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Seznam zkratek 
 

ACI   implantace autologních chondrocytů (Autologous Chondrocyte Implantation) 

BMP kostní morfogenní protein (bone morphogenic protein, BMP)  

ESC embryonální kmenové buňky (Embryonic Stem Cells) 

FBS   fetální bovinní sérum 

FGF  fibrogenní růstový faktor (Fibroblast Growth Factor) 

GAG   glykosaminoglykan  

GF růstový faktor (Growth Factor) 

HA kyselina hyaluronová (Hyaluronic Acid) 

IGF insulinu podobný růstový faktor (insulin like growth factor)  

MSC  mezenchymální kmenové buňky (Mesenchymal Stem Cells) 

PCL polykaprolakton (Polycaprolactone) 

PEO polyetylen oxid 

PLA  kyselina polymléčná (Polylactic acid) 

PLGA kopolymer kyseliny glykolové a mléčné (poly(lactic-co-glycolic acid) 

PGA kyselina polyglykolová (Polyglycolic Acid) 

PHB polyhydroxybutyrát (Polyhydroxybutyrate) 

PHEMA polyhydroxyetyl metakrylát  

PGS polyglycerol sebakát (Polyglycerol Sebacate) 

PU polyuretan 

PVA  polyvinyl alkohol 

SEM skenovací elektronová mikroskopie 

TGF  transformující růstový faktor (Transformic Growth Factor)  

TPEM dvoufotonová mikroskopie (Two photon excitation microscopy) 

SHG druhá harmonická (Second Harmonic Generation)  

SLP  správná laboratorní praxe 
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1. Úvod  
 

 Tkáňové inženýrství je rychle se vyvíjející obor, který využívá principů inženýrství a 

přírodních věd. Základní myšlenkou tkáňového inženýrství je obnovení nebo náhrada 

poškozené nebo chybějící tkáně pomocí nosiče z přírodního nebo syntetického materiálu, 

buněk a stimulačních faktorů, nebo jejich kombinací. Takto připravený materiál by měl po 

implantaci nahradit částečně nebo úplně poškozenou tkáň novou, plně funkční. Výhodou 

tkáňového inženýrství je možnost použití autologních buněk a biokompatibilních materiálů. 

Tím odpadají problémy s nedostatkem vhodných dárců a možné imunitní reakce a odhojení 

transplantované tkáně.  

 Proces tkáňového inženýrství začíná výběrem vhodného materiálu. Tento materiál 

musí být plně biokompatibilní s vhodnou délkou degradace. V současné době je testováno 

velké množství přírodních i syntetických materiálů. Výhodou přírodních materiálů je dobrá 

biokompatibilita, oproti tomu hlavní výhodou syntetických materiálů je možnost lépe nastavit 

degradaci materiálu tak, aby odpovídala potřebám regenerace konkrétní tkáně. Struktura 

nosiče musí mít velkou porositu s propojenými póry a dobré biomechanické vlastnosti.  

Připravené nosiče jsou testovány nejdříve na buněčných kulturách, v podmínkách in 

vitro. Důraz je kladen na dobrou buněčnou adhezi, proliferaci a diferenciaci buněk. Pro 

diferenciaci buněk může být použito různých stimulačních faktorů, kupříkladu růstových 

faktorů, nebo mechanické stimulace. Během diferenciace dochází k zahájení produkce 

specifických složek mezibuněčné hmoty, což je nezbytné pro utváření nové tkáně. 

 Před přikročením k následnému testování in vivo, preklinickým a klinickým studiím je 

potřebné kvality připraveného nosiče dobře zhodnotit. Vedle kvantitativních metod určujících 

buněčnou proliferaci a syntézu proteinů mezibuněčné hmoty je vhodné také zjistit distribuci 

buněk a mezibuněčné hmoty v nosiči. To umožňuje metoda fluorescenční a konfokální 

mikroskopie, kdy je možné pomocí specifických fluoroforů a fluorescenčně značených 

protilátek detekovat buňky a jejich chování v nosiči. 
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2. Literární přehled 
  

2.1. Anatomie chrupavky 

 

Chrupavka je pevná a pružná pojivová tkáň. Není vaskularizovaná ani inervovaná. Je 

tvořena buňkami - chondrocyty, které syntetizují její mezibuněčnou hmotu. Mezibuněčná 

hmota je tvořena glykosaminoglykany a proteoglykany, které interagují s kolagenními a 

elastickými vlákny. Rozeznáváme 3 druhy chrupavky, a to hyalinní, elastickou a vazivovou. 

Rozdíly mezi nimi jsou dány různým zastoupením složek mezibuněčné hmoty.  

 Mezibuněčná hmota obdařuje chrupavku pružností, která umožňuje tkáni vzdorovat 

mechanické námaze bez trvalé deformace. Hlavní funkcí chrupavky je podpora měkkých 

tkání. Díky své pružnosti a hladkému povrchu také tlumí nárazy a umožňuje kostem 

v kloubech hladký klouzavý pohyb (Konrádová V., 2000, Carneiro J., 2002). 

 

2.1.1. Hyalinní chrupavka 

Nejčastěji se v lidském těle vyskytuje chrupavka hyalinní. Pokrývá kloubní povrchy, 

tvoří část žeber a dále se vyskytuje v určitých částech dýchacích cest. U vyvíjejícího se 

jedince tvoří dočasný skelet, který je následně nahrazen kostí.  

Hyalinní chrupavka pokrývající kloubní povrchy je specializovaná tkáň, kryjící kostní 

části kloubů. Je uzpůsobená k absorpci nárazů a odolávání smykovému napětí, které vzniká 

při zatěžování kloubů. Za své výjimečné vlastnosti vděčí složení a struktuře mezibuněčné 

hmoty, která je složena zejména z velkého množství proteoglykanů propletených v husté síti 

kolagenu a velkému množství vody. Kloubní chrupavka obsahuje také velmi řídkou populaci 

chondrocytů (pouze asi 1% objemu), které jsou odpovědné za syntézu mezibuněčné hmoty a 

její nahrazení v případě degradace (Stoop, 2008). Některé chondrocyty vysílají do okolní 

mezibuněčné hmoty cilia, které pravděpodobně hrají roli v citlivosti na mechanické podměty 

v jejich okolí. Chondrocyty jsou známé tím, že mění syntézu složek mezibuněčné hmoty 

v závislosti na mechanickém zatěžování (Temenoff and Mikos, 2000). 
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Chondrocyty se vyvíjí z mezenchymálních kmenových buněk (Mesenchymal stem 

cells – MSC), které se vyskytují v kostní dřeni dospělého jedince. Během embryogeneze 

kmenové buňky diferencují v chondrocyty a syntetizují chrupavčitou mezibuněčnou hmotu. 

Dospělé chondrocyty kloubní chrupavky nejsou schopné dalšího dělení a jsou úplně 

obklopeny mezibuněčnou hmotou (Temenoff and Mikos, 2000, Konrádová V., 2000). 

Chondrocyty jsou uloženy v dutinách, které nazýváme lakuny. V jedné lakuně se může 

vyskytovat i celá skupina buněk – izogenetická skupina, která vzniká mitotickým dělením 

jednoho chondrocytu (Konrádová V., 2000).  

Mezibuněčná hmota je tvořena zejména vodou a anorganickými solemi. Kolagen, 

proteoglykany a ostatní proteiny a glykoproteiny tvoří pouze 20 % nativní hmotnosti tkáně. 

Kolagen představuje 50 – 60 % suché hmotnosti chrupavky. V hyalinní chrupavce se 

vyskytuje kolagen II, VI, IX a XI, ovšem kolagen typu II zastává z celkového množství 90 – 

95 %. Kolagen typu II na sebe váže velké množství uhlohydrátových skupin, které umožňují 

interakci s vodou a kolageny některých ostatních typů. Kolagen IX (1 % z celkového 

množství kolagenu) a XI (3 %) se podílí společně s kolagenem typu II na tvorbě vláken 

tvořících síť mezibuněčné hmoty. Tato organizace zaručuje pevnost a pružnost. Mezi další 

typy kolagenů vyskytujících se v kloubní chrupavce patří kolagen typu VI (1 %), nefibrilární 

kolagen, který tvoří disulfidickými můstky síť v prostoru kolem buněk. Kolagen typu X se 

vyskytuje pouze v oblastech kalcifikované mezibuněčné hmoty. 

Proteoglykany se skládají z asi 95% z polysacharidu a 5 % proteinu. Protein je spojen 

s jedním, nebo několika druhy řetězců glykosaminoglykanů (GAG). GAG řetězce jsou 

nerozvětvené polysacharidy skládající se z disacharidů, nebo amino cukru a jiného cukru. 

Disacharidy mají negativně nabité sulfátové nebo karboxylové skupiny, jejichž působením 

jsou GAG odpuzovány navzájem a od ostatních anionů. Zároveň přitahují kationy a usnadňují 

interakci s vodou. Mezi základní GAG, které obsahuje kloubní chrupavka, patří kyselina 

hyaluronová, chondroitin sulfát, keratan sulfát, dermatan sulfát a heparan sulfát.  

V kloubní chrupavce se vyskytují jak velké agregující monomery, tak menší 

proteoglykany. Velké agregující proteoglykany, agrekany, se skládají z monomerů s keratan 

sulfátem a chondroitin sulfátem, které se váží na proteinové jádro. Většina molekul agrekanů 

spojuje mnoho (až 300) těchto monomerů v řetězec kyseliny hyaluronové. Agrekany vyplňují 
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většinu prostoru mezi fibrilární částí mezibuněčné hmoty a předpokládá se, že díky schopnosti 

vázat na sebe vodu, dávají chrupavce její pružnost a schopnost odolávat tlakům.  

Mezi malé proteoglykany patří dekorin, biglykan a fibromodulin. Mají kratší 

proteinové jádro a méně GAG řetězců. Na rozdíl od agrekanů nehrají roli v mechanických 

vlastnostech chrupavky, ale předpokládá se, že mají vliv na funkci buněk a v organizaci 

kolagenní hmoty (Temenoff and Mikos, 2000). 

Na rozdíl od proteoglykanů, glykoproteiny obsahují pouze malé množství 

oligosacharidů, které jsou navázány na proteinové jádro. Tyto polypeptidy pomáhají 

stabilizovat mezibuněčnou hmotu. Mezi nekolagenní proteiny nacházející se v 

hyalinní chrupavce patří anchorin a proteiny časté v ostatních tkáních, jako je fibronektin a 

tenascin.  

Velmi důležitou součástí hyalinní chrupavky je tkáňová tekutina, která zastává více 

než 80 % její hmotnosti. V jednotlivých vrstvách je nerovnoměrně zastoupená. Nejvíce 

tekutiny je v povrchové vrstvě (80 %), její množství klesá směrem do hloubky chrupavky, 

v hluboké vrstvě je již pouze 65 % tekutiny. Kromě vody obsahuje plyny, metabolity a velké 

množství kationtů, které kompenzují negativní náboje GAG v mezibuněčné hmotě. Při 

výměně se synoviální tekutinou se do bezcévné chrupavky dostávají živiny a kyslík. Navíc 

tato tekutina při interakci se složkami mezibuněčné hmoty umožňuje chrupavce odolávat 

tlaku a po deformaci se vrátit do původního tvaru. 

Kloubní chrupavku můžeme podle odlišné morfologie a biochemie rozdělit do 4 

vrstev, a to povrchovou, přechodovou, hlubokou (radiální) a kalcifikovanou. V každé vrstvě 

můžeme navíc odlišit několik oblastí. V okolí buněk se vyskytují zejména vazebné 

nekolagenní vazebné proteiny, které zabezpečují zejména vazbu chondrocytů k mezibuněčné 

hmotě. V další vrstvě se objevuje hustá síť tenkých kolagenních vláken, které tvoří kolem 

buněk obal chránící je před mechanickými vlivy.  Vyskytuje se zde kolagen IV, ve vysoké 

koncentraci proteoglykany a to agrekan, hyaluronan, dekorin, fibronektin a kolagen typu II a 

IX. Chondrocyt obklopený nejbližší mezibuněčnou hmotou (pericelulární hmotou) byl 

označen jako „chondron“ (Poole, 1997). Dále od buněk se zkracuje průměr kolagenových 

vláken a jejich orientace se stává paralelní. Tato oblast je odpovědná za mechanické vlastnosti 

chrupavky (Poole, 1997, Temenoff and Mikos, 2000). 
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Směrem od kloubního povrchu k subchondrální kosti se snižuje množství vody, 

zatímco se zvyšuje množství proteoglykanů. Povrchová vrstva obsahuje protáhlé chondrocyty 

a tenká kolagenní vlákna, která jsou orientována paralelně a povrchem. Přechodová vrstva se 

vyznačuje okrouhlými chondrocyty, které jsou obklopeny silnějšími, méně uspořádanými, 

kolagenními vlákny. Chondrocyty zde tvoří skupiny, chondrony, enkapsulované v lakunách. 

Produkují mezibuněčnou hmotu bohatou na hyaluronan, proteoglykany, fibronektin a tenká 

kolagenní vlákna. V hluboké vrstvě jsou hypertrofické chondrocyty soustředěny do sloupců 

orientovaných kolmo ke kloubnímu povrchu. Nejblíže k subchondrální kosti se vyskytuje 

kalcifikovaná vrstva, která je přechodem mezi hyalinní chrupavkou a kostí. Chondrocyty jsou 

zde malé a okrouhlé, úplně obklopené kalcifikovanou mezibuněčnou hmotou, což značí jejich 

minimální metabolickou aktivitu (Temenoff and Mikos, 2000, Poole, 1997, Holland and 

Mikos, 2003). 

 

 

Obr. 2.1. Řez hyalinní chrupavkou (převzato a modifikováno z (Coumas and Palmer, 1998) 
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2.1.2. Elastická chrupavka 

Elastická chrupavka je v lidském organismu méně častá, nachází se v ušním boltci, 

v hrtanu, tvoří epiglotis a stěnu Eustachovy trubice. Svou strukturou je velmi podobná 

chrupavce hyalinní, pouze chondrocyty jsou v lakunách uloženy zejména jednotlivě. 

Mezibuněčná hmota je tvořena kolagenem typu II a hustou sítí jemných elastických vláken 

(Carneiro J., 2002, Konrádová V., 2000).  

 

2.1.3. Vazivová chrupavka 

Vazivová chrupavka je jakousi formou mezi hustým kolagenním vazivem a hyalinní 

chrupavkou. Vyskytuje se v meziobratlových ploténkách, v symfýze stydké kosti a v místě 

úponů některých vazů.  

Chondrocyty jsou podobné chrupavce hyalinní, vyskytují se buď izolovaně, nebo ve 

skupinách, často vytvářejí dlouhé sloupce. Mezibuněčná hmota obsahuje velké množství 

hrubých vláken kolagenu I. Kolagenní vlákna vytvářejí buď nepravidelné svazky, nebo jsou 

uspořádána paralelně podél sloupců tvořených chondrocyty. Orientace kolagenních vláken je 

rovnoběžná se směrem působením sil (Carneiro J., 2002, Konrádová V., 2000). 

 

2.2. Současné chirurgické přístupy k léčbě lézí chrupavky 

 

 Chrupavka je avaskulární tkáň, která není inervována. Buňky chrupavky, chondrocyty, 

mají v dospělosti pouze omezenou schopnost dělení a syntézy mezibuněčné hmoty. Hojení 

defektů chrupavky závisí na druhu poškození. Pokud je porušena pouze vrstva chrupavky, 

jedná se o chondrální defekt, který se spontánně nehojí. V případě, že dojde zároveň 

k porušení subchondrální kosti kloubní hlavice, hovoříme o osteochondrálním defektu 

(Buckwalter and Mankin, 1998). Porušení subchondrální kosti otevírá cestu pro vnik krve 

kostní dřeně obsahující mesenchymální kmenové buňky. Může tak docházet k tvorbě nové 

tkáně, která má ale charakter fibrózní chrupavky. Fibrózní chrupavka je jizevnatá tkáň, která 

má v porovnání s hyalinní chrupavkou výrazně nižší mechanické vlastnosti a nemůže tak 

dlouhodobě odolávat zátěži kloubu. Dochází tak k dalšímu degenerativnímu poškození 

kloubu. 
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Současná chirurgická léčba defektů chrupavky má tři přístupy, a to odstranění 

poškozené tkáně, stimulace hojení narušením subchondrální kosti a náhrada poškozené tkáně. 

Odstranění poškozené chrupavky (debridement chrupavky) zlepšuje především bolestivé 

symptomy, nestimuluje však nijak tvorbu nové tkáně.  Metoda mikrofraktur a abraze 

chrupavky je založena na porušení subchondrální kosti, což umožňuje vcestování 

mezenchymálních kmenových buněk, obsažených v kostní krvi, do defektu (Steadman et al., 

2003, Steadman et al., 2002). MSC mají při použití vhodných stimulačních faktorů schopnost 

diferencovat do různých buněčných fenotypů, jako jsou chondrocyty, osteoblasty nebo 

fibroblasty (Uccelli et al., 2008). Při těchto zákrocích však dochází k diferenciaci MSC do 

fibrózní chrupavky (Freedman et al., 2003). Úspěšnější jsou metody nahrazující poškozenou 

chrupavku. Mozaiková plastika je metoda, při níž jsou z nezátěžové části kloubu vyjmuty 

válečky osteochondrální tkáně a následně jsou implantovány do místa poškození (Outerbridge 

et al., 1995, Hangody et al., 2008). Tato metoda je poměrně úspěšná, její hlavní nevýhodou je 

poškození jiné části kloubu a omezená velikost léčeného defektu. Možností jak se této 

komplikaci vyhnout, je transplantace tkáně jiného dárce (alograft) (Gortz and Bugbee, 2006). 

Zde ovšem může docházet k imunitní reakci organismu o odhojení transpalntované tkáně, 

nebo přenosu nemocí (Davidson and Carter, 2007).  

V roce 1994 popsal Brittberg poprvé implantaci autologních chondrocytů (Autologous 

chondrocyte implantation – ACI) do chondrálního defektu u lidí (Brittberg et al., 1994). Při 

této metodě je z biopsie hyalinní chrupavky pacienta namnoženo in vitro dostatečné množství 

chondrocytů. Tyto buňky jsou následně implantovány do chondrálního defektu a překryty 

záplatou z periostu. Bylo dosaženo dobrých výsledků u 14 z 16 pacientů s defektem ve 

femuru holenní kosti. Horší byly výsledky u patelárních defektů (Brittberg et al., 1994).  

Ani jedna z těchto metod nevede k úplnému nahrazení poškozené hyalinní chrupavky 

plnohodnotnou tkání. Slibnou metodou řešení tohoto problému je tkáňové inženýrství, 

vyvíjející nosiče, které by měly napomoci tvorbě nové chrupavčité tkáně s biologickými a 

mechanickými vlastnostmi odpovídajícími nativní chrupavce. 
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2.3. Tkáňové inženýrství chrupavky 

 

2.3.1. Zdroj buněk pro tkáňové inženýrství chrupavky 

 

 K vytvoření nové funkční tkáně po implantaci nosiče do živého organismu je třeba 

vhodného zdroje buněk. Právě buňky produkují složky mezibuněčné hmoty a tvoří tak základ 

novotvořené tkáně. Zároveň buňky slouží i k testování nosičů in vitro. V tkáňovém 

inženýrství chrupavky se používá zejména chondrocytů a kmenových buněk. Kmenové buňky 

mohou být izolovány z kostní dřeně, tukové tkáně a svalu. Velkou kapacitu reparovat 

poškozené tkáně mají embryonální kmenové buňky. Všechny tyto buňky mají při vhodných 

kultivačních podmínkách potenciál produkovat chrupavčitou tkáň.  

Je několik metod, jak získat buňky z hostitelské tkáně. První možností je použít malé 

kousky tkáně, obsahující některé, nebo všechny histologické struktury tkáně in vivo (orgánové 

kultury). Tkáň přilne ke dnu kultivační nádoby a následně z ní spontánně vyrůstají buňky. 

Další možností je rozvolnění tkáně enzymaticky, mechanicky nebo chemicky. Buňky jsou 

uvolněny z rozložené mezibuněčné hmoty a nasazeny do kultivačních nádob (buněčné 

kultury) (Vunjak-Novakovic G., 2006). 

Většina živočišných buněk potřebuje ke svému dělení pevnou podložku (substrát), 

některé buňky se pak kultivují v suspenzních kulturách. Kultivace probíhá v kultivačních 

médiích. Ty obsahují základní živiny potřebné pro metabolismus buněk (základní 

aminokyseliny, stopové prvky a vitaminy, anorganické soli, glukózu, pyruvát, kyselinu 

linolovou). Pro snížení rizika kontaminace se přidávají antibiotika, případně antimykotika. 

Většina buněčných linií vyžaduje přídavek séra nebo jiných složek, obsahujících trofické a 

růstové faktory. Sérum obsahuje růstové faktory, které podporují buněčný růst a adhezi. Dále 

obsahuje minerály, tuky, proteiny a hormony. Nejčastěji používané je plodové hovězí sérum 

(Foetal bovine serum – FBS), dále sérum koňské a lidské. Bezsérové médium se používá ke 

studiím účinků růstových faktorů. Při kultivaci buněk je také třeba kontroly fyziochemického 

prostředí (pH, teplota, osmotický tlak a množství O2 a CO2). K dosažení těchto podmínek 

slouží inkubátory (Vunjak-Novakovic G., 2006). 
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Buňky se v kultivačních nádobách množí do dosažení konfluence (buňky pokrývají 

celé dno kultivační nádoby). Pokud se buňky začnou navzájem dotýkat, dochází ke kontaktní 

inhibici a buňky se dále nedělí (Nečas, 2000). V tuto chvíli je potřeba buňky enzymaticky 

nebo mechanicky uvolnit ode dna a jejich část nasadit do nové kultivační nádoby (pasážování 

buněk).  

 

2.3.1.1. Chondrocyty 

Chondrocyty jsou v tkáňovém inženýrství chrupavky nejčastější volbou. Vyznačují se 

okrouhlým tvarem a produkcí specifických molekul mezibuněčné hmoty, zejména kolagenu II 

a glykosaminoglykanů.  

Chondrocyty se získávají enzymatickým rozvolněním kousků chrupavky. Jak již bylo 

řečeno výše, obsahuje kloubní chrupavka pouze omezený počet buněk (pouze asi 1 %). Je 

tedy nutné buňky před jejich implantací namnožit. Chondrocyty se nasazují do kultivačních 

lahví a kultivují ve vhodném médiu. Bohužel buňky kultivované v jedné vrstvě (2D kultura) 

v kultivačních nádobách rychle ztrácejí svůj chondrogenní fenotyp, což je provázeno sníženou 

produkcí proteoglykanů a kolagenu II a naopak zvýšením produkce kolagenu I. Darling a kol. 

ukázali ve své studii, že ke změnám v genové expresi chondrocytů (kolagen I a II, aggrecan) 

dochází již v první pasáži (Darling and Athanasiou, 2005). K ireverzibilní dediferenciaci 

chondrocytů dochází ve čtvrté pasáži (Schulze-Tanzil et al., 2002, Schulze-Tanzil et al., 

2004). 

Během kultivace v 2D vrstvě mění chondrocyty svou morfologii z okrouhlého tvaru na 

oploštěný tvar podobný morfologii fibroblastů (Schulze-Tanzil et al., 2002, Schulze-Tanzil et 

al., 2004, Schulze-Tanzil, 2009). Postupně se mění struktura cytoskeletu a zvětšuje se průměr 

buněk (Sasazaki et al., 2008)(Obr. 2.2).  
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Obr 2.2. Chondrocyty kultivované na kultivačním plastiku si zachovávají svůj chondrogenní fenotyp (okrouhlou 

morfologii) ještě 4 dny po nasazení (a). Sedmý den kultivace již vykazují morfologii fibroblastů (b). 

 

Za účelem zpomalit dediferenciaci chondrocytů nebo je opět rediferencovat se používá 

různých metod. Dediferenciace je například závislá na hustotě nasazených buněk. Při vyšší 

hustotě si chondrocyty déle zachovávají svůj fenotyp (Watt, 1988). Důležitým faktorem jsou 

také kultivační podmínky. Trojdimenzionální kultury napodobují podmínky ve 

fyziologické chrupavce a chondrocyty si udržují svou morfologii. Právě v prostředí, které 

podporuje jejich okrouhlý tvar, si chondrocyty zachovávají svůj chondrogenní charakter, 

spojený s genovou expresí kolagenu II a proteoglykanů (Brodkin et al., 2004). Buňky se 

kultivují v peletě (Imabayashi et al., 2003), nebo na substrátech jako je agaróza (Darling and 

Athanasiou, 2005), alginát (Benya and Shaffer, 1982), nebo fibrinové lepidlo (Lin et al., 

2006). Dále se používají substráty z přírodních polymerů, jako jsou kolagen (Brodkin et al., 

2004, Darling and Athanasiou, 2005), agrekan (Darling and Athanasiou, 2005) nebo 

fibrinogen (Brodkin et al., 2004). Buňky kultivované na vrstvě agrekanu vykazovaly 

zlepšenou chondrogenní genovou expresi (Darling and Athanasiou, 2005). Naproti tomu 

potažení kultivačního plastiku fibronektinem, nebo kolagenem I/II nezpomaluje 

dediferenciaci chondrocytů (Brodkin et al., 2004, Darling and Athanasiou, 2005).  

Odběr kloubní chrupavky potřebné k izolaci chondrocytů je invazivní proces, který 

může způsobit zdravotní komplikace a ztrátu funkčnosti kloubu. Z tohoto důvodu byly 

zkoumány i jiné zdroje autologních chondrocytů, jako je například chrupavka ušního boltce, 

nosního septa, či žebra (Johnson et al., 2004, Isogai et al., 2006, Tay et al., 2004). Johnson a 

kol. ve své studii prokázal, že chondrocyty izolované z chrupavky kloubní, ušního boltce a 
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žebra a inkorporované do fibrinového gelu, mají potenciál vytvořit chrupavčitou tkáň in vivo. 

Tato novotvořená chrupavčitá tkáň dobře naléhala na okolní chrupavku a vykazovala dobré 

mechanické vlastnosti (Johnson et al., 2004). 

 

2.3.1.2. Kmenové buňky 

Kmenové buňky vzbuzují na poli tkáňového inženýrství velký zájem. Jedná se o 

pluripotentí buňky, které se mohou diferencovat do různých buněčných linií (Obr. 2.3). 

Kmenové buňky mohou být izolovány z kostní dřeně, tukové tkáně, svalu, synoviální tekutiny 

nebo periostu. Po izolaci mohou být množeny in vitro několik pasáží bez ztráty svého 

diferenciačního potenciálu a poté diferencovány do požadovaného buněčného fenotypu.  

 

Obr 2.3. Mezenchymální kmenové buňky mohou přímo diferencovat do mezodermální linie. Transdiferenciace 

do ektodermálních a endodermálních buněk je označena čárkovaně, neboť její možnost v organismu je sporná 

(převzato a modifikováno z (Uccelli et al., 2008). 
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Mezenchymální kmenové buňky kostní dřeně (bone marrow-derived stem cells - 

BMSC) procházejí chondrogenezí za různých kultivačních podmínek. Johnstone et al. 

prokázal, že BMSC kultivované v agregátech v přítomnosti TGF-β procházejí chondrogenní 

diferenciací (Yoo et al., 1998). Přítomnost TGF-β prokazatelně stimuluje chondrogenní 

diferenciaci, ovšem je závislá také na použitém nosiči. Byla použita řada nosičů, na kterých 

v přítomnosti TGF-β docházelo k tvorbě chrupavčité mezibuněčné hmoty: agaróza, alginát 

(Coleman et al., 2007), kolagen (Yokoyama et al., 2005).  

Společná kultivace BMSC a chondrocytů zvyšuje buněčnou proliferaci a podporuje 

tvorbu chrupavčité mezibuněčné hmoty. Pravděpodobně je to způsobeno sekrecí růstových 

faktorů kmenovými buňkami a interakcí mezi buňkami (Tsuchiya et al., 2004). 

 Zajímavým zdrojem kmenových buněk je tuková tkáň. Předností je snadnost izolace 

bez velké zátěže pacienta a velké množství získaných buněk (Danisovic et al., 2009, Zuk et 

al., 2001). Tyto buňky mohou za vhodných kultivačních podmínek diferencovat do tukových, 

svalových, chondrogenních a kostních buněk (Zuk et al., 2002, Zuk et al., 2001, Masuoka et 

al., 2006). 

 Mezi další zdroje kmenových buněk patří svaly (Sakaguchi et al., 2005), synovium 

(Sakaguchi et al., 2005, Yokoyama et al., 2005, Park et al., 2005) a periost (Fukumoto et al., 

2003). Sakaguchi a kol. porovnával ve své studii kmenové buňky získané z kostní dřeně, 

svalu, periostu, tuku a synovia. Nejlepší chondrogenezi vykazovaly buňky získané ze synovia, 

dále z kostní dřeně a z periostu (Sakaguchi et al., 2005). 

 Embryonální kmenové buňky (embryonic stem cells – ECS) se získávají z embrya ve 

stádiu blastocysty. Tyto buňky mají velký proliferační potenciál a jsou schopny diferencovat 

do všech somatických buněčných typů (Kramer et al., 2000). Přesto, že mají ESC obrovský 

proliferační a diferenciační potenciál, narážejí v klinické praxi na velké problémy se selekcí a 

čistotou, antigenicitou a zejména etické. 
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2.3.2. Nosiče pro tkáňové inženýrství 

 

Prvním krokem v tkáňovém inženýrství je navržení a příprava porésního 3D nosiče. 

Matrice by měla být vyrobena z vysoce biokompatiblního materiálu, který nebude vyvolávat 

imunitní reakci. Mimoto je materiál polymerního nosiče vybírán tak, aby degradace a 

resorpce probíhaly kontrolovanou rychlostí od chvíle, kdy je 3D konstrukt osazen buňkami, 

až do úplného nahrazení funkční novotvořenou tkání in vivo. Při pomalé degradaci omezuje 

materiál tvorbu nové mezibuněčné hmoty, naopak při rychlé degradaci může dojít ke zborcení 

struktury nosiče (Hutmacher, 2000). 

 

V ideálním případě by měl nosič pro tkáňové inženýrství splňovat tyto podmínky: 

1. povrch by měl umožnit buněčnou adhezi a růst 

2. při degradaci nosiče by neměly vznikat toxické produkty způsobující zánětlivé reakce 

in vivo 

3. materiál by měl umožnit opakovatelnou přípravu 3D struktur   

4. porosita nosiče by měla být minimálně 90%, s dostatečně velkými a propojenými 

póry, aby byl vytvořen velký povrch pro interakci mezi buňkami a materiálem nosiče, 

dostatečný prostor pro vytvoření mezibuněčné hmoty a nebyla omezena difúze během 

kultivace in vitro 

5. nosič by měl sloužit jako podpora pro buňky a po té být vstřebán, do té doby je 

cizorodý materiál nebezpečný možným vznikem infekce 

6. stupeň rozkladu nosiče by měl být volitelný, aby mohl být použit pro různé aplikace 

s různými typy buněk (Freed et al., 1994b) 

 

Vstřebání materiálu může probíhat několika procesy, podle nichž je můžeme dělit na 

biodegradabilní, bioresorbovatelné, bioerodolilní a bioabsorbovatelné (Hutmacher, 2000). 
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Biodegradabilní jsou pevné polymerní materiály, které se rozpadají díky 

makromolekulární degradaci. Dochází k rozptýlení molekul in vivo, ale ne k vylučování 

z organizmu.  

Bioresorbovatelný je pevný polymerní materiál, který vykazuje velkou degradaci a 

další resorpci in vivo; tj. polymery vylučované přírodní cestou díky jednoduché filtraci 

degradačních vedlejších produktů nebo jejich metabolizaci. Při bioresorbci tedy dochází k 

úplnému odstranění původního materiálu a velkou degradaci vedlejších produktů (sloučeniny 

s nízkou molekulární hmotností) bez zbytkových vedlejších efektů. Použití slova 

bioresorbovatelný předpokládá, že eliminace je nezvratná. 

Bioerodibilní jsou pevné polymerní materiály, které vykazují povrchovou degradaci a 

kromě toho resorpci in vivo. Bioerose je proces, kdy dochází k úplné eliminaci původního 

materiálu a povrchovou degradaci vedlejších produktů (částice s nízkou molekulární 

hmotností), bez vedlejších reziduálních efektů. 

Bioabsorbovatelné jsou pevné polymerní materiály, které se mohou rozpustit v tělních 

tekutinách bez rozpadu polymerních řetězců nebo poklesu hmoty. Například se jedná o 

pomalé rozpouštění ve vodě rozpustných implantátů v tělních tekutinách. Bioabsorbovatelný 

polymer může být bioresorbovatelný, pokud jsou rozptýlené makromolekuly vyloučeny z 

organismu.  

 Při navrhování nosiče se musí vzít v úvahu také množství nasazených buněk a metoda 

nasazování. Vhodné množství nasazených buněk je důležité pro mezibuněčné interakce. Větší 

množství nasazených buněk napomáhá tvorbě mezibuněčné hmoty (Iwasa et al., 2003, Huang 

et al., 2004, Freed et al., 1994a). Množství buněk je omezeno dostatečným přísunem živin a 

transportu odpadních produktů. Metoda nasazení buněk závisí na typu nosiče. U nosičů jako 

jsou pěny nebo vlákenné nosiče je s výhodou použít dynamického nasazování, které 

napomáhá lepší distribuci buněk (Freed et al., 1994a). Hydrogely poskytují rovnoměrnou 

distribuci buněk. Je důležité dobré promíchání buněčné suspenze s materiálem nosiče před 

jeho ztuhnutím. 
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2.3.2.1.Druhy nosičů 

 

2.3.2.1.1. Hydrogely 

 

Hydrogel je síť polymerních řetězců nerozpustná ve vodě. Hydrogely mají velký 

potenciál vázat v sobě vodu. Mohou obsahovat až kolem 90 % vody (Buckwalter and Mankin, 

1998). Tento materiál umožňuje dobrý transport živin a odpadních produktů a také 

homogenní distribuci buněk. Ty si udržují svůj okrouhlý tvar a tak i svůj chondrogenní 

fenotyp. Struktura hydrogelu je vhodná pro přenos mechanických sil. Tlak na buňky 

inkorporované v nosiči je podobný fyziologickému stavu. Mechanická pevnost hydrogelů 

může být upravena síťováním, které ovšem může ohrozit viabilitu buněk (Bryant and Anseth, 

2002). Omezená mechanická pevnost je hlavní nevýhodou hydrogelů. 

Velkou výhodou hydrogelů je, že mohou být injikovány přímo do místa postižení a 

vyplnit tak defekty různých tvarů a velikostí. Následně mohou být síťovány chemicky 

(Behravesh et al., 2002), nebo fyzikálně pomocí světla (Wang et al., 2003), tepla (Park et al., 

2009, Rowley et al., 1999), iontů (Rowley et al., 1999). Metoda a intenzita síťování, 

molekulová hmotnost a koncentrace materiálu, ovlivňují vlastnosti hydrogelu: mechanické 

vlastnosti, míru bobtnání, viabilitu buněk a rychlost degradace. 

 

2.3.2.1.2. Pěny 

 

Pěny jsou porézní nosiče, jejichž vlastnosti udává porosita, velikost pórů a jejich 

propojení (Obr. 2.4). Celková porosita určuje velikost povrchu a ovlivňuje buněčnou adhezi. 

Velikost a propojenost pórů ovlivňuje buněčnou migraci a transport živin. Obecně se 

upřednostňují pěny s vysokou porositou a propojenými póry. Architekturu pěnového nosiče 

ovlivňuje především způsob jeho přípravy.  
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Obr. 2.4. Ukázka želatinových pěn (vizualizace SEM). 

 

Jednou z metod používaných na přípravu pěn je rozpuštění polymeru ve vhodném 

rozpouštědle, smíchání s částicemi vhodné velikosti (porogenem) a odlití do formy 

požadovaného tvaru (solvent casting). Tato metoda umožňuje přípravu nosičů 

s kontrolovatelnou porositou, ovšem s omezenou tloušťkou. Jako porogen mohou být použity 

anorganické soli (salt leaching), krystalky sacharózy, želatiny, nebo kuličky parafinu 

(porogen leaching) (Deng et al., 2003, Sato et al., 2004). Velikost částic a poměr množství 

částic k objemu roztoku polymeru ovlivňuje výslednou porositu nosiče. Dalším krokem je 

odpaření rozpouštědla, čímž získáme pevný materiál obsahující porogen. Ten je následně 

vymyt vodou, nebo jiným vhodným rozpouštědlem, které rozpustí materiál porogenu, nikoli 

samotný nosič. Vymytím částic je dosaženo porésního nosiče. Je možno připravit vysoce 

porésní matrice s porositou až 93% a průměrnou velikostí pórů do 500 µm. Výhodou metody 

je jednoduchost přípravy, bez nároků na speciální vybavení. Vzhledem k potřebě vymytí 

částic z materiálu nosiče lze touto metodou ovšem připravovat pouze tenké vrstvy. 

Další metodou k přípravě pěn je mrazová sublimace neboli lyofilizace (freeze-drying) 

(Daamen et al., 2003, Griffon et al., 2006). Při této metodě dochází k odstranění rozpouštědla 

(většinou vody) sublimací ze zmrzlého vzorku za snížené teploty a tlaku. Teplota je snížena 

tak, aby celá hmota polymerního roztoku byla zmražena, což má za následek tvorbu krystalků 
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ledu. Molekuly polymeru jsou shromažďovány do mezer mezi krystaly. Následně je snížen 

tlak a dochází k sublimaci rozpouštědla. Úplného vysušení vzorku je dosaženo konečným 

mírným zahřáním. Sublimace krystalků ledu má za následek vytvoření vysoce porésní pěny, 

jejíž struktura je ovlivněna podmínkami procesu, jako je pH, stupeň zmražení a parciální tlak 

(Doillon et al., 1986, Maquet et al., 2003). 

  

2.3.2.1.3. Vlákenné nosiče 

 

Vlákenné nosiče se připravují z vláken o různé tloušťce a hustotě. Mohou být tkané 

nebo netkané. Netkané nosiče se vyznačují zejména velkým prostorem mezi vlákny a dávají 

tak prostor tvorbě nové mezibuněčné hmoty (Obr. 2.5). Naproti tomu tkané nosiče poskytují 

lepší mechanické vlastnosti a mohou být připraveny s volitelnou porositou (Valonen et al., 

2010).  

 

Obr. 2.5. Ukázka tkaných nosičů připravených z šicího materiálu z kys. polyglykolové. 
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Obr. 2.6. Ukázka netkaných textilií připravených z textilních vláken (vlevo), metodou naplavování. Výsledný 

nosič vykazuje velkou porositu s propojenými póry (vpravo). 

 

Velkou pozornost na poli tkáňového inženýrství vzbuzují nanovlákna. Jako 

nanomateriály označujeme částice nebo vlákna, která alespoň v jednom rozměru nepřesahují 

velikost 1000 nm. Díky svým malým rozměrům napodobují vlastnosti naturální tkáně a 

velkou porositou umožňují dobrou komunikaci mezi buňkami.  

Nanovlákna je možno připravit různými způsoby, jako je dloužení, podložková 

syntéza, fázová separace nebo samo-organizování. Výrobní postup, který se zdá být 

nejvýhodnější z hlediska produkce nanovláken ve velikém množství je elektrostatické 

zvlákňování (electrospinning). 

Metoda elektrostatického zvlákňování je postavena na využití pole vysokého napětí. 

Materiál se zvlákňuje z roztoku, nebo taveniny, která je spojena s jednou elektrodou 

(zvlákňovací tryskou nebo kapilárou). Díky vysokému napětí mezi špičkou trysky a 

polymerem na uzemněném kolektoru vzniká tzv. Taylorův kužel. Ten je způsoben rozdíly 

mezi povrchovým nábojem a povrchovým napětím kapaliny, kdy je kapka deformována do 

kónického tvaru. Z vrcholu kužele vychází proud nabitého roztoku, který je přitahován ke 

kolektoru. Proud se v elektrickém poli zrychluje a ztenčuje. Postupně se z něj odpařuje 

rozpouštědlo, polymerní vlákna tuhnou a tvoří vrstvu na povrchu sběrné elektrody - kolektoru 

(Lukáš et al., 2009, Sill and von Recum, 2008)(Obr. 2.7). 
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Obr. 2.7. Schéma elektrostatického zvlákňování 

 

Kvalita vláken je závislá na parametrech výrobního procesu, jako je použité napětí, 

vzdálenost zvlákňovací trysky nebo kapiláry od kolektoru a vlastnosti taveniny nebo 

polymerního roztoku. Zvlákňovací vlastnosti materiálu jsou dané molekulovou hmotností 

polymeru, jeho koncentrací, viskozitou, povrchovým napětím a hustotou. Mezi další 

parametry patří rychlost odpařování rozpouštědla, vodivost roztoku a okolní parametry 

(teplota, vlhkost a rychlost proudění vzduchu v komoře). V neposlední řadě můžou být 

parametry nanovlákenné vrstvy ovlivněny vodivostí a morfologií kolektoru (Sill and von 

Recum, 2008). 

 Nanovlákenné nosiče se vyznačují vysokou porositou, velkou propojeností pórů a 

průměrem vláken připomínajícím vlastnosti mezibuněčné hmoty. Tyto vlastnosti jsou velmi 

výhodné pro účely tkáňového inženýrství (Obr. 2.8). 
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Obr. 2.8. Ukázka nanovlákenné vrstvy, nanovlákna PCL vizualizovaná pomocí SEM. 

 

2.3.2.2.Materiály pro přípravu nosičů 

 

V současné době se v tkáňovém inženýrství používá velké množství přírodních i 

syntetických materiálů. S výhodou je použít biodegradabilní a bioresorbovatelné polymery, 

které jsou schválené pro použití v humánní medicíně, například jako vstřebatelný šicí materiál 

(kyselina polyglykolová (PGA), polylaktidy (PLLA, PDLA), polykaprolakton (PCL), atd.). 

Další možností je použití materiálu z velkého množství biokompatibilních polymerů, které 

ještě nejsou schváleny pro klinické účely. Schválení takového materiálu je ovšem velmi 

složitý a nákladný proces. Mezi tyto materiály patří například polyorthoester (POE), 

polyanhydridy, polyglycerol sebakát (PGS) a polyuretany (PU). Syntéza nových polymerních 

biomateriálů, jako je poly(lactic acidcolysine), umožňuje selektivní působení na specifické 

buněčné fenotypy a ovlivnění jejich diferenciace,  proliferace a tvorby nově vytvořené tkáně 

(Hutmacher, 2000).  
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2.3.2.2.1. Přírodní materiály 

 

Výhodou přírodních materiálů je jejich biodegradibilita, nízká toxicita a většinou i 

nízká cena. Navíc přírodní materiály většinou umožňují interakci s buňkami přes jejich 

povrchové receptory. Ovšem tyto interakce mohou zároveň iniciovat reakci imunitního 

systému. Další nevýhodou přírodních materiálů jsou zpravidla horší biomechanické vlastnosti 

a možnost enzymatické degradace v organismu. Komplikací využití těchto materiálů 

v humánní medicíně může být zdroj a čistota materiálu a nízká reprodukovatelnost. Nejčastěji 

používané přírodní polymery v tkáňovém inženýrství chrupavky jsou kolagen, kyselina 

hyaluronová, chitosan, fibrin a alginát. 

 

Kolagen 

Kolagen je v tkáních savců vůbec nejčastější protein. Vyskytuje se v mezibuněčné 

hmotě většiny tkání (kůže, kost, chrupavka, šlachy, cévy, zuby), kde zastává hlavní úlohu 

v strukturální a mechanické podpoře. Molekula kolagenu je tvořena třemi polypeptidovými 

řetězci, které jsou ovinuty kolem sebe. Fibrily jsou navzájem spojeny kovalentními vazbami, 

které dodávají celé síti mechanickou pevnost (Nečas, 2000). 

Vlastnosti kolagenu jako je biodegradibilita, biokompatibilita a vazba s buňkami z něj 

dělají ideální nosič pro tkáňové inženýrství. Bylo prokázáno, že kolagenové nosiče podporují 

buněčnou adhezi a proliferaci (O'Brien et al., 2005). Kolagen byl připraven ve formě pěn 

(O'Brien et al., 2005), gelu (Zhang et al., 2012)  i nanovláken (Thomas et al., 2007, Zhong et 

al., 2006). 

Nevýhodou použití kolagenu jako nosiče pro tkáňové inženýrství je jeho rychlá 

degradace a tím rychlá ztráta jeho mechanických vlastností (Angele et al., 2004). Byla snaha 

tento problém řešit a prodloužit dobu rozpustnosti kolagenu přidáním různých složek, jako 

například minerálů, přírodních, nebo syntetických polymerů. Z přírodních polymerů byl 

použit elastin a glykosaminoglykany (Daamen et al., 2003), ze syntetických metakrylát 

(Woerly et al., 1991). Zlepšení mechanických vlastností kolagenu bylo dosaženo také 

síťováním (Zhong et al., 2006, Harriger et al., 1997).  

Chitosan 
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Chitosan je netoxický a biodegradabilní polysacharid, který je tvořen deacetylací 

chitinu, produkovaného mořskými korýši (Nettles et al., 2002). Chondrocyty kultivované na 

nosičích na bázi chitosanu si udržují svou oválnou morfologii a syntetizují specifické proteiny 

mezibuněčné hmoty (Iwasaki et al., 2004, Lahiji et al., 2000, Risbud et al., 2001).  

Nosiče s dobrou porositou je snadné z tohoto materiálu připravit rozličnými procesy, 

například lyofilizací (Nettles et al., 2002, Di Martino et al., 2005), nebo elektrostatickým 

zvlákňováním (Skotak et al., 2008, Zhang et al., 2007b). Často je také chitosan využívám ve 

formě hydrogelu (Richardson et al., 2008). 

Ve formě nanovláken byl použit v kombinaci s PVA (Zheng et al., 2001, Zhang et al., 

2007b), polyethylenoxidem (PEO) (Kriegel et al., 2009), polykaprolaktonem (PCL) 

(Shalumon et al., 2010) nebo  polylaktidem (Skotak et al., 2008). Přítomnost syntetické 

složky v nosiči ovlivnila mechanické vlastnosti a rychlost degradace. Chitosan byl rovněž 

požit ve formě injikovatelných mikrosfér a implantován in vivo do potkana (Mi et al., 2002). 

Mikrosféry vykazovaly vysokou biokampatibiltu a byly stabilní i po 20 týdnech.  

 

Kyselina hyaluronová 

Kyselina hyaluronová (hyaluronic acid – HA) je častěji nazývána jako hyaluronan, 

protože se vyskytuje jako polyanion, a ne jako samotná kyselina. Jedná se o 

makromolekulární polysacharid s molekulární hmotností v řádech 10
3
 -10

7 
(Laurent et al., 

1995). Hyaluronan je jednou z hlavních komponent mezibuněčné hmoty pojivových tkání. Má 

funkci nejen strukturální, ale zároveň interaguje s proteiny, proteoglykany a ostatními 

bioaktivními molekulami a přispívá k udržování rovnováhy vody v tkáních. V kloubní 

chrupavce se chová jako lubrikant a ochraňuje tak povrch chrupavky. Hyaluronan je 

rozpoznatelný buněčnými receptory a hraje úlohu v buněčném chování, zánětlivých 

procesech, angiogenesi a hojení (Campoccia et al., 1998). 

HA hydrogel v kombinaci s embryonálními kmenovými buňkami byl testován in vivo 

pro regeneraci osteochondrálního defektu potkana (Toh et al., 2010). Již po 12 týdnech byl 

defekt regenerován nově vytvořenou chrupavkou hyalinního charakteru. Obohacení 

kolagenového nosiče HA přispělo k lepší integraci MSC a syntéze proteinů mezibuněčné 

hmoty (Matsiko et al., 2012). Pro zpomalení degradace byl HA hydrogel úspěšně 
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modifikován pomocí metakrylátu (Hahn et al., 2007). Nanovlákna z HA byly připraveny 

pomocí jehlového zvlákňování (Um et al., 2004) a zvlákňováním ze směsi, například 

s želatinou (Li et al., 2006). 

 

Fibrin 

Fibrin je biopolymer, který je v tkáňovém inženýrství často využíván. Vzniká 

polymerizací monomeru fibrinogenu. Molekula fibrinogenu se skládá ze tří polypeptidických 

řetězců Aα, Bβ a γ, které jsou spojeny šesti disulfidickými můstky (Ahmed et al., 2008). 

Fibrin se tvoří za přítomnosti trombinu spojením fibrinopeptidu A z řetězce Aα a 

fibrinopeptidu B z řetězce Bβ.   

V tkáňovém inženýrství chrupavky se fibrin používá zejména ve formě gelů. 

Chondrocyty osazené do fibrinového gelu si udržují svůj fenotyp a produkují proteiny typické 

pro hyalinní chrupavku (Eyrich et al., 2007). V kombinaci s kyselinou hyaluronovou byl 

fibrin úspěšně použit také jako materiál pro regeneraci tracheální chrupavky in vivo na 

modelu králíka (Kim et al., 2010). 

 

Alginát 

 Alginát je přírodní polysacharid, vyskytující se v buněčných stěnách hnědých řas a je 

také exopolysahcaridem produkovaným bakterií Pseudomonas aeruginosa (Pawar and Edgar, 

2012). V tkáňovém inženýrství byl použit ve formě gelu (Stevens et al., 2004), vysoce porézní 

pěny (Wang et al., 2011) nebo nanovláken (Bonino et al., 2011).  

 Chondrocyty kultivované v alginátových nosičích si zachovávají svou oválnou 

morfologii a exprimují složky mezibuněčné hmoty, jako je kolagen II a proteoglykany 

(Stevens et al., 2004, Wang et al., 2011). Potenciál alginátového nosiče pro regeneraci 

chrupavky byl potvrzen také in vivo studiemi, kdy již po 4 týdnech byla patrna tvorba nové 

chrupavčité tkáně (Wang et al., 2012).  
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Celulóza 

Celulóza je v přírodě velmi rozšířený materiál. Produkují jí rostliny a řasy, syntetizují 

jí také bakterie, nebo může být syntetizována chemicky. Byla použita ve formě nanovláken 

připravených elektrostatickým zvlákňováním (Liu and Hsieh, 2002), tenkých vrstev (Rambo 

et al., 2008, Verma et al., 2008) nebo pěn (Verma et al., 2008). Celulóza není in vivo 

degradovatelná, je možné ji modifikovat například oxidací pomocí jodistanů (Li et al., 2009). 

Bakteriální celulóza je produkována bakteriemi Acetobacter xylinum. Je vysoce 

biokompatibilní, má nanovlákennou strukturu a velkou pevnost v tahu (Geyer et al., 1994, 

Svensson et al., 2005, Klemm et al., 2001, Rambo et al., 2008). Byla testována jako materiál 

pro náhradu cév (Klemm et al., 2001) a chrupavek (Svensson et al., 2005, Muller et al., 2006). 

Nosič z celulózy byl osazen chondrocyty a byl sledován růst a diferenciace chondrocytů 

(Svensson et al., 2005). Po osmi dnech kultivace byla zachována buněčná diferenciace. 

Mechanickými vlastnostmi se nosič blížil nativní chrupavce. 

 

Polyhydroxyalkaonáty 

Tato skupina polyesterů je syntetizována rozličnými mikroorganismy při přerůstání 

kultur, kdy slouží jako zásobníky energie (Ye et al., 2009). Výhodou těchto materiálů je 

biokompatibilita a jednoduchost přípravy, stejně jako široké spektrum mechanických a 

biodegradabilních vlastností, které je dáno velkým množstvím těchto molekul a možností 

jejich kombinace. Patří sem například polyhydroxy butyrát (PHB), který byl testován ve 

formě pěn, připravených metodou vymývání částic (Deng et al., 2003). Chondrocyty nasazené 

na nosiče z PHB produkovaly mezibuněčnou hmotu typickou pro kloubní chrupavku. 

 

2.3.2.2.2. Syntetické materiály 

 

Syntetické materiály jsou lépe kontrolovatelné a předvídatelné díky možnosti kontroly 

chemických a fyzikálních vlastností.  Tím se mohou měnit mechanické a degradační 

vlastnosti nosiče. Nevýhodou syntetických materiálů je, že nedochází k interakci mezi 
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materiálem a povrchovými receptory buněk. To hraje roli především v buněčné adhezi a 

komunikaci, přímé degradaci a přestavbě mezibuněčné hmoty.  

 

Polyhydroxy estery 

Polyhydroxy estery jsou biodegradabilní syntetické polymery, které se často používají 

v medicínských aplikacích a také v tkáňovém inženýrství. Jsou schválené jako vstřebatelný 

šicí materiál, materiál pro přípravu stentů a fixačních přípravků v ortopedii (Freed et al., 

1994b, Lee and Shin, 2007, Rokkanen et al., 2000, Schaefer et al., 2000). Patří sem kyselina 

polyglykolová (poly(glycolic) acid - PGA), polymléčná (poly(lactic acid) - PLA) a jejich 

kopolymery (poly(lactic-co-glycolic acid) – PLGA). 

Tyto materiály se snadno připravují a jejich fyzikální a chemické vlastnosti mohou být 

přizpůsobeny molekulovou hmotností a poměru kopolymerů. Bylo jich použito v mnoha 

studiích v rozličných formách, jako jsou nanovlákna, pěny (Lu et al., 2000) nebo vlákenné 

nosiče (Schaefer et al., 2000, Freed et al., 1994b, Shum and Mak, 2003).  

Degradace polyhydroxy esterů probíhá v několika krocích. Jakmile se materiál dostane 

do vodného prostředí, dochází k hydrolýze esterových vazeb a poklesu molekulové hmotnosti. 

Objem materiálu se ovšem příliš nemění až do doby, kdy se řetězce nezkrátí natolik, že 

mohou volně difundovat z polymerní hmoty (Agrawal and Athanasiou, 1997). Během 

degradace se PGA a PLA rozpadá na kyselinu glykolovou, respektive mléčnou, které jsou 

enzymaticky odbourány na vodu a oxid uhličitý (Agrawal and Athanasiou, 1997, Athanasiou 

et al., 1996). Kyselé degradační meziprodukty mohou způsobovat silnou zánětlivou reakci 

(Bostman and Pihlajamaki, 2000, Lu et al., 2000). Rychlost degradace závisí na několika 

faktorech, jako je molekulová hmotnost, pH, velikost a struktura implantovaného nosiče, 

chemické složení a struktura, postup přípravy nosiče. Důležitá je také pufrovací schopnost 

okolního prostředí nebo tkáně. 

Degradace polyhydroxy esterů může být upravena kombinací s jinými materiály. Byl 

sledován pozitivní vliv pufrovacích částic, jako jsou uhličitan vápenatý, uhličitan sodný, 

hydroxyapatit, wollastine nebo bioglass 45S5 (Agrawal and Athanasiou, 1997, Ara et al., 

2002, Day et al., 2004). 
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 Poly-ε-kaprolakton je lineární biodegradabilní polyester, který se rovněž hojně 

využívá v medicíně jako vstřebavatelný šicí materiál a fixační šrouby v ortopedii. Jeho 

rychlost degradace je pomalejší než u PLA a PGA, díky jeho struktuře a hydrofobicitě. Byl 

použit ve formě tkané textilie (Valonen et al., 2010) nebo nanovláken (Li et al., 2005). Byla 

prokázána schopnost chondrogeneze na těchto nosičích. 

Jeong a kol. ve své studii porovnával PCL s dalšími dvěma polyestery, poly(1,8-

oktanol-citrát) (POC) a polyglycerol sebakát (PGS) (Jeong and Hollister, 2010). Nosiče měly 

stejnou strukturu a porositu. Nejlepší vrůst buněk a syntéza proteinů specifických pro hyalinní 

chrupavku byl sledován u nosiče z POC, nejhorší pak u PGS. Přesto, že nosič z PCL měl 

nejlepší mechanické vlastnosti, byl zaznamenán nejhorší vrůst buněk. Chondrocyty na 

povrchu PCL nosiče vykazovaly dobrou diferenciaci, nikoli buňky uvnitř. 

 

Polyuretany 

 Polyuretany jsou bioresrbovatelné materiály, jejichž výhodou je veliká variabilita ve 

vlastnostech nosiče, která je dána širokou paletou chemických vlastností, molekulárních 

hmotností a strukturou molekul. Lze tak ovlivňovat mechanické, biologické a fyzikální 

vlastnosti výsledného materiálu. Mají výborné mechanické vlastnosti, což je činí vhodné pro 

použití v tkáňovém inženýrství kostí a chrupavky. 

Chondrocyty adherují a proliferují na porésních nosičích z těchto materiálů, limitace 

představuje dediferenciace buněk při delší kultivaci (Grad et al., 2003). Biokompatibilita tří 

různých polyuretanů byla potvrzena studií in vivo (Laschke et al., 2009). 

 

2.3.3. Stimulační faktory 

 

K dosažení a vylepšení buněčné proliferace a formace chrupavčité tkáně se 

v tkáňovém inženýrství využívá stimulačních faktorů. Patří sem růstové faktory, genová 

terapie a mechanická stimulace pomocí bioreaktoru.  

 



35 

 

2.3.3.1.Růstové faktory 

Buněčná aktivita a procesy v tkáních jsou ovlivňovány různými molekulami, jako jsou 

hormony, cytokiny a růstové faktory. Právě růstové faktory (angl. Growth factor – GF) jsou 

v tkáňovém inženýrství hojně využívány. Jedná se o proteiny, které jsou uvolňovány mnoha 

druhy buněk. Zprostředkovávají přes povrchové receptory komunikaci mezi buňkami a 

mezibuněčnou hmotou, hrají roli při buněčné migraci, diferenciaci, proliferaci a apoptóze 

(programová buněčná smrt). Ukazuje se, že mechanismy účinku růstových faktorů závisejí na 

koncentraci, expozičním čase a fenotypu daných buněk.    

Přirozeně jsou růstové faktory uvolňovány z buněčných linií a řídí zdravý vývoj a růst 

buněk, nebo při hojení tkáně po úrazu (Barrientos et al., 2008). Mechanismus účinku 

růstových faktorů je jejich navázání na specifické receptory na povrchu buněk, které dále 

ovlivňují buněčné funkce (Riedel et al., 2006). Jeden růstový faktor muže být produkován 

více typy buněk a zároveň jeden faktor může působit na různé buněčné typy stejným účinkem 

(pleiotropismus). 

Růstové faktory a jiné stimulační látky mohou být přidávány do kultivačního média 

při kultivaci in vitro, nebo přímo do nosiče. Byla testována řada růstových faktorů, jako 

transformující růstový faktor (transformic growth factor-β, TGF-β), fibrogenní růstový faktor 

(fibroblast growth factor, FGF), kostní morfogenní protein (bone morphogenic protein, BMP) 

nebo insulin růstový faktor (insulin like growth factor, IGF) a dalších stimulačních látek, 

například kyselina hyaluronová (hyaluronic acid, HA), chondroitin sulfát nebo insulin. Tyto 

faktory byly studovány jak samostatně, tak v kombinaci. Jejich účinek je závislý na typu 

buněk a kultivačních podmínkách.  

V chrupavce se vyskytují různé isoformy TGF-β (TGF-β1, TGF-β2, TGF-β3), které 

mají zásadní vliv na chondrogenezi a formaci chrupavčité tkáně, zvyšují syntézu 

proteoglykanů a zabraňují degradaci chrupavčité tkáně inhibicí matrixové metaloproteinázy 

(MMP). Tyto růstové faktory jsou často používány k vyvolání chondrogeneze u 

embryonálních kmenových buněk (Hwang et al., 2006), MSC (Coleman et al., 2007, 

Sakaguchi et al., 2005, Imabayashi et al., 2003), zvýšení syntézy chrupavčité mezibuněčné 

hmoty (Kim et al., 2003) a zlepšení proliferace chondrocytů (Tay et al., 2004). Účinky 

jednotlivých členů rodiny TGF-β se liší. TGF-β1 navozuje počáteční chondrogenní 

diferenciaci, zvyšuje syntézu agrekanu a kolagenu II a odpovídá za mezibuněčné interakce 
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progenitorových buněk (Tuli et al., 2003), TGF-β2 zprostředkovává hypertrofickou 

diferenciaci a TGF-β3 má vliv na pozdější diferenciaci (Grimaud et al., 2002). 

IGF-1 je exprimován v nově se vyvíjející chrupavce, zralé chrupavce a synoviální 

tekutině. Je znám pro svou úlohu v buněčné proliferaci a inhibici buněčné smrti (apoptózy). 

Stimuluje produkci proteoglykanů a kolagenu II (Phornphutkul et al., 2004). Druhý ligand, 

IGF-2, hraje podobnou roli jako IGF-1, má ovšem nižší efekt. 

FGF-2 stimuluje tvorbu DNA a RNA a je mitogen pro většinu buněk. V nižších 

koncentracích podporuje syntézu GAG a kolagenu (Olney et al., 2004), ve vyšších má opačné 

účinky a tvorbu mezibuněčné hmoty utlumuje. Hlavní funkce FGF-2 v reeneraci chondrálních 

defektůp je stimulace proliferace progenitorových buněk (Hughes et al., 2006). Bylo 

prokázáno, že FGF přispívá k zachování chondrogenního charakteru chondrocytů rostoucích 

v kultivačních nádobách (Miot et al., 2006, Martin et al., 2001) a zvýšení buněčné proliferace 

(Schmal et al., 2005, Miot et al., 2006).  

Většina biologických činidel má krátký poločas rozkladu, což omezuje jeho účinky in 

vivo. Alternativní metodou, jak inkorporovat bioaktivní molekuly do nosiče je genová terapie. 

Tato terapie je založená na pozměnění genové informace buněk, které poté produkují 

potřebné proteiny. Buňky jsou izolovány z kloubní chrupavky, transfekovány požadovaným 

genem a vráceny zpět do kloubu (Saraf and Mikos, 2006). K tranfekci buněk je možno použít 

virových vektorů (retroviry, adenoviry), nebo polymery a liposomy. Virové vektory mají 

výrazně vyšší úspěšnost transfekce (80 – 90%), ale představují zdravotní riziko, neboť mohou 

vyvolávat imunitní reakci. Pro polymery a liposomy je úspěšnost transfekce nižší (40 – 50%), 

jsou ovšem jednodušší na přípravu, představují menší zdravotní riziko a umožňují tvorbu 

delších plasmidů.  

 

2.3.3.2.Mechanická stimulace 

Je velmi komplikované napodobit biologické procesy odehrávající se v živém 

organismu v in vitro podmínkách. K tomuto účelu jsou vyvíjeny bioreaktory, které mají 

takové podmínky simulovat. Chrupavka je za fyziologických podmínek vystavena sníženému 

množství kyslíku a nepravidelnému zatěžování. Mechanická stimulace ovlivňuje 
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metabolickou aktivitu chondrocytů. Napodobením těchto podmínek lze dosáhnout lepší 

buněčné diferenciace in vitro.  

 Mechanické vlastnosti chrupavky jsou dány velkým množstvím vody v tkáni (70 – 

80% nativní hmotnosti), která je vázána na negativně nabité molekuly proteoglykanů.  

Fyziologicky je chrupavka v kolenním kloubu vystavována tlakům mezi 3 a 10 MPa (Afoke 

et al., 1987). Průměrná frekvence kroků je 1 Hz (Waters et al., 1988). Mechanické vlastnosti 

kloubní chrupavky se liší v různých hloubkách tkáně, což je dáno různým zastoupením 

proteoglykanů a orientací kolagenních vláken (Temenoff and Mikos, 2000, Guilak et al., 

1995, Elder and Athanasiou, 2009). 

K přiblížení se fyziologickým podmínkám v organismu bylo vytvořeno pro tkáňové 

inženýrství několik bioreaktorů. Tyto bioreaktory by měly v ideálním případě umožňovat 

rychlý a správný vývoj funkční tkáně in vitro z buněk nasazených na trojdimenzionální nosič. 

Bioreaktory jsou navrženy tak, aby umožňovaly jednu, nebo více z následujících funkcí: 

 

1. rovnoměrné rozložení buněk v trojdimenzionálním nosiči 

2. kontrola kultivačních podmínek (teplota, pH, množství kyslíku, živin, metabolitů a 

regulačních molekul) 

3.  usnadnění přenosu mezi buňkami a kultivačním prostředím 

4. umožňovat relevantní fyzikální signály (jako je například komprese pro chrupavku 

nebo pulzní tlak a napětí pro srdeční sval) 

 

Výběr bioreaktoru závisí na druhu stimulované tkáně a konkrétním využití. Poměrně 

jednoduchým bioreaktorem je kultivační lahev s upevněným nosičem, kde je pomocí 

míchadla promícháváno médium (Spinner flask). Podmínkou je, aby byl nosič stabilní po 

dlouhou dobu (Vunjak-Novakovic et al., 1998). Pro pevné stabilní nosiče je určen i rotační 

bioreaktor, sestávající z rotující komůrky vyplněné kultivačním médiem, kam je uložen 

vzorek. Komůrka rotuje definovanou rychlostí a tím dochází k promíchávání média 

(Goldstein et al., 2001). 
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Ke kultivaci méně stabilních nosičů může být použit perfusní bioreaktor. Tento systém 

se skládá z komůrky s nosičem, peristaltické pumpy a reservoáru s médiem, umístěný v CO2 

inkubátoru (Liao et al., 2010). Pro stimulaci zátěže chrupavkových implantátů se může použít 

hydrostatického tlakového systému, který využívá konstantního nebo cyklického 

hydrostatického tlaku (Watanabe et al., 2005). Dalším typem bioreaktoru je pulsační 

bioreaktor, který byl vyvinut zejména, aby simuloval krevní tok v umělých cévách. Jedná se 

o uzavřený perfusní systém, který se skládá z kultivační komůrky, reservoáru média, 

peristaltické pumpy a magnetické chlopně kontrolované počítačem (Xu et al., 2007). 

   

 

2.3.4. Řízené dodávání léčiv 

 

 Růstové faktory a další bioaktivní látky jsou nezbytné pro buněčnou proliferaci a 

stimulaci diferenciace buněk do požadovaného fenotypu. Ovšem podávání léčiv a jiných 

stimulačních faktorů do organismu může být provázeno jeho nežádoucím toxickým zatížením. 

Některé látky nemusí projít biologickou bariérou, nebo mohou být enzymaticky odbourány 

ještě než dorazí na místo určení. Při prostém injikování látek na místo poškození může 

docházet k difúzi do okolních tkání. Z toho důvodu je snaha vyvinout systém, který by 

umožnil bezpečně přenést léčivo na místo určení bez toxického zatížení organismu.  

 Dvěma nejdůležitějšími aspekty při řízeném dodávání léčiv je na jedné straně 

bezpečnost a na druhé efektivita. Je třeba plně kontrolovat dynamiku uvolňování léčiva a jeho 

dávku.  

 Nosiče pro tkáňové inženýrství by tak mohly kromě vlastností jako je 

biokompatibilita, odpovídající biodegradabilita a mechanická podpora ještě zastávat funkci 

v podpoře a řízení buněčné adheze, migrace a diferenciace. Růstové faktory mohou být 

inkorporovány přímo do matrice nosiče, nebo mohou být inkorporovány do částic, jako jsou 

kapsle nebo liposomy (Mickova et al., 2012). 

  Pro řízené dodávání léčiv byly použity hydrogely (Na et al., 2006, Chen et al., 2009) i 

porézní nosiče (Kim and Valentini, 2002, Kim et al., 2004). Obsah růstových faktorů 

napomáhá buněčné proliferaci a zvýšení produkce specifických proteinů mezibuněčné hmoty. 
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V kinetice uvolňování látek může hrát roli samotná forma nosiče. Kim a kol. porovnával ve 

své studii uvolňování BMP-2 z pěnového nosiče na bázi kyseliny hyaluronové a kolagenové 

gelu. Zatímco se faktor z kolagenového nosiče uvolňoval ve velkém množství a rychle, během 

14 dní, u pěnového nosiče bylo uvolňování postupné, a jeho doba prodloužena až na 28 dní 

(Kim and Valentini, 2002). 

 Právě rychlé uvolňování faktorů je nevýhodou aplikace růstových faktorů a dalších 

stimulačních látek přímo do materiálu nosiče. Z tohoto důvodu jsou vyvíjeny různé formy 

částic, které jsou látkou naplněny. Mikro- a nanočástice mohou být připraveny z velkého 

množství materiálů jak syntetických (PGA, PLA, PCL nebo PLGA), tak přírodních (želatina, 

alginát).   
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3. Cíle práce 
 

1. vytvoření funkcionalizovaného nosiče vhodného pro růst chondrocytů a jejich 

produkci specifických proteinů mezibuněčné hmoty  

2. detekce a vizualizace buněk a proteinů mezibuněčné hmoty pomocí metod 

fluorescenční a konfokální mikroskopie 

3. vytvoření vizualizační techniky pro rychlou detekci nově exprimovaných proteinů 

v nosičích osídlených chondrocyty 

4. testování vhodného nosiče na velkém animálním modelu 
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Experimentální část 
 

 V experimentální části této práce jsou zahrnuty čtyři různé experimenty, tři in vitro a 

jeden in vivo. Tomu odpovídá i dělení experimentální části práce.  

V in vitro pokusech byl vyvíjen vhodný nosič pro růst chondrocytů, byla sledována 

buněčná adheze, proliferace a diferenciace. V první in vitro studii byly testovány netkané 

textilie na bázi kyseliny polyglykolové (PGA). Nosiče ze samotného PGA byly shledány jako 

vhodný materiál pro adhezi chondrocytů, ne však pro jejich proliferaci. To bylo způsobeno 

zejména kyselými rozpadovými produkty, vznikajícími při degradaci PGA. Pro zlepšení 

vlastností tohoto nosiče byly použity příměsi kyseliny hyaluronové (HA), chitosanu anebo 

polyvinylalkoholu (PVA). Přidání ani jedné z těchto látek nevedlo ke zlepšení buněčné 

adheze. Ovšem při další kultivaci na nosičích, byla buněčná proliferace negativně ovlivněna 

kyselými rozpadovými produkty PGA. Přidáním PVA anebo chitosanu do textilního nosiče 

došlo ke snížení okyselování prostředí, a tím k úpravě buněčné proliferace. Tyto kompozitní 

nosiče z netkaných textilií na bázi PGA se ukázaly jako hodné pro aplikace tkáňového 

inženýrství chrupavky. 

Ve druhé studii byl vyvinut jednoduchý systém řízeného dodávání léčiv na 

mikrovlákenném nosiči z poly(2-hydroxyetylmetakrylátu) (PHEMA). Strukturální vlastnosti 

PHEMA vrstvy byly značně závislé na postupu síťování a nebulizace. Nosiče z PHEMA se 

jevily jako materiál vhodný pro nasazení chondrocytů a jejich růst. Navíc, dobrá adheze 

liposomů na tato mikrovlákna umožnila vývoj jednoduchého nosiče pro řízené dodávání léčiv. 

Naplnění liposomů přilnutých k vláknům vedlo k zlepšení buněčné adheze a proliferace. 

Vlákenný nosič z PHEMA se ukázal jako vhodný materiál pro tkáňové inženýrství a 

v kombinaci s liposomy může sloužit jako jednoduchý systém pro řízené dodávání léčiv.  

Další studie byla zaměřena na detekci kolagenu obsaženého v mezibuněčné hmotě, 

tvořeného chondrocyty na želatinové a PCL pěně, a to dvoufotonovou mikroskopií (Two-

photon excitation microscopy – TPEM) a druhou harmonickou (Second harmonic generation 

– SHG) v předním a zadním nondescanned módu.  Současné snímání TPEM a SHG a 

následné stereologické vyhodnocení umožnilo 3D rekonstrukci obrazu s vysokým rozlišením, 

a navíc i kvantitativní analýzu množství kolagenu v nosiči. Vedle kolagenu byly 
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vizualizovány chondrocyty a nosič a jejich prostorové uspořádání, což bylo předtím nemožné. 

Tento systém může mít velký přínos pro detekci kolagenu v nosičích vyvinutých pro tkáňové 

inženýrství chrupavky.  

Ve studii in vivo byl testován hydrogel ze směsi fibrinu a vysokomolekulární kyseliny 

hyaluronové (HA). Nosič byl osazen autologními chondrocyty a implantován do defektu v 

kolenní chrupavce miniprasete.  Biomechanické vlastnosti tohoto hydrogelu byly porovnány 

s dříve vyvinutým a testovaným nosičem obsahujícím kolagen. Ukázalo se, že přítomnost 

kolagenu v nosiči není nutná pro vytvoření biomechanicky stabilní tkáně. Regenerovaná 

chrupavka vykazovala velmi dobré biomechanické a histologické vlastnosti již 6 měsíců po 

implantaci. Přitom kvalita nově tvořené chrupavky byla závislá na počátečním množství 

chondrocytů obsažených v nosiči při implantaci. Tato studie byla provedena v souladu se 

zásadami správné laboratorní praxe (SLP) a tím je připravena k dalším testům pro aplikaci 

tohoto nosiče v humánní medicíně. 

 

4. Metody 

 

4.1. Metody in vitro 

 

4.1.1. Příprava a charakterizace nosičů  

 

4.1.1.1.Příprava nosičů elektrostatickým zvlákňováním 

Roztok poly(hydroxyetyl metakrylátu) (PHEMA; Rohm, Německo) byl připraven 

polymerací monomeru (8,55 g) za nepřítomnosti kyslíku a iniciován oxidačně-redukčním 

systémem amonium persulfát (0,05 g)-bisulfát sodný (0,05 g) ve vodném etanolu (66,3 % 

etanol, 55 g) při teplotě 23°C po dobu jednoho týdne. Molekulární hmotnost byla 

kontrolována množstvím iniciačního činidla a byla 6,9 × 10
5
. Po polymerizaci byla PHEMA 

vysrážena do vody a rozpuštěna ve vodném roztoku 66,3 % etanolu. Výsledná koncentrace 

polymeru byla 16 hmot%. Vodivost roztoku určeného k elektrostatickému zvlákňování byla 

upravena přidáním 0,4 g nasyceného roztoku NaCl na 15 ml roztoku polymeru na 270 µS/cm. 

Molekulová hmotnost byla určena pomocí statického rozptylu světla na přístroji ALV 6000/E 
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(ALV, Německo). Viskozita roztoku byla určena na Ostwaldově viskozimetru při 23°C na 

28,0 mm
2
.s

-1
.   

 Nanovlákna byla připravena technologií NanospiderTM. Polymer byl zvlákněn z 

elektrody ve formě rotujícího válečku. Zformovaná polymerní vlákna se ukládala na 

uzemněném kolektoru. Váleček z nerezové oceli (délka 200 ± 0,07 mm, průměr 20,87 ± 0,02) 

rotoval rychlostí 5 otáček za minutu v nádobě s polymerním roztokem. Proces probíhal při 

napětí 43 kV, vzdálenost mezi elektrodou a kolektorem byla 150 – 200 mm. Teplota během 

zvlákňování byla 21°C ± 2°C, relativní vlhkost 73% ± 2%. Vytvořená vlákna byla 

nebulizována 5% kyselinou fosforečnou (PHEMA1) nebo 10% kyselinou fosforečnou 

(PHEMA2). Nebulizací byl pomocí sonikace připraven aerosol mikrometrových kapiček 

obsahujících síťovací činidlo. Interakce aerosolu s nesíťovanými vlákny zachovává vlákennou 

morfologii, která by byla při inkubaci v lázni se síťovadlem zcela zničena. 

 

4.1.1.2.Příprava mikrovlákenných nosičů s adherovanými liposomy 

Multilamelární liposomy byly připraveny smícháním 15 mg asolektinu (AS; Asolectin 

from soybean, Sigma-Aldrich) a 5 mg fosfatidylserinu (PS; Avanti Polar Lipids Inc.). Pro 

přípravu fluorescenčních liposomů byl do směsi přidán fluorescein DHPE (0.1 mg; Avanti 

Polar Lipids Inc.). Směs byla rozpuštěna v 1 ml chloroformu a následně vysušena v dusíkové 

atmosféře. Tenká vrstva fosfolipidů byla na stěně zkumavky ponechána v dusíkové atmosféře 

přes noc, aby se odpařilo zbylé rozpouštědlo. Vysušený fosfolipidový film byl resuspendován 

ve fosfátovém pufru (PBS; pH 7,4) nebo FBS a zkumavka byla třepána dalších 15 min. Pro 

spektroskopické měření byl film fosfolipidů resuspendován v roztoku TBS/DPX+ANTS (1 × 

TBS, pH 7,4/ 15 mM ANTS/ 45 mM DPX). Konečná koncentrace liposomů byla15 mg/ml 

PBS. Suspenze liposomů byla poté 15krát extrudrována skrz polykarbonovou membránu 

s póry o velikosti 1 μm pomocí Avanti® Mini-extruder (Avanti Polar Lipids Inc., Alabaster, 

USA), čímž bylo dosaženo průměru liposomů 1 μm. K odstranění ANTS a DPX, které nebylo 

uzavřeno do liposomů, byla použita kolona (1 × 15 cm) naplněná Sephadex®G-25M (Sigma-

Aldrich, Amersham Pharmacia Biotech). 

Adheze liposomů na nanovlákennou vrstvu byla umožněna inkubací v suspenzi 

liposomů o koncentraci 15 mg/ml přes noc. Neadherované liposomy byly odstraněny 

důkladným promytím vzorků v PBS. Byly připraveny 2 druhy vzorků. V prvním případě 
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liposomy obsahovaly FBS (PHEMA1/FBS), v druhém případě obsahovaly PBS 

(PHEMA1/PBS). 

 

4.1.1.3.Měření interakce mezi mikrovlákny a liposomy 

Nanovlákená vrstva PHEMA1 o rozměru 2 cm2 byla ponořena do suspenze 

s liposomy (15 mg/ml) a inkubována 60 sek. Nanovlákna byla následně opláchnuta a 

promývána přes noc v TBS (TRIS buffered saline; pH 7,4), aby byly odstraněny 

neadherované liposomy. Nanovlákenná vrstva byla následně rozpuštěna v etanolu, aby bylo 

uvolněno DPX+ANTS. Fluorescenční měření bylo provedeno na přístroji FluoreMax-3 

JYHoriba. Excitační vlnová délka byla 370 nm, emisní 505 nm s šířkou pásma 4 nm. 1,5 ml 

suspenze bylo měřeno v kyvetě s tloušťkou 1 cm, naměřené hodnoty fluorescence byly 

korigovány vzhledem k naměřenému pozadí (u liposomů bez ANTP a DPX bylo naměřeno 

2% z celkové intenzity). 

  

4.1.1.4.Studie nábojové interakce mezi PHEMA vlákny a liposomy 

Pro tuto studii byly připraveny negativní a neutrálně nabité liposomy. Negativně 

nabité liposomy byly připraveny smícháním 5 mg fosfatidylserinu (skupina PS) a neutrální 5 

mg fosfatidylcholinu (skupina PC). Film fosfolipidů byl resuspendován v DPX+ANTS. 

Extruder Avanti byl použit k dosažení velikosti liposomů 1 μm. Nenavázaný fluorofor byl 

odstraněn pomocí gelové filtrace (Sephadex G25). 300 μl suspense liposomů o koncentraci 15 

mg/ml, byla inkubována s PHEMA1 nanovlákny (1 cm
2
) po dobu 1 hod, při pokojové teplotě. 

Poté byly vzorky opláchnuty TBS a následně bylo přidáno 1 ml čerstvého TBS, v němž byly 

vzorky inkubovány po dobu 1, 2 a 4 hodin. Poté byl inkubační roztok TBS odebrán, byla 

změřena jeho fluorescence, a ke vzorku bylo přidáno nové TBS. Po 17 hodinové kultivaci 

byly vzorky nakonec rozpuštěny v etanolu. Fluorescence uvolněného fluoroforu byla měřena 

spektrofluorometricky (Synergy 2, Biotec).  

 

4.1.1.5.Příprava nosičů z netkaných textilií 

Nosiče byly připraveny naplavením polymerních vláken. Vlákna polymerů byla 

nastříhána a rozvolněna v malé koncentraci ve vodném roztoku. Tato suspenze byla následně 

nalita na sítko, kde se procesem filtrace vytvořila síť vláken. Vzorky byly nakonec usušeny a 
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zpevněny. Byla použita vlákna kyseliny polyglykolové (PGA; chirurgický šicí materiál, 

Chirmax, ČR, průměr vláken 15 μm), vlákna polyvinylalkoholu (PVA; Kuralon K-II, Kuraray 

Europe GmbH, Německo, průměr vláken 15 μm), a chitosanová vlákna (CH; Weifang Young 

Deok Chitosan CO., LTD, Čína). 

Bylo připraveno 5 různých vzorků naplavených textilií, s plošnou hustotou 283 g/m
2
: 

PGA - vlákna PGA byla naplavena v destilované vodě.  

PGA/PVA - směs vláken PGA (50%) a vláken PVA (50%) byla naplavena v n-butanolu a 

mechanicky zpevněna vpichováním.  

PVA/PGA/PVA - směs vláken PGA (50%) a vláken PVA (50%) byla naplavena v n-butanolu 

a následně impregnována destilovanou vodou. Ta jemně rozpustila PVA vlákna, která jsou ve 

vodě nestabilní. Rozpuštěné PVA pak sloužilo jako pojivo pro PGA vlákna.  

PGA/HA - vlákna PGA byla naplavena v 0,1% roztoku hyaluronanu sodného (Mw 1 500 000). 

PGA/PVA/CH - směs vláken PGA (1/3), vláken PVA (1/3) a vláken chitosanu (1/3), byla 

naplavena v n-butanolu a impregnována destilovanou vodou. Ta jemně rozpustila PVA 

vlákna, která jsou ve vodě nestabilní. Rozpuštěné PVA pak sloužilo jako pojivo pro vlákna 

PGA.  

 

4.1.1.6.In vitro degradace nosičů z netkaných textilií  

U nosičů z netkaných textilií na bázi PGA, byl sledován také průběh degradace in vitro, 

množství zadržené vody v nosiči a změna pH media, ve kterém byly vzorky kultivovány. Byla 

změřena hmotnost vzorků v suchém a mokrém stavu. Z hmotností byla vypočítána absorpce 

vody. Tři vzorky z každé skupiny byly usušeny do konstantní hmotnosti a zváženy. Poté byly 

nosiče ponořeny do 70 % etanolu na 10 minut a poté do PBS na 1 hodinu. Povrchová voda 

byla osušena filtračním papírem a byla změřena hmotnost v mokrém stavu. Absorpce vody 

(AV) vypočítána podle vzorce (1), 

  AV = 100 × (Ms – Mm)/ Mm 

kde Mm je hmotnost v mokrém stavu a Ms je hmotnost ve stavu suchém.  



46 

 

Pro měření změn pH v kultivačním médiu bylo použito 5 vzorků z každé skupiny. 

Každý vzorek byl ponořen do 20 ml PBS bez výměny nebo míchání. Nosiče byly inkubovány 

v CO2 inkubátoru po dobu 42 dnů. pH bylo měřeno každé 2 dny (pH metr HANNA HI 

92240). 

   

4.1.1.7.Příprava nosiče z želatinové pěny 

 Želatinové nosiče byly připraveny z roztoku 5 hmot% želatiny v destilované vodě při 

40°C. Roztok byl intenzivně míchán, až vznikla pěna, která byla následně sušena 48 hodin při 

pokojové teplotě. Následně byly pěny síťovány 0,7 hmot% N-(3-dimetilaminopropyl)-N´-

etylkarbodiimid hydrochloridem (Sigma Aldrich) rozpuštěném v roztoku aceton/voda (poměr 

8/2), 24 hodin při pokojové teplotě. Poté byly vzorky opět sušeny 48 hodin při pokojové 

teplotě. Hotové vzorky byly nakonec omyty destilovanou vodou, aby byly odstraněny zbytky 

nechtěných chemikálií. 

 

4.1.1.8.Příprava nosiče z polykaprolaktonu 

 Pěnový nosič z polykaproktonu (poly-ε-caprolactone – PCL) byly připraveny 

technikou vymývání solných krystalů z 7 hmot% PCL (Mr 80 × 10
3
, Sigma Aldrich) 

v roztoku etanolu a chloroformu (v poměru 1:9). Krystaly byly do roztoku vmíchány 

mechanicky. Po odpaření rozpouštědla byly solné krystaly vymyty destilovanou vodou. 

 

4.1.1.9.Skenovací elektronová mikroskopie (SEM) 

SEM snímky byly pořízeny na přístroji Vega TS 5130, umožňujícím zvětšení 12 – 

250 000 × a rozlišením 9 nm. Vzorek připravených nanovláken byl pokryt tenkou vrstvou 

zlata (tloušťka 10 – 30 nm) poprašováním v přístroji SDC 030. Průměry vláken byly odečteny 

z náhodně vybraných snímků ze SEM. 

 

4.1.1.10. Kryoelektronová mikroskopie   

Pro vizualizaci liposomů adherovaných na nanovláknech byla použita kryoelektronová 

mikroskopie (Cryo-field emission scanning microscopy - FESEM). Vzorky byly rychle 

zmraženy v tekutém dusíku (-210°C) a následně přeneseny do kryokomory (ALTO2500), kde 
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byly zpracovány na řezy a následně pokryty vrstvou zlata (30 sek, -135°C). Takto připravené 

vzorky byly zpracovány mikroskopem Jeol 7401-FE (ve zmrzlém stavu při -135°C, při 3 kV a 

4 kV, GB-L mode). 

 

4.1.2. Tkáňové kultury, kultivace buněk 

 

4.1.2.1. Isolace a kultivace buněk  

  Chondrocyty byly izolovány z kondylu kosti stehenní 3 měsíčního novozélandského 

bílého králíka v celkové anestezii (60 mg/kg ketamin a 4 mg/kg xylazin). Chrupavka byla 

nastříhána na malé kousky (1 × 1 mm), ponořena do roztoku kolagenázy (0.9 mg/mL, 

Collagenase crude 816 PSZ) a inkubována 14 hodin v CO2 inkubátoru (37°C, 5 % CO2). 

Následně byly buňky centrifugovány při 300 g po dobu 5 minut a nasazeny do kultivačních 

lahví. Chondrocyty byly kultivovány v IMDM médiu (Iscove’s Modified Dulbecco’s 

Medium) doplněném o 10 % fetálního telecího séra (Fetal Bolvine Serum - FBS), antibiotika: 

penicillin/streptomycin (100 I.U./ml a 100 µg/ml), 400 mM L-glutaminu, 100 nM 

dexametazonu, 40 µg/ml fosfátu kyseliny askorbové a ITS–X (10 µg/ml insulinu, 5,5 mg/l 

transferinu, 6,7 µg/l sodium selenit, 2 mg/l etanolamin).  

 

4.1.2.2.Osazení nosičů buňkami 

Buňky byly nasazeny na vysterilizované nosiče. Hustota buněk závisela na druhu 

nosiče. Na nosiče z netkaných textilií a nanovláken bylo nasazeno 8 × 10
4 

buněk/cm
2
. Pěny, 

které měly větší póry a tím i větší povrch pro růst buněk, byly osazeny buňkami v hustotě 3 × 

10
5
 u PCL pěny a 8 × 10

5 
u želatinové pěny. Médium bylo osazeným nosičům měněno každý 

třetí den. 

 

4.1.3. Testování a vizualizace osazených nosičů in vitro 

 

4.1.3.1.MTT test buněčné viability 

MTT test se hojně využívá k měření metabolické aktivity a viability buněk in vitro. Je 

založen na tom, že MTT [3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyl-2H-tetrazolium bromid] 
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je v normálně metabolizující buňce redukován mitochondriální dehydrogenázou na fialové 

krystalky formazanu. Tyto krystalky jsou posléze rozpuštěny v roztoku N,N-

dimethylformamidu. Fialové zbarvení roztoku tak ukazuje na množství normálně 

metabolizujících buněk. Zbarvení roztoku se měří spektrofotometricky 

V den měření bylo přidáno ke 150 µl kultivačního média každého vzorku 50 µl MTT 

(1 mg/ml rozpuštěno ve fosfátovém pufru (PBS), pH 7,4). Po čtyřhodinové inkubaci v CO2 

inkubátoru (5% CO2, 37°C), bylo přidáno 100 µl vodného roztoku 50% N,N-

dimethylformamidu a 20% dodecyl sulfátu sodného (SDS), pH 4.7. Po rozpuštění krystalků 

formazanu byla měřena absorbance roztoku při vlnové délce λ = 570 nm a referenční vlnové 

délce λref = 690 nm. Od absorbance byla odečtena hodnota naměřená u vzorků inkubovaných 

v médiu bez buněk. Jako kontrola byly použity buňky nasazené na kultivační plastik. 

 

4.1.3.2.Fluorescenční a konfokální mikroskopie 

 

4.1.3.2.1. Použité mikroskopy  

V experimentech byl použit fluorescenční mikroskop Olympus IX 51 s rtuťovou 

výbojkou Olympus U-RFL-T. Dále byly použity dva konfokální mikroskopy, Zeiss LSM 5 

DUO a Leica TCS SP2 AOBS. Multifotonový konfokální skenovací mikroskop Leica byl 

založen na invertovaném mikroskopu Leica DM IRE2, vybaveném následujícími světelnými 

zdroji: Ar laserem (458 nm/5 mW, 476 nm/5 mW, 488 nm/20 mW, 514 nm/20 mW), HeNe 

laserem (543 nm/1,2 mW, 633 nm/10 mW) pro jednofotonovou mikroskopii a Ti:Saphire 

Chameleon Ultra laser (Coherent Inc., Santa Clara, USA), s nastavitelnou vlnovou délkou 

v rozmezí 690 – 1040 nm pro dvoufotonovou excitaci (Obr).  

 

4.1.3.2.2. Zobrazení fluorescence jednofotonovou excitací 

 

Pro zobrazení jednofotonovou excitací bylo použito několik fluorescenčních barvení: 
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Barvení propidium jodidem 

Propidium jodid se váže na buněčnou DNA, barví tak jádra buněk a slabě i 

cytoplasmu. Buňky byly fixovány mraženým etanolem (- 20°C), opláchnuty PBS a poté 

inkubovány v roztoku propidium jodidu (5 μg/ml v PBS) 10 minut při pokojové teplotě. 

Vzorky byly 2krát opláchnuty PBS pro snížení svítivosti pozadí a sledovány pod konfokálním 

mikroskopem Leica SP2 AOBS (λ exc = 543 nm, λ em = 610–645 nm), nebo pod 

fluorescenčním mikroskopem (Olympus IX51, U-RFL-T). 

 

Barvení DiOC6 

Pro měření buněčné adheze bylo použito barvení pomocí DiOC6, které barví 

membránové struktury buňky. Buňky byly nejprve fixovány v metanolu (-20°C) po dobu 10 

min a poté opláchnuty PBS. Následně byly vzorky inkubovány 45 min v roztoku DiOC6 (0,1-

1 μg/ml v PBS; pH 7,4) a opláchnuty. Poté byla jádra buněk obarvena propidium jodidem (5 

µg/ml) a 2krát opláchnuta PBS. Obarvené vzorky byly vizualizovány na mikroskopu Leica 

SP2 AOBS (PI: λexc = 543 nm, λem = 610–645 nm; DiOC6: λexc = 488 nm, λem = 505–550 

nm). Ze získaných obrázků byly odečteny plochu rozprostřených buněk pomocí software 

Ellipse (ViDiTo, SK).  

 

Barvení BCECF-AM  

Pro určení viability buněk na nosičích bylo použito barvení (2′,7′-bis(2-carboxyethyl)-

5(6)-carboxyfluorescein acetoxymetyl esterem (BCECF-AM) pro detekci živých buněk, v 

kombinaci s barvením propidium jodidem, které barví jádra mrtvých buněk. Tato metoda je 

založena na tom, že propidium jodid neprojde buněčnou membránou živých buněk. BCECF-

AM projde buněčnou membránou a je metabolizováno mitochondriálními esterázami živých 

buněk na fluoreskující BCECF. BCECF-AM (ředěno 1:100 v čistém MEM mediu) bylo 

inkubováno s buňkami 30 min v CO2 inkubátoru (37°C, 5% CO2). Následně byly vzorky 

opláchnuty PBS (pH 7,4), a bylo přidán roztok propidium jodidu (5 μg/mL v PBS) na 10 min. 

Vzorky byly 2krát opláchnuty PBS a zobrazeny pomocí konfokálního mikroskopu Leica SP2 

AOBS (λexc = 514 nm, λem = 610–645 nm; BCECF-AM: λexc = 488 nm, λem = 505–550 nm). 
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Imunofluorescenční barvení kolagenu II 

Pro detekci kolagenu II byla použita metoda nepřímé imunofluorescence. Vzorky byly 

fixovány 10 % roztokem formaldehydu v PBS 10 minut, opláchnuty PBS a inkubovány 30 

min s 3 % roztokem FBS/0,1 % Tritonem v PBS při pokojové teplotě. Následně byla přidána 

primární protilátka proti kolagenu II (myší proti kolagenu typu II, klon II-II6B3, 

Developmental Studies Hybridoma Bank, USA), zředěná 1:20, a inkubovaná po dobu 60 

minut při pokojové teplotě. Poté byly vzorky opláchnuty roztokem 0,05 % Tween v PBS po 

dobu 3, 10 a 15 minut. Následně byla přidána sekundární protilátka navázaná na Cy3 (ředěno 

1:300; Cy 3-conjugated Donkey Anti-Mouse IgG, Jackson ImmunoResearch) a inkubována 

po dobu 45 minut při pokojové teplotě. Po opětovném opláchnutí vzorků byl přidán roztok 

proti vysvěcování (PBS/90 % glycerol/2.5 % 1,4-diazabicyclo(2,2,2)octane (DABCO). 

Vzorky byly pozorovány pod konfokálním mikroskopem Leica SP2 AOBS (λ exc = 514 nm, λ 

em = 555–600 nm). 

 

4.1.3.2.3. Druhá harmonická vlna 

Pro získání signálu druhé harmonické vlny (Second harmonic generation – SHG) bylo 

použito tří cest (schéma na obr. 4.1.). Signál procházející skenovací hlavou konfokálního 

mikroskopu byl snímán v zadním descanned módu fotonásobičem PMT1. Signál ze zadního 

nondescanned módu byl detekován fotonásobičem PMT4 a z předního nondescanned módu 

byl signál procházející vzorkem detekován pomocí PMT5. Pro snímání kolagenu pomocí 

SHG byla excitační vlnová délka nastavena na 860 nm, emise byla očekávána při 430 nm. 

V descanned módu byla snímána emise v rozmezí 420 – 440 nm. V sestavení nondescanned, 

kde by měl být získán lepší signál fluorescence vůči pozadí, byl před detektor zařazen short 

pass hranový filtr 700 nm, zeslabující průchod infračerveného světla. Poté následoval 430 nm 

pásmový filtr s šířkou 15 nm. Pro ověření, zda se skutečně jedná o SHG, byla excitační 

vlnová délka změněna na 800 nm, kdy by měl SHG signál zmizet a znovu se objevit po 

zařazení filtru 400 nm pásmového filtru.  

 

4.1.3.2.4. Zobrazení signálu dvoufotonovou excitací 

Fluorescence obarvených buněk a/nebo autofluorescence nosičů byla detekována také 

dvoufotonovou mikroskopií (Two photon excitation microscopy – TPEM), v descanned módu 

(Obr.). Byla použita excitační vlnová délka 860 nm, abychom předešli záměně SHG 
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s autofluorescencí. Aby byl získán co nejsilnější signál autoflourescence, bylo použito celé 

spektrum excitačních vlnových délek.  

 

4.1.3.2.5. Trojdimenzionální rekonstrukce obrazu 

Informace o prostorovém rozložení tkáně bylo získáno trojdimenzionální (3D) 

rekonstrukcí obrazu (Capek et al., 2009). Pomocí softwaru Leica LCS byl získán 3D obraz 

maximálních intenzit. K vyjádření objemu proteinu byl požit software Ellipse 3D (modul 

Volume plug-in; ViDiTo, Košice, Slovensko). 

 

 

 

 

Obr. 4.1. Schéma experimentálního rozložení založeného na konfokálním skenovacím mikroskopu Leica SP2 

AOBS, vybaveného jedno- a dvoufotonovým laserem. PMT1, PMT2, a PMT3, jsou fotonásobiče ve skenovací 

hlavě pro detekci jedno a dvoufotonové excitace v descanned módu, PMT4, fotonásobič pro detekci signálu 

SHG v nondescanned zadním módu; PMT5, transmisní detektor pro detekci SHG signálu v nondescanned 

zadním módu; F1, E700SP short pass hranový filtr; F2, 430DF15 pásmový filtr; IR-BS, infračervený dělič 

paprsků. 
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4.2.Testování in vivo 

 

4.2.1. Zvířecí model 

V této studii bylo použito 16 miniaturních prasat z Ústavu živočišné fyziologie a 

genetiky AVČR Liběchov. Péče o zvířata probíhala podle evropské a české legislativy pro 

ochranu obratlovců. Zvířata byla rozdělena do dvou skupin: léčená skupina (Skupina I) a 

kontrolní skupina (Skupina II), obě po 8 zvířatech. 

 

4.2.2. Izolace buněk z hyalinní chrupavky 

 Zákrok probíhal v celkové anestesii. Zvířatům bylo nejprve podáno intramuskulárně 

azaperonum (2 mg/kg) (Stresnil, JANSSEN Pharmaceuica N. V, Beerse, BE) a 1 mg atropinu 

(Atropin Biotika, BB Pharma, SK). Celková anestesie byla započata podáním ketaminu 20 

mg/kg (Narketan 10, Vetoquinol, CZ) a vedena 1,5% isofluranem při konstantním proudění 2 

l/min. Byla provedena laterální artrotomie s mediální luxací pately. Z chrupavky femorální 

hlavice byly odebrány kousky chrupavky, které byly neprodleně uloženy do transportního 

média (Iscove’s Modified Dulbecco’s Medium (IMDM) PAA, AT), doplněného o 40 µg/ml 

gentamicinu (Lek Pharmaceuticals, SI). Léze byla šita v anatomických vrstvách. Kloubní 

pouzdro, sval a podkoží byli šity vstřebavatelným šicím materiálem, kůže nevstřebatelným 

šicím materiálem. Všem zvířatům byla podána preventivní dávka antibiotik (procaini 

benzylpenicillinum 8000 j/kg hm.; Peni-Kel 300, a.u.v., KELA Laboratoria n.v., Hoogstraten, 

BE) a analgetik (metamizolum 30 mg/kg hm.; Vetalgin inj., Intervet International B.V., 

Boxmeer, NL). Kožní stehy byly odstraněny 12 dní po operaci. 

 

4.2.3. Kultivace buněk 

 Odebrané kousky chrupavky byly rozvolněny v roztoku kolagenózy (0,36 j/ml; 

Collagenase NB6, GMP Grade, Serva). Po 14 hodinové inkubaci byly chondrocyty (asi 1 × 

10
6
 buněk) centrifugovány 5 minut při 270 g, nasazeny do kultivačních lahví a kultivovány 

v kultivačním médiu IMDM obohaceném o 10% fetálního bovinního séra (Pharma Grade, 

PAA), 100 nM dexametazon (Dexamed, Medochemie), 40µg/ml gentamicinu (Lek 

Pharmaceuticals), 10 µg/ml insulinu (Actrapid 100 m.j./ml; Novo Nordisk) a 20 µg/ml 

kyseliny askorbové (Acidum ascorbicum; Biotika) v CO2 inkubátoru (5% CO2, 37°C, vysoká 
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vlhkost vzduchu). Buněčné kultury byly pasážovány pomocí Accutase (PAA) před dosažením 

konfluence. Buňky byly kultivovány po dobu 19 dní (~ 7 – 9 × 10
6
 buněk). 

 

4.2.4. Příprava implantátu 

  Implantát byl připraven při 4°C smícháním 66 µl kyseliny hyaluronové (10 mg/ml; 

Hyalgan, Fidia), 132 µl buněčné suspenze, 0,32 ml roztoku fibrinogenu (70 – 110 mg/ml) 

v aprotininu (3000 kj/ml) a 0,32 ml trombinu (4 j/ml) v roztoku CaCl2 (40 µmol/ml) 

(Tissucol® Kit, Baxter). Pro biomechanické testování byl gel obohacen 99 µl kolagenu I 

(Collagen type I from cal skin, acid soluble; Sigma Aldrich, USA), neutralizovaným KOH, ve 

stejném poměru, jako v předchozích in vivo studiích (Filová et al., 2008, Filová et al., 2007). 

Prášek kolagenu byl rozpuštěn v 0,1 M kyselině octové a neutralizován 1 M KOH. Tuhnutí 

gelu probíhalo při 37°C.  

 

4.2.5. Biomechanické testování 

 Nosiče byly biomechanicky testovány metodou plošného nárazu vyvinutou v naší 

laboratoři (Varga et al., 2007). Tato metoda je určena k dynamickému testování 

mechanických vlastností. Rezistence chrupavčité hmoty monitorovaná změny rychlosti 

kyvadélka přístroje detekovala rychlý vzestup působící síly. Deformace vzorku byla 

zaznamenána pomocí piezoelektrického akcelerometru (Bruel Kjaer 4375) a laserovým 

dopplerovským vibrometrem (Polytec OFV-302). Měření byla prováděna při konstantní 

počáteční rychlosti kyvadélka v = 0,017 m/s. Youngův modul byl stanoven z křivky 

zátěžového diagramu. Pro měření biomechanických vlastností byly použity vzorky ze 3 

prasat, která nebyla zahrnuta do SLP studie. Tyto vzorky měly počáteční hustotu buněk 8,5 – 

9 × 10
6 

chondrocytů/ 1 ml nosiče. 

 

4.2.6. Implantace osazeného nosiče 

 Vytvořený kompozitní hydrogel obsahující autologní chondrocyty byl implantován do 

pravého kolene osmi miniaturních prasat. Anestezie, medikace a následná péče byla 

provedena stejně, jako bylo popsáno výše (Izolace buněk z hyalinní chrupavky). Byla 

provedena laterální artrotomie pravého kolene a následná mediální luxace pately. 

V chrupavce na povrchu hlavice femuru byl vytvořen defekt okrouhlého tvaru, s průměrem 6 
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mm, který svou hloubkou sahal až k subchondrální kosti. Z hydrogelového nosiče bylo 

vyříznuto kolečko o průměru 6 mm a upevněno v defektu pomocí tkáňového lepidla (Tissucol 

®). Rána byla sešita po anatomických vrstvách. 

 

4.2.7. Chirurgický zákrok provedený na kontrolních zvířatech  

 Byla vytvořena kontrolní skupina 8 miniaturních prasat. Těmto zvířatům byl proveden 

stejný zákrok jako léčené skupině, ovšem vytvořený defekt byl ponechán prázdný. Uzavření 

rány a následná péče byla stejná jako u léčené skupiny. 

 

4.2.8. Závěrečné pozorování 

 Zvířata byla usmrcena 24 týdnů po operaci. Hrudní a břišní dutina byly otevřeny a 

makroskopicky vyšetřeny. Pravá kolena byla vyjmuta a femorální kondyly, se zhojenými 

defekty, byly fixovány 4% pufrovaným formaldehydem pro histologické vyšetření. 

 

4.2.9. Histologické vyšetření 

 Kosti byly dekalcifikovány pomocí etylendiamintetraoctové kyseliny (EDTA). 

Histologické řezy byly zpracovány běžnou parafinovou metodou a obarveny hematoxolinen a 

eosinem (HE), kombinovanou technikou barvení alciánovou modří (AM) při pH 2,5 

následovanou PAS-reakcí, barvení podle van Giesona a Gomoriho. Dále bylo provedeno 

imunohistochenické barvení kolagenu II, k prokázání tvorby diferencované chrupavčité tkáně. 

Byla použita primární protilátka proti kolagenu II (klon II-II6B3, Developmental Studies 

Hybridoma Bank, US), a následně polyklonální sekundární protilátka (horseradish 

peroxidase-labeled rabbit polyclonal anti-mouse antibody, Sigma Aldrich) a vizualizace 

pomocí DAB (SIGMAFAST DAB tablets set). 

 

4.2.10. Bodovací systém vyhodnocování histologické metody 

 Zhojení osteochondrálních defektů v jednotlivých skupinách bylo zhodnoceno pomocí 

bodovacího systému s maximem 24 bodů. Tento systém byl modifikován podle Susante a kol. 

(van Susante et al., 1999). Analýza byla provedena dvěma nezávislými osobami. 
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4.3.Statistika 

 

Všechna měření byla opakována nejméně třikrát. Výsledky byly presentovány jako 

hodnota ± standardní odchylka. Výsledná data byla statisticky vyhodnocena pomocí 

jednocestné ANOVA a studentským Newman-Keulsovým testem. Hranice statistické 

významnosti byla zvolena 0,05. 

 

 

5. Výsledky a diskuse 

 

 

5.1. Netkané textilie na bázi PGA a PVA jako vhodné nosiče pro růst 

chondrocytů 

 

5.1.1. Výsledky  

 

5.1.1.1.Adheze chondrocytů na PGA netkané textilní nosiče 

Adheze chondrocytů byla odvozena od MTT testu měřeného 24 hodin po nasazení 

buněk na nosiče (Obr. 5.1.1). Buňky adherovaly dobře na všechny druhy nosičů. Nejlepší 

adheze (absorbance A = 0,41 ± 0,06) byla pozorována na samotném PGA a kontrolním 

kultivačním plastu (A = 0,47 ± 0,04). Přítomnost PVA v nosiči signifikantně zhoršila adhezi 

chondrocytů, vyjma PVA/PGA/PVA. Absorpce klesla na 0,37 ± 0,02 u PVA/PGA/PVA a u 

PGA/PVA až na 0,32 ± 0,02. 
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Obr. 5.1.1. Buněčná adheze 24 hodin po nasazení na nosiče (p ˂ 0,05). 

Nejnižší počet adherovaných buněk byl zaznamenán na vzorku obsahujícím chitosan. 

Absorbance změřená na tomto vzorku 24 hodin po nasazení byla nejnižší ze všech 

zkoumaných vzorků (0,12 ± 0,07).  

 Přítomnost kyseliny hyaluronové ve směsi překvapivě nezlepšila adhezi chondrocytů. 

Absorbance byla na srovnatelná s PGA/PVA (0,29 ± 0,05). Toto zjištění bylo potvrzeno 

fluorescenční konfokální mikroskopií, kde byly chondrocyty vizualizovány propidium 

jodidem (Obr. 5.1.2.). 

 

Obr. 5.1.2. Fluorescenční mikroskopie buněčné adheze na nosičích PGA/PVA (a) a PGA/HA (b). Buněčná jádra 

jsou obarvena propidium jodidem.  
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5.1.1.2.PVA zlepšilo proliferaci chondrocytů na PGA netkaných textiliích 

 I když byla na vzorcích s PVA sledována horší adheze buněk, buňky následně 

vykazovaly velkou proliferaci. MTT test měřený 7. a 14. den ukázal, že nižší adheze buněk na 

vlákna nosiče byla následována jejich zvýšenou proliferací (Obr. 5.1.3.). Již 7. den po 

nasazení buněk na nosiče, byla nejlepší proliferace buněk sledována na PVA/PGA (0,93 ± 

0,06), druhá nejvyšší pak na PVA/PGA/PVA (0,78 ± 0,23). Signifikantně nižší proliferace 

buněk byla sledována na nosiči obsahujícím pouze PGA (0,33 ± 0,16) a překvapivě také na 

vzorku obsahujícím HA (0,3 ± 0,03). Nejhorší adheze byla zjištěna na vzorcích obsahujících 

chitosan. Ačkoli ještě 7. den byla proliferace signifikantně nižší než u PGA nebo PGA/HA, 

14. den se výrazně zlepšila (1,05 ± 0,14) a byla srovnatelná s PVA/PGA/PVA. Ukázalo se 

tedy, že na proliferaci chondrocytů mělo pozitivní vliv přidání PVA a/nebo chitosanu do 

nosiče. 

 

Obr. 5.1.3. Metabolická aktivita buněk na nosičích z netkaných textiliích na bázi PGA (p ˂ 0,05) 

 

5.1.1.3.Konfokální mikroskopie naplavených netkaných nosičů ze směsi PGA 

 Pozitivní vliv přítomnosti PVA v netkaném nosiči na proliferaci chondrocytů byl 

sledován pomocí MTT testu. Nicméně abychom tuto skutečnost potvrdili, byla použita také 
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vizualizace pomocí konfokální mikroskopie. Již sedmý den od nasazení buněk bylo patrné 

jejich rozprostírání podél vláken nosiče. 14. a 21. den experimentu byla sledována výrazná 

proliferace, zejména na nosičích PGA/PVA/CH a PVA/PGA/PVA (Obr. 5.1.4.). 

  

 

Obr. 5.1.4. Fluorescenční konfokální mikroskopie zobrazující proliferující chondrocyty. Buňky byly obarveny 

propidium jodidem, které se váže na buněčnou DNA. Viditelná jsou také vlákna nosiče pro svou 

autofluorescenci. Nosič PGA/PVA/CH 7. (a), 14. (b) a 21. den (c) po osazení buňkami, PVA/PGA/PVA nosič 7. 

(d), 14. (e) a 21. den (f).   

 

Produkce chrupavčité mezibuněčné hmoty byla sledována pomocí detekce kolagenu 

II, typického markeru hyalinní chrupavky. Pro vizualizaci kolagenu II byla použita metoda 

nepřímé imunofluorescence a konfokálního mikroskopu. Kolagen II byl produkován 

chondrocyty již týden po nasazení na nosiče PGA/PVA a jeho množství se zvyšovalo i 14. 

den kultivace (Obr. 5.1.5.). 
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Obr. 5.1.5. Fluorescenční konfokální mikroskopie zobrazující produkci kolagenu II pomocí 

imunofluorescenčního barvení. PVA/PGA/PVA nosič 7. (a) a 14. (b) den po nasazení buněk. 

 

5.1.1.4.PVA v nosičích stabilizovalo pH 

 Změna pH v inkubačním roztoku byla testována u všech nosičů po dobu 42 dnů (Obr. 

5.1.6.). U všech vzorků byl sledován počáteční výrazný pokles pH, který nastal ihned po 

vložení do kultivačního roztoku. Vývoj změny pH ovšem dále probíhal u různých vzorků 

odlišně. Přítomnost PVA v nosičích vedla k velmi pozvolnému snižování pH, zejména u 

vzorku PGA/PVA/CH. Naproti tomu u vzorků obsahujících pouze PGA a u vzorků 

obsahujících PGA v kombinaci s HA, docházelo ke značnému poklesu pH během celého 

experimentu. To značilo vyšší množství kyselých rozpadových produktů v inkubačním 

roztoku.  
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Obr. 5.1.6. Měření změn pH kultivačního roztoku, vyvolaným rozpadovými produkty nosičů na bázi PGA, 

během 42 dnů kultivace. 

 

5.1.1.5.Smáčivost nosičů ovlivňovala jejich degradaci  

 Pomalejší degradace kompozitních nosičů obsahujících PVA byla spojena také s další 

důležitou vlastností, a to schopností vázat v sobě vodu. Přítomnost PVA ve směsi netkané 

textilie vedla k několikanásobnému zvýšení absorpce vody (Tabulka 5.1.1.). Největší 

smáčivost byla zaznamenána u vzorku PVA/PGA, 3krát vyšší než u PGA nosiče. Naproti 

tomu u nosičů obsahujících HA bylo množství tekutiny 2krát nižší než u vzorku PGA. Vzorky 

s větší schopností vázat v sobě vodu vykazovaly jednoznačně i nižší pokles pH. Navíc, 

schopnost vázat v sobě vodu neměla souvislost pouze se změnami pH, ale i s buněčnou 

proliferací, která byla lepší u více smáčivých vzorků. Naopak u vzorku PGA/HA, 

vykazujícího malou schopnost vazby vody, byla zaznamenána nejhorší buněčná proliferace. 

Tabulka 5.1.1. Smáčivost nosičů z netkaných textilií (hodnota ± směrodatná odchylka) 

Nosič  Hmotnost v suchém 

stavu [mg] 

Hmotnost v mokrém 

stavu [mg] 

Absorpce vody [%] 

PGA  4,2 ± 0,9 9,5 ± 1,6 141 ± 46 

PVA/PGA  4,4 ± 0,2 22,5 ± 1,2 416 ± 26 

PVA/PGA/PVA   4,5 ± 0,3 5,5 ± 0,6 23 ± 10 

PGA/HA  3,9 ± 0,5 6,7 ± 0,8 73 ± 13 

PGA/PVA/CH  5,3 ± 0,3 18,3 ± 2,3 242 ± 22 
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5.1.2. Diskuse 

 

5.1.2.1.Chondrocyty dobře adherovaly, ale pouze slabě proliferovaly na nosiči PGA 

 Kyselina polyglykolová, používaná ve zdravotnictví jako vstřebatelný šicí materiál, je 

často používaná v aplikacích tkáňového inženýrství (Freed et al., 1994b, Rokkanen et al., 

2000, Schaefer et al., 2000, Lee and Shin, 2007). PGA byla použita v tkáňovém inženýrství a 

regenerativní medicíně v mnoha formách, ale pouze několik málo studií se zabývá tímto 

materiálem ve formě netkané textilie pro růst chondrocytů (Freed et al., 1994b, Schaefer et al., 

2000). Stejně jako v ostatních studiích se PGA ukázalo jako vhodný materiál pro adhezi 

chondrocytů. Právě obsah PGA v nosiči se překvapivě ukázal jako klíčový pro dobrou 

buněčnou adhezi na netkaných nosičích. Kyselina hyaluronová ani PVA v žádném z nosičů 

nevedlo ke zlepšení adheze. Bylo tedy potvrzeno, že PGA, ať už samotná, nebo v kombinaci 

s jiným materiálem, je vhodný polymer pro adhezi chondrocytů. Zároveň však došlo 

k negativnímu ovlivnění další proliferace chondrocytů přítomností rozpadových kyselých 

produktů. Při degradaci se PGA rozpadá na kyselinu glykolovou, která je dále transformována 

v citrátovém cyklu na konečné produkty, oxid uhličitý a vodu (Athanasiou et al., 1996, 

Agrawal and Athanasiou, 1997).  

Zvýšená koncentrace kyselých vedlejších produktů může být in vitro upravena 

kontrolou pH, nebo výměnou kultivačního média. Tato metoda však nemůže být použita u 

kompozitních nosičů, kde je kyselina polyglykolová uzavřena v gelu, nebo jiném materiálu. 

Avšak právě tyto kompozitní nosiče se stávají velmi populárními pro možné nastavení a 

úpravu vlastností, které zlepšují buněčnou adhezi a proliferaci. Lepší porozumění 

degradačnímu procesu PGA a jeho možná regulace je tedy velmi důležitá. 

 

5.1.2.2.PVA v nosiči zlepšuje proliferaci chondrocytů 

 Ačkoli kompozitní nosiče na bázi PGA netkané textilie nevykazovaly zlepšení 

buněčné adheze, jejich aplikace v tkáňovém inženýrství se zdá být velmi slibná. Vhodně 

přidaný materiál může vylepšit biomechanické vlastnosti nosiče, které jsou při vývoji nosičů 

pro tkáňové inženýrství chrupavky zásadní. Navíc mohou přidané materiály upravit čas 
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biodegradace. V této studii byl prokázán pozitivní vliv PVA v PGA netkané textilii na 

proliferaci chondrocytů. Počáteční nižší buněčná adheze byla překonána již během prvního 

týdne kultivace. Zvýšená proliferace byla spojena s lepší stabilitou pH inkubačního média. To 

bylo způsobeno menším množstvím kyselých rozpadových produktů v nosiči, což zabezpečilo 

lepší podmínky pro růst chondrocytů. Přestože přídavek chitosanu do nosiče PGA/PVA 

nezměnilo signifikantně pozitivní vliv PVA na buněčnou proliferaci, mohou tyto přísady 

upravit biomechaniku a biodegradabilitu kompozitního nosiče. Vliv přísad se dá však 

poměrně těžko odhadnout, jak se ukázalo u vzorku s kyselinou hyaluronovou. Právě ta je 

jednou z klíčových složek mezibuněčné hmoty hyalinní chrupavky. Správné složení 

kompozitního nosiče a metodika jeho přípravy zůstává předmětem dalšího zkoumání. 

 Příprava kompozitních nosičů je důležitým aspektem a výrazně ovlivňuje využití 

nosiče. Shledali jsme, že přidání PVA značně zvýšila schopnost vázat v sobě vodu. To je 

jeden z klíčových bodů pro vysvětlení zlepšené proliferace chondrocytů, neboť větší množství 

tekutiny v nosiči zajišťuje lepší zásobování buněk živinami a rychlejší odvod rozpadových 

produktů. Struktura nosiče by měla mít pevné vazby mezi vlákny a měla by být 

charakterizována hydrofilním prostředím s velkými póry, které umožní penetraci tekutin a 

růst buněk. Zpevnění nosiče může být dosaženo chemickou nebo fyzikální cestou. Fyzikální 

propojení vláken pomocí vpichování se neukázalo jako účinné. Naopak se jako účinná 

ukázala metoda chemická – pojení PGA vláken pomocí PVA.  

  

5.1.2.3.Chitosan v PGA nosičích napomáhá proliferaci chondrocytů 

 Vedle PVA byl v naší studii sledován vliv na buněčnou adhezi a proliferaci ještě 

dalších složek, a to kyseliny hyaluronové a chitosanu. HA je biokompatibilní a 

biodegradovatelný polysacharid, který je hojně zastoupen v synoviální tekutině a 

mezibuněčné hmotě a hraje důležitou holi v hydrataci tkání. Pro své fyzikálněchemické 

vlastnosti je hojně využíván v medicíně a tkáňovém inženýrství (Hahn et al., 2007). Bylo 

popsáno, že HA zlepšuje in vitro schopnost adheze a proliferace lidských chondrocytů (Patti 

et al., 2001). Proti očekávání však HA, použitá jako pojivo pro PGA vlákna v netkaném 

textilním nosiči, selhala. Nejen, že HA v nosiči nezlepšila v žádném ohledu růst chondrocytů 

na nosiči, nezvýšila však ani schopnost textilie zadržovat vodu. Tyto výsledky ukazují, že 

více než hydrofilicita povrchu netkané textilie, má na proliferaci buněk vliv velikost pórů 

nosiče. 



63 

 

 Použití chitosanu jako složky kompozitního nosiče na bázi PGA vykazovalo různé 

vlastnosti. Chitosan je částečně deacetylovaná forma chitinu, který je v přírodě velmi rozšířen. 

Jedná se o biokompatibilní a biodegradovatelný polymer, který má některé zajímavě 

biologické účinky, jako antitrombogenní nebo homeostatické, zlepšuje imunitu a hojení ran 

(Jia et al., 2007). Chitosan byl jako zajímavý materiál použit jako složka testovaných nosičů. 

Zatímco na adhezi chondrocytů neměl chitosan žádný pozitivní vliv, jeho přítomnost v nosiči 

výrazně zvýšila buněčnou proliferaci již v prvním týdnu kultivace, zejména pak v druhém 

kultivačním týdnu. Chitosan se vedle PVA ukázal jako vhodná složka pro přípravu nosičů na 

bázi netkané textilie z PGA vláken pro tkáňové inženýrství chrupavky. Měl by však být brán 

zřetel na to, že vlastnosti chitosanu jsou velice závislé na jeho zdroji a čistotě.   

 

5.2. Jednoduchý systém řízeného dodávání látek na mikrovlákenném 

nosiči pro tkáňové inženýrství chrupavky 

 

5.2.1. Výsledky  

 

5.2.1.1.Příprava a charakterizace mikrovlákenného nosiče z PHEMA 

Vlákna z PHEMA byla úspěšně připravena, ale byla nestabilní ve vodném prostředí, a 

to díky vysoké hydrofilnosti. Pro snížení nestability byla PHEMA vrstva síťována kyselinou 

fosforečnou. Jako optimální množství pro vytvoření PHEMA vláken stabilních ve vodě se 

ukázalo 5 hmot% (vzorek PHEMA1) a 10 hmot% kyseliny fosforečné (PHEMA2). 

Mikrovlákna byla testována vařením 30 min ve vodě. Připravený vzorek PHEMA1 měl 

průměr vláken 2,1 ± 0,6 µm, tloušťka vláken u vrstvy PHEMA2 byla větší, 3,6 ± 1,3 µm 

(Obr. 5.2.1.). 
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Obr. 5.2.1. SEM vizualizace mikrovláken připravených elektrostatickým zvlákňováním z PHEMA, síťovaných 5 

hmot% kyseliny fosforečné – PHEMA1 (a), a 10 hmot% kyseliny fosforečné - PHEMA2 (b). Vzorek PHEMA2 

byl stabilní i po 30 min varu (30 min varu ve vodě a usušeno) (c). 

 

5.2.1.2.Interakce mikrovláken s liposomy 

Vývoj funkcionalizovaných mikro- a nanovláken a porozumění jejich biologickému 

účinku je nezbytné pro jejich použití v tkáňovém inženýrství. V naší studii byla použita 

mikrovlákna z PHEMA jako model pro funkcionalizaci pomocí liposomů. Ta byla navozena 

inkubací vláken s liposomy. Velký povrch a vhodný povrchový náboj mikrovláken vedl 

k imobilizaci liposomů připravených ze směsi fosfolipidů (FITC-PC:PL v poměru 1:1000), 

což bylo prokázáno konfokální mikroskopií (Obr. 5.2.2.). Liposomy pevně přilnuly k povrchu 

vláken, což prokázala jejich přítomnost i po intenzivním omývání.  

 

Obr. 5.2.2. Adheze liposomů na PHEMA mikrovlákna. Fluorescenčně značené liposomy (fluorescein DHPE), 

adherované k povrchu mikrovlákenné vrstvy, byly vizualizovány pomocí konfokální mikroskopie (b). Jako 

kontrola byla použita mikrovlákna bez adherovaných liposomů (a). 
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 Adheze liposomů byla měřena také kvantitativně pomocí fluorescenční měření DPX + 

ANTS systému. Změřená fluorescence ANTS (I = 519 ± 29 a.u., po odečtení pozadí) 

prokázala přítomnost velkého množství liposomů na mikrovláknech. Adheze liposomů byla 

pevná i po omývání vzorků přes noc, kdy byla změřena intenzita fluorescence 140 ± 38 a.u. 

To znamená, že okolo 27 % liposomů zůstalo na povrchu mikrovláken i po jejich omývání 

přes noc. 

 Vizualizace spojení liposomů s povrchem mikrovláken byla provedena pomocí 

kryoelektronové mikroskopie (Obr. 5.2.3.). Jak je jasně zřejmé, liposomy pevně přilnuly 

k povrchu vláken a penetrovaly hluboko do mikrovlákenné vrstvy. 

 

Obr. 5.2.3. Detailní zobrazení adheze liposomů na PHEMA mikrovlákna. FESEM mikrovláken s adherovanými 

liposomy (a,c) a nemodifikovaných mikrovláken (b). 

  

Nábojová interakce mezi polymerem a liposomy byla potvrzena měřením uvolňování 

nabitých a nenabitých liposomů z PHEMA vláken. PHEMA je nukleofilní díky 

hydroxylovým a karbonylovým skupinám v jeho řetězcích. Ukázalo se, že negativně nabité 

liposomy (PS) byly charakterizovány kratším poločasem uvolňování než nenabité liposomy 

(PC) (Obr. 5.2.4.). Rychlejší uvolňování záporně nabitých liposomů může být vysvětleno 

repulsí mezi částečně záporně nabitými funkčními skupinami PHEMA a PS. Tyto výsledky 

ukazují, že interakce mezi mikrovlákny a liposomy je částečně založena na elektrostatických 

interakcích.  
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Obr. 5.2.4. Povrchový náboj PHEMA mikrovláken ovlivnil uvolňování ANTP z negativně nabitých (PS) a 

nenabitých (PC) liposomů.   

 

5.2.1.3.Adheze a proliferace chondrocytů na PHEMA mikrovlákenný nosič a tvorba 

chrupavčité tkáně 

 PHEMA mikrovlákenný nosič se jeví jako zajímavý materiál pro použití v tkáňovém 

inženýrství. Avšak pouze struktura nosiče jako taková není dostatečná pro tvorbu nové tkáně. 

Vedle vhodného průměru vláken musí materiál vykazovat také biokompatibilitu vůči buňkám. 

Z tohoto důvodu byl nejprve otestován pro adhezi chondrocytů samotný nosič z PHEMA (bez 

funkcionalizace). Buňky byly fluorescenčně obarveny a sledovány konfokálním 

mikroskopem. Buněčná adheze byla odečtena z plochy adherovaných buněk. Chondrocyty 

adherovaly k oběma PHEMA nosičům (Tabulka 5.2.1.).  

Tabulka 5.2.1. Buněčná adheze na PHEMA nosiče 

Nosič  Plochy buněk (µm
2
) 

PHEMA1 257 ± 19 

PHEMA2 254 ± 25 

PHEMA 1/PBS 203 ± 63* 

PHEMA 1/FBS 269 ± 78 

Plochy buněk na mikrovlákenných nosičích PHEMA1 a PHEMA2 (kultivováno v médiu s FBS), a na nosičích 

s adherovanými liposomy (PHEMA1/PBS a PHEMA/FBS, kultivováno v bezsérovém médiu) 24 hodin po 

nasazení. Plochy buněk byly odečteny z obrázků konfokální mikroskopie pomocí softwaru Ellipse (hodnota ± 

směrodatná odchylka; p < 0,05).  
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 Metabolická aktivita a proliferace buněk byla měřena pomocí MTT testu. Oba 

mikrovlákenné nosiče připravené z PHEMA prokázali dobrou biokompatibilitu 

k chondrocytům. Pomocí MTT testu byla zjištěna dobrá proliferace 3 a 7 dní po nasazení 

buněk na nosiče (Obr. 5.2.5.). 3. den nebyl zaznamenán signifikantní rozdíl mezi PHEMA 

nosiči (absorbance A = 0,51 a 0,42) a kontrolním kultivačním plastikem (A = 0,50). 7 dní po 

nasazení buněk na nosiče pak byla největší absorbance naměřena na nosiči PHEMA2 (A = 

0,77), nicméně nebyl zaznamenán rozdíl v signifikanci mezi jednotlivými vzorky (kultivační 

plastik: A = 0,71; PHEMA1: A = 0,66). 

 

Obr. 5.2.5. Adheze chondrocytů a biokompatibilita PHEMA mikrovlákenných nosičů byla zjištěna pomocí MTT 

testu. 

  

Proliferace a distribuce buněk na nosičích byla vizualizována pomocí barvení 

propidium jodidem a konfokálním mikroskopem. 7 dní po nasazení buněk na nosiče byly 

buňky soustředěny do oddělených ostrůvků. Hustota buněk výrazně stoupla po 14 dnech 

kultivace, kdy byla průměrná hustota buněk na PHEMA1 naměřena 2,2 × 10
5
 buněk/cm

2
 a na 

PHEMA2 1,8 × 10
5
 buněk/cm

2
. 

 Tvorba chrupavčité tkáně na nosičích byla hodnocena podle přítomnosti proteinů 

charakteristických pro její mezibuněčnou hmotu. Specifickým proteinem pro hyalinní 

chrupavku je kolagen II. Pro jeho detekci byla použita imunofluorescenční metoda pomocí 

fluorescenčně značené protilátky. Z obrázků získaných z konfokálního mikroskopu byla 
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odečtena relativní plocha pokrytá kolagenem II. Po 14 dnech kultivace pokrýval kolagen II 47 

% povrchu PHEMA nosičů (Tabulka 5.2.2.). 

 

Tabulka 5.2.2. Exprese kolagenu II na PHEMA nosičích po 14 denní kultivaci 

Nosič  Množství kolagenu II (%) 

PHEMA1 47 ± 0,9 

PHEMA2 47 ± 3,6 

Plocha kolagenu II vyprodukovaného na mikrovlákenných nosičích, 14 dní po nasazení chondrocytů (hodnota ± 

směrodatná odchylka). Plochy byly určeny z obrázků získaných z konfokální mikroskopie, pomocí softwaru 

Ellipse. 

 

5.2.1.4.In vitro testování PHEMA1 nosiče obohaceného liposomy 

Vyvinutý nosič s liposomy byl testován jako možný systém řízeného dodávání léčiv. 

Do liposomů navázaných na vlákna nosiče byly uzavřeny stimulační faktory, pozitivně 

ovlivňující buněčnou adhezi a proliferaci. Jako modelová látka bylo použito FBS, které 

obsahuje celou řadu látek se stimulačními efekty na buňky. Buněčná adheze byla posuzována 

podle plochy rozprostření buněk, odečtených z fluorescenčního barvení 24 hodin po nasazení 

buněk na nosič. Nejlepší buněčná adheze byla sledována na nosiči PHEMA1/FBS (269 µm
2
), 

což byla hodnota signifikantně vyšší než na kontrolním nosiči PHEMA1/PBS (203 µm
2
) a 

dokonce než na nosiči PHEMA1 kultivovaném v médiu obohaceném FBS (257 µm
2
)(Tabulka 

5.2.1.). Během této části experimentu nebylo vyměňováno kultivační médium, abychom 

předešli odmývání stimulačních faktorů. Z tohoto důvodu byla provedena MTT analýza pouze 

1. a 3. den kultivace. Výsledky dobře korelovaly s buněčnou adhezí. Výrazně vyšší buněčná 

proliferace byla naměřena na PHEMA1/FBS (A = 0,15), než na PHEMA1/PBS (A = 0,05) 

(Obr. 5.2.6.). 
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Obr. 5.2.6. Adheze chondrocytů a biokompatibilita PHEMA mikrovlákenných nosičů funkcionalizovaných 

liposomy byla zjištěna pomocí MTT testu. 

Zlepšená buněčná proliferace byla potvrzena také metodou počítání živých buněk 

(Tabulka 5.2.3.). Navíc byla zaznamenána větší plocha kolagenu II na PHEMA1/FBS (8,2 

%), než u PHEMA1/PBS (1,7 %) (Tabulka 5.2.4.). 

 

Tabulka 5.2.3. Viabilita buněk na PHEMA mikrovlákenných nosičích obohacených liposomy 

Nosič  Průměrná hustota buněk,  

1. den (buňky/cm
2
)  

Průměrná hustota buněk,  

3. den (buňky/cm
2
) 

PHEMA 1/PBS 2,5 ± 0,9 × 10
3
 2,1 ± 0,7 × 10

3
 

PHEMA 1/FBS 4,4 ± 1,6 × 10
3*

 5,2 ± 3,3 × 10
3*

 

Hustota buněk na mikrovlákenných nosičích byla odečtena z barvení živých/mrtvých buněk, vizualizovaného 

pomocí konfokální mikroskopie (hodnota ± směrodatná odchylka; p < 0,05). 

 

Tabulka 5.2.4. Exprese kolagenu II na nosičích s adherovanými liposomy 

Nosič Množství kolagenu II 

PHEMA 1/PBS 1,7 ± 0,7 

PHEMA 2/FBS 8,2 ± 2,5* 

Plocha kolagenu II vyprodukovaného na PHEMA1 nosičích s adherovanými liposomy 3 dny po nasazení 

chondrocytů (hodnota ± směrodatná odchylka; p < 0,05). Plochy byly určeny z obrázků získaných z konfokální 

mikroskopie, pomocí softwaru Ellipse. 
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5.2.2. Diskuse 

 

5.2.2.1.Příprava vláken PHEMA elektrostatickým zvlákňováním 

 Syntetické polymery jsou úspěšně používány v tkáňovém inženýrství (Lannutti et al., 

2007). V této studii byla úspěšně připravena mikro- a nanovlákna z PHEMA. To bylo 

předpokládáno na základě předchozích studií (Horak et al., 2008). Bylo ovšem třeba odstranit 

problém s nestabilitou ve vodném roztoku, což bylo docíleno nebulizací kyselinou 

fosforečnou. Nižší koncentrace kyseliny fosforečné (5 %) vedla k vytvoření vláken s menším 

poloměrem. Nebulizace sehrála důležitou roli při tvorbě struktury mikrovláken a klíčovou roli 

při tvorbě pevného nosiče. Delší nebulizace vedla k větší koncentraci síťovadla a tím větší 

stabilitě ve vodě, což umožňuje jejich využití v tkáňovém inženýrství.  

 

5.2.2.2.Imobilizované liposomy na mikrovláknech jako možnost řízeného dodávání léčiv 

 Bylo prokázáno, že PHEMA mikrovlákna jsou vhodný nosič pro adhezi a proliferaci 

chondrocytů. Navíc se ukázalo, že PHEMA je vhodný materiál pro adhezi liposomů a tím 

může sloužit jako nosič pro řízené dodávání léčiv. Mikro- a nanovlákna jsou charakteristické 

velkým specifickým povrchem, což umožňuje velkou adhezi. Bylo prokázáno, že vazba 

liposomů na vlákna je ovlivněna nábojovými interakcemi. Záporně nabité liposomy se 

z PHEMA mikrovláken uvolňovaly rychleji. Nábojové interakce mezi liposomy a vlákny je 

třeba nadále studovat.  

 Liposomy a imunizované liposomy jsou často využívány jako nosiče pro léčiva, 

proteiny, peptidy, plasmatickou DNA, oligonukleotidy nebo ribosomy pro farmaceutické, 

kosmetické a biochemické účely (Ulrich, 2002, Bonanomi et al., 1987). Jejich membrána je 

tvořena fosfolipidovou dvojvrstvou, která je nepropustná pro ionty a velké bipolární 

molekuly, jako jsou sacharidy a proteiny. To umožňuje uzavřít do nich látky rozpustné ve 

vodě a ochránit je před vnějším prostředím. Tyto vlastnosti dělají z liposomů vhodný 

prostředek pro transport mnoha biologicky aktivních látek (Matteucci and Thrall, 2000). 

Nicméně liposomy mají i slabiny, mezi něž patří například cílené doručení. Přichycení 

liposomů na nanovlákna může rozšířit jejich užití v řízeném dodávání léčiv. 

 Imobilizace liposomů v blízkosti chondrocytů umožňuje uvolnění v nich obsažených 

látek v okolí buněk. To bylo potvrzeno v našem pokusu, kdy bylo jako stimulační látky 
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použito FBS. Liposomy přichycené k povrchu mikrovlákenného nosiče společně 

s chondrocyty, ovlivnily chování buněk. Postupné uvolňování séra do okolí buněk ovlivnilo 

pozitivně buněčnou proliferaci (Tabulka 5.2.3., Obr. 5.2.6). Tento systém se ukázal jako 

slibný pro řízené uvolňování léčiv v tkáňovém inženýrství.  

 

5.2.2.3.Využití PHEMA mikrovláken pro účely tkáňového inženýrství 

 Nosiče pro tkáňové inženýrství by měly v ideálním případě napodobovat nativní tkáň. 

Z tohoto důvodu jsou vlákenné nosiče s průměrem vláken podobným mezibuněčné hmotě 

slibným materiálem pro regenerativní medicínu. Nanovlákenné kompozitní nosiče připravené 

elektrostatickým zvlákňováním PLGA, chitosanu a PVA byly použity pro rekonstrukci kůže 

(Duan et al., 2006). Kompozitní membrána z PVA a chitosanu napodobila strukturu 

mezibuněčné hmoty a může být použita jako 3D nosič v tkáňovém inženýrství (Duan et al., 

2007). Mezi další slibné syntetické materiály pro tvorbu nanovláken jsou polyvinylalkohol 

(Yang et al., 2008), kyselina polymléčná (Liang et al., 2007), polykaprolakton (Schnell et al., 

2007), polyetylenglykol (Rhee et al., 1997), polyakrylamid (Savina et al., 2006), 

polyfosfazeny (Carampin et al., 2007) a polyuretany (Zhang et al., 2007a). Všechny tyto 

materiály lze použít pro růst chondrocytů a jiné aplikace tkáňového inženýrství.  

 Jak vyplývá z našich výsledků, veliká plocha a vysoká adheze jsou důležitými vlastnosti 

vláken připravených elektrostatickým zvlákňováním. Přichycení liposomů na tato vlákna 

společně s buňkami může lokálně posílit efekt stimulační látky, jako je zlepšená adheze a 

proliferace. Vývoj a příprava systému vlákenné vrstvy s liposomy může vést k vývoji nové 

aplikace v tkáňovém inženýrství. Přes naše pozitivní výsledky in vitro, je třeba dalších studií, 

aby byla lépe objasněna interakce tohoto systému s živou tkání. Z tohoto důvodu plánujeme 

další experimenty in vivo.   

  

5.3. Použití nelineární mikroskopie pro analýzu a 3D vizualizaci 

kolagenu v nosičích osazených chondrocyty 

  

5.3.1. Výsledky 

 



72 

 

 SHG bylo použito jako metoda pro detekci kolagenu II v mezibuněčné hmotě.  Jako 

model pro testování detekce kolagenu v tkáňovém inženýrství, byly použity želatinové a PCL 

pěny osazené chondrocyty. Hustota buněk na 5% želatinové pěně byla 1,4 × 10
4
 buněk /mm

3
 

a na PCL pěně 5,5 × 10
4
 buněk /mm

3
. Chondrocyty dobře přilnuly k povrchu jak PCL (Obr. 

5.3.1.), tak želatinové pěny (Obr.5.3.2.). Podle očekávání buňky nosič dobře porostly a 

vrůstaly hluboko do jeho tloušťky (až 80 µm po 5 dnech). Buňky byly shromážděny do 

velkých ostrůvků, nebo tvořily souvislou vrstvu. 

 Proliferace chondrocytů byla spojena s produkcí proteinů mezibuněčné hmoty. Jako 

typický protein chrupavky byl vizualizován kolagen II a to nejprve konfokální laserovou 

skenovací mikroskopií (CLSM). Byla použita fluorescenčně značená protilátka proti kolagenu 

II. Zatímco na želatinovém nosiči byla zaznamenána pouze ojedinělá přítomnost kolagenu II, 

velké množství bylo shledáno na pěně PCL (Obr. 5.3.1.). Bylo provedeno stereologické 

měření objemu kolagenu v pěti 100 µm tlustých vzorcích z PCL pěny. Měření odhalilo 5,6 ± 

1,8 % (7,49 × 10
5
 µm

3
) a 2,6 ± 2,3 % (3,43 × 10

5
 µm

3
) kolagenu v nosiči (140,57 × 10

5
 µm

3
) 

při použití nondescanned a descanned módu. 
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Obr. 5.3.1. Detekce kolagenu na PCL pěnovém nosiči. Projekce maximálních intenzit z 30 µm hloubky nosiče 

(a), objektiv 20 ×, zoom 2 ×, měřítko 100 µm. Jedná se o překryv signálu buněčných jader obarvených 

propidium jodidem (červený signál), detekovaného TPE v descanned módu (b), prokolagenu obarveného Cy3 

(zelený signál), detekovaného TPE a kolagenu detekovaného SHG v zadním nondescanned módu 

(purpurová)(d). Výběr na obrázku (a) znázorňuje detailně 3D rekonstrukci rozložení kolagenu v části nosiče o 

velikosti 36 × 36 × 19 µm (e). 
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Obr. 5.3.2. Želatinový nosič zobrazený pomocí SHG v předním a zadním módu. Na obrázku (a) jsou pomocí 

TPE zobrazena buněčná jádra obarvená propidium jodidem (červený signál), autofluorescence nosiče (zelený 

signál) a SHG signál v zadním módu (purpurová). Výběr na obrázku (a) je v detailu zobrazen na čtyřech 

optických sekcích, 10 µm každá: (b1) SHG signál v zadním módu (purpurová), (c1) SHG signál v předním módu 

(modrozelená). 3D znázornění výběru z obrázku (a) vykazuje silnější SHG signál detekovaný v zadním módu 

(b2) v porovnání se signálem v předním módu (c2). Rozměry výseku jsou 60 × 60 × 70 µm, objektiv 20 ×. 

 

 Výsledky z tradiční konfokální mikroskopie byly porovnány s obrázky získanými 

pomocí SHG v předním a zadním nondescanned módu. U obou nosičů byl SHG signál dobře 

viditelný (Obr. 5.3.1 a 5.3.2.) a dobře korespondoval s detekcí imunofluorescenčního barvení 

kolagenu II. Autofluorescence byla použita pro zviditelnění struktury pěnových nosičů. 

Nejsilnější signál kolagenu II byl detekován v okolí velkých shluků buněk.  

 Fluorescenční signál kolagenu II byl získán pomocí CLSM (Obr. 5.3.3.). Intenzivní 

signál SHG byl detekován jak v mezibuněčné hmotě chrupavky, tak v okolí buněk, kde byl 

přítomen nově syntetizovaný kolagen. Vedle kolagenu byly rovněž vizualizovány 

chondrocyty a nosiče, a to současným snímáním SHG a TPEM. 
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Obr. 5.3.3. Kolagen v nativní prasečí chrupavce. SHG signál kolagenu byl značně silnější v zadním módu (a), 

než v předním (b). Imunohistochemické barvení kolagenu II, pomocí Cy3 fluorescenční sondy, bylo 

vizualizováno pomocí CLSM (λexc = 514 nm, λem = 555 to 600 nm) (c). Projekce maximálních intenzit, 

objektiv 20 ×, měřítko 50 µm. 

 

 Bylo měřeno množství vizualizovaného kolagenu produkovaného buňkami 

(porovnáním signálu z předního a zadního módu SHG). Pro rozeznání oblastí se silným 

signálem SHG bylo použito prahování ve stupních šedi na získaných 3D obrázcích. Objem 

těchto oblastí byl vypočítán z počtu voxelů. Při použití prahu 30 (škála 0 – 225 stupňů šedi), 

byl vypočítán objem kolagenu detekovaný v předním módu na 5,36 × 10
5
 µm

3
 a v zadním na 

1,54 × 10
5
 µm

3
. Objem celého snímaného vzorku byl 140,57 × 10

5
 µm

3
. To naznačuje větší 

citlivost detekce kolagenu v zadním módu v porovnání s módem předním. 

  

5.3.2. Diskuse 

 

 Multifotonová mikroskopie je vyvíjející se technika s vysokou rozlišovací schopností, 

která byla úspěšně použita v různých odvětvích biomedicíny (Denk et al., 1990, Diaspro et al., 

2005). Nelineární mikroskopie může produkovat dva druhy signálů, fluorescence a SHG. 

Zatímco dvoufotonová excitace (Two photon excitation – TPE) je metoda platná pro 

monitorování dynamického chování chemických složek tkání, SHG je nová metoda pro 

zjištění jejich prostorové distribuce (Imanishi et al., 2007). Při TPE je fluorescenční molekula 

excitována současně dvěma fotony, jejichž celková energie vede k přechodu molekuly do 

excitovaného stavu, zatímco SHG je koherentní nelineární proces, který vzniká při extrémně 

intenzivním osvícení centrálně symetrických molekul, jako je kolagen, myosin a mikrotubuly 

(Campagnola et al., 2002). Aby bylo možno dosáhnout takové koncentrace fotonů, je třeba 
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koncentrace laseru do krátkých pulsů (kolem 200 fs) s frekvencí kolem 80 MHz. Vlnová 

délka emitovaného světla odpovídá přesně polovici excitační vlnové délky. Intenzita emise 

odpovídá čtverci energie excitační v ohnisku (Palero, 2007). Mezi výhody SHG patří vysoká 

citlivost a rozlišení a nevysvěcování vzorku, absence autofluorescence a nedestruktivní 

zviditelnění nativní tkáně.  

 SHG bylo použito pro studium různých tkání obsahujících kolagen, jako je kůže, 

šlacha, sval, chrupavka, fascie nebo endometrium (Légaré et al., 2007, Williams et al., 2005, 

Bianchini and Diaspro, 2008, Chernyavskiy et al., 2009, Cox et al., 2003, Brockbank et al., 

2008). Také byly sledovány strukturální změny kolagenu v chrupavce zamražené pro 

uchování (Brockbank et al., 2008).  

 V naší studii byl sledován signál SHG z mezibuněčné hmoty chrupavky (Obr. 5.3.3.a, 

b). Tento signál byl homogenní, což bylo ve shodě s imunohistochemickým obarvením 

kolagenu II (Obr. 5.3.3.c). Byla hledána optimální technika pro detekci kolagenu pomocí 

SHG. Byly sledovány signály z descanned a nondescanned módu, tyto signály se lišily. Jak se 

ukázalo v pracích Bianchiniho a Diaspra (Bianchini and Diaspro, 2008) a Coxe a kol. (Cox et 

al., 2003), signál SHG ve předním módu nemůže projít vzorkem tlustším než 500 µm. Využití 

zadního módu SHG u tlustších vzorků je tedy výhodnější. To je v souladu s výsledky naší 

studie, kde byly použity vzorky s tloušťkou 100 a 300 µm.  

 Data získaná z obou módů ukázala nehomogenní distribuci kolagenu ve 3D a byla ve 

shodě s imunohistochemickým barvením kolagenu II. Již pátý den kultivace buněk na 

nosičích byl přítomen kolagen a to zejména v okolí buněk. To bylo působeno tím, že použitá 

protilátka se váže na prokolagen a novotvořený kolagen (Obr.). Naopak SHG signál byl 

viditelný v oblasti dobře organizovaného kolagenu v mezibuněčné hmotě. Tyto data jsou 

v souladu s dřívější studií in vivo (Filova et al., 2008). Nižší signál SHG u želatinových pěn 

může být způsoben větším obsahem nezralého kolagenu ve vzorku. 

 Vedle kolagenu mohou být pomocí CLSM, TPEM A SHG zviditelněny i jiné přírodní 

nebo syntetické polymery (Sun et al., 2008, Wang et al., 2005). Mnoho přírodních fluoroforů, 

jako jsou například aminokyseliny (tryptofan, tyrosine a fenylalanin) obsažené v kolagenu, 

elastinu a dalších proteinech, flavin adenin di-nukleotid, nikotinamid adenin di-nukleotid, 

porfyrin, melanin, lipofuscin a další, způsobují přirozenou autofluorescenci (Chorvat and 

Chorvatova, 2009). Autofluorescenční signál závisí také na chemickém složení nosiče. 
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Například syntetické polyestery, jako je PCL, obsahují π elektrony nezbytné pro emisi 

fluorescence. 

 Produkci kolagenu I a II chondrocyty v nosičích ovlivňuje stav diferenciace 

chondrocytů, hustota buněk, složení média a biomechanická stimulace (Carver and Heath, 

1999, Nečas et al., 2010). V želatinovém nosiči byl signál SHG pouze ojedinělý, což bylo 

způsobeno pravděpodobně větším množstvím nezralého kolagenu. Silný SHG signál byl 

detekován v nosiči PCL (Obr. 5.3.1.). 3D rekonstrukce ukázala prostorovou distribuci 

kolagenu, který byl přítomen zejména v oblastech velké koncentrace buněk.  

 TPEM a SHG bylo použito pro vizualizaci různých tkání (Chen et al., 2008). V této 

studii byly pomocí CLSM, TPEM a SHG zviditelněny vzorky připravené in vitro. Analýza 

obrazu, stereologická měření a 3D rekonstrukce obrazu umožnila kvantifikaci a vizualizaci 

systému buněk, kolagenu a nosiče. To zatím nebylo nikde publikováno. Bylo prokázáno, že 

zmíněné metody jsou použitelné pro analýzu a vizualizaci kolagenu v nosičích určených pro 

tkáňové inženýrství chrupavky. 

  

5.4. Kompozitní hydrogel na bázi fibrinu a kyseliny hyaluronové jako 

vhodný nosič pro implantaci chrupavky in vivo 

 

5.4.1. Výsledky  

 

5.4.1.1.Příprava hydrogelového nosiče a biomechanické testování 

 Byly připraveny 2 druhy nosičů, z nichž jeden obsahoval kolagen I (0,1 mg/ml), a 

druhý nikoli. Biomechanické vlastnosti těchto nosičů připravených in vitro, byly testovány 

pomocí metody tupého nárazu. Přítomnost kolagenu výrazně ovlivnila biomechanické 

vlastnosti nosiče, který byl signifikantně pevnější a byl charakterizován o přibližně 25% 

vyšším Youngovým modulem pružnosti (Tabulka 5.4.1.).  
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Tabulka 5.4.1. Biomechanické vlastnosti hydrogelů  

Nosič Youngův modul (MPa) 

Kolagenní nosič 0,544 ± 0,008 

Nosič bez kolagenu 0,445 ± 0,005 

Regenerovaná chrupavka 1,754 ± 0,015 

Nativní chrupavka 2,390 ± 0,051 

Youngův modul kolagenního nosiče, kompozitního hydrogelu na bázi fibrinu/HA okamžitě po přípravě a 6 

měsíců po implantaci in vivo (regenerovaná chrupavka), nativní chrupavky, měřený metodou tupého nárazu 

(hodnota ± směrodatná odchylka, určeno z 10 nezávislých měření).  

 

5.4.1.2.Implantace chondograftu a léčba zvířat 

 Přes positivní účinek kolagenu na biomechnické vlastnosti, který byl prokázan v in 

vitro experimentu, v in vivo studii byl použit hydrogel bez kolagenu. Zvířatům v léčené 

skupině (Skupina I) byl implantován nosič se zvyšující se koncentrací autologních 

chondrocytů (8,1 × 10
6
 až 10,3 × 10

6
 buněk/ml nosiče). Během 6 měsíců trvání pokusu 

stoupala kontinuálně váha léčených zvířat, přiměřeně k jejich věku (Tabulka 5.4.2.). Jak je 

patrno, v léčené skupině byla hmotnost zvířat na konci pokusu mírně vyšší. To bylo 

způsobeno zřejmě lepším a rychlejším hojením defektů a tím lepšímu krmení zvířat. Nebyly 

sledovány žádné klinické změny a při hojení ran nedocházelo k sekundárním zánětům. 

Pohyblivost kolen nebyla operací ovlivněna. Všechna zvířata přežila až do plánovaného 

termínu jejich eutanazie.  

 

Tabulka 5.4.2. Průměrná hmotnost miniaturních prasat v průběhu pokusu 

 Hmotnost 1. den (kg) Hmotnost 3. týden (kg) Hmotnost 6. měsíc (kg) 

Skupina I 13,2 ± 0,5 15,3 ± 0,6 40,1 ± 2,3 

Skupina II  12,4 ± 0,3 14,7 ± 1,0 35,5 ± 2,0 

Průměrná hmotnost mini prasat ve skupině I a skupině II během experimentu. Prasata byla vážena 1. den, po 3 

týdnech, a po 6 měsících. Hodnota byla průměrována z hmotnosti 8 prasat v každé skupiny (hodnota ± 

směrodatná odchylka).  
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5.4.1.3.Histopatologické a imunohistochemické vyšetření 

 Po 6 měsících trvání experimentu bylo provedeno histologické vyšetření 

osteochondrálních defektů léčených hydrogelem, na bázi fibrinu a HA. Typický obraz 

zhojeného defektu byl oválný, s průměrem 6 – 9 mm, bílé barvy (Obr. 5.4.1.a). V některých 

případech byla přítomna centrální proláklina. Nebyla pozorována přítomnost exsudátu 

v kloubním pouzdru, ani zánět okolních měkkých tkání. Ostatní orgány v hrudní a břišní 

dutině nevykazovaly u žádného z miniprasat abnormality.  

 

Obr. 5.4.1. Makroskopické vyšetření regenerované chrupavky. Snímek regenerované chrupavky 6 měsíců po 

implantaci nosiče osazeného buňkami (a), u kontrolní skupiny bez léčby (b). 

 

Bylo zajímavé, že výsledky z histologického vyšetření se lišily v závislosti na počtu 

buněk obsažených v implantovaném nosiči. U pěti zvířat s počtem buněk od 8 do 9 × 10
6
 byly 

výsledky podobné (Skupina I[A]). Okraje defektů byly lemovány úzkou nebuněčnou zónou. 

Směrem do defektu byly přítomny izogenetické řady chondrocytů kolmo na osu defektu, v 

defektu byly pozorovány známky pokročilé diferenciace do fibrózně chrupavčité tkáně (Obr. 

5.4.2.a). Byly přítomny pouze ojedinělé tukové buňky a nevýrazná vaskularizace. PAS reakce 

byla pozitivní na bázi defektu a jemně v jeho středu. Podobné výsledky byly shledány při 

barvení alciánovou modří (Obr. 5.4.2.c), přičemž fibrózní tkáň pokrývající defekt byla 

negativní pro oboje barvení. Imunohistochemické barvení na kolagen II bylo pozitivní v 

novotvořené chrupavce na okrajích defektů. Kolagen se formoval v okolí izogenetických 

skupin a v centru fibrózní tkáně na povrchu defektu. Méně kolagenu II bylo přítomno v centru 

defektu (Obr. 5.4.2.e). 
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Obr. 5.4.2. Histopatologické a imunohistologické vyšetření, pomocí barvení hematoxylin-eosinem, alciánovou 

modří, PAS a barvení kolagenu II. Histopatologické vyšetření osteochondrálních defektů léčených pomocí 

nosičů osazených buňkami, vykazovalo dva odlišné případy. V prvním případě (skupina I, defekt léčený nosičem 

obsahujícím 8,4 × 10
6
 buněk/ml nosiče) byla vytvořena hyalinní chrupavka a fibrózní chrupavka: HE (a), 

alciánová modř a PAS (c), zatímco kontrolní defekt byl vyplněn tkání s minimem kolagenu a velkým množstvím 

tukových buněk a značnou vaskularizací: HE (b), alciánová modř a PAS (d). Nově vytvořený kolagen 

v regenerované chrupavce byl obarven imunohistologicky pomocí monoklonální protilátky proti kolagenu II, 

osteochondrální defekt léčený nosičem s buňkami (e) a kontrolní defekt bez léčby (f). 
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Horší hojení bylo pozorováno u nosičů obsahujících více než 9 × 10
6
 buněk/ml 

(Skupina I[B]). Defekt u prasete s implantovaný nosičem obsahujícím 9 × 10
6
 buněk/ml byl 

po obou okrajích lemován tenkou nebuněčnou zónou. Na okrajích a dně defektu byla 

vytvořena vrstva fibrózní chrupavky, obsahující izogenetické skupiny chondrocytů se znaky 

pokročilé diferenciace. Střed defektu byl vyplněn řídkým vazivem s četnými tukovými 

buňkami a relativně nevýraznou vaskularizací. Četné malé ostrůvky chondrocytů byly 

pravděpodobně pozůstatkem implantovaných autologních chondrocytů. Defekt byl pokryt 

hustým fibrózním vazivem. Imunohistochemickým barvením byla prokázána přítomnost 

kolagenu II v novotvořené chrupavce na okrajích defektu v okolí izogenetických skupin. 

Méně kolagenu bylo pozorováno v centrální části defektu. Podobné byly výsledky z barvení 

alciánovou modří a PAS. 

U dvou zbývajících vzorků byl defekt vyplněn řídkým kolagenním vazivem, s hojně se 

vyskytujícími tukovými buňkami a výraznou vaskularizací. Defekt byl na obou stranách 

ohraničen tenkou nebuněčnou zónou a vrstvou fibrózní chrupavky. Barvení PAS a alciánovou 

modří bylo pozitivní v okolí isogenetických skupin chondrocytů, střed defektu vykazoval 

pouze slabou pozitivitu. Kolagen II byl přítomen pouze v nebuněčné zóně v novotvořené 

fibrózní chrupavce. 

Výsledky histologie kontrolní skupiny byly podobné jako u skupiny I(B). Defekty 

v kloubní chrupavce měly oválný tvar, s průměrem 8 – 11 mm, a byly vyplněny bílou tkání. 

V kloubní dutině, ani v okolních měkkých tkáních, nebyly shledány známky exsudátu nebo 

zánětu (Obr. 5.4.1.b).  

 Histopatologické vyšetření odhalilo, že defekt zasahuje hluboko do subchondrální 

kosti (hloubka přesahovala tloušťku chrupavky asi 2 – 3krát). Na obou stranách byla úzká 

bezbuněčná zóna. Na laterálních stranách defektu se nacházely četné izogenetické skupiny 

chondrocytů, procházející časnou fází diferenciace do hyalinní chrupavky. Baze defektu byla 

ohraničena vrstvou kubických buněk, zřejmě osteoblasty, na níž navazovala fibrózní tkáň 

s četnými kapilárami. Střed defektu byl vyplněn řídkým kolagenním vazivem s velkým 

množstvím tukových buněk a značnou vaskularizací (Obr. 5.4.2.b). Defekt byl pokryt hustým 

vazivem. Barvení PAS a alciánovou modří bylo pozitivní pouze v okolí izogenetických 

skupin chondrocytů, střed defektu byl pozitivní pouze slabě (Obr. 5.4.2.d). 
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Imunohistochemické barvení na kolagen II ukázalo pouze slabou pozitivitu na okrajích 

defektu (Obr. 5.4.2.f).  

5.4.1.4.Vyhodnocení histologického vyšetření 

 Obrázky z histologických řezů defektů obou skupin byly vyhodnoceny pomocí 

histologického bodovacího systému (Tabulka 5.4.3.). Překvapivě bylo zjištěno, že hodnota 

histologického skóre byla závislá na množství buněk implantovaných v hydrogelovém nosiči 

(Tabulka 5.4.4.). Zatímco skóre pro nosiče obsahující méně než 9 × 10
6
 buněk/ml bylo 

průměrně 16,0 ± 3,8, skóre pro nosiče obsahující více buněk bylo pouze 9,0 ± 0,8. Tato 

hodnota byla na stejné hladině statistické signifikance jako kontrolní skupina (9,7 ± 2,3). 
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Tabulka 5.4.3.  Histologický a histochemický skórovací systém (modifikováno z Susante a kol. 1999;  

Skupina  I – osteochondrální defekt léčený hydrogelovým kompozitním nosičem na bázi fibrinogenu a 

HA;  II – Skupina II - kontrolní – defekt bez léčby) 

 

Charakteristika                                                                    Skupina I      Skupina I               Skupina II 

                                                                                                                   A (5)              B (3)                  

        
Nature of predominant tissue 

  Morfologie buněk (I) 

     Hyalinní kloubní chrupavka 

     Ne plně diferenciováno 

     Fibrózní tkáň a kost 

  Barvení tkáně alciánovou (II) 

     Normální nebo blízko normálu 

     Přiměřené 

     Slabé 

     Žádné 

Strukturální charakteristika 

  Povrch tkáně (III)  

     Hladký a kompaktní 

     Povrchová horizontální laminace 

     Praskliny, 25-100% tloušťky 

     Těžké narušení a fibrilace 

  Strukturální integrita (IV) 

     Normální                                                                                           

     Jemné narušení, obsahuje cysty 

     Těžká rozkládání tkáně 

  Tloušťka (V) 

     100% okolní chrupavky 

     50-100% okolní chrupavky 

     0-50% okolní chrupavky 

  Vazba na okolní tkáň (VI) 

     Vazba na obou okrajích a dně defektu 

     Částečná vazba 

     Není vazba 

Buněčné změny a hypocelularita 

  Hypocelularita (VII) 

     Žádná 

     Slabá 

     Mírná 

     Těžká 

  Tvorba klastrů (VIII) 

     Žádné 

     <25% buněk 

     25-100% buněk 

Degenerativní změny v okolní chrupavce (IX) 

  Normální celularita, bez klastrů, normální barvení 

  Normální celularita, mírné klastry, mírné barvení 

  Mírná nebo slabá hypocelularita, slabé 

  Těžká hypocelularita, slabé nebo žádné  
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Tabulka 5.4.4. Přehled histologického skóre pro jednotlivé skupiny 

Skupina Počet buněk v nosiči (× 

10
6
 chondrocytů na 1 

ml nosiče) 

Histologické skóre Průměrná hodnota 

histologického skóre 

Skupina I (A) 8,1 18 16,0 ± 3,8* 

 8,2 15  

 8,4 20  

 8,6 9  

 8,8 18  

Skupina I (B) 9,0 10 9,0 ± 0,8 

 9,7 9  

 10,3 8  

Skupina II (kontrolní)   9,7 ± 2,3 

Vztah mezi počtem buněk v nosiči a histologickým skóre (skupina I (A) – nosiče s množstvím buněk pod 9 × 10
6
 

buněk/ml nosiče; skupina I (B) – nosiče s množstvím buněk 9 × 10
6
 buněk /ml nosiče,nebo více; skupina II – 

kontrolní, bez léčení)(hodnota  ± směrodatná odchylka, *p < 0,05). 

 

5.4.1.5.Biomechanické vlastnosti nově vytvořené tkáně 

 Biomechanické vlastnosti tkáně zformované 6 měsíců po implantaci kompozitního 

hydrogelu na bázi HA a fibrinu byly porovnány s nativní chrupavkou (Tabulka 5.4.1.). Použití 

nosiče vedlo k tvorbě tkáně, která dosahovala 73,4 % mechanických vlastnosti nativní 

chrupavky. Youngův modul se výrazně měnil a přiblížil se tak nativní chrupavce, podobně 

jako diagram závislosti napětí na protažení (Tabulka 5.4.1.). Nově vytvořená tkáň vykazovala 

dobré biomechanické vlastnosti i přes absenci kolagenu v implantovaném nosiči. 

 

5.4.2. Diskuse 

  

 Hydrogel vytvořený smícháním fibrinu s vysokomolekulární HA, s obsahem kolagenu 

I, nebo bez něj, se jevil jako vhodný materiál pro osazení chondrocyty a jejich kultivaci in 

vitro. Přítomnost kolagenu v nosiči jednoznačně změnila viskoelastické vlastnosti a zlepšila 

biomechanické vlastnosti chondrograftu in vitro. Toto zjištění souhlasí s dříve publikovanými 

studiemi (Filova et al., 2008, Filova et al., 2007, Park et al., 2004). Ovšem je obtížné získat 
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kolagen schválený pro použití v humánní medicíně. Většina schválených produktů 

obsahujících kolagen není povoleno použít pro kosti, šlachy nebo vazy (Bauman, 2004). 

Příčinou je nebezpečí přenosu bovinní encefalopatie při použití hovězího kolagenu. 

Rekombinantní lidský kolagen zatím nebyl rozšířen do praktického užití.  

 Z tohoto důvodu nebyl kolagen v této studii do hydrogelu přidán, byl tedy použit 

pouze fibrin a vysokomolekulární HA. Přes to, že v hydrogelu nebyl obsažen kolagen, 

přítomnost HA přispěla k tomu, že nosič byl poměrně tuhý a měl vhodné biomechanické 

vlastnosti pro implantaci.  

 Oproti výsledkům in vitro, pro regeneraci chrupavky in vivo nebyla přítomnost 

kolagenu I nutná, i tak vedla k tvorbě biomechanicky stabilní tkáně. Implantace nosičů 

osazených autologními chondrocyty byla miniaturními prasaty dobře tolerována. Proces 

hojení zasahoval většinou hluboko do subchondrální kosti bez přítomnosti tukových buněk 

vaskularizací ve středu defektu. Bylo přítomno více kolagenu II v místech časné diferenciace 

chondrocytů, novotvořená tkáň byla více diferenciovaná do hyalinní chrupavky oproti 

kontrolám. Novotvořená chrupavka vykazovala po 6 měsících od implantace zlepšené 

biomechanické vlastnosti a lepší výsledky histologie pokud nosič obsahoval méně buněk (8 – 

9 × 10
6
 buněk/ml). U nosičů osazených větším množstvím buněk byly výsledky srovnatelné 

s neléčenými kontrolami. Biomechanické anebo viskoelastické vlastnosti nosičů jsou zřejmě 

limitujícími faktory během procesu hojení. Nižší difúzní koeficient a částečná destrukce 

fibrinového nosiče mohou být spojeny s horším prostupem živin anebo odpadních produktů. 

Volný objem připadající na jednu buňku nosiči byl 2 – 3krát menší než u nativní chrupavky 

(Temenoff 2004). Vyšší množství buněk v hydrogelu může omezit výměnu živin. Navíc, 

sekrece plasminogenů a metaloproteinů z enkapsulovaných buněk může ovlivnit integritu 

fibrinového nosiče a degradační produkty mohou negativně ovlivnit mikroprostředí buněk 

(Passaretti et al., 2001). Tento problém může být detailně popsán a řešen teoretickými 

výpočty. Tato studie byla provedena v souhlasu s principy SLP. 
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6. Závěr 

 

Bylo úspěšně vytvořeno několik nosičů z přírodních i syntetických materiálů, které se 

ukázaly jako vhodné pro růst chondrocytů a jejich syntézy proteinů mezibuněčné hmoty. 

Jedním z hlavních požadavků na nosiče pro tkáňové inženýrství chrupavky je 3D struktura 

s velkou porositou. Tento požadavek splňovaly nosiče z netkaných textilií na bázi PGA. U 

nosičů ze samotných PGA vláken ovšem docházelo k poklesu buněčné proliferace a to díky 

vzniku kyselých rozpadových produktů. Přidání PVA a/nebo chitosanu snížilo okyselování 

média a vylepšilo proliferaci chondrocytů na jejich povrchu. Dále byly připraveny 

hydrogelové nosiče na bázi fibrinu, hyaluronanu a kolagenu, pěnové nosiče z želatiny a PCL. 

Mikrovlákenné nosiče z PHEMA připravené elektrostatickým zvlákňováním byly 

funkcionalizovány pomocí liposomů sloužících jako systém řízeného dodávání látek. 

Chondrocyty i liposomy na PHEMA mikrovlákna dobře adorovaly. Imobilizace liposomů na 

vlákna nosiče přímo do blízkosti buněk a postupné uvolňování FBS vedlo k zvýšení buněčné 

proliferace a k podpoře syntézy kolagenu II. Tento systém se ukázal jako velmi platný pro 

zlepšení funkce nosiče.  

 

Pro vizualizaci buněk a proteinů mezibuněčné hmoty bylo použito metod 

fluorescenční a konfokální mikroskopie. Pomocí několika barvení pomocí fluorescenčních 

sond a fluorescenčně značených protilátek, bylo značeno buněčné jádro a membrány. Dále 

bylo použito barvení živých a mrtvých buněk pro určení buněčné viability. 

Imunofluorescenční barvení bylo použito pro detekci kolagenu II, typického proteinu, který je 

syntetizován buňkami hyalinní chrupavky. Vizualizace takto obarvených buněk a struktur 

navíc znázornila jejich polohu ve struktuře nosiče.  

 

Pro rychlou detekci nově exprimovaných proteinů bylo použito SHG. Výhodou této 

metody je možnost vizualizace mezibuněčné hmoty bez fixace a následného fluorescenčního 

barvení, což značně snižuje dobu přípravy vzorku. Tato metoda umožnila 3D rekonstrukci 

kolagenu obsaženého v nosiči v celé jeho tloušťce. Navíc, při současném použití TPEM, bylo 
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možno zviditelnit nosič a buňky, a tím získat informace o distribuci a struktuře celého 

systému. 

 

Pro regeneraci chrupavky in vivo je třeba vytvořit nosič, který je biokompatibilní a 

biomechanicky simulující nativní tkáň. Tyto podmínky dobře splňoval hydrogel na bázi 

fibrinu a kyseliny hyaluronové, testovaný na miniaturních prasatech. Regenerovaná 

chrupavka vykazovala již 6 měsíců po implantaci vylepšené biomechanické a histologické 

parametry. Bylo prokázáno, že kvalita procesu hojení závisí na počáteční koncentraci buněk 

v nosiči. Tato studie byla provedena podle principu SLP a je připravena k dalším krokům 

vedoucím k aplikaci pro lidské pacienty. 
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Abstrakt  
 

Tkáňové inženýrství je rychle se vyvíjející obor využívající nosiče z přírodních nebo 

syntetických materiálů kombinovaných s buňkami a stimulačními látkami pro náhradu 

poškozené či chybějící tkáně. Při testování nosičů je potřeba dobře zhodnotit jejich kvality 

nezbytné pro růst buněk a jejich mechanickou podporu na místě určení.  

Cílem práce bylo vytvoření vhodného nosiče pro růst chondrocytů, jeho 

funkcionalizace a detekce buněk a proteinů mezibuněčné hmoty pomocí metod fluorescenční 

a konfokální mikroskopie. Vhodný nosič měl být otestován na velkém animálním modelu. 

 V této práci bylo připraveno několik nosičů jak z přírodních, tak ze syntetických 

materiálů, a to ve formě mikrovláken, netkaných textilií, gelů a pěn. Nosiče byly osazeny 

buňkami a byla sledována buněčná adheze, proliferace a syntéza proteinů mezibuněčné 

hmoty. K vizualizaci buněk a mezibuněčné hmoty bylo použito metod fluorescenční a 

konfokální mikroskopie a druhé harmonické (SHG). Jako nosič pro implantaci do 

osteochondrálního defektu mini prasete byl použit gel na bázi fibrinu a hyaluronanu. 

 Připravené nosiče vykazovaly biokompatibilitu, chondrocyty k nim dobře adherovaly 

a produkovaly proteiny mezibuněčné hmoty. Mikrovlákenný nosič z PHEMA byl navíc 

obohacen o liposomy obsahující fetální bovinní sérum. Tento systém řízeného dodávání látek 

se jevil jako účinný v podpoře buněčné proliferace a diferenciace. Fluorescenční konfokální 

mikroskopie byla vhodná metoda k zobrazení buněk a specifických proteinů. Použití druhé 

harmonické (SHG) navíc umožnilo zobrazení proteinů mezibuněčné hmoty bez použití 

fluoroforů. Kombinací obou těchto metod bylo možné sledovat rozložení buněk a jimi 

vytvořené mezibuněčné hmoty v nosiči. Kompozitní gel na bázi fibrinu a hyaluronanu byl 

úspěšně testován na modelu miniaturního prasete. Již po 6 měsících po implantaci byla 

vytvořena chrupavka hyalinního charakteru s biomechanickými vlastnostmi blížícími se 

nativní chrupavce.  
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Summary 
 

Tissue engineering is a rapidly developing field, based on using scaffolds made from 

natural or synthetic materials in combination with cells and stimulating factors for the 

replacement of damaged or lost tissue. It is very important to evaluate qualities of these 

scaffolds, which are necessary for cell proliferation and their mechanical support. 

 The aim of this study was to develop a suitable scaffold for chondrocyte proliferation, 

scaffold functionalization and detection of cells and proteins of extracellular matrix (ECM) 

using methods of fluorescence and confocal microscopy. Another aim was to test an 

appropriate scaffold on a big animal model in vivo. 

 Several scaffolds from natural and synthetic materials, in the form of microfibers, non-

woven textiles, gels and foams were prepared for this study. Scaffolds were seeded with 

chondrocytes and cell adhesion, proliferation and synthesis of ECM proteins were detected. 

Methods of fluorescence microscopy, confocal microscopy and second harmonic generation 

(SHG) were used for visualization of cells and proteins. A hydrogel based on fibrin and 

hyaluronan was used as an scaffold for osteochondral defect regeneration in minipigs study. 

 Prepared scaffolds showed high biocompatibility, good chondrocyte adhesion and 

ECM proteins synthesis. Moreover, microfibrous scaffold from PHEMA was enriched by 

liposomes containing fetal bovine serum (FBS). This system of drug delivery was found as an 

appropriate system for cell proliferation and differentiation support. Fluorescent confocal 

microscopy was shown as a suitable method for visualization of cells and ECM. Moreover, 

the usage of SHG enabled detection of ECM specific proteins without any need of a 

fluorescent probe. Combination of these two methods enabled detection of cells and ECM 

distribution. Composite hydrogel based on fibrin and hyaluronan was successfully tested on 

the minipig model in vivo. Hyaline like cartilage was created 6 months after implantation. 
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