickým systémem a povrchem implantátu, jsou velmi důležité povrchové vlast-

nosti implantátu. Jsou to jedny z hlavních faktorů pro aplikovatelnost scaffoldů v reálném 

systému. Aby byla zvýšena šance na přijetí implantátu je možné jeho povrch modifikovat. 

Účelem povrchových úprav je modifikovat povrch materiálu s cílem získání požadovaných 

vlastností. 

V rámci praktické části práce je nejdříve popsána cytokompatibilita keramického materiálu 

vyrobeného pomocí technologie PIM. Stanovení cytokompatibility závisí na cytotoxicitě 

materiálů, dále na adhezi buněk k materiálu a též na buněčné proliferaci. Pro zvýšení adhe-

ze a proliferace buněk je vhodné povrchy materiálů modifikovat. Série testování je zakon-

čena kultivací za dynamických podmínek v bioreaktoru. 
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I.  TEORETICKÁ ČÁST 
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1 SCAFFOLDY PRO TKÁŇOVÉ INŽENÝRSTVÍ 

Tkáňové inženýrství je obor zaměřený na vývoj biologických náhrad, které obnovují, udr-

žují nebo zlepšují funkci některé tkáně [1]. 

Scaffold je umělá implantační konstrukce pro regeneraci tkání in vivo [2]. Tedy jsou to 

struktury, které podporují a řídí růst buněk žádoucí tkáně v kultivačním médiu [3]. Hlavní 

funkcí scaffoldu je poskytnout dočasnou podporu pro tkáňovou strukturu [4]. Pro podpoře-

ní tkáňové a orgánové struktury a pro regulaci základních buněčných funkcí (buněčná pro-

liferace, růst) je vhodné, aby scaffold co nejlépe napodobil přírodní extracelulární matrix 

(natural extracellular matrix). Pod pojmem extracelulární matrix (ECM) si lze představit 

složitý komplex mnoha proteinů a polysacharidů, které vzájemně vytváří síť v tkáních [5]. 

Tato komplexní síť se skládá z proteinů vláknité struktury s vysokou molekulovou hmot-

ností, jako je například kolagen, laminin a fibronektin. Polysacharidová složka je sekreto-

vána a organizována samotnými buňkami. Její přesné složení se pro jednotlivé tkáně liší 

[6]. Molekuly, ze kterých se ECM skládá, především proteiny, poskytují mechanickou 

pevnost, která je potřebná pro správnou funkci tkání a také slouží jako prostředek pro vý-

měnu informací mezi sousedními buňkami a mezi buňkami a samotou ECM [7]. Hlavní 

funkcí ECM je poskytnout buňkám strukturní podporu, ale může sloužit také jako fyzikální 

bariéra nebo jako selektivní filtr pro některé rozpustné molekuly. ECM funguje jako struk-

tura pro udržení tkání a orgánů, ale reguluje také mnoho aspektů chování buněk a to včetně 

proliferace buněk a růstu, přežití a změny tvaru buněk, migrace a diferenciace [5]. 

 

Obr. 1 Niche kmenových buněk (Stem cell niche), převzato z [8] 
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Volba vhodného materiálu pro implantát se řídí především podmínkami, které musí 

scaffoldy splňovat pro bezpečné použití implantátu. Musí být biokompatibilní 

a v závislosti na použití někdy i biodegradabilní, tedy nemají vyvolat žádnou zánětlivou, 

cytotoxickou ani imunologickou odpověď [4]. Velký význam pro následující interakci bu-

něk, jako je proliferace, diferenciace, migrace a další, má interakce mezi povrchem bioma-

teriálu a buňkami. Důležitými faktory je také topografie, 3D geometrie, mechanické 

a fyzikální vlastnosti a chemické složení [9]. 

 

Obr. 2 Ilustrace funkce a práce se scaffoldem, upraveno z [3] 

1.1 Požadavky na scaffoldy 

1.1.1 Biokompatibilita 

Ideální materiál pro opravu tkáňového poškození a pro jeho regeneraci musí být biokompa-

tibilní [4]. Zpočátku se koncept biokompatibility primárně odvolával na požadavky dlou-

hodobých implantačních materiálů, a proto se jednalo o materiály, které vykazovaly  

minimální reaktivnost s biologickými systémy. Následně se definice rozšířila o požadavek 

bioaktivity [9]. Obecně je tedy důležité, aby byl materiál netoxický a neimunogenní. To 

znamená, že nesmí vyvolat žádnou nežádoucí reakci (zánětlivost, cytotoxicita, karcinoge-

nita, mutagenita, …)  [10] S dalším vývojem definice biomateriálu a jeho klinického vyu-

žití došlo k novému porozumění, že by biomateriál měl fungovat s odpovídající reakcí  

hostitele a přitom nevyvolávat žádné nežádoucí lokální nebo systémové účinky v rámci 

hostitele [9; 11]. 

Takže biokompatibilitu lze chápat jako schopnost materiálu vyvolat vhodnou biologickou 

odpověď pro danou aplikaci v těle [12]. Jedná se o kompatibilitu s živou tkání, nebo 

s živým systémem s tím, že materiál není toxický, škodlivý, nebo fyziologicky reaktivní 

a není příčinou imunologického odmítnutí. Buňky musí být schopné adherovat k danému 

materiálu, migrovat na povrch a postupně scaffoldem prorůstat a proliferovat, ve speciál-

ních případech i diferenciovat [13]. 
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1.1.2 Biodegradabilita 

Ideálem tkáňového inženýrství je, aby implantovaný konstrukční materiál byl v průběhu 

času nahrazen buňkami [13]. Některé scaffoldy nejsou určeny jako trvalé implantáty a pro-

to je biologická rozložitelnost dalším důležitým kritériem pro volbu materiálu, ze kterého 

bude scaffold vytvořen [14]. Kontrolují se parametry jako je molekulová hmotnost, doba 

a rychlost biodegradace [10].   

V případě, kdy se implantovaný materiál vkládá do těla za účelem dočasné podpory (šicí 

materiál, některé scaffoldy pro buňky, které regenerují tkáň …), se vyžaduje, aby byl mate-

riál rozložitelný. Očekává se jeho degradace v určeném čase a všechny jeho produkty zís-

kané degradací musí být netoxické [15].  

1.2 Morfologická struktura scaffoldů 

Porézní materiály by se daly klasifikovat do několika skupin z hlediska struktury pórů. 

Struktura pórů je jedním ze zásadních faktorů při vývoji scaffoldu pro tkáňové inženýrství. 

Póry scaffoldů mohou být propojené, tedy otevřené póry. Nebo mohou být póry uzavřené, 

to znamená nepropojené. Další možností je kombinace těchto dvou variant [16]. Volba 

struktury pórů závisí především na účelu použití. Scaffoldy  by měly mít vzájemně propo-

jenou strukturu pórů a celkově vysokou pórovitost, aby byla zajištěna buněčná penetrace 

a dostatečně velká difúze živin do buněk uvnitř scaffoldu. Velice důležité je, aby struktura 

konstrukčního materiálu umožňovala také difuzi odpadních a degradačních látek 

ze scaffoldu, které jsou schopné opustit tělo bez zásahu do okolních tkání a jiných orgánů 

[13]. Velikost pórů není neomezená, existují hranice minimální i maximální velikosti pórů 

[17]. Ta je rozdílná v závislosti na aplikaci scaffoldu, ale i na jeho materiálu. Maximální 

hranice pórů závisí na materiálu, a tedy na jeho optimálních mechanických vlastnostech 

pro danou aplikaci. Studie porézních implantátů pro kostní aplikace ukazuje, že minimální 

velikost pórů pro významný růst kostí je 75–100 µm, přičemž optimální rozsah je 

v rozmezí 100–135 μm [18]. Průměrná velikost pórů scaffoldu určeného pro regeneraci 

chrupavky je v rozmezí 100–500 μm [19]. Vždy se volí kompromis mezi pórovitostí 

a mechanickými vlastnostmi, tedy vysoká pórovitost (například 90 %) poskytuje pro pro-

růstání buněk dovnitř materiálu velký objem pórů, a umožňuje tak tvorbu velkého množ-

ství extracelulární matrix (ECM), ale zároveň snižuje mechanické vlastnosti [16].V případě 

příliš malých pórů je omezená migrace buněk a dochází k vytvoření „kapsle“ na okrajích 

scaffoldu. To způsobí sníženou difuzi živin a odpadních produktů a to vede ke vzniku ne-
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krotických oblastí ve scaffoldu. Pokud jsou póry příliš velké, snižuje se povrchová plocha, 

a tak i adheze buněk [17]. Makro-póry ovlivňují tkáňovou funkci, například póry, které 

dosahují rozměrů větších, než 300 µm, jsou používány pro růst kostí. Mikro-póry menší 

než 50 µm mají vliv na buněčnou funkci. Průměrná velikost buňky se pohybuje v rozmezí 

od 10 – 100 µm v závislosti na jejich fyziologickém stavu, diferenciaci atd. Nano-

pórovitost určuje architekturu pórů v nano-měřítku (1–1000 nm) [16]. Mechanické vlast-

nosti porézních scaffoldů závisí na průměru pórů a celkové pórovitosti. Kdy větší póry 

a celková propojenost pórů koreluje s nižší mechanickou pevností v důsledku vyššího ob-

jemu prázdného prostoru [20]. 

1.3 Adheze buněk 

Buněčné interakce s ECM a se sousedními buňkami důsledně ovlivňuje řadu signálních 

drah ovlivňujících přežití a diferenciace [21]. Aby scaffold úspěšně zlepšil tkáňovou rege-

neraci, musí být buňky schopny použit jejich povrchové transmembránové adhezivní re-

ceptory k vytvoření spoje. Buněčná adheze (adhezivní interakce) může představovat adhezi 

buněk k povrchu, ale i buněk mezi sebou. Uskutečňuje se prostřednictvím adhezivních 

proteinů buňky. Tyto adhezivní proteiny jsou též známy jako adheriny. Jedná se o skupinu 

proteinů tvořenou především imunoglobuliny, integriny, selektiny a kadheriny (integrin, 

selectin a cadheriny families) [22]. Adhezivní molekuly zajišťují spojení buňky k povrchu, 

ale i propojení mezi cytoskeletem a ECM (tento druh adheze zajišťují integriny) [23].  

Jednou z nejběžnějších rodin adhezivních proteinů jsou integriny. Skládají se ze dvou pod-

jednotek, které jsou vázány nekovalentí vazbou. Podjednotky bývají označovány jako α a β 

a dokáží vytvořit přibližně 24 různých integrinových heterodimerů [24]. V závislosti na 

kombinaci podjednotek můžou integriny zajišťovat spojení ICAM (intercellular adhesion 

molecule), VCAM-1  (vascular cell-adhesion molecule-1) [23], tedy navázat se na recepto-

ry na jiných buňkách. Většina integrinů se dokáže vázat na komponenty ECM jako je ko-

lagen, fibronectin, laminin, fibrinogen, krevní proteiny a další [25]. Transmembránový 

protein integrin je tvořen několika podjednotkami. Skládá se z globulární hlavy, kde 

se vyskytuje vazebné místo pro ligand, stopky (stalk) a z krátkého cytoplazmatického regi-

onu, který je tvořen přibližně 40 – 60 aminokyselinami. Integriny se mohou vyskytovat ve 

třech stavech. S nízkou afinitou (neaktivní), s vysokou afinitou a s vázaným ligandem (ak-

tivní). Jednotlivé stavy jsou určovány konformačními změnami v oblasti hlavy proteinu 

[23].  
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Obr. 3 Přechod z neaktivního integrinu na aktivní formu vyžaduje oddělení integrinových 

„nohou“. Vazba Talinu na podjednotku β-integrinu podporuje konformaci otevřeného (ak-

tivního) integrinu s vysokou afinitou pro extracelulární ligandy. Kdežto vazba SHARPIN 

na podjednotku α-integrinu udržuje integrin v neaktivním stavu, upraveno z [26] 

 

Skupina kadherinů (cadherins) představuje opět transmembránové proteiny. K jejich navá-

zání potřebují Ca2+ [27]. Zprostředkují homeotypickou adhezi buňka-buňka, kde vystupují 

jako ligand i receptor. Jsou charakteristické tím, že ve své struktuře obsahují alespoň dvě 

po sobě jdoucí extracelulární domény typické pro kadheriny, známé jako kadherinové re-

petice. Obsahují i 110 aminokyselin se zachovaným vazebným místem pro vápník. Některé 

kadheriny mají až 34 kadherinových repetic, ale u většiny se vyskytuje pouze čtyři až pět 

repetic [23]. Lokalizují se na specifických místech v plazmatické membráně a interagují 

s podobnými kadheriny na sousedních buňkách [27] 

Buňky v in vitro podmínkách rozpoznají cizí povrch a jsou schopny se připevnit pomocí 

vrstvy adsorbovaných proteinů. Molekuly fibronektinu, kolagenu, lamininu a vitronektinu, 

které se vyskytují v kultivačním médiu doplněném o sérum, se spontánně formují do ten-

kého filmu na povrchu kultivační nádoby nebo na povrchu biomateriálu  [28]. Stejný pro-

ces adsorpce nastává i v případě implantace biomateriálu do těla. Jakmile jsou biomateriály 

obklopeny biologickým prostředím, dochází k povrchovému navázání proteinů přirozeně 

se vyskytujících v tomto prostředí [24]. Receptory na povrchu buněk jsou schopny rozpo-

znat specifické aminokyselinové sekvence, které jsou přítomny na ECM molekulách 

a dokážou se na tyto aktivní místa navázat. Stupeň adheze je ovlivněn homogenitou 

a množstvím adsorbovaných proteinů společně s množstvím těchto aktivních vazebných 

míst a jejich dostupností. Na adsorbovanou vrstvu proteinů mají vliv především povrchové 
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vlastnosti implantovaného materiálu, tedy chemické a fyzikální vlastnosti povrchu materiá-

lu [28]. Determinující faktor v úrovni adheze buněk k povrchu je drsnost, hydrofilita 

a chemie povrchu (funkční skupiny). Adsorpce proteinů je rychlejší než migrace buněk na 

cizí povrch, proto se předpokládá, že počáteční adsorbovaná proteinová vrstva je rozhodu-

jícím faktorem rychlosti buněčné adheze [22]. 

1.4 Technologie výroby schaffoldů 

Aby byl scaffold klinicky a komerčně akceptovatelný, měl by být samozřejmě také nákla-

dově výhodný [13]. Zvolení techniky pro výrobu syntetických polymerních konstrukcí 

závisí nejen na vlastnostech polymeru, ale i na jeho zamýšlené aplikaci. Zpracování poly-

merů do požadovaného tvaru 3D matrice se může provádět hned několika způsoby [29]. 

Existuje řada výrobních technik pro scaffoldy, kdy každá technika má své výhody a ome-

zení. Různými technikami se získají scaffoldy s jedinečnými fyzikálními, chemickými, 

mechanickými a biologickými vlastnostmi [30]. V následující kapitole budou popsány ně-

které z možných metod přípravy scaffoldů. 

1.4.1 Odlévání 

Jednou z možností výroby, která se využívá například při výrobě chitosanových scaffoldů, 

je odlévání. Při tomto způsobu výroby se nejprve rozpustí polymer v organickém rozpouš-

tědle. Do takto připraveného roztoku se přimíchají částice se specifickými rozměry [31]. 

Tyto částice se nazývají porogeny a jejich velikost ovlivňuje výslednou velikost pórů. Čas-

to se používají porogeny jako je například sůl, glukóza nebo želatina, a to především kvůli 

jejich biokompatibilitě a snadnému odstranění, protože se jedná o částice ve vodě rozpust-

né [30]. Vzhledem k různým hustotám porogenů a polymerních roztoků je obtížné dosáh-

nout rovnoměrné distribuce částic v celém objemu scaffoldu [32]. Pro zlepšení poréznosti 

a distribuce pórů lze využít pro dispergaci porogenů ultrazvukovou disperzi nebo centrifu-

gaci roztoku polymeru [33]. Roztok s porogenem se nalije do formy, která bude určovat 

tvar scaffoldu a umožní odpaření rozpouštědla. Poté následuje ponoření kompozitního ma-

teriálu do rozpouštědla, které rozpustí částice, takto vznikne porézní struktura konstrukční-

ho materiálu. Tato technologie je poměrně jednoduchá, avšak nelze u ní kontrolovat propo-

jenost pórů, navíc takto získané scaffoldy mají poměrně nízké mechanické vlastnosti [31].  
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Obr. 4 Průřez polymerním (PLGA) scaffoldem získaným pomocí technologie odlévání 

s využitím procesu solné fúze, převzato z [32] 

 

 

Obr. 5 SEM fotografie polyurethanového scaffoldu připraveného odléváním rozpouštědla 

s vyluhováním částic s distribucí porogenu pomocí centrifugace, převzato z [33] 

1.4.2 Gas-foaming 

Abychom se vyhnuli používání toxických organických rozpouštědel a pevných částic, lze 

použít procesu plynového zpěňování (gas-foaming). Důležité u této techniky je dobré na-

sycení plynu (např. oxidu uhličitého) v polymeru za pomocí přetlaku. Po snížení tlaku na 

atmosferický tlak dochází ke vzniku plynových bublin CO2, které polymer zpění [31]. Při 

této metodě funguje jako porogen plyn, který po začlenění nevyžaduje další odstranění 

[30]. Velikost póru lze usměrnit reakční dobou, teplotou a typem biopolymeru [31]. Pří-

kladem, kdy bylo použito této technologie, můžou být pevné disky PLGA (kopolymer ky-

seliny mléčné a glykolové), připraveny buď lisováním, nebo odléváním s rozpouštědlem, 

které byly vystaveny vysokému tlaku CO2 (5,5 MPa při teplotě 25 °C), tím byl polymer 

plynem nasycen. Po vytvoření termodynamické nestability byl snížen tlak plynu na úroveň 

tlaku okolního prostředí, to způsobilo nukleaci a expanzi plynových bublin CO2 
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v polymeru. Tímto postupem byla získána matrice PLGA s porézností dosahující až 93% 

[29].  

V článku Salerno et al. (2009) byla popsána výroba scaffoldu pomocí kombinace plynové-

ho zpěňování a vyluhováním porogenu. Byla použita kombinace poly (ε-kaprolactonu) 

(PCL) a termoplastické želatiny (TG) jako poromeru, která byla z napěněné směsi odstra-

něna selektivní polymerní extrakcí. Jako nadouvadlo při procesu pěnění plynem byla  

použita směs N2/CO2. Změna polymerní kompozice anebo procesních parametrů pěnícího 

plynu může ovlivňovat tvorbu pórů. Například je-li použita příliš vysoká pěnivá teplota, 

PCL nebude krystalizovat a bude docházet k hroucení scaffoldu [34]. 

 

 

Obr. 6 SEM fotografie PCL/TG napěněné směsi, (a) před odstraněním TG, (c,e) po odstra-

nění TG, upraveno z [34] 

1.4.3 Termálně indukovaná fázová separace 

Další možností přípravy porézního scaffoldu je fázová separace, která se může uskutečnit 

prostřednictvím chemických změn nebo změn tepelných jako termálně indukovaná fázová 

separace (thermally induced phase separation) [35]. Při této metodě se dosahuje fázové 

separace homogenního polymerního roztoku podchlazením polymerního rozpouštědla. To 

vede k tuhnutí kapalných částí, tedy ke vzniku krystalů rozpouštědla a k vzniku oblastí 

s vysokým a nízkým obsahem polymeru. Krystaly rozpouštědla jsou odstraněny vakuovou 

sublimací. Výslednou pórovitost lze ovlivnit volbou polymeru a jeho koncentrací [31]. Na 

výsledné velikosti a struktuře pórů má vliv i změna podmínek mrznutí, která může změnit 

strukturu ledového krystalu [36]. Na začátku je polymer rozpuštěn v rozpouštědle, tím mů-

že být fenol, naftalen a jiné. Dalším krokem může být přidání bioaktivní látky do polymeru 

a rozpouštědla za vzniku disperze. Oddělení fáze kapalina-kapalina je vyvoláno snížením 

teploty roztoku. Výsledný scaffold s bioaktivními molekulami je získán sublimací ztuhlého 

rozpouštědla. Z výše zmíněných příkladů rozpouštědel má fenol nižší teplotu tání, a může 
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se proto jevit vhodnější. Je však polárnější než naftalen, a tak možnou nevýhodou je, že 

může interagovat s bílkovinami, a oslabit tak vodíkovou vazbu ve struktuře bílkoviny. To 

může vést ke ztrátě aktivity proteinu. Na druhou stranu lze fenol použít pro zachycení 

malých molekul léků a krátkých peptidů [29]. U scaffoldu vyrobeného touto metodou je 

obtížné ovládání velikosti pórů a též reprodukovatelnost scaffoldů je sporná kvůli náhod-

nosti při tvorbě a sublimaci krystalů ledu [30]. 

1.4.4 3D tisk 

Technologie rapid prototyping využívá pro tvorbu komplexních 3D struktur, scaffoldů, 

CAD (computer-adided design) modely. V tomto modelu mohou být definovány charakte-

ristiky jako je porozita, propojenost pórů, jejich velikost a distribuce. 3D tisk je jedním 

typem technologie, která se řadí pod rapid prototyping [30]. 

Bioprinting je technologie, která je někde mezi buněčnou biologii, materiálovou vědou 

a inženýrstvím. Tato technologie umožňuje vytištění scaffoldů z různých biomateriálů spo-

lu s živými buňkami do ideálního komplexního uspořádání pro zhotovení tkání. Bioprin-

tingem lze získat scaffoldy různých tvarů, velikostí a rozlišení [37].  

Schopnost vytisknout komponenty extracelulární matrice ve třech rozměrech umožňuje 

sestavení jednoduchých biologických tkání. Vytisknout funkční pevné orgány je náročné. 

Proto se pro scaffoldy tvrdých tkání vyrábí pouze prekurzor pro chtěný orgán, který je 

použit jako nosná matrice pro následnou organogenezi in vivo. Studie 3D Bioprinting of 

Developmentally Inspired Templates for Whole Bone Organ Engineering se zabývala vý-

vojem chrupavky. Tato chrupavka se skládala z kmenových buněk v nosném gama ozařo-

vaném alginátovém bioinkoustu obsahujícím adhezní peptidy Arg-Gly-Asp. Tato šablona 

chrupavky byla dále zesílena sítí tištěných polykaprolaktonových vláken [38].  

1.4.5 Metoda replikace polymerní houby (polymer sponge replication method) 

Při této metodě je namáčena polymerní houba (většinou z polyurethanu) do keramické su-

spenze, kde je ponechána po dobu 48 hodin, aby došlo k usazení suspenze. Takto připrave-

ný polotovar se vysuší a poté sintruje vysokou teplotou (až 1300 °C). Při tomto procesu 

dojde k vypálení polymerní houby a zůstane pouze replikovaná keramická část. Výsledkem 

je scaffold s propojenými póry [39]. 
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1.4.6 PIM 

Práškové vstřikování (PIM – Powder Injection Molding) je výrobní proces, který je téměř 

shodný s vstřikováním termoplastů. Technologie se obvykle používá pro komplexní, vyso-

ce kvalitní lékařské a zubní komponenty [40]. Před procesem je kovový (MIM) nebo  

keramický (CIM) prášek smíchán s polymerním pojivem [41]. Takto připravená směs je 

vstříknuta za vysokého tlaku pomocí vstřikovací jednotky do formy [42]. Výsledkem toho-

to kroku je tzv. zelené těleso, které je nezbytné dále upravit. Po ochlazení je výrobek, zele-

ný produkt, vyjmut z formy a přenesen do pece k vypálení polymeru. Dojde k odstranění 

pojiva z keramického materiálu, to se provádí v pecích při teplotě zhruba 450 °C a výsled-

kem je výrobek, nazývaný hnědý produkt, s minimálním objemem polymerního pojiva. 

Posledním krokem je vysokoteplotní slinování v pecích při teplotách (do 2000 °C), odpo-

vídajících použitému druhu prášku [43]. Ve studii S. N. Abd Aziz et al. (2015) byla uvede-

na CIM technologie (Ceramic Injection Molding), kdy byl použit keramický prášek hydro-

xyapatitu s pojivem z palmového stearinu polyethylenu, a byl tak získán porézní scaffold 

s přijatelnými mechanickými vlastnostmi. V tomto článku byly zkoumány mechanické 

vlastnosti scaffoldů při různých teplotách slinování. Byl měřen Youngův modul a tvrdost 

[44].  Dalším příkladem studie, kdy bylo využito technologie PIM, je článek od M. R. Raza 

et al. (2015), ve kterém byla popsána příprava porézního kompozitu z titanu v kombinaci 

s  hydroxyapatitem (Ti/HAp). Do směsi Ti/HAp byly přidány částice NaCl, které udržují 

místo pro budoucí póry (space holder). Jako pojivový systém bylo použito polymerní poji-

vo na bázi polyethylenglykolu (PEG), které bylo ze zeleného tělesa odstraněno ve dvou 

krocích. Prvním krokem bylo extrahování PEG vodou. Druhým krokem bylo odstranění 

zbytkového PEG pojiva, proto byla tělesa zahřáta na 500 °C v argonové atmosféře. Poté 

byla tělesa sintrována. V této studii byly optimalizovány parametry extrakce PEG i slino-

vání. Získané porézní struktury by bylo možné využít například v biomedicinských aplika-

cích, ale bylo by potřeba provést stanovení biokompatibility a provedení testů in vitro 

a in vivo [45]. 
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Obr. 7 FEMSEM fotografie kompozitu Ti/HAp sintrovaného při 1300 °C po dobu 5 h, 

upraveno z [45] 
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2 BIOMATERIÁLY  

Jako biomateriál označujeme veškeré materiály, které se používají v medicíně a dochází 

u nich ke kontaktu s biologickým systémem. I když jsou biomateriály používány přede-

vším pro lékařské aplikace, využívají se také pro růst buněčných kultur v klinických labo-

ratořích [15]. Biomateriály se obvykle dělí do tří kategorií, kovy, keramika a polymery 

[46]. 

Pojem biomateriál je široký, proto budou v následující kapitole rozebrány materiály, které 

se používají především pro tvorbu scaffoldů. Volba materiálu záleží v první řadě na aplika-

ci scaffoldu. Jednou z nejvíce využívaných skupin pro tvorbu scaffoldů jsou polymery. Za 

prvé, protože se snadno zpracovávají do požadovaného tvaru s vhodnou morfologií pórů. 

Za druhé, polymery mají dobré mechanické vlastnosti, tedy lze mít polymer s vysokou 

houževnatostí, dobrými tahovými vlastnostmi atd. Další výhodou je možnost měnit mole-

kulovou hmotnost změnou délky řetězce polymeru [47]. Polymerní materiály mají řadu 

jedinečných vlastností, díky kterým jsou užitečné pro použití v široké škále medicinálních 

aplikací. Polymery se využívají například v ortopedii, zubním lékařství, jako náhrada měk-

kých i tvrdých tkání [15].  

 

Obr. 8 Biomateriály používané pro tvorbu scaffoldů, upraveno z [39]  
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2.1 Přírodní biomateriály (přírodní polymery) 

Pod přírodní biomateriály spadají materiály, které jsou například proteinového nebo třeba 

polysacharidového původu. Jedná se tedy o přírodní polymery, které využívají výhody 

lepší buněčné biokompatibility než mají například polymery syntetické. Přírodní biopoly-

mer, jako je kolagen, fibrinogen nebo hyaluronan, může poskytnout biochemické podněty 

pro podporu buněčné adheze nebo diferenciace. Hlavní nevýhodou přírodních biopolymerů 

izolovaných z přírodních zdrojů je jejich hůře definovatelné složení a také náchylnost 

k biologické kontaminaci. Tím, že jejich složení může být proměnlivé, se problematickým 

stává také jejich reprodukovatelnost [46]. Přírodní polymery jsou často obtížně zpracova-

telné, např. z důvodu nehomogenity materiálu z různých zdrojů, a jsou s nimi také spojena 

rizika přenosu patogenů [16]. Další potenciální nevýhodou jsou omezené možnosti pro 

manipulaci s jejich fyzikálně-chemickými vlastnostmi. Přírodní biopolymery jsou biolo-

gicky rozložitelné a jejich biodegradace se uskutečňuje prostřednictvím enzymů [46]. Růz-

né přírodní biopolymery, jako je například chitosan, kolagen nebo želatina, byly studovány 

jako vhodné materiály pro tvorbu chrupavkových scaffoldů [30]. 

2.1.1 Biomateriály proteinového původu 

V přírodě se vyskytuje množství různých proteinů, ale všechny se skládají z dvaceti ami-

nokyselin. Proteiny vznikají polykondenzační reakcí aminokyselin za vzniku peptidové 

vazby. Sterická struktura proteinu a jeho funkce závisí například na pořadí aminokyselin. 

U proteinů se rozlišuje primární, sekundární, terciární a kvarterní struktura. Primární struk-

tura je vyjádřena sekvencí aminokyselin v polypeptidovém řetězci. Sekundární strukturu 

označuje lokální prostorové uspořádání atomů hlavního řetězce polypeptidu [16]. Rozlišu-

jeme ji na α-helix a β-skládaný list. Terciární struktura je spojena s trojrozměrnou struktu-

rou celého peptidu. Hydrofobní části řetězce mají tendenci se sbalit do středu molekuly 

a tvoří tím celkový tvar proteinu. Je jí dosaženo různými intermolekulárními interakcemi, 

jako je vodíkový můstek nebo disulfidový můstek. Molekuly proteinu se mohou dále aso-

ciovat a vytvářet tak větší sestavy, které se označují jako kvarterní struktury [48]. To 

v případě, že jsou proteiny tvořeny více než jednou podjednotkou, tedy více než jedním 

polypeptidovým řetězcem [16]. 

Proteiny mají buď lineární, nebo globulární konformaci. Linerání proteiny se nacházejí 

například v pojivové tkáni zvířat. Polypeptidové řetězce jsou uspořádány paralelně, a tvoří 

tak dlouhá vlákna. Vláknité proteiny mají vysokou mechanickou pevnost a jsou nerozpust-
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né ve vodném prostředí. Mezi takovéto proteiny se řadí kolagen a keratin. Globulární pro-

teiny tvoří kompaktní konformace. Tyto proteiny se ve vodném prostředí rozpouštějí 

a účastní se transportních procesů uvnitř buňky [48].  

Z přírodních polymerů, které jsou proteinového původu, se pro tvorbu scaffoldů využívá 

například kolagenu, fibrinu, a hedvábí.  

2.1.1.1 Kolagen 

O využití kolagenu v biomedicíně a tkáňovém inženýrství existuje řada studií. Je jedním 

z materiálů, který se používá pro tvorbu scaffoldů pro měkké tkáně, zejména protože se ve 

velkém množství vyskytuje v ECM pojivových tkání. Je bioaktivní a má vlastnosti podpo-

rující buněčnou adhezi [46]. Nevýhodou kolagenu a všech proteinů získávaných ze zvířat 

je jejich potenciální imunogenita. Kolagen se skládá z pěti tropokolagenových molekul. 

Tropokolagen je složen z trojité pravotočivé šroubovice, která je tvořena třemi polypepti-

dovými řetězci, které jsou vzájemně stabilizovány vodíkovými můstky [16]. Přírodní 

polymery, které se skládají z kolagenu a kolagen-glykosaminoglykanů, mají výhodu, že 

kolagen, který matrice obsahuje, může být rozpoznán buněčnými enzymy a může být de-

gradován a remodelován, aby poskytoval prostor pro rostoucí tkáň. Scaffoldy, které jsou 

takto tvořené, mohou stimulovat novou produkci kolagenu transplantovanými buňkami 

[49]. Jelikož kost obsahuje kolagen typu I. a chrupavka kolagen typu II., je kolagen pro 

tvorbu scaffoldů vhodný [9]. Nezesíťované matrice tvořené kolagenem mohou časem ztrá-

cet tvar a mají sklon k rychlejší degradaci (ta je způsobena kontaktem s tělními kapalinami, 

případně s buněčným médiem), proto se kolagenní matrice síťují pomocí dialdehydů nebo 

karbodiimidů. Síťování vede ke zlepšení mechanických vlastností [49]. 

2.1.1.2 Hedvábí 

Dalším z přírodních polymerů, který se může používat pro regenerativní medicínu, je hed-

vábí. Jedná se o vlákno, které je produkováno některými druhy hmyzu, především larvami 

motýlů řádu Lepidoptera, například bourcem morušovým (Bombyx mori) nebo různými 

druhy pavoukovců. Skládá se hlavně z bílkovin a menšího množství polysacharidů a lipidů 

[50]. Strukturně je hedvábí produkované hmyzem tvořeno dvěma hlavními druhy proteinů, 

sekretinem a fibroinem [31]. Fibroin tvoří vláknitou část hedvábného vlákna. Tyto vlákna 

fibroinu jsou obklopena povlakem ze sekretinu a jsou díky jeho adhezivní povaze držena 

pohromadě. Sekretin je ve vodě rozpustný protein, který tvoří přibližně 25 % hmotnosti 
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[50]. Pro biomedicinské aplikace se používá převážně hedvábný fibroin získaný od 

B. mori. Hedvábí je stále častěji využíváno ve formě vláken, netkané textilie, filmů, 

scaffoldů a gelů [31]. Používá se jako chirurgické šití nebo také jako biokompatibilní 

membrány propustné pro kyslík [29]. V tkáňovém inženýrství ho lze využít například pro 

zpevnění želatinových scaffoldů, což vede k vyšší pevnosti v tahu a ohybu [10]. V oblasti 

tkáňového inženýrství se hedvábný fibroin využívá kvůli jeho výborné biokompatibilitě, 

vysoké pevnosti, pomalé rychlosti degradace a minimální zánětlivé odpovědi [50]. 

Ve studii Y. Zhang et al., (2010) byl zkoumán vliv různé koncentrace hedvábného proteinu 

fibroinu na trojrozměrnou mikrostrukturu pórů scaffoldu. Scaffoldy pro tuto práci byly 

připraveny technikou termální fázové separace. Bylo zjištěno, že s rostoucí koncentrací 

fibroinového proteinu se zmenšuje velikost pórů. Pomocí konfokální mikroskopie byla 

potvrzena migrace buněk ve scaffoldech. Dále bylo zjištěno, že porézní scaffoldy tvořené 

hedvábným proteinem fibroinem s optimální porozitou můžou usnadnit osteogenní dife-

renciaci a indukovat tvorbu nových kostí [51].  

2.1.2 Biomateriály polysacharidového původu 

Polysacharidy představují důležitou složku živé hmoty a vykazují vynikající vlastnosti jako 

je biokompatibilita, bioaktivita a biologická rozložitelnost. Zájem o polysacharidy jako 

biomateriály stále roste a to nejen z hlediska jejich biologické odbouratelnosti a šetrnosti 

k životnímu prostředí. Jsou snadno zpracovatelné a cenově výhodnější než syntetické po-

lymery. Jejich využití je možné v oblasti farmacie, biomedicíně, potravinových doplňcích 

a kosmetice. Jsou to přirozeně obnovitelné materiály a mají široké spektrum fyzikálních 

vlastností [52]. Nevýhodou polysacharidů je ovšem nízká mechanická pevnost ve srovnání 

se syntetickými materiály. 

Polysacharidy jsou kondenzační polymery. Jsou tvořeny z opakujících se jednotek, mono-

sacharidů nebo disacharidů, které jsou spojeny prostřednictvím glykosidických vazeb. Mo-

nosacharidem může být aldosa nebo ketosa [16]. Vzhledem k přítomnosti mnoha hydroxy-

lových skupin v molekule mají polysacharidy tendenci k tvorbě inter- a intramolekulárních 

vodíkových můstků. Tyto vazby pak mohou být příčinou snížené rozpustnosti nebo tvorby 

agregátů. Polysacharidy lze získávat biosyntézou pomocí rostlin, živočichů 

a mikrobiálních zdrojů. Z této skupiny polymerů se některé považují za potenciálně vhod-

ný materiál pro biomedicínské aplikace, zejména chitosan, alginát, kyselina hyaluronová, 

dextran, želatina, škrob a některé další [52; 53]. 
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2.1.2.1 Hyaluronan - kyselina hyaluronová (HA) 

Hyaluronan, také známý jako sodná sůl kyseliny hyaluronové (HA), je jedinečnou makro-

molekulou s velkým příslibem pro tkáňové inženýrství. Vyskytuje se v epiteliálních,  

nervových a pojivových tkáních [52]. Hyaluronan je přítomen v ECM tkání, a proto vyka-

zuje vysokou biokompatibilitu. Rovněž je to polysacharid, který podporuje buněčnou proli-

feraci a migraci [31]. Je to přirozeně se vyskytující polysacharid v těle. Hyaluronan lze 

extrahovat z živočišných zdrojů, ale je také vyráběn ve velkém množství bakteriemi Strep-

tococcus zooepidemicus a Streptococcus equiwit, s dobrým výtěžkem a vysokou čistotou. 

U bakteriální extrakce je HA izolována ve formě sodné soli [53]. Hyaluronan je kopolymer 

složený z opakujících se monomerních jednotek kyseliny β-(1,4)-D-glukuronové a β-(1,3)-

N-acetyl-D-glukosaminu [52]. Sestává se tedy z glykosaminogylkanu (GAG), jenž je tvo-

řen opakujícími disacharidovými jednotkami [54]. V závislosti na aplikaci se používá HA 

v různých koncentracích a molekulových hmotnostech. Lze jí využít také pro modifikaci 

povrchu [53]. Nemodifikovaná HA byla klinicky použita v různých aplikacích, například 

pro léčbu poškozených kloubů. V regenerativní medicíně nachází HA využití ve formě 

vláken, filmů a hydrogelů [54]. Když se váže na povrch scaffoldu, potřebuje tento ve vodě 

rozpustný polymer přídavek dalších komponent, které umožní zesíťování. HA lze využít 

i pro vychytávání volných radikálů [31].  

 

 

Obr. 9 Chemická struktura hyaluronanu, upraveno z [16] 

2.1.2.2 Alginát 

Další volbou pro regenerativní medicínu je alginát. Alginát je lineární přírodní polymer, 

který je získáván především z hnědých mořských řas (Pheaphyta). Je to blokový kopoly-

mer skládající se z kyseliny α-L-guluronové (G) a β-D-manuronové (M) [16]. Alginát je 

formován třemi typy bloků. První možnost je alternující M a G blok, což je nejvíce flexi-
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bilní část řetězce. Další možností je blok GG a blok MM [53]. Síťování alginátu se odehrá-

vá iontově pomocí bivalentních kationtů (jako je například Ca2+) ve vodném roztoku. 

Gelace a zesíťování polymeru se uskutečňuje výměnou sodných iontů z guluronové kyseli-

ny s bivalentními kationty [16]. 

 

 

Obr. 10 Chemická struktura opakujících se jednotek alginátu: (A) L-glukuronová kyselina 

(G); (B) D-manuronová kyselina (M); (C) alternující L-glukuronová kyselina 

a D-manuronová kyselina (GM), převzato z [53] 

 

Obr. 11 Schématické síťování alginátu v přítomnosti Ca2+, převzato z [53] 

 

Alginát je pro biomedicínské aplikace využíván především kvůli jeho nízké toxicitě, dobré 

biokompatibilitě, biodegradibilitě a díky snadnému procesu gelace. Je schopen snadného 

formování do hydrogelu v přítomnosti vápenatých iontů [52]. Alginát je jednou z možností 

pro výrobu scaffoldů pro měkké tkáně. Tento polysacharid se také používá jako nosič léčiv 

a jako materiál pro buněčnou enkapsulaci [46]. Jeho strukturní podobnost 
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s glykosaminoglykany nabízí aktivní místa pro navázání jiných molekul a zvyšuje buněč-

nou adhezi [31]. Snadno dostupná je sůl alginátu sodného, nebo přímo alginát sodný [54]. 

2.1.2.3 Chitosan  

Chitosan je derivát chitinu, což je druhý nejrozšířenější přírodní polysacharid vyskytující 

se převážně ve skořápkách korýšů a v buněčné stěně hub. Chemicky je chitin tvořen mole-

kulami glukosaminu spojenými prostřednictvím vazby β(1→4) glykosidové vazby [55]. 

 

Obr. 12 Struktura chininu a chitosanu, převzato z [55] 

 

Jedná se tedy o kopolymer glukosaminových a N-acetylglukosaminových jednotek. Poměr 

těchto segmentů určuje vlastnosti jako je například rozpustnost a rozložitelnost [16].  

Chitosan obsahuje chemicky reaktivní funkční skupiny. V glukosaminových jednotkách 

chitosanového řetězce jsou přítomny primární aminové a primární sekundární hydroxylové 

skupiny [55]. Tyto skupiny mohou mít největší přínos jako modifikační místa. Z hlediska 

chemické modifikace se může jednat o nukleofilní substituci aminoskupin a hydroxylo-

vých skupin. Další možností je roubování malých molekul nebo polymerních řetězců na 

chitosan [20]. Chitosan může být modifikován různými funkčními skupinami, a lze tak 

řídit jeho hydrofobní, aniontové a kationtové vlastnosti. Chitosan má také antibakteriální 

a hemostatické vlastnosti. Stupeň deacetylace v opakujících se jednotkách určuje fyzikální 

vlastnosti chitosanu, včetně jeho rozpustnosti ve vodném prostředí a míry degradace růz-

nými enzymy [46].  

Jelikož se chitosan vyznačuje vhodnou biokompatibilitou, bioaktivitou, netoxicitou 

i dobrými biodegradačními vlastnostmi, jeví se jako vhodný biomateriál pro biomedicinské 
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aplikace. Největší potenciál pro využití chitosanu v oblasti scaffoldů představuje jeho 

schopnost napomáhat regeneraci tkání.  Chitosan byl také zkoumán jako nosič léčiv 

a různých růstových faktorů [20]. Další možností využití chitosanu by mohly být senzory, 

buněčné zobrazování nebo při léčbě a diagnostice některých onemocnění jako je například 

rakovina [56]. 

2.2 Syntetické biomateriály 

V následující podkapitole budou popsány syntetické biomateriály, kde jsou zařazeny mate-

riály keramické, kovové a syntetické polymerní biomateriály.  

2.2.1 Polymerní biomateriály (syntetické polymery) 

V oblasti tkáňového inženýrství se pro vývoj scaffoldů využívají jednak polymery přírodní, 

ale i syntetické polymery. Výhodou syntetických polymerů můžou být jejich mechanické 

vlastnosti, které mohou být přizpůsobeny na základě aplikace [39]. Syntetické polymery 

mají široky rozsah fyzikálně-chemických vlastností. U tohoto typu biomateriálů lze upra-

vovat vlastnosti jako je míra biodegradace, mechanická pevnost, rovnováha hydrofobnosti 

a hydrofilinosti [46]. Výhodou syntetických polymerů je možnost výroby ve velkém množ-

ství a také možnost delší doby skladování. Lze je snadno zpracovat do různých tvarů 

a formy.  

Do skupiny biodegradabilních syntetických polymerů lze zařadit lineární alifatické polyes-

tery jako je kyselina polymléčná (PLA), kyselina polyglykolová (PGA) a jejich kopolymer 

(PLGA). K degradaci těchto polymerů dochází hydrolýzou esterových vazeb hlavního ře-

tězce. Jelikož jejich produkty odbourávání (kyselina mléčná a glykolová) jsou součásti 

Krebsova metabolického cyklu, jsou tyto polymery resorbovány in vivo [16]. 
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Tab. 1 Vlastnosti vybraných syntetických polymerních biomateriálů používaných 

v tkáňovém inženýrství, upraveno z [16] 

Degradabilní  polymer  Biokompatibilita 
Aplikace v tkáňo-

vém inženýrství 

Kyselina polymléčná PLA (Enzymatická) hydrolýza 
Kůže, chrupavka, 

kost, vazy, šlachy, 

cévy, nervy, močový 

měchýř, játra 

Kyselina polyglykolová PGA 
Produkty degradace 

v metabolické dráze 

Kopolymer kyseliny 

mléčné a glykolové 
PLGA Lokalizovaný zánět 

poly-ε-kaprolakton PCL 
Hydrolýza 

Minimální zánět 

Kůže, chrupavka, 

kost, vazy, šlachy, 

cévy, nervy 

Polyfosfoestery PPEs 

Hydrolýza 

Minimální reakce cizích těles 

Minimální zánět  

Chrupavka, kost, 

nervy, játra 

Polyanhydridy  PAs 

Hydrolýza  

Minimální reakce cizích těles 

Minimální zánět 

Kost  

Polyethylenglykol 

diakrylát 
PEGDA 

Hydrolýza 

Minimální reakce cizích těles 
Kůže, cévy, nervy 

2.2.2 Keramické biomateriály 

Keramické materiály se vyznačují vysokou tepelnou a chemickou stabilitou, pevností 

v tlaku a trvanlivostí. Na základě odezvy tkáně lze biokeramiku rozdělit do tří hlavních 

kategorií. První kategorii tvoří téměř inertní keramika, tím může být oxid hlinitý a oxid 

zirkoničitý. Dále máme skupinu bioaktivní, kam řadíme bioaktivní sklo, a poslední skupi-

nou je resorbovatelná keramika, kterou představuje hydroxyapatit (HAp), α a β tricalcium 

fosfát (α-, β-TCP) [39]. Například kombinace HAp a TCP se využívá pro regeneraci kostí. 

Přínosem keramických matric je jejich vysoká mechanická tuhost (vysoký Youngův mo-

dul) a nízká elasticita. Dále díky podobné struktuře minerální fáze nativní kosti 

s keramickým scaffoldem je zde výborná kompatibilita s lidskou tkání [13]. 

Z anorganických absorbovatelných materiálů se pro kostní scaffoldy nejčastěji používá 

keramika z fosforečnanu vápenatého (jako například HAp). Fosforečnany vápenaté jsou 

biokompatibilní, bez bílkovin a mají minimální imunologickou a systémovou toxicitu. 
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U těchto scaffoldů používaných pro kosti bylo zjištěno, že modifikace povrchu lamininem 

nebo fibronektinem zvýší buněčnou adhezi [54].  

2.2.3 Scaffoldy tvořené kovy 

Kovy jsou anorganické materiály vázáné nesměrovými kovovými vazbami s vysoce mo-

bilními elektrony. Jsou to krystalické materiály, které jsou schopny vytvořit mnoho variant 

krystalických struktur [57]. Hlavní nevýhodou kovových scaffoldů je nedostatek biologic-

kého rozpoznání povrchu buňkami. Překonání této zábrany se uskutečňuje pomocí povr-

chových úprav. Dalším omezením kovových biomateriálů je možné uvolnění toxických 

iontů nebo částic vzniklých díky korozi nebo opotřebení. Tyto částice mohou vést 

k zánětlivým a alergickým reakcím [58].  

V oblasti stomatologie a ortopedie se zvyšuje zájem o mnoho různých slitin, jako jsou na-

příklad slitiny na bázi kobaltu, slitiny hořčíku, titan a jeho slitiny nebo nerezová ocel. Tyto 

materiály mají dobrou biokompatibilitu, mechanickou pevnost a odolnost proti korozi [39].   

Tab. 2 Příklad aplikací kovových scaffoldů, upraveno z [39] 

Materiál Aplikace 

Titan a jeho slitiny 
Maxilofaciální, orální, kardiovaskulární chirurgie, kyčelní 

implantáty 

Slitiny kobaltu Umělé kloubní implantáty 

Slitiny hořčíku Bioresorbovatelné scaffoldy, regenerace kostí 

Nerezová ocel Dentální implantáty 

 

Kromě hojně využívaných kovových biomateriálů jako je titan, existují studie, jež pouka-

zují na potenciální využití méně častých materiálů, kterými jsou například tantal nebo hoř-

čík a jeho slitiny. Porézní tantal je konstrukční materiál, jenž má dostatečnou pevnost, 

vysokou objemovou pórovitost dosahující až 80 % a plně propojené póry. Tantal je zatím 

v počátečním stádiu vývoje, ale počáteční klinické studie a preklinické studie podporují 

jeho použití jako alternativu k tradičním ortopedickým implantátům [58]. 

Hořčík a jeho slitiny jsou využívané pro chirurgické aplikace. Tyto slitiny mají velký po-

tenciál zejména z toho důvodu, že jsou plně bioresorbovatelné a nevyvolávají žádné nežá-

doucí systémové ani zánětlivé odezvy. Dalším přínosem těchto slitin je, že podporují růst 
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kostí a pozitivně ovlivňují navázání buněk. Matriál se jeví jako slibný pro některé aplikace, 

jako je například regenerace trabekulární kosti [58]. 

2.3 Povrch biomateriálů 

Přijetí nebo selhání implantovaných biomateriálů závisí především na fyzikálních 

a chemických vlastnostech jejich povrchu. Zda bude implantovaný materiál tolerován nebo 

odmítnut záleží na povrchových vlastnostech, které určují interakce mezi materiálem 

a prostředím [15]. 

2.4 Modifikace povrchu 

Většina biologických reakcí se odehrává na rozhraní mezi biologickým systémem 

a povrchem implantátu (biointerface) [59]. Povrchové vlastnosti scaffoldu jsou jedním 

z hlavních faktorů, které ovlivňují jeho aplikovatelnost v reálném systému. V tkáňovém 

inženýrství může chemická a fyzikální charakteristika povrchu biomateriálu ovlivnit bu-

něčné funkce, například proliferaci nebo migraci [60]. Proto je výhodné nalézt metody mo-

difikace povrchu s cílem získání požadovaných vlastností. Hlavním účelem povrchových 

úprav je modifikovat vrchní vrstvu materiálu. Modifikací se na povrch mohou navázat ně-

které funkční skupiny, které především zlepšují bariérové vlastnosti, smáčitelnost, náboj, 

adhezi k jiným materiálům nebo interakce k biologickému prostředí. Aby došlo ke zlepšení 

interakce s biologickým prostředím, mění se chemické složení povrchu a tím se zvýší ad-

sorpce proteinů ze séra nebo plazmy [61]. Metody pro úpravy povrchů lze dělit několika 

způsoby. Jednou možností je dělení do dvou kategorií: (1) chemické nebo fyzikální změny 

atomů, sloučenin nebo molekul na existujícím povrchu materiálu nebo (2) překrytí stávají-

cího povrchu povlakem z odlišného materiálu od podkladového nosiče [29]. Změny pokrytí 

povrchu zahrnují nekovalentní a kovalentní povlaky, roubování (včetně navázání biomolekul) 

a depozici tenkého filmu. S aplikací se specifické požadavky na modifikaci povrchu liší, ale 

pro většinu aplikací je žádoucí modifikovat tenkou povrchovou vrstvu.  Tlustší povlaky často 

negativně ovlivňují mechanické vlastnosti materiálu. Modifikace povrchů biomateriálů před-

stavuje možnost k získání biologické funkčnosti na rozhraní materiál-tkáň a možnost modulace 

biologické reakce bez změny vlastností materiálu [62]. Povrchová modifikace pomocí poly-

merních materiálů je jednou ze slibných cest.  
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2.4.1 Fyzikální a chemické metody 

Do které skupiny se bude řadit daná metoda modifikace povrchu, záleží na tom, jak proces 

ovlivňuje povrch. U fyzikálních metod ve většině případů zůstává chemické složení povrchu 

neměnné. Fyzikálními metodami může změnit drsnost povrchu, velikost zrn atd. Tyto metody 

využívají např. laseru či tepelnou úpravu. K nejstarším metodám fyzikální modifikace patří 

leštění a broušení povrchu. Dalším procesem může být tepelná úprava. Naopak pro chemic-

ké modifikace jsou typické změny v chemickém složení povrchu materiálu [63]. Úprava po-

vrchů biomateriálů se může uskutečňovat pomocí UV, leptání povrchu, roubováním nebo 

změnou či zesíťováním povrchových skupin [62]. 

 

Obr. 13 Schematické znázornění běžných fyzikálně-chemických povrchových modifikací 

biomateriálů, upraveno z [62]  

2.4.2 Technologie potahování povrchu 

Do této kategorie povrchových úprav spadají nejčastější aditivní procesy, které umožňují tvor-

bu povrchových vrstev. Povrchová vrstva může být vázána buď kovalentně, nebo fyzikálně 

spojena [63]. Aby byl povlak vhodný, musí splňovat některé požadavky, jako je například 

přilnavost k podkladu a musí mít mechanické a funkční vlastnosti, to může být například 

odolnost proti poškrábání a opotřebení, antibakteriální nebo antistatické vlastnosti aj. De-

terminující podmínkou může být zejména teplota nanášení povlaku, která musí být vhodná 

i pro materiál scaffoldu. U polymerních scaffoldů může docházet s vysokou teplotou ke 

změně mechanických vlastností v důsledku nežádoucích jevů, jako je například deformace 

nebo chemická degradace [64] 
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Obr. 14 Schematické znázornění běžných povlakových technologií pro povrchové úpravy, 

upraveno z [62]  

2.4.2.1 Fyzikální adsorpce proteinů ECM na biomateriály 

Adsorpce proteinů může být podpořena nebo znemožněna řadou entalpických a entropic-

kých změn uvnitř systému povrch-voda-protein. Těmito změnami může být (částečná) 

dehydratace proteinu a povrchu sorbentu, redistribuce nabitých skupin v rozhraní a kon-

formační změny proteinové molekuly [65]. Do vzniku pokrytí povrchu v první monovrstvě 

platí, že adsorpce se zvyšuje s časem a s koncentrací proteinů v roztoku. K poklesu rych-

losti adsorpce dochází s klesajícím počtem vazebných míst a postupně se rychlost adsorpce 

stává více závislá na afinitě proteinu [62].  

Nejdůležitějším aspektem pro bioaktivaci povrchu je zachování biologické aktivity protei-

nu po připojení k bioinertnímu povrchu. Po adsorpci prochází některé proteiny konformač-

ními změnami od nativní formy k denaturovaným stavům [65]. Denaturovaný protein mění 

dostupné vazebné sekvence pro adhezivní integriny, a tím ovlivňuje schopnost buněk adhe-

rovat k biomateriálu. Ke změnám konformace proteinu může docházek kvůli povrchovým 
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vlastnostem biomateriálu, jako je například hydrofobicita, elektrický náboj, topografie atd. 

[66]. Pro adsorpci nejsou vhodné povrchy, které jsou příliš hydrofobní (kontaktní úhel pro 

vodu > 30°) ani vysoce hydrofilní (kontaktní úhel pro vodu < 150°). Je to především 

z důvodu, že u vysoce hydrofobních povrchů dochází k těsnému navázání proteinů 

z vodného roztoku. Těsná vazba může způsobit denaturovanou strukturu proteinu a tím se 

sníží celková bioaktivita [67]. Také nejsou vhodné povrchy, které vykazují vysokou hydro-

filitu, neboť můžou vylučovat molekuly bílkovin, a inhibovat tak adsorpci 

 



UTB ve Zlíně, Fakulta technologická 37 

3 KULTIVACE V BIOREAKTORU 

Vhodná metoda kultivace pro buněčné kultury je volena podle toho, zda jsou, či nejsou 

buňky adherentní k povrchu [68]. Pro kultivaci buněk můžeme využít několika různých 

technik. Ke kultivaci 2D struktur se využívá statická kultivační technika in vitro, která má 

jistá omezení. Hlavní nevýhodou této metody je kumulace odpadních látek. Zasazení bu-

něk do 3D matrice při statické kultivaci nezajišťuje rovnoměrné rozmístění buněk a to 

zejména kvůli omezenému přísunu živin a difuze kyslíku do vnitřního prostředí scaffoldu 

[29]. Proto se pro kultivaci 3D struktur používá dynamická kultivace, která napodobuje 

in vivo podmínky. Touto metodou lze množit kmenové buňky pro transplantaci, získat 3D 

struktury vhodné pro implantaci. Pomocí bioreaktoru lze simulovat interakce, které se běž-

ně odehrávají v in vivo systému, jako jsou interakce buňka-buňka, ale i buňka-prostředí. 

Účelem bioreaktoru je zajistit proliferaci a diferenciaci buněk stejně jako v in vivo prostře-

dí. V tkáňovém inženýrství se bioreaktory používají pro řízenou a reprodukovatelnou proli-

feraci buněk a tkání [69]. V následující kapitole budou ponechány některé názvy bioreak-

torů v anglickém jazyce, protože ekvivalenty v českém jazyce jsou téměř nevyužívány. 

 

Obr. 15 Buněčné kultivační systémy používané v tkáňovém inženýrství, převzato z [70] 

 

Na obrázku 15 je znázorněn přehled kultivačních systémů a bioreaktorů používaných pro 

kultivaci buněk. Pro jednovrstvou kulturu adherentních buněk byly vyvinuty kultivační 

systémy, jako jsou T-lahve, Petriho misky a vícejamkové destičky. Tyto systémy jsou  



UTB ve Zlíně, Fakulta technologická 38 

levné a umožňují snadné použití a sterilní manipulační postupy. Je u nich potřeba individu-

álního zacházení, například při výměně média, a není u nich možno kontrolovat parametry 

prostředí, jako je pH, koncentrace kyslíku, teplota [70].  

3.1 Bioreaktor 

Kultivace eukaryotických buněk uvnitř scaffoldů vyžaduje buď techniky založené na experi-

mentálním uspořádání využívající in vivo, nebo využití speciálního přístrojového vybavení 

umožňujícího kultivaci v dynamických podmínkách, především bioreaktory [71]. Bioreaktory 

byly vyvinuty jako reakce na omezení statické kultivace [72]. Bioreaktory, které se používají 

v tkáňovém inženýrství, lze považovat za prostor, kde mohou probíhat biologické reakce. 

Proto je důležité, aby bioreaktor zajistil vhodné prostředí (biosféru) a tyto biologické reak-

ce se v něm mohly odehrávat [71]. Bioreaktor by měl splňovat alespoň jednu z následují-

cích funkcí: vytvořit prostředí, které umožňuje buněčnou proliferaci a diferenciaci jako 

v in vivo podmínkách; vytvořit prostorově jednotnou distribuci buněk uvnitř 3D scaffoldu; 

udržovat žádoucí koncentraci živin; poskytnout účinný přenos hmoty do tkáně; vystavit 

tkáň fyzikálním stimulům [69]. Hlavním úkolem bioreaktoru je řízení biologických pod-

mínek, jako je pH, teplota, tlak, koncentrace živin, odvod odpadních produktů, rychlost 

průtoku média a dalších podmínek [16; 68]. Je potřeba pamatovat, že kultivační a tkáňově 

specifické parametry se v čase mění [69]. 

3.2 Sazení buněk na scaffold 

V první řadě je potřeba scaffold osadit buňkami. Sazení buněk může být oddělenou opera-

cí, kdy se buňky naadherují na scaffold a poté se osazený scaffold zavede do bioreaktoru. 

Nebo druhou variantou může být sazení buněk na scaffold, který je umístěn v cele bioreak-

toru [69]. Významný vliv na konečnou strukturu scaffoldu má již počáteční hustota 

a distribuce buněk. U porézních scaffoldů nebo u velkých skeletů je proces distribuce bu-

něk obtížný a reprodukovatelnost náročná. Nejčastější technika setí buněk je tzv. statické 

sazení (static seeding). Jedná se o napipetování koncentrované buněčné suspenze na 

scaffold [16]. Ačkoli je to nejběžněji používaná technika, několik studií uvedlo nízkou 

účinnost a nerovnoměrnou distribuci buněk v rámci scaffoldu. Vyšší účinnosti a rovno-

měrnějšího rozmístění buněk bylo dosaženo, kdy byl scaffold (v tomto případě v podobě 

netkané textilie) osazen v stirred-flask bioreaktoru [73]. 
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3.3 Procesní podmínky kultivace ovlivňující růst a morfologii buněk 

Přísun živin a plynů do vznikající tkáně je jedním z limitujících faktorů pro tvorbu scaffol-

dů [69]. Tkáně a orgány těla jsou vystaveny vysoce komplexnímu biomechanickému pro-

středí s dynamickým napětím, průtokem tekutin a hydrostatickým tlakem. Ve snaze uspíšit 

tvorbu funkční tkáně pomocí bioreaktorů byly vyvinuty bioreaktory, které dokáží řídit je-

den nebo více fyzikálních stimulů. Tímto stimulem může být dynamická komprese, která 

zvýší produkce ECM u chrupavek. Jinými stimuly lze zlepšit strukturní organizaci 

buněk/tkání, podpořit přímou buněčnou diferenciaci anebo posílit specifickou tkáňovou 

funkci [16]. 

3.3.1 pH 

Jedním z nejdůležitějších faktorů ovlivňujících růst buněk je pH prostředí, ve kterém se 

buňky nacházejí. Jedním z důvodů proč je pH tolik důležité je, že ovlivňuje enzymovou 

aktivitu [74]. Nastavení hodnoty pH závisí především na dosažení rovnováhy mezi opti-

málním pH pro růst buněk a pro produkci bílkovin [75]. V bioreaktorech se pH měří  

pomocí sond, které jsou umístěny v boční stěně přes sterilní spojovací port. Díky tomuto 

uložení je umožněn přímý kontakt pH elektrody s kultivačním médiem. Ta v médiu měří 

volné H+ ionty [76]. 

3.3.2  Teplota 

Živé organismy jsou citlivé i na teplotu, kdy, stejně jako u pH, se optimální teplota pro růst 

buněk může lišit od teploty vhodné k produkci bílkovin. Při překročení tepelného rozsahu 

dochází k tepelné smrti buněk [76]. 

3.3.3 Rozpuštěný kyslík 

U kultivace aerobních buněk je samozřejmě další velmi důležitou podmínkou přístup kys-

líku. Součástí bioreaktoru jsou galvanické, případně polarografické sondy, které většinou 

měří parciální tlak rozpuštěného kyslíku v médiu (přímá koncentrace O2 se měří méně). 

Plynný kyslík je do média přiváděn rozprašováním vzduchu nebo O2 přímo do reaktorové 

nádoby. Sondy jsou v místě, kde dochází k dobrému míchání kultivačního média a kde 

v blízkosti nejsou pevné látky, které by mohly měření narušovat [76]. 
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3.3.4 Koncentrace oxidu uhličitého (CO2) 

Stejně jako u kyslíku, se parciálním tlakem oxidu uhličitého rozumí míra rozpuštěného 

CO2. Aby byla udržena minimální hladina CO2, bývá v malém měřítku přidáván do oblasti 

nad buněčnou kulturou. Když je koncentrace oxidu uhličitého příliš velká, snižuje se rych-

lost přenosu hmoty a to může vést v důsledku buněčného dýchání k hromadění parciálního 

tlaku C v médiu. To vše může nepříznivě ovlivnit buněčný metabolismus, například  

snížením vnitřního pH buněk [77].  Pro měření parciálního tlaku CO2 můžou být použity 

analyzátory krevních plynů. Ovšem pro přesný odečet je nezbytná pečlivá manipulace se 

vzorkem. I malá produkce kyseliny buňkami může ovlivnit výsledek nesprávného odhadu 

na základě pH [76]. Další poměrně novou metodou měření jsou párou sterilizované sondy 

pCO2, které fungují jako modifikovaná pH elektroda [77]. 

3.4 Typy bioreaktorů 

Vzhledem ke specifičnosti tkání a jejich kultivačním požadavkům existuje více typů biore-

aktorů, aby bylo možno co nejpřesněji napodobit podmínky in vivo v dané tkáni. Na biore-

aktory jsou kladeny různé specifické podmínky, jako je tvar, velikost, dynamika tekutin, 

smykové napětí atd [74]. Pokud jde o klasifikaci tkáňových bioreaktorů, lze reaktory rozli-

šit podle hlavních provozních režimů na perfuzní reaktory (Perfusion Systems), nádoby 

umožňující míchání (Stirred Vessels) a rotační reaktory (Rotating Wall Vessel) [69]. Pro-

tože nebyly zavedeny české ekvivalenty, které by byly komunitou akceptovány, jsou názvy 

uvedeny v anglickém jazyce. Typickými bioreaktory běžně používanými v tkáňovém inže-

nýrství jsou stirred (batch nebo continuous) vessels, packed bed, luized bed a membrane 

reactors [78]. 

3.4.1 Perfuzní bioreaktor (Perfusion Systems) 

U statické kultivace může docházet ke špatné migraci buněk do vnitřního prostředí scaffol-

du. Na povrchu scaffoldu se vytvoří buněčná skořápka, a nedojde tedy k požadované rov-

noměrné distribuci. U perfuzních systémů může být slabý buněčný růst překonán [79]. 

Stály průtok média skrz póry a okolo scaffoldu usnadňuje transport živin k buňkám uvnitř 

scaffoldu [69]. Tím dochází k orientaci buněk ve směru toku média, což je pro některé 

tkáně nežádoucí. Například u kloubní chrupavky je důležitá orientace povrchových buněk 

kolmo na tok [79]. 
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3.4.2 Nádoby umožňující míchání (Stirred Vessels) – Spinner flasks 

Z bioreaktorů typu Stirred Vessels jsou nejznámější Spinner Flasks. Jedno z nejvíce rozší-

řených použití bioraktoru tohoto typu je dynamické setí scaffoldů. Scaffold je umístěn do 

kultivačního média, které obsahuje buňky [69]. Bioreaktor typu Spinner Flask byl navrhnut 

tak, aby produkoval hydrostatické síly, které napomáhají hromadnému transportu. Skládá 

se z válcové skleněné nádoby a míchacího prvku, který zajišťuje míchání kultivačního mé-

dia. Míchacím prvkem může být například magnetické míchadlo. Tento systém napomáhá 

rovnoměrné buněčné distribuci. Používá se zejména pro kostní scaffoldy. Míchání média 

může způsobit turbulentní proudy [80]. 

3.4.3 Rotační bioreaktor (Rotating Wall Vessel) 

Hlavním účelem rotačního pohybu bioreaktorů je zvýšení rovnoměrné distribuce buněk, 

usnadnění transportu živin a odpadních látek. Nevýhodou bioreaktorů tohoto typu je turbu-

lentní proudění, které může mít za následek vysoké smykové napětí, které by mohlo  

poškodit buňky [54]. Ačkoli je smykové napětí nezbytné pro modulaci některých mecha-

nických vlastností tkáňových scaffoldů, vysoké smykové napětí může vést ke tvorbě 

nežádoucích kapslí obklopujících tkáně [79]. 
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II.  PRAKTICKÁ ČÁST 
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4 TESTOVÁNÍ CYTOKOMPATIBILITY PIM KERAMIKY  

Testování bylo zaměřeno na keramický materiál, který byl vyroben pomocí PIM technologie. 

Výhodou PIM technologie je vysoká preciznost, která umožňuje vyrábět různé tvary implantá-

tů. Tato technologie má potenciál pro využití v rámci personalizované medicíny. Cílem  

praktické části bylo otestování cytokompatibility keramického materiálu vyrobeného pomocí 

technologie PIM, s potenciálním využitím jako scaffold pro tkáňové inženýrství. Dále byla 

v rámci experimentální části provedena modifikace povrchů pomocí vodivých polymerů 

s využitím biopolymerů jako stabilizátorů filmů.  

Podle normy ISO 10993-5 lze testovat cytotoxicitu materiálů několika způsoby. První 

možností je provedení testování pomocí extraktu materiálu. Další eventualitou jsou zkouš-

ky přímým kontaktem nebo zkoušky nepřímým kontaktem. V rámci testů cytokompatibility 

nejdříve probíhalo stanovení cytotoxicity extraktu vytvořeného z PIM keramiky podle ISO 

10993-5 Biologické hodnocení zdravotnických prostředků – Část 5: Zkoušky na cytotoxicitu 

in vitro. Extrakt pro toto testování byl vyroben podle stejné normy z části 12: Příprava vzorků 

a referenční materiály (ISO normy ČSN EN ISO 10993-12). U vzorků s modifikovaným povr-

chem byla provedena zkouška přímým kontaktem. Dále byla testována schopnost buněk adhe-

rovat a růst na PIM keramice. Série testování byla zakončena dynamickou kultivací scaffoldů 

v bioreaktoru. 

4.1 Použitá buněčná linie, materiál  

Pro testování biologických vlastností scaffoldů byla použita buněčná linie NIH/3T3 

(ATCC CRL-16658TM), což je linie adherentních myších embryonálních fibroblastů. Kul-

tivační médium pro tuto buněčnou linii se skládá z DMEM (Dulbecco's Modified Eagle 

Medium, Biosera) s obsahem 10 % Calf Sera (Biosera) a s 1 % Penicilinu/Streptomycinu 

(Biosera). Pro kultivaci byly použity lahve a misky z tkáňového polystyrenu značky TPP. 

Kultivace probíhala za stálých podmínek v inkubátoru (Heracell 150i, Thermo Scientific) 

při 37 °C, s koncentrací CO2 5 %, za stálé relativní vlhkosti 90 %. 
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Obr. 16 Buněčná linie NIH/3T3, převzato z [81] 

 

Pro testování byl použit materiál, který byl vyroben v Ústavu výrobního inženýrství FT 

UTB. Keramické vzorky byly vyrobeny pomocí technologie PIM. Vzorky se lišily jednak 

velikostí pórů, ale také obsahem jednotlivých složek, ze kterých byl materiál vyroben. 

Směs se skládala z keramického prášku (Al2O3), pojivového systému (Licomont EK583) 

a z KCl, který plnil funkci space holderu. Koncentrace jednotlivých složek jsou uvedené 

v tab 3. 

Tab. 3 Objemové složení směsi, převzato z [82] 

Objemové složení směsi [obj. %] 

Směs 

Pojivový systém 

(Licomont EK583) 

Keramický prášek 

(Al2O3) 
Space holder (KCl) 

40 40 40 

10 10 10 

50 50 50 

40 40 40 

4.2 Kultivace NIH/3T3 

Použitá buněčná linie myších fibroblastů (NIH/3T3) byla před pasážováním buněk zkon-

trolována pomocí mikroskopu. Z kultivační nádoby (T-lahev, T75, TPP) bylo odsáto médi-

um a buňky byly opláchnuty pomocí fosfátového pufru (PBS, Biosera), který vypláchne 

a odstraní zbytky kultivačního média. PBS bylo odsáto a k buňkám v kultivační nádobě byl 
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přidán trypsin (Biosera), který uvolní naadherované buňky. Jedná se o enzymatické oddě-

lení buněk od povrchu kultivační nádoby. Dochází k přerušení interakcí mezi buňkami 

navzájem a mezi buňkami a tkáňovým plastikem. Kultivační nádoba byla umístěna do  

inkubátoru, přibližně na 5-10 minut. Během této doby, byly buňky kontrolovány pod mi-

kroskopem. Po uvolnění buněk bylo přidáno pro neutralizaci trypsinu stejné množství  

média. Obsah kultivační nádoby byl převeden do zkumavky. Zkumavka s roztokem buněk, 

trypsinu a média byla vložena do předem vyhřáté centrifugy na 37°C. Centrifugace trvala 

po dobu tří minut při otáčkách 1100 rpm. Po odstředění byly buňky usazeny na dně zku-

mavky a roztok nad buňkami byl odsát. Pomocí média došlo k naředění buněk na požado-

vanou koncentraci. 

4.3 Cytotoxicita PIM materiálu 

Cytokompatibilita materiálu byla stanovena pomocí testování cytotoxicity extraktu dle 

ISO 10993-5 a dále pomocí buněčné adheze a proliferace na povrchu testovaného materiá-

lu. Buňky, které byly testovány na cytotoxicitu extraktu z keramického materiálu vyrobe-

ného pomocí technologie Powder Injection Molding, byly nejprve zpasážovány. Dále byly 

vysazeny v koncentraci 105 buněk na 1 ml kultivačního média do 96 jamkových destiček, 

které byly následně předkultivované po dobu 24 h. Extrakt z materiálu byl vyroben podle 

ISO normy ČSN EN ISO 10993-12, kdy extrakční poměr byl 0,2 g vzorku (vyrobeného 

vstřikováním) na 1 ml kultivačního média. Zkumavky s připraveným extraktem byly vlo-

ženy do třepačky, kde byly protřepávány po dobu 24 h při teplotě 37 °C. Poté bylo  

extrakční médium vysterilizované pomocí stříkačkového mikrofiltru s velikostí pórů 

0,22 µm. Takto zhotovený extrakt byl přidáván k buňkám nasazeným v platu v různých 

koncentracích ve čtyřech opakováních. Extrakt byl k buňkám přidáván v koncentracích 1, 

10, 25, 50, 75 a 100 %. V jedné z 96 jamkových destiček bylo pouze vyměněno médium 

a buňky byly ponechány jako reference. Po 24 hodinách byly pomocí mikroskopu Olym-

pus IX81 pořízeny mikrofotografie buněk. Cytotoxicita testovaného extraktu byla vyhod-

nocena pomocí testu MTT. 

4.3.1 Test MTT 

Pomocí testu MTT lze vyhodnotit viabilitu buněk na základě spektrofotometrie. Test je 

založen na schopnosti živých organismů s aktivním metabolismem přeměnit rozpustnou 

thiazolovou sůl na nerozpustné fialové krystalky formazanu. U mrtvých buněk zaniká 
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schopnost přeměny MTT (3-[4,5-dimethylthiazol-2-yl]-2,5-difenyltetrazolium bromidu) na 

formazan, takže tvorba barvy je vhodný ukazatel pro zjištění viability buněk. 

U buněk, na kterých byl testován extrakt, bylo nejprve vyměněno médium. Do nového 

média bylo do jednotlivých jamek napipetováno 0,5 mg/ml MTT (Duchefa Biochemie). 

Roztok MTT působil po dobu čtyř hodin a poté byl obsah jamek odsát. Dále bylo 

k buňkám přidáno DMSO (Dimethylsulfoxid, Duchefa Biochemie). Toto organické roz-

pouštědlo rozpustí purpurové krystalky formazanu. Po uplynutí patnácti minut byla změře-

na absorbance při 570 nm pomocí přístroje Infinite M200 (Tecan). Jako referenční vlnová 

délka bylo nastaveno 690 nm. Srovnání výsledků bylo provedeno s buňkami kultivovaný-

mi v čistém médiu bez extraktu. Výsledky jsou uvedeny jako snížení viability buněk 

v relativní buněčné viabilitě ve srovnání s referenčními buňkami. Reference odpovídá 

100% bunečné viabilitě a byla nastavena na hodnotu 1. 

4.4 Modifikace povrchu 

Pro modifikaci povrchu keramického scaffoldu byly zvoleny čtyři typy filmů. Všechny 

filmy byly na bázi polyanilinu (PANI). Část vzorků byla pokryta čistým PANI bez  

stabilizátorů. Dále byly připraveny vzorky s filmy z PANI v kombinaci s chitosanem 

(CHIT), hyaluronátem sodným (SH) nebo alginátem sodným (ALG. S.). Pro výrobu stabi-

lizovaných filmů byly vybrány biopolymerní stabilizátory, u kterých se dalo očekávat, že 

příznivě podpoří buněčnou fyziologii. Modifikované povrchy vzorků PIM keramiky byly 

vyfoceny pomocí laserového skenovacího konfokálního mikroskopu. Tytéž filmy byly 

připraveny stejným postupem do kultivačních misek. 

4.4.1 Polyanilinový film bez stabilizátorů (PANI) 

Pro výrobu PANI filmů byl použit 0,2 M anilín hydrochlorid (AH, Lach-Ner) a 0,25 M 

peroxodisíran amonný (APS, Sigma Aldrich). Roztoky AH a APS a reakční směs byla na-

lita na vzorky a polystyrenové misky. Polymerece probíhala po dobu 1 hodiny. Poté byly 

pokryté vzorky promyty 0,2 M HCl a opláchnuty methanolem. 

4.4.2 Polyanilinový film s hyaluronátem sodným (PANI+SH) 

Pro přípravu filmů PANI SH bylo použito AH 0,2 M, APS 0,1 M a SH 1 %. Byl připraven 

roztok hyaluronátu sodného (Contipro) v demineralizované vodě. Aby došlo k dokonalému 

rozpuštění SH, byla zkumavka s roztokem přes noc protřepávána na třepačce při teplotě 
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55°C. Do tohoto roztoku hyaluronátu sodného byl přidán AH, do něj byl nalit roztok APS, 

který byl připraven rozpuštěním APS v demineralizované vodě. Reakční směs PANI SH 

byla přelita přes vzorky PIM keramiky a na polystyrenové misky. Vše bylo ponecháno 

polymerovat po dobu 4 hodin. Následovalo promytí 0,2 M HCl a opláchnutí methanolem. 

4.4.3 Polyanilinový film s chitosanem (PANI+CHIT) 

Filmy PANI CHIT byly připraveny z AH 0,2 M, APS 0,01 M a 2 % CHIT. První den pro-

běhla příprava chitosanového roztoku. Chitosan (Sigma Aldrich) v 1 M HCl byl umístěn na 

třepačku při teplotě 55 °C a byl přes noc rozpuštěn. Byla provedena filtrace chitosanového 

roztoku přes Büchnerovu nálevku. Do získaného chitosanového roztoku byl přidán AH 

a zároveň byl v demineralizované vodě rozpuštěn APS. Oxidační činidlo, tedy APS, byl 

přilit do roztoku AH s CHIT. Vzniklý roztok byl dále přelit přes vzorky keramiky a na 

polystyrenové misky. Reakční směs byla ponechána polymerovat po dobu 12 hodin. Poté 

byly pokryté vzorky promyty 0,2 M HCl a opláchnuty methanolem.  

4.4.4 Polyanilinový film s alginátem sodným (PANI+ALG.S.) 

Čtvrtý typ filmů byl PANI s ALG. S. Tyto filmy se skládaly z AH 0,2 M, APS 0,25 M 

a 2 % ALG. S. Byl připraven roztok alginátu sodného (IPL, Ing. Petr Lukeš), kdy zkumav-

ka s ALG. S. a demineralizovanou vodou byla přes noc umístěna na třepačku a protřepává-

na při teplotě 37 °C. Dále následovala příprava PANI SH koloid. Do získaného roztoku 

alginátu sodného byl přidán AH a zároveň byl v demineralizované vodě rozpuštěn APS. 

Poté byl APS přilit do roztoku AH s ALG. S. Vzorky PIM keramiky byly přelity reakční 

směsí a byly ponechány polymerovat po dobu 4 hodin. Následovalo promytí 0,2 M HCl 

a opláchnutí methanolem. 

4.5 Sterilizace vzorků 

Před kontaktem buněk se vzorkem bylo nutné provést sterilizaci vzorků. Vzorky, u kterých 

byl modifikován povrch, byly po dobu 4 hodin ponořeny do 70% ethanolu, poté byly přes 

noc ponořeny do ultra čisté vody (UPW). Další den byly vzorky přesunuty do kultivačního 

média. 

Sterilizace vzorků PIM keramiky bez upraveného povrchu probíhala v sušárně, kde byly 

vzorky umístěny po dobu 4 hodin při teplotě 160 °C. 
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4.6 Buněčná proliferace na polymerních filmech 

Na kultivační misky o průměru 4 cm byly připraveny polymerní filmy PANI bez stabilizá-

torů i se stabilizátory. Od každého typu filmu byly připraveny misky v čtyřech opaková-

ních. Před nasazením buněk byla provedena sterilizace pod UV světlem po dobu 30 minut. 

Do misek s připravenými polymerními filmy a prázdných kultivačních misek (reference) 

bylo přidáno médium s buňkami o koncentraci 105 buněk na 1 ml média. Misky byly umís-

těny do inkubátoru s kontrolovanými podmínkami (37 °C a 5 % CO2.). Po dvou dnech 

růstu byly buňky zafixovány a byla obarvena jejich jaderná DNA spolu s aktinovými vlák-

ny. 

4.6.1 Fixace a barvení jaderné DNA a aktinových vláken 

Prvním krokem při fixaci buněk je odsátí stávajícího obsahu misek. Poté byl přidán na pat-

náct minut 4% formaldehyd (PENTA chemicals). Po odsátí formaldehydu byly misky pro-

pláchnuty PBS. Dále byl k buňkám nasazených v miskách přidán 0,5% Triton X-100 

(Sigma Aldrich), který byl po pěti minutách odsát. Následovalo promytí PBS, které se 

opakovalo třikrát. Všechny následující kroky probíhaly za zhasnutého světla. Do nového 

PBS bylo přidáno barvivo Hoechst (Sigma Aldrich) v koncentraci 10 µg/ml, které barví 

jadernou DNA, a zároveň byla přidána 1 kapka na ml barviva ActinRedTM 555 (Invitrogen) 

pro obarvení aktinových vláken buněčného cytoskeletu. Po třiceti minutách, kdy byly mis-

ky uchovány v inkubátoru ve tmě, bylo vyměněno PBS a byly pořízeny mikrofotografie 

morfologie buněk. K focení byl použit fluorescenční inverzní mikroskop s fázovým kon-

trastem, Olympus IX81 (Japonsko). 

4.7 Cytotoxicita v přímém kontaktu 

Vzorky s modifikovaným povrchem o přibližně stejné velikosti byly po sterilizaci testová-

ny na zkoušku cytotoxicity v přímém kontaktu. Vzorky byly vloženy doprostřed misek 

s předkultivovanými buňkami o koncentraci 105 buněk na 1 ml kultivačního média. Po 

dvou dnech kultivace byly buňky zafixovány. Fixace probíhala stejně jako je popsané 

v kapitole 4.6.1 Fixace a barvení jaderné DNA a aktinových vláken. Buňky v okolí vzorků 

byly po zafixování nafoceny pomocí inverzního fluorescenčního mikroskopu s fázovým 

kontrastem (Olympus IX81). 
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4.8 Osazení scaffoldů buňkami 

Osazení scaffoldu buňkami probíhalo za statických podmínek. Buňky byly pomocí trypsi-

nu odděleny od povrchu kultivační nádoby, odstředěny a naředěny kultivačním médiem na 

požadovanou koncentraci. Scaffoldy byly umístěny na 24 jamková plata. Na každý 

scaffold bylo naneseno 100 µl média s buňkami v koncentraci 107 buněk na 1 ml média. Po 

hodině, kdy probíhala adheze buněk na povrch, byly vzorky přelity médiem. Scaffoldy 

osazené buňkami byly ponechány proliferovat po dobu dvou dnů v inkubotáru při 37 °C 

a 5 % CO2.  

4.9 Barvení DNA buněk bez fixace 

Po dvou dnech proliferace byla obarvena DNA buněk pomocí Hoechst. Při barvení pomocí 

fluorescenční látky Hoechst, je důležité pracovat ve tmě, aby nedocházelo k vysvícení. Do 

každé jamky se stávajícím médiem bylo přidáno 10 µl Hoechst (Sigma Aldrich). Destičky 

se vzorky byly umístěny na 30 minut do inkubátoru. Poté byl odsát obsah jamek a přidáno 

nové médium. Z takto připravených scaffoldů s obarvenou DNA byly pořízeny mikrofoto-

grafie přímého kontaktu vzorku s buňkami a povrchu vzorků porostlého buňkami. Fotogra-

fie byly pořízeny pomocí invertovaného fázového kontrastního mikroskopu. 

4.10 Bioreaktor 

Před spuštěním bioreaktoru byly jednotlivé součásti bioreaktoru vysterilizovány v parním 

autoklávu. Sterilizace kohoutů, špuntů a šroubů byla provedena pomocí 70% ethanolu, ve 

kterém byly ponořeny přes noc.  

Před osazením scaffoldu buňkami, byly vzorky keramiky s nemodifikovaným povrchem 

vysterilizovány. Do bioreaktoru byly vloženy buňkami osazené vzorky PIM keramiky. 

Z vyrobených vzorků byly vybrány scaffoldy s 30 obj. % KCl. Byly testovány vzorky 

s velikostí pórů (125–250) µm i s pórovitostí vyšší než 250 µm.  

Nejdříve byl sestaven bioreaktor a poté byla médiem naplněna zásobní lahev. Každý vzo-

rek osazený buňkami byl opatrně vložen do jedné cely. Poté byly komory naplněny pomocí 

injekčních stříkaček kultivačním médiem. Dvě stříkačky byly vsunuty do kohoutů první 

komory. Jednou stříkačkou bylo přidáváno médium a druhou stříkačkou byly nasávány 

vzduchové bubliny. Obdobně byla naplněna druhá cela. Poté byly naplněny přívody ke 

komorám. Po uzavření kohoutů byly odsáty zbytky média z přívodu kohoutu. 
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Obr. 17 Plnění komor bioreaktoru médiem  

 

 

Obr. 18 Sestavený rotační bioreaktor umístěný v inkubátoru 

 

Bioreaktor se vzorky byl umístěn do inkubátoru (37 °C a 5 % CO2). Rychlost otáček byla 

nastavena na 9,6 rpm a pumpa na 256 rpm. Dynamická kultivace probíhala po dobu čtrnác-

ti dnů. Poté byl bioreaktor opatrně rozebrán a z komor byly pinzetou vyjmuty vzorky. Ke-

ramické scaffoldy byly přesunuty do kultivačních destiček, kde probíhala fixace a následné 

barvení jaderné DNA pomocí barviva Hoechst (Sigma Aldrich). Fixace i barvení probíhalo 

stejně jako v kapitole 4.5.1 Fixace a barvení jaderné DNA a aktinových vláken. 
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5 VÝSLEDKY A DISKUZE 

5.1 Výsledky cytotoxicity 

Prvním testem při stanovení biokompatibility materiálu bylo stanovení cytotoxicity. Byl 

testován extrakt keramických vzorků, vyrobených technologií PIM. Vyhodnocení cytoto-

xicity extraktů bylo provedeno pomocí metody MTT 

 

Obr. 19 Graf relativní buněčné viability v závislosti na koncentraci extraktu PIM keramiky 

s velikostí pórů v rozmezí 125–250 µm s 20 %, 30 %, 40 % nebo 50 % KCl 
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Obr. 20 Graf relativní buněčné viability v závislosti na koncentraci extraktu PIM keramiky 

s velikostí pórů 250 µm a větší s 20 %, 30 %, 40 % nebo 50 % KCl 

 

Hodnota relativní buněčné viability 1 odpovídá 100 %, tedy viabilitě rovnající se referenci. 

Podle normy ISO 10993-5 je extrakt považován za necytotoxický, když hodnoty relativní 

buněčné viability jsou nad 0,8. V rozmezí 0,6–0,8 je extrakt mírně cytotoxický a od 0,4 do 

0,6 je extrakt klasifikován jako středně cytotoxický. Pod hodnotou 0,4 relativní buněčné 

viability vykazuje extrakt závažnou cytotoxicitu. Extrakt byl u všech vzorků vyhodnocen 

jako necytotoxický, nebo byl shledán jen mírně cytotoxickým. Ani u nejvyšší koncentrace 

extraktu neklesla hodnota relativní buněčné viability pod hodnotu 0,6. Na obr. 17 jsou gra-

fy cytotoxicity pro extrakt keramiky s velikostí pórů v rozmezí 125–250  µm a s různým 

obsahem KCl. Na těchto grafech lze vidět, že buňky byly schopny růstu i ve 100% extrak-

tu, avšak pro extrakty z keramiky, která obsahovala 30–50 obj. % KCl, je u 100% extraktů 
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vyhodnocena mírná cytotoxicita. U extraktu z keramiky s objemem space holderu KCl 

20 % byl 100% extrakt těsně nad hranicí 0,8 relativní buněčné viability a je tedy považo-

ván za necytotoxický.  

5.2 Výsledky buněčné proliferace na polymerních filmech  

Po dvou dnech proliferace byla obarvena jaderná DNA a aktinová vlákna buněčného cy-

toskeletu a byly pořízeny mikrofotografie pomocí invertovaného mikroskopu s fázovým 

kontrastem.  

 

 

Obr. 21 Reference NIH/3T3 na tkáňovém plastiku, (A) buněčná jaderná DNA (modrá 

barva) a aktinová vlákna (červená barva), (B) aktinová vlákna 
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Obr. 22 Obr. 23 NIH/3T3 na PANI filmu, (A) buněčná jaderná DNA (modrá barva) 

a aktinová vlákna (červená barva), (B) aktinová vlákna 

 

 

Obr. 24 NIH/3T3 na PANI filmu stabilizovaném SH, (A) buněčná jaderná DNA (modrá 

barva) a aktinová vlákna (červená barva), (B) aktinová vlákna 
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Obr. 25 NIH/3T3 na PANI filmu stabilizovaném CHIT, (A) buněčná jaderná DNA (modrá 

barva) a aktinová vlákna (červená barva), (B) aktinová vlákna 

 

 

Obr. 26 NIH/3T3 na PANI filmu stabilizovaném ALG.S., (A) buněčná jaderná DNA (mod-

rá barva) a aktinová vlákna (červená barva), (B) aktinová vlákna 

 

Na obr. 21 je zobrazena reference buněk, která byla kultivována na tkáňovém plastiku bez 

modifikovaného povrchu polyanilinovým filmem. U snímků reference můžeme pozorovat, 

že se buňky začaly shlukovat. Na obrázcích 22 až 26 pak lze vidět buněčnou proliferaci 
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myších fibroblastů na polyanilinových filmech bez stabilizátorů i se stabilizátory. Jako 

stabilizátory byly použity biopolymery jako je hyaluronát sodný, chitosan a alginát sodný. 

Vlevo na obrázcích (A) jsou mikrofotografie, na nichž je modře vidět obarvená buněčná 

jaderná DNA a červeně obarvená aktinová vlákna buněčného cytoskeletu. Vpravo na ob-

rázcích (B) jsou pro lepší zobrazení morfologie snímky jen aktinových vláken. Na obr. 22 

jsou snímky PANI filmu, kde můžeme pozorovat, že buňky v tomto prostředí nebyly 

schopné proliferace. Neschopnost buněk adherovat a proliferovat na PANI filmu může být 

způsobena vedlejšími nízkomolekulárními produkty, které mohou vznikat při syntéze. Ve 

studii Kašpárková et al. (2019) je uvedeno, že cytotoxicita polyanilinu je dána především 

přítomností zbytků persíranu amonného a nízkomolekulárních polárních látek [83]. Na obr. 

23 vidíme buněčnou proliferaci na povrchu pokrytém PANI filmem stabilizovaným hyalu-

ronátem sodným. Snímky povrchu s SH podporují fakt, že SH podporuje buněčnou prolife-

raci. Aktinová vlákna na obr. 23 (B) jsou v porovnání s vlákny referenčních buněk více 

vláknitá. Míra proliferace na PANI filmu stabilizovaném pomocí chitosanu (obr. 24) je 

obdobná jako na PANI SH filmu stejně jako morfologie aktinových vláken. Buněk na po-

vrchu, který byl modifikován PANI filmem stabilizovaným alginátem sodným (obr. 26), je 

v porovnání s PANI filmy stabilizovanými SH nebo CHIT, méně. V kapitole 2.1.2.2 Algi-

nát je zmíněno, že alginát podporuje buněčnou adhezi. Na obr. 26 lze pozorovat malé kula-

té buňky. Tyto buňky se naadherovaly na povrch, ale neproliferovaly. 

5.3 Modifikovaný povrch 

U všech typů keramických vzorků byl modifikován povrch polyanilinovým filmem 

s přídavkem vybraných biopolymerů. Celkem bylo 64 typů vzorků, každý vzorek byl zho-

toven ve dvou opakováních. Pomocí laserové skenovací konfokální mikroskopie byly poří-

zeny fotografie povrchů. V první řadě bylo u modifikovaných povrchů provedeno testování 

cytotoxicity prostřednictvím zkoušky přímým kontaktem. Na takto upravených površích 

byla dále testována buněčná proliferace. V následující kapitole jsou uvedeny pouze vybra-

né snímky povrchů, na shodných typech vzorků je dále ukázána i buněčná proliferace.  

5.3.1 Laserová skenovací konfokální mikroskopie 

Na následujících obrázcích jsou snímky modifikovaných povrchů PIM keramiky, které 

byly pořízeny laserovým skenovacím konfokálním mikroskopem. Rozložení snímků na 

obrázcích 27 až 30 je následovné. Na snímcích (A) je zobrazena keramika s póry většími 
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než 250 µm a s 30 obj. % KCl (space holder), na snímcích (B) je keramika s póry většími 

než 250 µm a s 40 obj. % KCl, (C) velikost pórů keramiky je v rozmezí 125–250 µm 

a 30 obj. % KCl, (D) velikost pórů v rozmezí 125–250 µm a 40 obj. % KCl. 

 

Obr. 27 Modifikovaný povrch keramického scaffoldu polyanilinovým filmem (PANI) 

 

Obr. 28 Modifikovaný povrch keramického scaffoldu polyanilinovým filmem stabilizova-

ným pomocí hyaluronátu sodného (PANI+SH) 
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Obr. 29 Modifikovaný povrch keramického scaffoldu polyanilinovým filmem stabilizova-

ným pomocí chitosanu (PANI+CHIT) 

 

 

Obr. 30 Modifikovaný povrch keramického scaffoldu polyanilinovým filmem stabilizova-

ným pomocí alginátu sodného (PANI+ALG.S.) 
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Na snímcích z laserového skenovacího konfokálního mikroskopu, které jsou na obr. 23 lze 

vidět polyanilinem modifikovaný povrch keramického vzorku. Na obrázcích lze vidět svět-

lé krystalky, které pravděpodobně mohou být způsobeny vykrystalizováním jednoho z re-

aktantů, nebo by se mohlo jednat o nízkomolekulární nečistoty. Polymerní film je po celém 

povrchu vzorku. Distribuce pórů na obr. 23 (A, B) není rovnoměrná a póry jsou více pro-

pojené než u menší velikosti pórů (C, D). Na obr. 28 (A, B), kde mají póry velikost vyšší 

než 250 µm, lze opět vidět vyšší propojenost pórů.  

5.4 Cytotoxicita v přímém kontaktu 

Jelikož výsledek testů cytotoxicity přímého kontaktu byl u všech typů vzorků stejný, jsou 

na následujícím obrázku ukázány pouze vybrané vzorky. Na snímku (A) je keramika pota-

žená PANI filmem s velikostí pórů větší než 250 µm a s obsahem space holderu KCl 

50 obj. %. (B) keramika potažená PANI filmem stabilizovaným SH a póry většími než 

250 µm a s obsahem KCl 40 obj. %. (C) keramika potažená PANI filmem stabilizovaným 

CHIT a póry v rozmezí 125–250 µm a s obsahem KCl 30 obj. %. (D) keramika potažená 

PANI filmem stabilizovaným ALG. S. a póry v rozmezí 125–250 µm a s obsahem KCl 

20 obj. %. 

 

 

Obr. 31 Testování cytotoxicity pomocí přímého kontaktu vzorku s buňkami, (A) povrch 

modifikovaný PANI filmem, (B) PANI SH, (C) PANI CHIT, (D) PANI ALG. S. 

 

Na obr. 31 jsou snímky z kultivace buněčné linie myších fibroblastů v přímém kontaktu se 

vzorky PIM keramiky s modifikovaným povrchem pomocí PANI filmů. Ze snímků lze 

vidět, že buňky byly schopny v přímém kontaktu se vzorkem růst. Vzhledem k tomu, že 
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průměrná doba zdvojení populace u myších fibroblastů NIH/3T3 je přibližně 24 hodin, je 

možné říci, že buňky byly schopny i proliferace.  

5.5 Výsledky osazení scaffoldu buňkami (buněčná proliferace) 

Interakce buněk s povrchem materiálu závisí především na fyzikálních a chemických 

vlastnostech jejich povrchu. Zda bude implantovaný materiál tolerován nebo odmítnut zá-

leží na povrchových vlastnostech, které určují interakce mezi materiálem a prostředím. 

5.5.1 PIM keramika s modifikovaným povrchem 

Bylo připraveno celkem 64 různých vzorků, každý po dvou opakováních. Jelikož bylo 

vzorků mnoho, jsou v následující podkapitole vybrány pouze některé fotografie buněčné 

proliferace. Mikrofotografie byly pořízeny pomocí invertovaného mikroskopu s fázovým 

kontrastem, Olympus IX81. Na obrázcích 31 až 34 jsou zobrazeny fotografie buněčné pro-

liferace na keramických scaffoldech s modifikovanými povrchy. Na snímcích (A) je kera-

mika s póry většími než 250 µm a s 30 obj. % KCl (space holder). (B) keramika s póry 

většími než 250 µm a 40 obj. % KCl, (C) velikost pórů v rozmezí 125–250 µm a 30 obj. % 

KCl, (D) velikost pórů v rozmezí 125–250 µm a 40 obj. % KCl 

 

 

Obr. 32 PIM keramika potažená polyanilinovým filmem bez stabilizátorů (PANI) 

s obarvenou jadernou DNA buněk 

 

Na obr. 32 jsou mikrofotografie keramického scaffoldu s modifikovaným povrchem poly-

anilinovým filmem. Ve srovnání s buněčnou proliferací na samotných filmech jsou buňky 

schopny růst na modifikovaném povrchu scaffoldu. Avšak oproti ostatním modifikovaným 
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vzorkům, kdy byly pro výrobu filmů použity stabilizátory, je míra buněčné proliferace niž-

ší u vzorků s PANI filmem bez stabilizátorů. Z fotografií je dále patrné, že adherovalo 

a proliferovalo více buněk na scaffoldech, které mají velikost pórů vyšší než 250 µm 

(A,B).  

 

Obr. 33 PIM keramika potažená polyanilinovým filmem stabilizovaným hyaluronátem 

sodným (PANI+SH) s obarvenou jadernou DNA buněk 

 

Na obr. 33 je ukázána buněčná proliferace myších fibroblastů na keramickém povrchu mo-

difikovaném PANI filmem stabilizovaným SH. Na snímku (A) lze vidět buňky okolo pórů 

v keramice a také lze pozorovat, jak tyto póry prosvítají světlou barvou. Z toho lze tedy 

říci, že buňky byl schopné migrace póry do vnitřní struktury scaffoldu. Při porovnání 

množství buněk na tomto konkrétním příkladu, lze konstatovat, že více buněk se nachází 

na scaffoldech s většími póry.   

 

Obr. 34 PIM keramika potažená polyanilinovým filmem stabilizovaným chitosanem 

(PANI+CHIT) s obarvenou jadernou DNA buněk 
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Na snímcích na obr. 34 je vidět, že na scaffoldech s velikostí pórů 125–250 µm (C, D), lze 

pozorovat více buněk než na snímcích (A, B). Opět lze pozorovat světlejší oblasti na sním-

cích, které pravděpodobně značí migraci buněk dovnitř pórů. Na snímcích 34 C, D není 

distribuce rovnoměrná, což by mohlo být způsobeno statickým typem setí. 

 

Obr. 35 PIM keramika potažená polyanilinovým filmem stabilizovaným alginátem sodným 

(PANI+ALG.S.) s obarvenou jadernou DNA buněk 

 

Na obr. 35 jsou uvedeny snímky keramického scaffoldu s modifikovaným povrchem po-

mocí PANI filmu stabilizovaného ALG.S. Na snímcích 35 A, C, kde je keramika ve které 

byl obsah space holderu KCl 30 obj. %, je možné pozorovat vyšší buněčnou proliferaci 

oproti snímkům 35 B, D.  

5.5.2 PIM keramika bez povrchových úprav 

Buňky byly po třiceti minutách prvotní adheze přelity médiem a poté byly buňky, které se 

nestačily naadherovat, spláchnuty pomocí média do kultivační misky. Po třech dnech sta-

tické kultivace byla bez fixace obarvena jaderná DNA buněk pomocí barviva Hoechst 

a byly pořízeny snímky povrchu vzorků. Lze tedy říci, že buňky linie NIH/3T3 byly 

schopny adheze i následné proliferace na testovaném vzorku. Takto osazené scaffoldy byly 

dále přesunuty do komor bioreaktoru, kde probíhala dynamická kultivace po dobu čtrnácti 

dní. 
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Obr. 36 Mikrofotografie povrchu keramického scaffoldu, vyrobeného technologií PIM, 

s velikostí pórů větší než 250 µm a s 30 obj. % KCl (space holder), osazeného buňkami 

s obarvenou jadernou DNA (na obr. světlé tečky) 

 

 

Obr. 37 Mikrofotografie povrchu keramického scaffoldu, vyrobeného technologií PIM, 

s velikostí pórů v rozmezí od 125 µm do 250 µm a s 30 obj. % KCl (space holder), osaze-

ného buňkami s obarvenou jadernou DNA (na obr. světlé tečky) 

 

Z mikrofotografií na obr. 36 lze vidět osazený povrch keramického scaffoldu. Světlé tečky, 

které jsou na snímcích, jsou obarvená jádra buněk. Osazení scaffoldu je téměř rovnoměrné 

na obou snímcích. Lze také vidět póry v keramice, které svítí, z toho se dá usuzovat, že 

buňky byly schopny migrovat póry do vnitřní části scaffoldu. Na obr. 37 lze vidět fotogra-

fie pórovitého keramického povrchu osazeného buňkami. V porovnání se snímky na 

obr. 36, je na tomto obrázku méně buněk a jejich distribuce není rovnoměrná. Opět ale 

můžeme pozorovat světlé póry, které dokazují migraci buněk dovnitř keramické struktury. 
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Vzorky, které jsou na obr. 36 a 37, byly přesunuty do bioreaktoru, kde probíhala dynamic-

ká kultivace. 

5.6 Výsledky dynamické kultivace v bioreaktoru 

Pro porovnání jsou v následující kapitole ukázány i snímky ze statické kultivace vzorků, 

která probíhala současně s dynamickou kultivací.  

 

 

Obr. 38 PIM keramika bez povrchových úprav s velikostí pórů 250 µm a více, osazena 

NIH/3T3 s obarvenou jadernou DNA, statická kultivace po dobu 14 dní 

 

 

Obr. 39 PIM keramika bez povrchových úprav s velikostí pórů 250 µm a více, osazena 

NIH/3T3 s obarvenou jadernou DNA, dynamická kultivace v bioreaktoru po dobu 14 dní 
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Obr. 40 PIM keramika bez povrchových úprav s velikostí pórů 250 µm a více, osazena 

NIH/3T3 s obarvenou jadernou DNA, dynamická kultivace v bioreaktoru po dobu 14 dní 

 

Na obrázcích 38 až 40 jsou uvedeny fotografie povrchu keramického scaffoldu osazeného 

buňkami s obarvenou jadernou DNA po kultivaci, která probíhala po dobu čtrnácti dnů. Na 

obr. 38 jsou snímky ze statické kultivace. Na snímku 38 A je zobrazen povrch scaffoldu, 

kde jsou vidět keramické póry, které mají světlejší barvu. Na obr. 38, kde jsou zobrazeny 

vzorky při statické kultivaci po dobu čtrnácti dnů, je na povrchu vzorků vidět méně buněk, 

než lze vidět na obrázcích 36 a 37, kde je zobrazen povrch keramických scaffoldů po kulti-

vaci za statických podmínek po dobu tří dnů. Jelikož se jedná o ty samé vzorky, je to prav-

děpodobně z důvodu, že buňky měly tendenci migrovat do středu scaffoldu. Ve srovnání 

s dynamickou kultivací, jsou buňky u statické kultivace více u povrchu, a proto svítí póry 

více než na obrázcích 39 a 40. U dynamické kultivace bylo obtížnější pořídit fotografie 

buněk na povrchu scaffoldu. Mohlo by to být způsobeno rychlou cirkulací média 

v rotačním bioreaktoru. Tedy buňky mohly mít vlivem smykového napětí větší tendenci 

migrovat do vnitřní struktury scaffoldu či naopak kvůli smykovému stresu byly z povrchu 

odstraněny. Nicméně ze snímků na obrázcích 39 a 40 lze říci, že buňky byly schopny osa-

dit scaffold. Pro ověření přítomnosti buněk ve vnitřní struktuře keramiky bylo potřeba 

vzorky rozlomit. Protože nebyly k dispozici prostředky, kterými by mohl být proveden 

rovný řez keramiky, byly vzorky po zafixování opatrně rozbity a střed scaffoldu byl zkon-

trolován pod mikroskopem. Fotografie rozlomené keramiky zde nejsou uvedeny, protože 

povrch nebyl rovný a snímky nebylo možno normálním invertovaným mikroskopem 

s fázovým kontrastem pořídit ostré. Lze ovšem konstatovat, že střed scaffoldu byl buňkami 

osazen. 
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ZÁVĚR 

Teoretická část práce se zabývala literární rešerší se zaměřením na scaffoldy pro tkáňové 

inženýrství. Na začátku práce byl nejdříve definován pojem scaffold. V navazující kapitole 

byly probrány požadavky na scaffoldy, jako je biokompatibilita a biodegradabilita. Další 

část práce byla zaměřena na morfologickou strukturu scaffoldů. Jeden úsek se zabývá 

technologiemi výroby scaffoldů. Jelikož se scaffoldy po implantaci nachází v přímém kon-

taktu s lidskou tkání, je velmi důležitý materiál, ze kterého bude scaffold zhotoven. A pro-

to byla značná část práce zaměřena na biomateriály. V tomto segmentu práce byly nejdříve 

biomateriály rozděleny do několika kategorií. Každá kategorie byla stručně popsána a bylo 

vybráno pár zástupců biomateriálů z každé kategorie. Další úsek práce byl věnován po-

vrchu biomateriálů a jejich možné modifikaci, protože hlavní roli k přijetí scaffoldu okolní 

hostitelskou tkání hraje interakce mezi materiálem a prostředím. V poslední pasáži teore-

tické části byla rozebrána dynamická kultivace pomocí bioreaktorů. 

Praktická část práce byla zaměřena na testování keramického materiálu vyrobeného pomo-

cí technologie PIM. Nejprve byl proveden test cytotoxicity extraktu. Z materiálu byl vyro-

ben extrakt, který se zkoumal v různých koncentracích na buněčné linii myších fibroblastů. 

Vyhodnocení cytotoxicity bylo stanoveno na základě buněčné viability pomocí testu MTT. 

Všechny extrakty byly vyhodnoceny jako netoxické, případně mírně toxické. Dále byla 

provedena modifikace keramického povrchu pomocí polyanilinových filmů. Některé 

z polyanilinových filmů byly stabilizovány pomocí biopolymerů, jako je hyaluronát sodný, 

chitosan nebo alginát sodný. Před testováním cytotoxicity pomocí zkoušky přímým kon-

taktem s modifikovanými vzorky, byla nejdříve otestována buněčná proliferace na samo-

statných polyanilinových filmech. Buňkám se na polyanilinových filmech se stabilizátory 

povedlo adherovat a byly schopny i proliferovat. Ovšem u PANI filmu bez stabilizátorů 

nebyly buňky schopné adheze. Poté byl proveden test přímého kontaktu. Tento test ukázal, 

že buňky jsou schopny růst v blízkosti keramických vzorků s modifikovaným povrchem. 

Dále bylo provedeno testování buněčné proliferace na povrchu modifikovaných vzorků. 

Toto testování ukázalo, že buňky byly schopny buněčné adheze i proliferace na všech mo-

difikovaných površích. Avšak na vzorcích, které byly modifikovány PANI filmem bez 

stabilizátorů, bylo méně buněk než na vzorcích, kde byl povrch potažen PANI filmem se 

stabilizátory. Jako poslední testování probíhala dynamická kultivace keramických vzorků 

bez povrchových úprav v bioreaktoru za podmínek simulujících in vivo prostředí. Výsled-

kem kultivace v bioreaktoru je, že buňky byly schopny keramický scaffold osadit. 
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AH  Anilín hydrochlorid 

ALG.S.  Alginát sodný 

APS  Peroxodisíran amonný (Ammonium persulfate) 

ECM  Extracelulární matrix 

HA  Kyselina hyaluronová 

HAp  Hydroxyapatit 

CHIT  Chitosan  

PANI  Polyanilin  

PCL  Poly(ε-kaprolacton)  

PLGA  Kopolymer kyseliny mléčné a glykolové 

SH  Hyaluronát sodný 

TG  Termoplastická želatina 

PIM  Powder Injection Molding (práškové vstřikování) 
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