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Anotace 

Práce se zabývá výrobou kompozitního materiálu vhodného pro použití v kostním 

tkáňovém inženýrství pomocí technologie střídavého elektrického zvlákňování. Pro 

výrobu kompozitních materiálů byl použit polykaprolakton v kombinaci 

s hydroxyapatitovými mikro- a nanočásticemi. Variací hmotnostních koncentrací 

přidaných anorganických částic do polymerního roztoku docházelo ke změně vlastností 

roztoků i výsledných vlákenných vrstev. U připravených roztoků byla měřena dynamická 

viskozita a elektrická vodivost. Vyrobené vlákenné vrstvy byly charakterizovány pomocí 

elektronové mikroskopie, velikosti průměrů vláken, smáčivosti a povrchové energie. 

Vybrané materiály byly podrobeny zkoumání cytotoxicity, adheze a proliferace lidských 

osteoblastů MG-63. 

Klíčová slova: 

střídavé elektrické zvlákňování, kostní tkáňové inženýrství, polykaprolakton, 

hydroxyapatitové částice 

  



Annotation 

The thesis deals with producing a composite material suitable for bone tissue 

engineering via alternating electrospinning technology. Polycaprolactone was combined 

with hydroxyapatite micro- and nanoparticles to produce composite materials. The 

properties of the solutions and resulting fiber layers varied by the mass concentrations of 

inorganic particles in the polymer solution. The dynamic viscosity and electrical 

conductivity of the prepared solutions were measured. The produced fiber layers were 

characterized by electron microscopy, and then the diameter of fibers, as well as 

wettability and surface energy, were measured. Selected materials were investigated for 

cytotoxicity, adhesion, and proliferation of MG-63 human osteoblasts. 

Keywords: 

alternating current electrospinning, bone tissue engineering, polycaprolactone, 

hydroxyapatite particles



4 
 

Obsah 

Seznam zkratek ............................................................................................................... 6 

1. Úvod .......................................................................................................................... 8 

2. Teoretická část ....................................................................................................... 10 

2.1. Úvod do tkáňového inženýrství ....................................................................... 10 

2.2. Scaffoldy .......................................................................................................... 12 

2.2.1. Buněčná adheze ke scaffoldu .................................................................... 14 

2.2.2. Smáčení a povrchová energie ................................................................... 17 

2.2.3. Technologie výroby vlákenných scaffoldů ............................................... 23 

2.2.3.1. Stejnosměrné elektrické zvlákňování ................................................ 24 

2.2.3.2. Střídavé elektrické zvlákňování ........................................................ 25 

2.2.4. In vitro testování ....................................................................................... 27 

2.3. Kostní tkáň ....................................................................................................... 29 

2.3.1. Mezibuněčná hmota kostní tkáně ............................................................. 30 

2.3.2. Kostní buňky ............................................................................................. 30 

2.3.3. Struktura kostní tkáně ............................................................................... 32 

2.3.4. Osifikace ................................................................................................... 33 

2.4. Léčba kostních defektů .................................................................................... 34 

2.4.1. Kostní tkáňové inženýrství ....................................................................... 36 

2.4.1.1. Homogenní materiály ........................................................................ 38 

2.4.1.2. Kompozitní materiály ........................................................................ 42 

2.4.1.3. Vlákenné scaffoldy funkcionalizované hydroxyapatitem ................. 43 

3. Experimentální část ............................................................................................... 45 

3.1. Příprava a charakterizace polymerních roztoků ............................................... 46 

3.1.1. Dynamická viskozita ................................................................................. 46 

3.2. Zvlákňování polymerních roztoků a charakterizace vytvořených vrstev ........ 47 

3.2.1. Výroba vlákenných vrstev ........................................................................ 47 



5 
 

3.2.2. Analýza vlákenných vrstev ....................................................................... 49 

3.3. Příprava a charakterizace modifikovaných polymerních roztoků s μHA ........ 52 

3.3.1. Dynamická viskozita ................................................................................. 52 

3.3.2. Elektrická vodivost ................................................................................... 53 

3.4. Zvlákňování polymerních roztoků s µHA a charakterizace vrstev .................. 54 

3.4.1. Výroba vlákenných vrstev ........................................................................ 54 

3.4.2. Analýza vlákenných vrstev ....................................................................... 54 

3.5. Příprava a charakterizace modifikovaných polymerních roztoků s nHA ........ 62 

3.5.1. Dynamická viskozita ................................................................................. 62 

3.5.2. Elektrická vodivost ................................................................................... 63 

3.6. Zvlákňování polymerních roztoků s nHA a charakterizace vrstev .................. 64 

3.6.1. Výroba vlákenných vrstev ........................................................................ 64 

3.6.2. Analýza vlákenných vrstev ....................................................................... 64 

3.7. Biologické testování in vitro ............................................................................ 72 

3.7.1. Cytotoxicita extraktů vybraných materiálů ............................................... 72 

3.7.2. Buněčná adheze a proliferace ................................................................... 75 

4. Závěr ....................................................................................................................... 83 

5. Použitá literatura ................................................................................................... 87 

Seznam obrázků ............................................................................................................ 98 

Seznam grafů ............................................................................................................... 101 

Seznam tabulek ........................................................................................................... 102 

 

  



6 
 

Seznam zkratek 

ALP Alkalická fosfatáza (alkaline phosphatase) 

ATP Adenosintrifosfát (adenosine triphosphate) 

BET Metoda Brunauer–Emmett–Teller 

BMP Kostní morfogenetický protein (bone morphogenetic protein) 

CCK-8 Cell counting kitt-8 

DAPI 4‘, 6-diamidin-2-fenylindol 

DMF Dimethylformamid 

DNA Deoxyribonukleová kyselina (deoxyribonucleic acid) 

ECM  Mezibuněčná hmota (extracellular matrix) 

FBS  Fetální bovinní sérum (fetal bovine serum) 

FITC Fluorescein-5-isothiokyanát 

HA  Hydroxyapatit 

hm.% Hmotnostní procento 

LBL  Metoda vrstvení (layer by layer) 

MEM Minimální esenciální médium dle Eagla (Eagle's Minimum Essential 

Medium) 

MG-63 Buněčná linie lidských osteoblastů z osteosarkomu 

MSC Mezenchymální kmenové buňky (mesenchymal stem cells) 

MTT 3-(4,5-dimethylthiazol-2-yl)-2,5-difenyltetrazolium bromid 

NC Negativní kontrola  

nHA Nanočástice hydroxyapatitu 

obj.% Objemové procento 

PBS  Fosfátový pufr (phosphate buffered saline) 

PC Pozitivní kontrola  
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PCL Polykaprolakton 

PDA Polydopamin 

PEEK Polyetheretherketon 

PEMF Pulzní magnetoterapie (pulsed electromagnetic field therapy)  

PGA Polyglykolid 

PHB Polyhydroxybutyrát 

PLA Polylaktid 

PLDA Poly-D-laktid 

PLGA Kopolymer polylaktidu a polyglykolidu 

PLLA Poly-L-laktid 

PMMA Polymethylmethakrylát 

PTFE Polytetrafluorethylen 

RGD Tripeptidová sekvence arginin-glycin-aspartát 

SD Směrodatná odchylka 

SEM Skenovací elektronová mikroskopie (scanning electron microscopy) 

SLA Stereolitografie 

SLS Selective laser sintering 

TCP Fosforečnan trivápenatý (tricalcium phosphate) 

TGF-β Transformující růstový faktor beta 

THF Tetrahydrofuran 

UHMWPE Ultravysocemolekulární polyethylen (ultra high molecular weight 

polyethylene) 

WST-8 2-(2-methoxy-4-nitrofenyl)-3-(4-nitrofenyl)-5-(2,4-disulfofenyl)-2H-

tetrazolium 

μHA  Mikročástice hydroxyapatitu 
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1. Úvod 

Kostní defekty od nadkritické velikosti ztrácejí schopnost vlastní regenerace. Samotný 

vznik kostního defektu může být způsoben na základě úrazu, odstranění nádoru, 

chronické infekce, osteoporózy nebo po nezdařené artroplastice (Alonzo et al. 2021). 

Samotná kritická velikost není jednotně definována, což vede k rozdílným názorům 

v postupech léčby kostních defektů. Obecně lze říci, že se jedná o defekt, který by i po 

chirurgickém zásahu nebyl schopen se regenerovat bez nutnosti další operace. Schemitsch 

(2017) uvádí, že často se hraniční velikost defektu pohybuje v rozsahu 1–2 cm a při ztrátě 

tkáně větší než polovina obvodu kosti, avšak existuje mnoho faktorů, které i tuto definici 

vylučují. 

Defekty tohoto rozsahu mohou být léčeny pouze traumatologickou nebo ortopedickou 

operací. V České republice je standardní léčbou těchto defektů transplantace za využití 

kostních štěpů, které mohou být alogenního, autologního nebo xenogenního původu. 

Samotná příprava transplantátů tkání je pod záštitou Národního centra tkání a buněk. Byť 

je proces prováděn pod přísnými regulacemi s cílem zamezit infekčním onemocněním, 

zánětům a reoperacím, je i tak tato forma léčby spjata s komplikacemi. 

Za alternativu je považován přístup stojící na tkáňovém inženýrství, který si klade za 

cíl vytvářet funkční biologické náhrady, jejichž úkolem je dopomoci k regeneraci tkáně 

či orgánů nebo zlepšit jejich funkci, případně ji zachovat díky využití poznatků přírodních 

věd a materiálového inženýrství (Langer a Vacanti 1993). Pro kostní náhrady jsou 

využívány kovové, keramické, polymerní, případně kompozitní materiály (Ghassemi et 

al. 2018). V rámci kostního tkáňového inženýrství nabývají na významu kompozitní 

materiály kombinující biodegradabilní polymery a keramiku (Mahmud et al. 2023), kdy 

tkáňový nosič imitující mezibuněčnou hmotu kostní tkáně představuje dočasné lešení pro 

osteoblasty. V průběhu léčby dochází k jeho degradaci adekvátně vůči rychlosti růstu 

nové tkáně. 

Od vývoje vhodného materiálu až po implementaci v rámci klinické léčby je dlouhá 

cesta. Z toho důvodu standardní přístup představuje stále hlavní směr léčby, přičemž 

souběžně dochází k rozvoji a výzkumu na poli vývoje vhodných materiálů pro náhradu 

a regeneraci kostní tkáně (Koordinační středisko transplantací 2019; Lo et al. 2020). 

Tato práce se zabývá výrobou kompozitního materiálu prostřednictvím technologie 

střídavého elektrického zvlákňování pro aplikaci v kostním tkáňovém inženýrství. 
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V rámci experimentální části byly vytvořeny vlákenné vrstvy z polykaprolaktonu 

(PCL) a hydroxyapatitových mikro- (μHA) a nanočástic (nHA) o hmotnostních 

koncentracích 5; 10; 15; 20 a 30 %. Práce sestává z teoretické a experimentální části. 

Teoretická část popisuje obor tkáňového inženýrství, scaffoldy, specifika kostní tkáně 

a léčbu kostních defektů. V experimentální části jsou chronologicky popsány provedené 

pokusy a získané výsledky s ohledem na vlastnosti připravených roztoků, vyrobených 

vrstev, průběh zvlákňování a výsledky in vitro testování zohledňující cytotoxicitu 

extraktů vybraných vzorků a dále adhezi a proliferaci buněčné linie osteoblastů MG-63 

na těchto materiálech.  
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2. Teoretická část 

Proces tkáňového inženýrství zahrnuje návrh scaffoldu, k němuž je nutná znalost 

nahrazované tkáně. V návaznosti na to dochází k výběru materiálů a příslušné 

technologie výroby scaffoldu (tkáňového nosiče), která určí jeho výslednou strukturu. 

Nosič je následně charakterizován a je zkoumáno jeho chování při interakci s buněčnými 

kulturami. Nejprve v laboratorních podmínkách, in vitro, kdy se jedná například o testy 

cytotoxicity, buněčné adheze a proliferace (proliferace znamená schopnost buněk se 

rychle množit). Další pomyslný krok představuje v rámci preklinických testů testování na 

zvířatech, in vivo (v rámci živého organismu). Následuje série klinických testů, které jsou 

rozdělovány na tři fáze, kdy dochází ke kontrolovaným testům na lidech pod kontrolou 

národních a nadnárodních orgánů (Lo et al. 2020). 

V návaznosti na tyto postupy je sestavená i teoretická část. První podkapitola uvádí do 

oboru tkáňového inženýrství, následuje část věnující se scaffoldům, jejich vlastnostem, 

technologiím výroby vlákenných scaffoldů a in vitro testování. Další podkapitola se 

věnuje specifikům kostní tkáně a následují způsoby léčby kostních defektů. 

2.1. Úvod do tkáňového inženýrství 

Poškození tkáně nebo orgánu vlivem onemocnění, zranění či na základě vývojové 

vady představuje problém zdravotnický i ekonomický. V současné době je v rámci 

klinické léčby využíváno transplantací vlastní tkáně (autologní) nebo transplantace 

dárcovských orgánů a tkání (alogenní), případně využití dárce jiného živočišného druhu 

(xenogenní). Avšak nedostatky týkající se problémů s dárci orgánů nepředstavuje 

v dlouhodobém hledisku praktický přístup léčby, a tak jsou hledány alternativy (Chandra 

et al. 2020). Nevýhody spočívají v nedostatku dárců orgánů, stárnoucí populaci, 

komplikované logistice při nutnosti dodržení transplantace v určitém časovém horizontu 

od odběru dárcovského orgánu (Langer a Vacanti 1993; Chandra et al. 2020). 

V České republice je čekatel na dárcovský orgán zapsán na čekací listině v Národním 

registru osob čekajících na transplantaci. Čekací doba je závislá především na tom, zda 

je vhodný dárce k dispozici. Stěžejním faktorem jsou medicínská kritéria (např.: krevní 

skupina, naléhavost transplantace, váhový a velikostní poměr mezi dárcem a příjemcem) 

(Koordinační středisko transplantací 2019). V rámci České republiky je na základě 

zákona o darování, odběrech a transplantacích tkání aplikován princip předpokládaného 

souhlasu s dárcovstvím orgánů a tkání. Pokud osoba písemně nevyjádří svůj nesouhlas 
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vůči tomuto principu, může se osoba po smrti dárcem stát. Z toho vyplývá, že se rozlišují 

dárci orgánů a tkání na žijící a zemřelé. Dárce je vždy podroben sérii vyšetření tak, aby 

byla minimalizována rizika spjatá s přenosem orgánů. Odběry se provádějí 

v transplantačních centrech nebo tkáňových zařízeních. Tato zařízení se nacházejí na 

seznamu držitelů povolení činnosti v oblasti lidských tkání a buněk (Koordinační 

středisko transplantací 2019). Ve spojitosti s odběrem kostních štěpů tímto oprávněním 

disponuje například Next Fertility IVF prof. Zech Pilsen s.r.o., Oblastní nemocnice 

Kladno a.s. nebo Nemocnice Pardubického kraje,  a. s. (Státní ústav pro kontrolu léčiv 

2023). 

Jak již bylo naznačeno v úvodu práce, tkáňové inženýrství představuje odvětví 

zabývající se regenerací a nahrazováním poškozených tkání a orgánů. Díky propojení 

znalostí přírodovědných oborů a materiálového inženýrství je možné čelit obtížím, které 

jsou s transplantací orgánů a tkání spjaté (Olson et al. 2011). I navzdory tomu, že se jedná 

o poměrně mladý obor, proběhl významný pokrok napříč tímto odvětvím a vědecké 

poznatky začaly postupně přecházet na komerční trh (Parveen et al. 2006).  

Obecně lze konstatovat, že nejdůležitější části tkáňového inženýrství představují 

buňky, signály a tkáňové nosiče, jak je znázorněno na obrázku 1. Buňky představují 

důležitou část. Na základě jejich původu je můžeme dělit na autologní, které jsou 

odebrány přímo od pacienta a jsou mu vlastní. Dále na alogenní, které jsou odebrány 

dárci, který není následně jejich příjemcem. V neposlední řadě se jedná o xenogenní, 

které pocházejí od jiného živočišného druhu. Rovněž lze buněčné kultury rozdělit na 

základě stupně diferenciace na kmenové nebo již diferenciované (Akter 2016; 

Tsiklin et al. 2022). Dále jsou zmíněny signály, které představují určité stimuly. Na 

základě nahrazované tkáně je pro dané buňky potřeba vytvořit prostředí, které bude 

účelné pro jejich růst, proliferaci. Je jim dodáváno to, co je jim v rámci nativní tkáně 

vlastní s cílem podpořit proliferaci na tkáňovém nosiči. Může se jednat o signály 

fyzikální, které zahrnují dynamické procesy, jako je mechanické namáhání nebo 

elektrostimulaci. Dále mohou být použity chemické signály zahrnující diferenciační 

faktory pro podporu diferenciace kmenových buněk nebo růstové faktory pro podporu 

jejich růstu. Mimo jiné mohou být do objemové fáze scaffoldů inkorporované molekuly 

či částice. Funkcionalizovat scaffoldy lze také pomocí částic adsorbovaných na jejich 

povrchu (Szwed-Georgiou et al. 2023). Modifikace povrchu je prováděna například 

pomocí plazmové úpravy nebo působením ultrafialového záření (Bacakova et al. 2011). 
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Dále metody stojící na nekovalentních interakcích, jako je technika vrstvení layer by 

layer (LBL), která využívá adsorpci opačně nabitých polymerů k vytvoření povlaku 

(Nemati et al. 2019) nebo metoda využívající vrstvu polydopaminu (PDA), která je 

inspirována slávkou jedlou, která se dokáže adhezivně přichytit na povrch ve vodě 

pomocí proteinů (Yang et al. 2012). Rovněž uspořádání vláken (izotropní, či anizotropní) 

u vlákenných tkáňových nosičů má vliv na proliferaci a diferenci buněk (Nemati et al. 

2019). 

 

Obrázek 1: Schéma klíčových oblastí tkáňového inženýrství. Vytvořeno pomocí 

Biorender.com, vychází z: (Murphy et al. 2013; Akter 2016; Chandra et al. 2020) 

2.2. Scaffoldy 

Jeden ze tří zmiňovaných pilířů tkáňového inženýrství představují scaffoldy, taktéž 

nazývané jako tkáňové nosiče nebo lešení pro příslušné buňky. Jedná se o vytvořený 

materiál, který imituje funkci mezibuněčné hmoty (ECM) nativní tkáně a umožňuje 

buňkám jejich růst (Nemati et al. 2019; Chandra et al. 2020). Z hlediska struktury 

scaffoldů je možné rozdělit tkáňové nosiče na nevlákenné, pod které spadají hydrogely 

(prostorová síť, která botná ve vodě), porézní scaffoldy (strukturou připomínající houby 

či pěny), decelularizovanou tkáň (je zbavena buněk) a vlákenné scaffoldy (Wolfová 2015; 
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Akter 2016; Isaeva et al. 2022). Dělení na vlákenné a nevlákenné není náhodné, ale 

souvisí se složením mezibuněčné hmoty, která disponuje amorfní a fibrilární fází. 

Důležité jsou vhodné fyzikálně-chemické vlastnosti scaffoldů směrem k nahrazované 

tkáni. Jedná se o prostorovou strukturu, porozitu, mechanické vlastnosti. V rámci 

struktury je myšleno, zda se bude jednat o 2D útvar (vytvořený například pomocí 

elektrostatického zvlákňování), nebo je nutné vytvořit prostorový útvar (například 

prostřednictvím 3D tisku), což má souvislost se schopnostmi a potřebami buněk dané 

tkáně. Neméně důležitá je porozita, která ovlivňuje růst buněk příslušnou strukturou 

scaffoldu (Lutzweiler et al. 2020). Zmíněné vlastnosti, které jsou v rámci dané aplikace 

potřebné, mají zásadní vliv pro volbu technologie výroby příslušného scaffoldu. 

Nezbytnou vlastností je také biokompatibilita scaffoldu. Tato vlastnost dle Ratnera (2011) 

značí o schopnosti materiálu nebýt vůči buňkám a organismu toxický a umožňuje spouštět 

nebo řídit regeneraci tkáně pomocí materiálu tím způsobem, že nedochází k jeho 

opouzdření kolagenními vlákny prostřednictvím fibroblastů (vazivových buněk).  

Na základě použitého materiálu přichází v úvahu i možnost degradace materiálu 

v cílové tkáni ve smyslu chtěné kontrolované postupné ztrátě mechanických vlastností, 

označováno termínem biodegradabilita. Tkáňový nosič je v tomto případě pouze 

dočasným lešením pro buňky, kdy rychlost jeho degradace by měla být úměrná rychlosti 

tvorbě nových buněk, které budou vytvářet ECM, a tou nahrazovat tkáňový nosič (Dong 

et al. 2009; Guo a Ma 2014; Jenčová et al. 2021b). 

Samotné scaffoldy se mohou osazovat buňkami, případně růstovými faktory, které jsou 

kultivovány in vitro, kdy dojde k vytvoření umělé tkáně, která je následně na postižené 

místo implantována. Nebo jsou tkáňové nosiče aplikovány do živého organismu, ve 

kterém dojde ke kultivaci (navýšení jejich počtu), jedná se o metodu in vivo (O’Brien 

2011; Dulany et al. 2020; Bara a Guilak 2020). Rovněž je znám in situ přístup, který 

umožňuje regeneraci v rámci prostředí organismu v defektní části po implantaci scaffoldu 

bez předchozí kultivace buněk v umělých podmínkách (Sengupta et al. 2014). 

Hlavní principy tkáňového inženýrství jsou často popisovány prostřednictvím in vitro 

přístupu, který zahrnuje izolaci buněk z tkáně, jejich kultivaci, následnou in vitro 

implementaci na scaffold, kultivaci buněk na scaffoldu a v neposlední řadě implantaci 

na poškozené místo, jak je zobrazeno na obrázku 2. 
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Obrázek 2: Schéma základního principu tkáňového inženýrství, zde konkrétně metoda 

in vitro. Vytvořeno v Biorender.com, vychází z: (Dvir et al. 2011; Asadian et al. 2020) 

2.2.1. Buněčná adheze ke scaffoldu 

Obecně adheze představuje stav, kdy materiály dokáží k sobě přilnout a držet 

pohromadě. V rámci buněčné adheze se jedná o schopnost jedné buňky přilnout ke druhé 

nebo k mezibuněčné hmotě (ECM), případně k materiálu (scaffoldu). Dále bude popsán 

způsob uplatňovaný při buněčné adhezi ke scaffoldu. Buněčná adheze je dynamickým 

procesem a má zásadní vliv na buněčnou komunikaci, buněčný cyklus a migraci (Khalili 

a Ahmad 2015). Klíčovou roli pro buněčnou adhezi představuje buněčná 

membrána (Lotfi et al. 2013). 

Cytoplazmatická membrána buněk je tvořena lipidy a bílkovinami. Lipidová souvislá 

dvouvrstva má amfipatický charakter, kdy hydrofobní konce jsou orientovány dovnitř 

struktury membrány a hydrofilní do cytosolu a extracelulárního 

prostoru . Z membránových lipidů jsou zastoupeny fosfolipidy, steroly a glykolipidy. 

Samotná membrána se chová jako tekutina, v závislosti na složení uhlovodíkových 

řetězců fosfolipidů a přítomnosti sterolů (cholesterolu) se její tekutost liší. Buněčnou 

membránu lze označovat také jako polopropustnou, což značí o její schopnosti 

transportovat látky a samotnou buňku ohraničovat, vymezovat (Alberts et al. 2005).  

Prostup malých nepolárních molekul membránou je založen na difuzi. U iontů 

a větších polárních molekul již není prostup přes membránu tímto způsobem možný, a tak 

je využíváno membránových transportních proteinů, které mohou plnit funkci přenašečů, 

receptorů, enzymů katalyzujících reakce nebo spojníků, mezi které se řadí protein 

integrin. Funkce integrinů spočívá ve spojování aktinových filament v rámci cytoskeletu 
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uvnitř buňky s proteiny extracelulární matrice (Alberts et al. 2005). Jsou tvořeny dvěma 

řetězci (podjednotkami) (α, β), variant kombinací těchto řetězců je několik (Lotfi et al. 

2013). Samotná mezibuněčná hmota se složením odlišuje v návaznosti na danou tkáň, 

avšak obecně platí, že se skládá z vlákenných proteinů, adhezních bílkovin a amorfní 

hmoty (Alberts et al. 2005). 

Po implementaci tkáňového nosiče do organismu a rovněž při kontaktu tkáňového 

nosiče s buněčnou kulturou in vitro nedochází k přímému kontaktu mezi buňkami 

a scaffoldem, ale dochází k navázání specifické aminokyseliny v adsorbovaných 

proteinech na jeho povrch. Během několika sekund, případně minut, se na pevném 

povrchu vytvoří vrstva adsorbovaného proteinu (Horbett 2004; Webster a Ahn 2007). Typ 

proteinu, který se zpočátku adsorbuje a biologická aktivita proteinu, jakmile jsou 

adsorbovány, určuje buněčnou adhezi. V závislosti na chemickém složení, smáčivosti, 

drsnosti, náboji povrchu scaffoldu, se adsorpce proteinů odlišuje. Adsorpce 

zprostředkovává buněčnou adhezi a poskytuje buňce signály prostřednictvím buněčných 

adhezních receptorů, integrinů. Buňky na základě toho mohou přilnout k povrchu 

scaffoldu a uvolňovat aktivní sloučeniny pro signalizaci, ukládání extracelulární matrice, 

buněčnou proliferaci a diferenciaci (Vagaská et al. 2010). Například osteoblasty přilnou 

k vybrané tripeptidové sekvenci arginin-glycin-aspartát (RGD), která je nezbytná pro 

adhezivní schopnost buněk k ECM, v adsorbovaných proteinech viz obrázek 3. 

 

Obrázek 3: Interakce buněk s proteiny adsorbovaných na substrátu. 

Převzato z: (Webster a Ahn 2007) 
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Odborně se tato interakce mezi buňkami a scaffoldy nazývá fokální adheze (Rikitake 

a Takai 2011), kdy dojde k připojení buňky, aktinových filament cytoskeletu buňky 

prostřednictvím integrinů ve fosfolipidové dvouvrstvě cytoplazmatické membrány na 

vybranou sekvenci aminokyselin, adsorbovaných proteinů (Chang a Wang 2011; Anon. 

2023). 

Zda tato a další aminokyselinové sekvence budou exponovány buňkám po adsorpci 

proteinů, bude mít vliv na to, zda buňky přilnou, nebo ne. Toho je využíváno při 

navrhování biomateriálů pro specifický integrin, které jsou využívány k řízení chování 

buněk pro zlepšení regenerace tkáně. Pojem biomateriál zastupuje neživý materiál, který 

je konstruován pro interakce s biologickými systémy pro lékařské aplikace například jako 

náhrada tkáně, orgánu. Jsou využívány slitiny kovů, keramika nebo polymery (Lotfi et al. 

2013). 

U vysoce hydrofilních povrchů dochází k velmi slabému navázání proteinů. 

Superhydrofobní povrchy s kontaktními úhly vyššími jak 150° umožňují adsorpci 

proteinů, avšak v denaturované a rigidní struktuře, případně mění konformaci, a tím 

zhoršují buněčnou adhezi (Bacakova et al. 2011). Optimální buněčná adheze probíhá na 

površích s kontaktními úhly v rozmezí 40–70° (Al-Azzam a Alazzam 2022), taktéž 

označované v rámci literatury jako středně hydrofilní povrchy, které buněčnou adhezi 

zprostředkovávají ve vhodné konformaci, která zpřístupňuje specifická místa molekul 

adhezním receptorům buňky (Bacakova et al. 2011; Al-Azzam a Alazzam 2022). 

V závislosti na velikosti nerovností, drsnosti, povrchu lze rozlišit makrodrsnost 

(100 μm–milimetry), mikrodrsnost (100 nm–100 μm) a nanodrsnost (<100 nm). 

V závislosti na typu (velikosti) buněk se odlišují také interakce. Obecně dle získaných 

výsledků platí, že mikrodrsnost by měla podporovat diferenciaci kultivovaných buněk ve 

srovnání s hladkými povrchy. Drsnost pod 100 nm má kladný vliv na buněčnou adhezi, 

jelikož ECM má rovněž koncepci kompartmentů v rámci nanometrů (nanokrystaly, 

nanovlákenné fibrily). Z toho důvodu nanodrsnost umožňuje receptorům buněčné adheze 

přístup k aminokyselinovým sekvencím jako je RGD, které slouží jako ligandy pro tyto 

receptory (Bacakova et al. 2011). 

Náboj povrchu materiálů interagujících s buněčnými kulturami může významně 

ovlivnit jejich adhezi a proliferaci, a to zejména v rané fázi. Velké množství studií 

prokázalo vliv především pozitivního náboje, ale i záporný přinesl příznivé ovlivnění 



17 
 

adsorpce proteinů a podporu buněčné adheze (Chang a Wang 2011; Metwally 

a Stachewicz 2019). Povrchové funkční skupiny souvisí s nábojem a smáčivostí povrchu 

materiálu, čímž řídí adsorpci proteinů a následnou buněčnou adhezi (Metwally 

a Stachewicz 2019). V tabulce 1 se nachází vliv funkčních skupin karboxylové (-COOH), 

hydroxylové (-OH), methylové (-CH3) a aminoskupiny (-NH2) na buněčnou adhezi. 

Tabulka 1: Vliv funkčních skupin na buněčnou adhezi. Vychází z: (Thevenot et al. 2008; Chang 

a Wang 2011; Metwally a Stachewicz 2019) 

funkční skupina náboj smáčivost buněčná odpověď 

-CH3 neutrální hydrofobní zvýšení adheze leukocytů 

-OH neutrální hydrofilní zvýšená diferenciace osteoblastů 

-COOH negativní hydrofilní zvýšené uchycení osteoblastů  

-NH2 pozitivní hydrofilní podpora diferenciace osteoblastů 

2.2.2. Smáčení a povrchová energie 

Na rozhraní tří fází, ze kterých jsou alespoň dvě tekutiny dochází ke smáčení, nebo až 

k úplnému rozestírání. Fáze představuje určitou část, ve které jsou stálé vlastnosti, nebo 

se spojitě v prostoru mění. Fázové rozhraní je tedy z makroskopického pohledu určitou 

hranicí, kde dochází ke skokové změně vlastností. Kontakt kapaliny s pevnou látkou je 

možné popsat pomocí smáčecího úhlu, také označovaného jako kontaktní úhel (Bartovská 

a Randová 2019).  

Na obrázku 4 je zobrazena kapka kapaliny na pevné podložce. Kontaktní úhel  je dán 

rovnováhou sil, respektive napětí, na styku tří fází (s-pevná látka, l-kapalina, v-plyn) 

a představuje způsob změření míry smáčivosti povrchu (Decker et al. 1999). 

Velikost tohoto úhlu, a tudíž i tvar kapky závisí na velikosti mezifázových energií na 

rozhraní pevná látka-kapalina (𝜸𝒔𝒍), kapalina-plyn (𝜸𝒍𝒗) a pevná látka-plyn (𝜸𝒔𝒗) (Kwok 

a Neumann 1999). 

 

Obrázek 4: Kontaktní úhel kapaliny na pevné podložce. Převzato z: (Kwok a Neumann 1999) 
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V případě, kdy je tento úhel ostrý, kapalina daný povrch smáčí. V případě, kdy je 

kapalinou voda, jedná se o hydrofilní povrch. Pokud je tento úhel tupý, kapalina povrch 

pevné podložky nesmáčí. V situaci, kdy zvolenou kapalinu představuje voda, jde 

o hydrofobní povrch. Dané situace jsou zobrazeny na obrázku 5. Materiály vykazující 

hodnotu úhlu vyšší jak 150° jsou označovány jako superhydrofobní (Zhao a Jiang 2018). 

Případ dokonalého nesmáčení by znamenal nulové interakce mezi pevnou látkou 

a kapalinou, tudíž jde o hypotetickou situaci (Bartovská a Randová 2019). 

 

Obrázek 5: Kontaktní úhly kapaliny na pevné podložce. Vychází z: (Bartovská a Šišková 2005) 

Na základě Youngovy rovnice (1) pro homogenní, ideální látku a povrchové napětí je 

dán vztah mezi kontaktním úhlem a povrchovým napětím povrchu pevného tělesa. 

𝜸𝒔𝒗 =  𝜸𝒍𝒔 +  𝜸𝒍𝒗 ∙ 𝒄𝒐𝒔𝒀𝒐𝒖𝒏𝒈ů𝒗 (1) 

Youngova rovnice definuje smáčivost absolutně hladkého, homogenního povrchu, 

avšak v praxi jsou povrchy nerovné nebo i chemicky heterogenní. Proto je rozdíl mezi 

skutečným úhlem 𝑺 smáčení a úhlem zdánlivým 𝒁 (obrázek 6). Drsnost povrchu 

zvětšuje plochu kontaktu mezi pevnou a kapalnou fází (Bartovská a Randová 2019). 



19 
 

 

Obrázek 6: Skutečný (
𝑺

) a zdánlivý (
𝑍

) úhel smáčení. Převzato z: (Bartovská a Randová 

2019) 

V této návaznosti Wenzel uvedl rovnici (2) pro kontaktní úhel pro drsný povrch, kdy 

se předpokládá, že kapka kapaliny zcela pronikne mezerou na povrchu pevného tělesa. 

Kde 𝑾 je představován teoretickou hodnotou Wenzelova kontaktního úhlu, tedy úhel 

zdánlivý (
𝒁

) a r je poměr skutečné plochy styku pevné látky s kapalinou k její 

předpokládané ploše (rovněž označován jako faktor drsnosti) a je vždy větší než 1 

(Shaoxian a Shizhu 2019; Bartovská a Randová 2019). 

𝒄𝒐𝒔𝑾 = 𝒓 ∙  
𝜸𝒔𝒗− 𝜸𝒔𝒍

𝜸𝒍𝒗 
= 𝒓 ∙ 𝒄𝒐𝒔𝒀𝒐𝒖𝒏𝒈ů𝒗 (2) 

Dle Wenzelova modelu je hydrofilní povrch více hydrofilní a hydrofobní více 

hydrofobní, jelikož nerovnosti a prohlubně na povrchu mohou působit jako kapilára, ve 

které kapalina stoupá u ostrého kontaktního úhlu (𝒀𝒐𝒖𝒏𝒈𝒐𝒗𝒂) a u tupého kontaktního 

úhlu (𝒀𝒐𝒖𝒏𝒈𝒐𝒗𝒂) na hladkém povrchu klesá, viz obrázek 7 (Shaoxian a Shizhu 2019; 

Bartovská a Randová 2019). 

 

Obrázek 7: Úhel smáčení u hladkého (
𝑌

=  𝑌𝑜𝑢𝑛𝑔ů𝑣 ) a drsného povrchu (
𝑍

) (a) pro 

hydrofilní povrch, (b) pro hydrofobní povrch. Převzato z: (Bartovská a Randová 2019) 

Tento model je však použitelný pouze pro homogenní povrchy. Dále následoval model 

dle Cassieho a Bartexa, kteří pojali povrch s nerovnoměrnou drsností jako povrch 

z různých materiálů a kontaktní úhel pevného povrchu s nerovnoměrným povrchem 

a kontaktní úhel považovali za součet smáčivosti jeho částí. Úpravou Youngovy rovnice 

(1) získali rovnici smáčivosti heterogenního povrchu (3). Pod proměnnou fi se nachází 

podíl plochy odpovídající povrchu s příslušným kontaktním úhlem na celkové ploše 

povrchu. Kontaktní úhel 𝑪𝑩 je předpokládaná hodnota Cassie-Baxterova modelu, tedy 

jedná se o úhel zdánlivý (
𝐙

) (Hebbar et al. 2017; Shaoxian a Shizhu 2019).  

𝒄𝒐𝒔𝑪𝑩 = ∑ 𝒇𝒊 ∙ 𝒄𝒐𝒔 𝒊𝒊   (3) 
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Na obrázku 8 je zobrazen případ, kdy kapka nezatéká do rýh na povrchu pevné 

podložky, jelikož je to energeticky nevýhodné. Po dosazení do (3) dojde k (4), kdy f je 

vždy menší jak 1, a tak povrch s vyšší mírou drsnosti má tendenci být více 

hydrofobní (Hebbar et al. 2017; Shaoxian a Shizhu 2019). 

𝒄𝒐𝒔𝑪𝑩 =  𝒇 (𝒄𝒐𝒔 + 𝟏) − 𝟏 (4) 

 

Obrázek 8: Cassie-Baxterův model. Převzato z: (Shaoxian a Shizhu 2019) 

Povrchy s hierarchickou strukturou, kde je drsnost na úrovni makroskopické i v rámci 

nanosvěta jsou superhydrofobní, kdy kontaktní úhel přesahuje 150°. Tuto stavbu povrchu 

je možné pozorovat například na povrchu listu lotosu, čehož je využíváno při vývoji 

neadhezivních materiálů při tvorbě tzv. lotosového efektu (Klíčova et al. 2022). 

Úhel smáčení závisí na podmínkách děje. Na obrázku 9 je zobrazena kapka na 

nakloněné rovině, kde je vyznačen ustupující 𝒓 a postupující 𝒂 úhel smáčení. Platí, že 

𝒂>𝒓, přičemž může jít o rozdíl 20–30°. Rozdíl mezi těmito úhly je nazýván hysterezí 

smáčení (Bartovská a Randová 2019). Hystereze představuje vlastnost kapaliny vytvořit 

několik úhlů smáčení, které se velikostně liší od rovnovážného. Může být způsobena 

vlivem nečistot na povrchu, chemickou nestejnorodostí povrchu či jeho drsností (Gao 

a McCarthy 2006; Butt et al. 2022). 

 

Obrázek 9: Kapka na nakloněné rovině pevného substrátu. Převzato z: (Shaoxian a Shizhu 

2019) 

Úhel smáčení je přímo měřitelnou vlastností na fázovém rozhraní. Možné metody 

měření kontaktního úhlu jsou zobrazeny na obrázku 10 (Hebbar et al. 2017).  
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Obrázek 10: Metody měření kontaktního úhlu. Vychází z: (Krásný 2010) 

Metoda přisedlé kapky (obrázek 11) spočívá ve snímání vzorku (pevné látky) s kapkou 

kapaliny kamerou, kdy dojde k pořízení snímku, na jehož základě se vyhodnotí 

prostřednictvím vhodného softwaru kontaktní úhel (Hebbar et al. 2017). 

 

Obrázek 11: Metoda přisedlé kapky pro měření kontaktního úhlu. Převzato z: (Hebbar et al. 

2017) 

Příkladem vyhodnocovacího softwaru je SeeSystem 7.6., jehož pracovní prostředí je 

zobrazeno na obrázku 12. Po depozici kapaliny na vzorek, který je umístěn na destičce je 

pořízen snímek, na němž jsou označeny tři body, a to vrchol kapky a následně dva body 

označující hranici styku kapaliny s povrchem, poté se vytvoří model kapky pomocí 

metody nejmenších čtverců (Štyks 2022). 
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Obrázek 12: Pracovní prostředí programu See System 7.6. 

Na fázovém rozhraní působí na molekuly síly, které jsou rozdílné od těch, které působí 

v rámci objemové fáze (části objemu systému, ve kterém jsou vlastnosti 

konstantní) (Bartovská a Randová 2019). V objemové fázi jsou síly působící na molekulu 

ze všech stran stejně velké. V rámci rozhraní kapalina-plyn jsou síly směřující do plynné 

fáze zanedbatelné ve srovnání se silami z kapalné fáze, což vede k výslednici sil směřující 

do kapaliny, a tak molekuly na povrchu mají tendenci se vracet do objemové fáze. 

U mobilních fázových rozhraní, tedy těch deformovatelných, kam spadají rozhraní mezi 

kapalinami nebo kapalinou a plynem je využíván pojem povrchové (mezifázové) napětí, 

kdy ve snaze zaujmout co nejmenší velikost je na hladině napětí, čímž je tvořena pružná 

blána. Fyzikální rozměr povrchového napětí v jednotkách SI soustavy je N/m (Bartovská 

a Šišková 2005; Krásný 2010). V rámci rozhraní pevná látka-plyn se jedná o povrchovou 

energii, jejíž rozměr je J/m2. U mobilních rozhraní jde o mezifázovou energii, avšak 

častěji se užívá zmíněného označení povrchové (mezifázové) napětí, které je definované 

jako tečná síla působící ve směru povrchu na jednotku délky, kdy u kapalin se obě veličiny 

(mezifázová energie a mezifázové napětí) shodují číselně i rozměrově (Bartovská 

a Šišková 2005; Štyks 2022).  

Přímé měření volné povrchové energie látky je obtížné, z toho důvodu se hodnoty 

povrchových energií stanovují nepřímo. Je možné využít pro měření povrchových sil 

nebo měření kontaktního úhlu a následný výpočet numerické hodnoty povrchové 

energie (Anon. 2015). K výpočtu povrchového napětí, které závisí na nevazebných 

interakcích mezi příslušnými molekulami, se využívají různé matematické modely, které 
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se odlišují v parametrech, což má vliv na to, kdy je vhodné určitý model použít. Jednotlivé 

názvy příslušných modelů nesou jména jejich tvůrců. Jedná se například o Zismana, 

Fowkese, Owens-Wendt-Rrebel-Kaelbleho, Wueho, Kwok-Neumanna (Štyks 2022). 

2.2.3. Technologie výroby vlákenných scaffoldů 

Scaffoldy lze rozlišit na vlákenné a nevlákenné. Nevlákenné zastupují hydrogely 

(Wolfová 2015), pro tvorbu scaffoldů nevlákenného charakteru prostorové struktury je 

využíváno například 3D tisku. Konkrétně jsou využívány například technologie 

stereolitografie (SLA), selective laser sintering (SLS) či bioprinting, kdy hydrogelová 

suspenze obsahuje buňky, hydrogel a biologicky aktivní látky (Kirillova et al. 2021). 

K výrobě vlákenných scaffoldů se využívá fázová separace, samosestavování, 

odstředivé zvlákňování, technologie meltblown, stejnosměrné nebo střídavé zvlákňování 

(Nemati et al. 2019; Kirillova et al. 2021; Sivan et al. 2022). Vzhledem k dimenzionální 

struktuře ECM a vláknité propletené struktuře, kdy průměry vláknité složky se pohybují 

přibližně v rozmezí 50–500 nm jsou vlákenné scaffoldy vhodnými materiály, jelikož 

vyráběné vlákenné vrstvy jsou tvořeny spletí mikro- a nanovláken. Co se týká 

velikostního vymezení nanovláken, neshoduje se s vymezením nanomateriálů, tam je 

pracováno v rozmezí 10–100 nm. Nanovlákna jsou označována do velikosti průměrů 

500 nm, dále se jedná o submikronová vlákna, která mají horní hranici 1000 nm, poté 

jsou označována jako mikrovlákna (Stojanovska et al. 2022). Nanovlákna, respektive 

nanovlákenné vrstvy, jsou významné díky velkému měrnému povrchu a porozitě, která 

v této aplikaci rovněž podporuje migraci buněk, jejich adhezi, diferenciaci a proliferaci, 

tudíž je zde strukturní podobnost s nativní ECM (Khorshidi et al. 2016; Nemati et al. 

2019).  

Výroba polymerních nanovláken umožňuje mnoho způsobů. Důležité je, aby bylo 

překonáno povrchové napětí kapaliny, což vede k transformaci hladiny do podoby vláken. 

V průběhu přetváření dochází k intenzivnímu vypařování rozpouštědla u polymerních 

roztoků, v případě tavenin k tuhnutí vlivem jejich ochlazování. Typ síly, která překoná 

povrchové napětí se liší v závislosti na použité technologii. Nejčastěji je využívána síla 

elektrická, mechanická nebo hydrodynamická (Jenčová et al. 2021a).  

V rámci experimentální části byla využita technologie střídavého elektrického 

zvlákňování. Dále jsou proto blíže popsány technologie stejnosměrného a střídavého 
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zvlákňování, které umožňují tvorbu nanovláken překonáním povrchového napětí 

kapaliny pomocí elektrické síly. 

2.2.3.1. Stejnosměrné elektrické zvlákňování 

Napříč různými metodami výroby vlákenných scaffoldů je technologie 

stejnosměrného elektrického zvlákňování dle Nematiho a kolektivu (2019) jednou 

z nejvyužívanějších. Dochází ke zvlákňování, tzn. k fyzikálnímu procesu výroby vláken, 

mezi zvlákňovací elektrodou a kolektorem. Potřebného rozdílu elektrického potenciálu 

mezi elektrodou a kolektorem se dosahuje připojením na póly zdroje vysokého napětí, 

nebo další možností je připojení na jeden pól zdroje a na uzemnění takovým způsobem, 

aby bylo dosaženo rozdílu elektrického potenciálu mezi zvlákňovací elektrodou 

a elektricky aktivním kolektorem. Jak je dáno názvem technologie, je využíváno 

stejnosměrného zdroje vysokého napětí, kdy v průběhu se nemění jeho polarita, jak je 

zobrazeno na obrázku 13 (Xue et al. 2019; Jenčová et al. 2021a).  

 

Obrázek 13: Časový průběh stejnosměrného a střídavého napětí. Převzato z: (Roudný 2023) 

Na základě typu elektrody je rozlišován jehlový a bezjehlový způsob zvlákňování. Na 

hrotu jehly nebo na volné hladině se při dosažení kritického napětí, kdy dojde k překonání 

povrchového napětí, tvoří polymerní tryska. Následně se polymerní tryska ve formě 

Taylorova kužele pohybuje směrem k elektricky aktivnímu kolektoru, což umožňuje 

odpaření rozpouštědla a vytvoření nanovláken. Maximální hodnoty tloušťky vlákenných 

vrstev se pohybují okolo 20–600 µm (Jirkovec et al. 2021b). Mezi proměnné, které 

ovlivňují tvorbu a strukturu vláken patří materiálové a procesní podmínky. Procesní 

charakteristiky zahrnují uspořádání spinnerety (soustavy elektroda-kolektor), vzdálenost 

od kolektoru, použité napětí, teplotu a vlhkost vzduchu. Materiálové podmínky se týkají 

typu polymeru, jeho molekulové hmotnosti a její distribuce, rozpouštědla, koncentrace 

pro roztoky, teploty pro taveniny, aditiv, elektrické vodivosti či viskozity (Jenčová et al. 

2021a). Koncentrace polymeru, má vliv na zvláknitelnost, závisí na zapletenosti 

polymerních řetězců v roztoku, ovlivňuje také viskozitu a povrchové napětí roztoku. 

Zředěný roztok vytváří mechanicky slabá vlákna nebo kapičky (využíváno v modifikaci 
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této technologie nazývané electroblowing). Naopak roztok koncentrovaný nad kritickou 

hodnotu brání tvorbě vláken. Při jehlovém zvlákňování lze měnit průměry jehel nebo 

jejich konfiguraci, kdy například koaxiální jehly umožňují modifikaci do podoby tzv. 

koaxiálního elektrostatického zvlákňování, kde se využívá jehel, které mohou současně 

zvlákňovat dva různé roztoky (Nemati et al. 2019). U bezjehlového zvlákňování může 

jako elektroda sloužit například tyčka, váleček, či struna. Jedná se o zvlákňování z volné 

hladiny. V průmyslu je hojně využíváno zařízení Nanospider (obrázek 14), které vychází 

z poznatku, že tzv. Taylorovy kužely se tvoří i na tenké vrstvě polymerního roztoku, 

v tomto případě na struně. Z tohoto důvodu se jedná o velmi produktivní způsob výroby 

nanovláken v porovnání s jehlovým způsobem (Jenčová et al. 2021a). 

 

Obrázek 14: Schéma elektrostatického bezjehlového zvlákňování, zařízení Nanospider. 

1 – kladně nabíjená elektroda ve formě struny, 2 – průvlak se zásobníkem polymerního roztoku 

(cartridge), 3 – tvorba vláken a odpařování rozpouštědla, 4 – nanovlákenná vrstva na 

podkladové netkané textilii, 5 – záporně nabitá elektroda. Převzato z: (Klíčova et al. 2022) 

2.2.3.2. Střídavé elektrické zvlákňování  

Jedná se o technologii, která byla v posledních letech zkoumána a rozvíjena, ale 

v současné chvíli nemá významné průmyslové využití. Pro překonání povrchového napětí 

polymerní kapaliny je využíváno střídavého elektrického napětí, jehož polarita je 

proměnlivá v průběhu času. Charakter průběhu může být různý, jak je zobrazeno na 

obrázku 15 (Xue et al. 2019; Jenčová et al. 2021a). 
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Obrázek 15: Časový průběh střídavého napětí. Převzato z: (AspenCore 2024) 

Při prvotních pokusech bylo využíváno uspořádání sestávající ze zvlákňovací 

elektrody a elektricky aktivního kolektoru, jako je tomu u stejnosměrného elektrického 

zvlákňování. Bylo však zjištěno, že tato technologie nevyžaduje elektricky aktivní 

kolektor, což umožňuje tvorbu objemnějších vrstev v porovnání se stejnosměrným 

zvlákňováním (Jirkovec et al. 2021b). Je to dáno tím, že nanovlákna sestávají z opačně 

nabitých segmentů vzniklých v předchozí půlvlně, a tak emitovaná vlákna představují 

protielektrodu pro nově vznikající a následně tvoří kompaktní strukturu oblaku v zóně 

virtuálního kolektoru (Jenčová et al. 2021a; Sivan et al. 2022). Délka segmentů závisí 

především na frekvenci. Sivan a kolektiv (2021) došli k výsledku, že při nižších 

frekvencích bude nabitý segment každé polarity delší a oblak se vytvoří ve větší 

vzdálenosti od polymerní trysky ve srovnání s vyššími frekvencemi, viz obrázek 16. Dále 

je možné řídit amplitudu nebo posouvat offset, který umožňuje měnit polohu vln signálu 

v rámci záporné a kladné části, jelikož v základním stavu je střídavý proud vycentrován 

kolem nuly, jak je zobrazeno na obrázku 15 (Jirkovec 2021). 

Podmínky, které mají zásadní vliv na průběh zvlákňování lze i v tomto případě rozdělit 

na materiálové a procesní. Vliv má kromě zmiňovaného průběhu signálu vlhkost 

vzduchu, teplota vzduchu, rozpouštědlový systém, viskozita nebo koncentrace polymeru 

(Jenčová et al. 2021a). Tato technologie nevyžaduje přítomnost elektricky aktivního 

kolektoru, a tak mohou být vlákna zachycována prostřednictvím rotujícího válce, příze či 

dalších konstruktů (Mikeš a Lukáš 2015; Jenčová et al. 2021a). 
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Obrázek 16: Schématické zobrazení délek segmentů při nižších a vyšších frekvencích. 

Převzato z: (Sivan et al. 2021) 

Po zapnutí střídavého napětí vzniká na povrchu kapky zvlákňovaného roztoku řada 

polymerních trysek, dochází k odpařování rozpouštědla, a tím ke vzniku nanovláken, 

které jsou unášeny prostřednictvím elektrického větru nad elektrodou ve formě vlákenné 

vlečky, viz obrázek 17 (Mikeš a Lukáš 2015).  

 

Obrázek 17: (a) schéma technologie střídavého zvlákňování, (b) vlákenná vlečka v detailu. 

Převzato z: (Sivan et al. 2022), upraveno 

2.2.4. In vitro testování 

In vitro techniky testování představují alternativní cestu při prvotních testech, 

k testování na zvířatech (Russel a Burch 1959). V rámci tohoto směru jsou využívána 

zařízení, která umožňují práci s buněčnými kulturami, látky pro hodnocení toxicity 

a samotné buněčné kultury, respektive buněčné linie.  
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V rámci testování materiálů v experimentální části byla použila buněčná linie 

lidských osteoblastů MG-63, která představuje nádorovou linii pocházející 

z osteosarkomu lidské kostní tkáně, jejíž růst je adherentní a tvoří monovrstvu 

(monolayer). Morfologie je fibroblastoidní. Doba dělení představuje 28–38 hodin 

(Heremans et al. 1978; Šebek 2019). 

 

Obrázek 18: Snímek z optického mikroskopu buněčné linie MG-63 zobrazovací metodou 

fázového kontrastu; měřítko 100 µm. Převzato z: (Anon. 2021) 

Testování probíhá podle norem, aby výsledky mohly být dále porovnatelné 

s ostatními. Hodnocení toxicity zdravotnických prostředků in vitro podléhá požadavkům 

normy ČSN EN ISO 10993-5 části 5. Pojem cytotoxicita představuje schopnost určité 

látky být pro buňky škodlivá s ohledem na jejich životaschopnost. S ohledem na 

testované materiály se volí vhodné metody testování, a to přímý, nepřímý styk 

nebo eluční test zahrnující přípravu extraktů testovaných materiálu při inkubaci 

v kultivačním médiu (Rach et al. 2013).  

Stanovování viability (životaschopnosti) buněk je založeno na sledování změn 

v rámci metabolické aktivity, příjímání barviv, uvolňování enzymů nebo produkci 

adenosintrifosfátu (ATP). Podle analyzovaných signálů lze tyto testy rozdělit na 

kolorimetrické (např. testy MTT, CCK-8), luminiscenční (ATP test), metody tzv. počítání 

buněk využívající vylučování barviva (např. trypanové modři), či fluorometrické testy 

(Larramendy a Soloneski 2018). 

Kolorimetrické metody obecně spočívají v redukci tetrazoliových solí živými, 

metabolicky aktivními, buňkami na nerozpustný formazan, kdy měřením absorbance se 

zjišťuje míra viability buněk. Je tedy sledována schopnost pohlcení elektromagnetického 

záření daným vzorkem (absorbance). Na základě Lambert-Beerova zákona, který je 

v rámci spektrofotometrických metod využíván platí, že absorbance je přímo úměrná 

molární koncentraci látky (Hardesty a Attili 2010). Druhů činidel, potažmo 

tetrazoliových solí,  je několik. Vzájemně se odlišují nábojem, způsobem redukce, 
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absorpčními pásy či rozpustností, což má vliv na citlivost a průběh samotného testování 

(Scarcello et al. 2020).  

V rámci experimentální části byl využit metabolický test CCK-8, který lze využít pro 

test cytotoxicity i buněčné adheze a proliferace. Je využíváno ve vodě rozpustné 

tetrazoliové soli WST-8 [ 2-(2-methoxy-4-nitrofenyl)-3-(4-nitrofenyl)-5-(2,4-

disulfofenyl)-2H-tetrazolium] (Cai et al. 2019). Buňkami je monotetrazoliová sůl 

redukována v přítomnosti elektronového přenašeče za vzniku ve vodě rozpustného 

formazanu oranžové barvy. Konkrétně je redukce prováděna dehydrogenázami (enzymy 

katalyzující oxidačně-redukční reakce). Množství formazanového barviva 

produkovaného buněčnými dehydrogenázami je úměrné počtu živých buněk. Z toho 

důvodu lze jejich životaschopnost odhadnout sledováním absorbance při vlnové délce 

450 nm, jelikož oranžový formazan vzniká pouze ve chvíli, kdy k redukci WST-8 dojde 

v rámci metabolického cyklu buňky. V případě, kdy je ve sledovaném vzorku buněk 

méně, je nižší i koncentrace formazanu, tudíž i naměřená absorbance (Cai et al. 2019; 

Boster Biological Technology 2023). Výhodou tohoto testu oproti ostatním je uživatelská 

jednoduchost, cenová dostupnost oproti ATP testům a vyšší detekční citlivost, než jiné 

testy na bázi tetrazoliových solí jako je např. MTT. Navíc WST-8 má velmi nízkou 

cytotoxicitu, tudíž stejné buňky mohou být dále využity i v jiných testech. (Larramendy 

a Soloneski 2018; Cai et al. 2019). 

Pokud je vyloučena cytotoxicita materiálu přistupuje se ke zkoumání buněčné adheze, 

která v závislosti na aplikaci může a nemusí být žádoucí. Hodnocení je prováděno 

prostřednictvím hodnocení metabolické aktivity a obrazové analýzy (Kirkpatrick et al. 

1998). 

2.3. Kostní tkáň 

Skupina buněk, které mají podobnou strukturu, morfologii a plní specifickou funkci 

jsou nazývány tkáně. V rámci lidského těla je rozlišována tkáň epitelová, pojivová, 

svalová a nervová (Biga et al. 2019). Pojivová tkáň obsahuje značný podíl mezibuněčné 

hmoty oproti samotným buňkám. Vytvářená mezibuněčná hmota se skládá z amorfní 

hmoty, která je složena z polysacharidů a bílkovin. Další strukturní složkou ECM jsou 

fibrilární proteiny, jedná se především o kolagenní a elastinová vlákna. Další složka je 

představována adhezivními bílkovinami (fibronektin). Na základě povahy extracelulární 

matrice je pojivová tkáň vláknitá, podpůrná nebo trofická. Vláknitá je charakterizována 



30 
 

pružnou extracelulární matricí, která je tvořena proteinovými vlákny, proto je povaha 

ECM spíše měkká. Do této skupiny jsou řazeny šlachy a vazy. Podpůrná je vyznačována 

mineralizovanou mezibuněčnou hmotou, kam patří kostní tkáň a chrupavka. Trofická 

zahrnuje tělní tekutiny například krev nebo lymfu (Miller 2020). 

2.3.1. Mezibuněčná hmota kostní tkáně 

Kost je tvořena kostními buňkami a mineralizovanou mezibuněčnou hmotou, která 

svým objemem nad nimi převažuje. Mezibuněčná hmota je složena z vlákenné, amorfní 

fáze a adhezivních bílkovin. Vláknitá složka ECM je tvořena kolagenními proteiny, 

především kolagenem typu I. Kolagen je přítomen ve formě vláken, které jsou tvořeny 

fibrilami, kde je strukturován ve formě trojšroubovice. Jeho hlavní funkcí je mechanická 

opora, dodání pevnosti. Fibrily jsou tvořeny rovněž elastinem a fibrilinem (Webster a Ahn 

2007). Amorfní složka je tvořena glykosaminoglykany zahrnující kyselinu hyaluronovou, 

heparan sulfát. Díky hydrofilní povaze jsou schopné vytvářet struktury podobné 

hydrogelům, odolávat vnějšímu tlaku a zajišťovat hydrataci (Jenčová et al. 2021b). 

Adhezivní bílkoviny jsou zodpovědné za možnost spojení mezi vlákennou složkou ECM 

a buňkami. Jedná se o glykoproteiny, které umožňují vazbu integrinům. Pro regulaci 

mineralizace jsou významné: sialoprotein zahajující mineralizaci ECM, osteonektin 

a osteopontin. K samotné mineralizaci ECM dochází mezi kolagenovými fibrilami 

v tropokolagenové struktuře. Hlavní anorganickou složku ECM představuje 

hydroxyapatit (Jenčová et al. 2021b). Hydroxyapatitové krystaly jsou uloženy 

v kolagenních fibrilách. Před mineralizací kolagenu dochází k ukládání fosforečnanu 

vápenatého a následně dochází k přechodu do krystalické fáze. Vzhledem k tomu, že 

samotný kolagen není schopen krystalizaci hydroxyapatitu indukovat, nukleaci 

hydroxyapatitu a jeho ukládání v mezerách mají na starost zmíněné nekolagenní proteiny 

(Lukášová 2020). Mezi další anorganické látky ECM se řadí draselné, vápenaté, 

sodíkové, citrátové a uhličitanové ionty (Junqueira et al. 2002). Na základě složení ECM 

je kost považována za kompozitní materiál tvořený z minerálů (50–70 hm.%), 

organických látek (20–40 hm.%), vody (5–10 hm.%) a tuků (<3 hm.%) (Clarke 2008).  

2.3.2. Kostní buňky 

V rámci kostní tkáně a její tvorby se lze setkat s osteoblasty, osteocyty, osteoklasty 

a osteoprogenitorovými buňkami. Osteoprogenitorové buňky jsou kmenové buňky, které 

se nacházejí v kostní dřeni a jsou prekurzory osteocytů a osteoblastů (Ministerstvo 

zdravotnictví ČR a Ústav zdravotnických informací a statistiky ČR 2024). Osteoblasty 
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produkují nemineralizovanou mezibuněčnou hmotu označovanou osteoid, do které se 

následně zanořují a stávají se osteocyty, které dále ECM neprodukují (Lukášová 2020; 

Jenčová et al. 2021b). Osteoblasty mají kubický tvar a jejich velikost se pohybuje 

v rozmezí 20–50 µm (Qiu et al. 2019). Probíhající přeměnou těchto buněk se v kosti 

nacházejí současně osteoblasty (4–6 % kostních buněk) i osteocyty (90–95 % kostních 

buněk) (Florencio-Silva et al. 2015), viz obrázek 19. Osteoklasty představují pohyblivé 

buňky s výběžky, které se podílejí na vstřebávání (resorpci) kosti, ke kterému dochází při 

její přestavbě (remodelaci). Prostřednictvím enzymů rozkládají organickou složku 

a pohlcují odumřelé osteocyty (Ministerstvo zdravotnictví ČR a Ústav zdravotnických 

informací a statistiky ČR 2024). 

 

Obrázek 19: Kostní buňky. Převzato z: (Mulchandani et al. 2019) 

Signální molekuly umožňují regulovat kostní metabolismus. Jedná se o růstové faktory 

(kostní morfogenitcký protein (BMP), transformující růstový faktor TGF-β). Dále 

o hormony (parathormon (PHT) zajišťující rovnováhu vápníku v těle), estrogeny nebo 

glukokortikoidy, jakožto hormony regulující funkci osteoklatů. Na obrázku 20 jsou 

zobrazené osteoblasty syntetizující osteoid, dále diferenciace na osteocyty a mineralizace 

ECM prostřednictvím anorganických krystalů (Marie 2013). 

 

Obrázek 20: Schématické zobrazení kostních buněk. Převzato z: (Marie 2013) 
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2.3.3. Struktura kostní tkáně 

Kosti lze rozdělit na dlouhé, krátké, ploché, nepravidelné. Z hlediska hierarchické 

struktury lze postupovat z vnějšího makrosvěta až po nanostrukturu. Povrch kosti 

představuje vazivová okostice (periost), prokrvená blána s nervovými zakončeními, jejíž 

dráždění vyvolává bolest při poškození kosti (Novotný a Hruška 2015).  

Povrchová část kosti je představována kortikální (kompaktní) kostí složené z hustě 

uložených Haversových kanálků. Trabekulární (spongiozní) kost se nachází v hlavicích 

dlouhých kostí a tvoří vnitřek kostí plochých a krátkých. Má trámcovou strukturu 

připomínající prostorovou síť, uspořádání těchto trámců odpovídá směru tlakových sil 

působících při zatížení kosti, a tak má menší hustotu než kost kompaktní (SEER Training 

Modules 2024). Kostní dřeň se nachází ve středu většiny kostí, představuje pomyslnou 

síť vazivových vláken, buněk a rozvětvených cév. V mládí se jedná o červenou kostní 

dřeň, ve které vznikají červené, bílé krvinky a krevní destičky. V průběhu let je 

nahrazována tukovou tkání a mění se na žlutou kostní dřeň. V dospělosti se krvinky tvoří 

jen v červené kostní dřeni krátkých a plochých kostí (tzn. žeberní obratle, pánevní, 

lebeční kosti) (Buck a Dumanian 2012a; Novotný a Hruška 2015). 

Na mikroskopické úrovni je hustá kortikální kost a trabekulární kostní tkáň tvořena 

mineralizovanými kolagenními vlákny, která jsou paralelně poskládána do vrstev. 

Uspořádané destičky kostní tkáně se nazývají lamely, ve kterých se nacházejí Haversovy 

kanálky, kterými procházejí nervy a cévy. Haversovy kanálky probíhají souběžně s delší 

osou kosti. Lamely kolem kanálků jsou tvořeny v několika vrstvách ovinuté kolagenními 

vlákny zpevněné anorganickými částicemi. Struktura připomíná letokruhy kmene stromů 

(Novotný a Hruška 2015). V mezerách nazývaných lakuny se nacházejí osteocyty. Kolem 

Haversových kanálků jsou uspořádány soustředěně a jsou mezi sebou spojeny kanálky, 

které obsahují krevní cévy, jimiž je rovněž zajišťována výživa kosti a jsou odváděny 

zplodiny metabolismu. Struktura kolem Haversova kanálku představuje stavební 

jednotku kosti: Haversův systém (Buck a Dumanian 2012a; Novotný a Hruška 2015). 

V rámci kortikální kosti jsou Haversovy systémy uspořádány těsně u sebe a tvoří pevnou 

hmotu (SEER Training Modules 2024). 

Každá z kolagenních fibril se skládá ze svazků makrofibril, které obsahují svazky 

kolagenních molekul. Molekuly kolagenu jsou uspořádány s určitou periodicitou. 

V místě, kde se stýkají dva konce, je malá mezera o velikosti 40 nm, nebo místo, kde se 
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nachází většina destiček apatitu. Vzhledem k tomu, že mikrostruktura kosti zahrnuje 

koordinaci vysoce rozptýlených nanokrystalů hydroxyapatitu v kolagenu, chová se jako 

houževnatý materiál při nízkých rychlostech deformace, a jako křehký materiál při 

vysokých rychlostech deformace. Kromě toho mikrostruktura funguje jako určité lešení 

pro regulaci buněk. Povrchové vlastnosti, se kterými buňky přicházejí do styku jsou 

většinou v rámci nanometrů, což znamená, že toto měřítko je rozhodující pro regulaci 

jejich chování (Webster a Ahn 2007). Schématicky je struktura kosti zobrazena na 

obrázku 21. 

 

Obrázek 21: Hierarchická struktura kosti. Převzato: (Webster a Ahn 2007) 

2.3.4. Osifikace 

Růst kosti do délky v rámci vývoje nebo při hojení zlomenin je označován jako 

osifikace nebo osteogeneze. Na základě vývoje lze rozdělit formaci kosti na 

endochondrální a intramembranózní (Setiawati a Rahardjo 2019). Intramembranózní 

osifikace se týká vývoje plochých kostí lebky, většiny kostí obličeje, dolní čelisti nebo 

například klíční kosti. Začíná na konci embryonálního období, kolem 8. týdne těhotenství. 

Nejprve dochází ke kondenzaci mezenchymových buněk uvnitř mezenchymové tkáně, 

následuje růst a diferenciace na osteoblasty. Osteoblasty následně tvoří osteoid, posléze 

se diferencují na osteocyty a dochází postupně ke kalcifikaci (Nováková a Šajdíková 

2024). 

V rámci endochodrální osifikace nejprve dochází k proliferaci mezenchymových 

buněk (MSC) v místě budoucí kosti, vlivem růstových faktorů se MSC dále diferencují 

na chondroblasty, které začnou formovat chrupavčitou tkáň a tvorbu hyalinní chrupavky. 

Následuje hypertrofie chondrocytů a resorpce chrupavčité tkáně, chrupavčitá tkáň 

kalcifikuje. Z důvodu nedostatečného zásobení živinami kalcifikované chrupavky 
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dochází k zániku chondrocytů v chrupavčitém modelu a do vznikajících prostorů migrují 

osteoprogenitorové buňky, které se diferencují na osteoblasty, které tvoří ECM 

a chrupavka je tak nahrazena kostní tkání (Setiawati a Rahardjo 2019; Nováková 

a Šajdíková 2024). Do šířky roste kost z hlubokých vrstev periostu přirůstáním nových 

vrstev kostních lamel (Novotný a Hruška 2015). 

2.4. Léčba kostních defektů 

V návaznosti na vnější zatížení, hormonální odezvy na změny hladin vápníku a fosforu 

prostřednictvím kostních buněk jejichž aktivita je regulována růstovými faktory 

a hormony dochází k remodelaci kostní tkáně (Kaucká 2006; Qiu et al. 2019). Znamená 

to, že kost v rámci regenerace zlomenin je schopná úplné regenerace v rámci určitých 

hranic. Zpravidla jsou rozlišovány dva mechanismy hojení v návaznosti na rozsahu 

fraktury. Primární hojení nastává v situaci, kdy části zlomené kosti jsou v těsné blízkosti. 

Prostřednictvím osteoklastů dochází ke tvorbě prostoru pro růst cév a nervů. Nedochází 

ke tvorbě hematomu (Buck a Dumanian 2012b; Kohoutová 2015). U složitějších 

zlomenin je nutný sekundární mechanismus, který může trvat i několik let. Nejprve na 

postiženém místě vzniká hematom, postupně dochází k produkci amorfní mezibuněčné 

hmoty a propojování příslušných fragmentů. Následuje tvorba vazivových vláken a vznik 

vazivového svalku (2–4 týdny) (Ghiasi et al. 2019), ve kterém dochází ke vzniku 

chrupavčitého. Ten se následně osifikuje a kalcifikuje ukládáním vápenatých solí, čímž 

dochází k přeměně na kostní svalek (po 2–4 měsících) (Ghiasi et al. 2019). Navazuje 

přestavování na pevnou kost (několik měsíců až let) (Kohoutová 2015; Qiu et al. 2019; 

Ghiasi et al. 2019). 

Po překročení kritické velikosti kostních defektů pravděpodobnost, že se zahojí samy 

klesá (Holzapfel et al. 2013; Schemitsch 2017). V případě, že jsou kostní defekty příliš 

velké nebo se nacházejí v menších kostech, je zpravidla zapotřebí chirurgický zákrok. 

Velká část klinických postupů léčby zahrnuje aplikaci autologních, alogenních štěpů nebo 

použití syntetických materiálů (Qiu et al. 2019). 

Klinickou léčbu kostních defektů lze rozdělit na invazivní a neinvazivní způsoby. 

Neinvazivní metody představují využití biofyzikální stimulace, například pulzní 

magnetoterapie (PEMF), kdy dochází ke generování elektromagnetických pulzů 

a stimulaci opětovného růstu kostní tkáně. Invazivní přístupy zahrnují kromě využití 
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kostních štěpů a implantátů také Ilizarovu metodu či metodu Alina Masqueleta (Xue et 

al. 2022; Flatscher et al. 2023).  

V rámci klinické praxe kostní štěpy představují hojně užívanou formu léčby defektů. 

Štěpy jsou rozdělovány dle původu na autologní, alogenní a xenogenní. Autologní štěpy 

jsou odebírány od pacienta, jsou osteoinduktivní, osteokonduktivní a vykazují 

osteogenezi. Nevýhodu představují rizika infekce, přecitlivělost místa odběru, 

nevhodnost pro děti a starší pacienty a morbiditu dárcovského místa (Xue et al. 2022). 

Odběr autologních štěpů je spjat s limity k jeho velikosti z důvodu snížení rizika 

morbidity dárce. V případě, kdy je potřeba větší množství, než které je v rámci 

autologního štěpu možné odebrat, je využíváno alogenních štěpů, které pochází od dárce 

nebo xenogenních, které pochází od jiného živočišného druhu. Pro implementaci těchto 

druhů štěpů jsou odstraňovány osteoinduktivní a osteogenní prvky prostřednictvím 

denaturace proteinů a osteoprogenitorových buněk ke snížení rizika přenosu 

patogenů (Holzapfel et al. 2017; Qiu et al. 2019).  

Invazivní přístupy dále zahrnují Ilizarovu a Masqueletovu metodu. U kostních defektů 

rozsahů větších jak 5 cm je využíváno právě zmíněných technik. Ilizarova technika je 

založena na trakční stimulaci, která má podporovat regeneraci a růst kosti. Překážkou jsou 

však složité operace, rizika infekce a dlouhá léčba (Xue et al. 2022). Další možností je 

dvoufázová metoda popsaná Alainem Masqueletem, kdy nejprve dochází v oblasti 

defektu k vyplnění cementovou vložkou z polymethylmethakrylátu (PMMA) po dobu 

šesti týdnů. Jejím úkolem je indukovat tvorbu pseudoperiostia, jakožto vrstvy vazivové 

tkáně s cévami (membrány) bohaté na kolagen typu I a růstové faktory (BMP, TGF-β, 

aj.). Následně je tato membrána naříznuta a vyplněna kostním štěpem. Přítomné růstové 

faktory a vaskularizovaný pseudoperiost podporují remodelaci vloženého štěpu 

prostřednictvím buněčné proliferace a diferenciace osteoblastů. Tato technika je vhodná 

i v případech, kdy se v defektní oblasti nachází infekce, protože do PMMA mohou být 

inkorporována antibiotika. Naopak mezi nevýhody této metody patří požadavek na více 

chirurgických zákroků, rizika infekce nebo neúplné zahojení kosti (Debnar et al. 2021; 

Mayfield et al. 2022).  

Další možnost představuje tkáňové inženýrství, které i v pouhém odvětví věnující se 

kostním defektům poskytuje možnost využití trvalých umělých náhrad nebo 

biodegradabilních scaffoldů, které umožňují podpořit regeneraci kostní tkáně (Ghassemi 
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et al. 2018). Následující podkapitola se věnuje kostnímu tkáňovému inženýrství 

s ohledem na vlastnosti scaffoldů a používané materiály pro jejich výrobu. 

 

Obrázek 22: Schéma zobrazující možnosti léčby kostních defektů. Převzato z: (Xue et al. 2022) 

2.4.1. Kostní tkáňové inženýrství 

Jak již bylo zmíněno, tkáňové inženýrství stojí na třech základních kamenech 

zahrnujících buňky, signály a scaffoldy. Tato kapitola se věnuje především vlastnostem 

a materiálům scaffoldů, které jsou v rámci kostního tkáňového inženýrství používány 

v rámci klinické praxe, a těm, které jsou předmětem výzkumu. 

Směrem k vlastnostem scaffoldů pro kostní tkáňové inženýrství je nutné respektovat 

obecné požadavky, jakými jsou biokompatibilita, porozita, mechanické vlastnosti či 

(ne)degradabilnost materiálu.  

Konkrétně v rámci kostní tkáně s ohledem na velikost osteoblastů by velikost pórů 

měla být větší jak 20 μm, což je přibližná velikost osteoblastů. Je uváděno, že požadovaná 

velikost pórů pro osteokondukci je v rozmezí 80–100 μm (Qiu et al. 2019). 

Po implementaci materiálu pro regeneraci kostních defektů lze na základě 

biologických vlastností říci, zda je zkoumaný materiál vhodný pro další vývoj, nebo 

nikoliv (Štěpanovská 2020). Mezi zmiňované vlastnosti spadá angiogeneze (schopnost 

novotvorby krevních kapilár), osteoindukce, která je spojena se schopností podporovat 

diferenciaci kmenových buněk na osteoblasty stimulací příslušného mikroprostředí. 

V souvislosti se scaffoldy to znamená, že tyto materiály musí do příslušného prostředí 
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produkovat substance diferenciaci podporující. A to zejména v podobě uvolňovaných 

iontů z materiálu, případně uvolňováním léčiv nebo růstových faktorů, které mohou být 

jejich součástí (Albrektsson a Johansson 2001; Xue et al. 2022). Další důležitou 

proměnou představuje osteokondukce, která odkazuje na umožnění růstu buněk na 

příslušném povrchu. Je tak zahrnuta schopnost adheze osteoblastů a progenitorovaných 

buněk, jejich proliferace a migrace (Albrektsson a Johansson 2001). V neposlední řadě 

hraje roli také oseointegrace, která představuje poslední krok v rámci procesu hojení kosti 

a interakci tkáně se scaffoldem. Cílem je umožnit osteoblastům tvořit shluky na povrchu 

scaffoldu, které následně produkují extracelulární matrix (Albrektsson a Johansson 2001; 

Štěpanovská 2020). Pro tvorbu vhodného materiálu je klíčový povrch scaffoldu, který 

proto bývá v návaznosti na konkrétní požadavky upravován například tvorbou výstupků, 

leptáním (Xue et al. 2022), nanášením povlaků fosforečnanu vápenatého nebo růstovými 

faktory (Štěpanovská 2020). 

Na základě interakcí mezi příslušnými materiály a tkání lze biomateriály rozřadit na 

(a) toxické, kdy po jejich implementaci okolní tkáň odumře, (b) netoxické, které jsou po 

čase nahrazeny novou tkání (biodegradabilní, bioresorbovatelné materiály), (c) 

netoxické bioinertní, kdy na rozhraní vznikne vláknitá membrána oddělující materiál od 

tkáně nebo (d) netoxické materiály s biologickou aktivitou (bioaktivní materiály), které 

umožňují tvorbu vazby přímo mezi materiálem a tkání (Qiu et al. 2019; Vaiani et al. 

2023).  

Jak již bylo v práci zmíněno, při použití biodegradabilního materiálu je nutné, aby 

rychlost rozpadu, a tak i ztráta mechanických vlastností byla úměrná rychlosti tvorby 

nových buněk (Jenčová et al. 2021b). Zhou a kolektiv (2023) uvádí že integrita scaffoldu 

pro regeneraci kosti by měla být zachována minimálně po dobu 6–8 týdnů.  

Pro výrobu kostních scaffoldů je využíváno kovů, keramiky a polymerních materiálů. 

Případně dochází k jejich kombinaci do podoby kompozitů (Ghassemi et al. 2018; Vaiani 

et al. 2023). V dalším textu jsou zmíněny jednotlivé skupiny materiálů a uvedené příklady 

zástupců. Pro větší přehlednost je členění zobrazeno schématem na obrázku 23. 
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Obrázek 23: Biomateriály pro kostní tkáňové inženýrství 

2.4.1.1. Homogenní materiály 

Z materiálové skupiny kovů je využíváno pro umělé trvalé náhrady především jejich 

slitin. Využívány jsou s ohledem k vysoké pevnosti, odolnosti proti korozi, tepelné 

a elektrické vodivosti. Přibližně 70 % implantátů je vyráběno z kovových materiálů 

(Mahmud et al. 2023). V současné době se v klinické praxi pro velké kostní defekty běžně 

používá titanová slitina. Titan je netoxický, neškodlivý a má dobrou odolnost vůči korozi, 

navíc jeho modul pružnosti je blízký lidské tvrdé tkáni. Povrch titanové slitiny je však 

relativně hladký, což má za následek špatnou oseointegraci, proto je využíváno 

modifikací povrchů kostních náhrad, které zlepšují potřebné vlastnosti (Alonzo et al. 

2021; Xue et al. 2022), povrch implantátu může být navíc i kolonizován autologními 

buňkami (Štěpanovská 2020). Rovněž je využívaná nerezová ocel, slitiny chromu 

a kobaltu (Mahmud et al. 2023). Také jsou zkoumány biologicky odbouratelné kovy, 

jedná se zejména o hořčík, železo, zinek a jejich slitiny. Problémem scaffoldů na bázi 

hořčíku je, že po implantaci scaffoldu je nutná stabilita (min. 6–8 týdnů), což nesplňují 

vzhledem k jejich rychlé degradaci. A tak jsou zkoumány povrchové úpravy, které rozklad 

zpomalují. I v rámci materiálů ze železa je řešena rychlost degradace, avšak v opačném 

smyslu, tedy je naopak příliš pomalá. I zde je však využíváno povrchových úprav, 

zejména ve výrobě porézní struktury a zvrásnění povrchu. Rovněž jsou zkoumány slitiny 

zinku (Wei et al. 2020). 

Polymery lze dále dělit dle několika hledisek, dle původu rozlišujeme přírodní 

a syntetické. Dle rigidity inertní a degradabilní. Mezi biodegradabilní přírodní polymery 
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zkoumané v rámci tohoto odvětví patří například kolagen, jakožto hlavní složka fibrilární 

části mezibuněčné hmoty (Wei et al. 2020; Mahmud et al. 2023). Další představují fibrin, 

chitosan, přírodní hedvábí nebo kyselinu hyaluronovou (Ghassemi et al. 2018; Qiu et al. 

2019; Wei et al. 2020). Hlavní výhodou přírodních polymerů je jejich biokompatibilita, 

osteokonduktivita. Na druhou stranu k jejich nevýhodám patří variabilita složení, která je 

závislá na zdroji, dále samotná degradace je velmi obtížně kontrolovatelná zejména 

s ohledem na enzymatický rozklad, který je v rámci každého jedince velmi individuální, 

tudíž obtížně řízený (Roseti et al. 2017). 

Z biodegradabilních syntetických polymerů se jedná o polyhydroxybutyrát (PHB), 

polydioxanon (PDS) (Wei et al. 2020). Mezi nejzkoumanější patří polylaktid (PLA) 

(Chuan et al. 2020), polyglykolid (PGA) získávaný z obnovitelných zdrojů. Také 

kopolymer polylaktidu a polyglykolidu (PLGA) a polykaprolakton (PCL) získávaný 

z neobnovitelných zdrojů (Wei et al. 2020; Mahmud et al. 2023), který byl v rámci 

experimentální části použit, a tak je dále popsán detailněji. 

Polykaprolakton (poly-ε-kaprolakton) představuje semikrystalický, hydrofobní 

polymer, termoplast. Teplota skelného přechodu se pohybuje okolo −60 °C, což znamená, 

že se nachází běžně v kaučukovitém stavu (Guo a Ma 2014). Teplota tání se nalézá 

v rozmezí 59–64 °C (Kirillova et al. 2021).  

Výroba se uskutečňuje prostřednictvím polymerace za otevírání kruhu cyklického 

esteru, ε-kaprolaktonu (Kirillova et al. 2021). Konkrétně se jedná o alifatický polyester, 

degradující hydrolytickým mechanismem, kdy dochází ke štěpení esterové vazby. 

Zásadní vliv na rychlost rozkladu má povaha chemických vazeb v rámci hlavního 

řetězce polymeru, hydrofilita, krystalinita, kompozice kopolymerů nebo přítomnost 

nízkomolekulárních sloučenin (Stewart et al. 2018). Mechanická integrita PGA je 

zachována po implantaci in vivo 2–4 týdny. U PLA díky sférickému bránění methylovou 

skupinou je hydrolytický rozklad zpomalen, a tak je integrita PLA 3–24 měsíců (Guo 

a Ma 2014). PCL je odbouráván ještě pomaleji, a to 2–4 roky (Woodruff a Hutmacher 

2010; Hassan et al. 2014). Na obrázku 24 jsou zobrazeny strukturní vzorce zmíněných 

polymerů, vyznačena je i esterová vazba. Degradace však nestojí jen na hydrolýze 

samotné, vliv mají také mikroorganismy či působení enzymů (Woodruff a Hutmacher 

2010). 
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Obrázek 24: Strukturní vzorce PLA, PGA, PLGA a PCL. Převzato z: (Stewart et al. 2018) 

Pro tvorbu polymerních roztoků jsou esenciální rozpouštědla. Pro PCL jsou využívána 

vysoce toxická organická rozpouštědla. Konkrétně se jedná například o chloroform, 

dimethylformamid (DMF), tetrahydrofuran (THF), dichlormethan, chloroform/methanol 

nebo DMF/THF (Sivan et al. 2022). 

Rovněž při tvorbě polymerních vláken je polymerních roztoků využíváno. I navzdory 

tomu, že ze samotného principu tvorby nanovláken dochází k odpaření rozpouštědla, 

mohou se ve výsledných vlákenných vrstvách rezidua rozpouštědel nacházet. V případě, 

kdy se využívá biodegradabilního materiálu, mohou se případná rezidua při degradaci 

samotného materiálu rovněž uvolňovat, což může být pro buňky při aplikaci v rámci 

tkáňového inženýrství toxické. S ohledem na to se studie Sivana a kolektivu (2022) 

zabývala zvlákněním PCL prostřednictvím střídavého zvlákňování pro aplikaci ve 

tkáňovém inženýrství za využití málo toxických rozpouštědel z klasifikační třídy 3 

v rámci European Pharmacopoeia, kam spadá kyselina mravenčí, kyselina octová 

a aceton. 

Výstupem bylo, že rozpouštědlový systém kyselina mravenčí/kyselina octová/aceton 

(1/1/1) představoval vhodný rozpouštědlový systém pro PCL v porovnání se systémy 

kyselina mravenčí/kyselina octová nebo samotná kyselina mravenčí. Všechny vyrobené 

vrstvy byly shledány jako biokompatibilní a netoxické. 

V oblasti trvalých implantátů je využíváno rovněž inertních syntetických polymerních 

materiálů, které tvoří součásti kloubních náhrad. Jedná se zejména 

o ultravysocemolekulární polyethylen (UHMWPE), který má odolnost vůči opotřebení. 

Dále polytetrafluorethylen (PTFE), polyetheretherketony (PEEK), 

polymethylmethakrylát (PMMA), polystyren (PS) nebo polyethylentereftalát (PET), 

které jsou využívány kvůli mechanické odolnosti (Mahmud et al. 2023). 

Pro náhrady tvrdých tkání je používána rovněž biokeramika. Bioinertní biokeramika 

nemá schopnost reagovat s biomolekulami a buňkami, tedy netvoří se mezi 

implantovaným materiálem a danou tkání chemická vazba, ale dochází k navázáním 
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prostřednictvím vazivového pouzdra. Jedná se o korundovou keramiku, dále o keramiku 

na bázi oxidu zirkoničitého (ZrO2), oxidu titaničitého (TiO2). Využívají se pro náhradu 

kostní tkáně nebo kloubů díky odolnosti vůči opotřebení, pevnosti a biokompatibilitě. 

Může být také využita v kombinaci s biodegradabilními polymery k regeneraci tkání 

nebo pro systémy dodávání léčiv (Ovčačíková a Vlček 2013; Vaiani et al. 2023; Mahmud 

et al. 2023). 

Další třídu tvoří bioaktivní keramika, která je po umístění do těla schopná vytvořit 

s danou tkání vazbu napřímo mezi kostní tkání a materiálem, nikoliv zprostředkovaně. Je 

využívána pro povlakování kovových implantátů nebo náhrady kloubů. Jedná se 

o biosklo, hydroxyapatit nebo sklokeramiku (Ovčačíková a Vlček 2013). Biokeramika 

čítá také tzv. bioresorbovatelnou keramiku, kam se řadí porézní hydroxyapatit (HA) 

a fosforečnan trivápenatý (TCP), případně bioaktivní sklo. V ortopedické oblasti nachází 

využití i karbid křemíku (Ovčačíková a Vlček 2013; Vaiani et al. 2023). V rámci 

experimentální části byl využit hydroxyapatit, a tak je dále více přiblížen. 

Chemický vzorec hydroxyapatitu (HA) v rámci jedné buňky krystalové mřížky 

hexagonální symetrie je Ca10(PO4)6(OH)2.  Patří do skupiny minerálních apatitů (mezi 

které patří fluorapatit, chlorapatit, hydroxyapatit, fluorkaronátapatit), tedy minerálů 

stejné struktury, ale odlišného složení (Legeros a Legeros 2008). Jedná se o bioaktivní 

i bioresorbovatelný materiál s ohledem na jeho porozitu a krystalickou strukturu. Jeho 

biologickou rozložitelnost nebo bioaktivitu lze navíc zvýšit přídavkem uhličitanů 

a dvojmocných iontů (hořečnatých, strontnatých) do prášku před zpracováním (Vaiani et 

al. 2023; Zhou et al. 2023). Vzhledem k podobné struktuře s anorganickou fází 

mineralizované ECM kostní tkáně, nachází uplatnění při regeneraci kostí a zubů (Legeros 

a Legeros 2008), avšak jeho samostatná působnost je omezena, jelikož je křehký a obtížně 

tvarovatelný, tudíž je využíván v podobě kompozitů nebo dále zmíněných kostních 

cementů  (Zhou et al. 2023). Mimo jiné je využíván pro povlakování kovových náhrad 

s cílem zvýšit osteokonduktivitu implantátů. Dle původu je rozlišován syntetický 

a biologický HA. Biologický je získáván z korálů, hovězích kostí, nejedná se o čistý 

hydroxyapatit, ale uhličitanový apatit. Syntetický HA je používán právě k regeneraci 

kostí, a to buď jako samostatný materiál, nebo ve formě kompozitů s polymery, případně 

jinými keramickými zástupci, nebo jako zmiňované povlaky kovů (Legeros a Legeros 

2008).  
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Další možností je využití fosforečnanů vápenatých v rámci regenerace kostní tkáně 

v kostních cementech, které se používají jako výplň defektní struktury. Výhodou je, že 

materiál je aplikován do volného prostoru, následně dochází k jeho tvrdnutí, tudíž je 

umožněno uzpůsobení tvaru pro konkrétní defekt (Zhou et al. 2023). V tabulce 2 jsou 

uvedeny komerční názvy vstřebatelných výplní kostních defektů. 

Tabulka 2: Komerční výplňové materiály založené na fosforečnanech vápenatých. Vychází z: 

(Xue et al. 2022; Graftys 2022; Finceramica 2024; SigmaGraft Biomaterials 2024) 

název výrobce složení 

InterOss Collagen 

Block® 

SigmaGraft 

Biomaterials, Inc., 

USA 

hydroxyapatit/kolagen 

Graftys® QuickSet Graftys, Francie 

směs fosforečnanů vápenatých 

(HA, TCP a další) a 

hydroxypropylmethylcelulózy pro 

zajištění viskozity 

SINTlife® Finceramica, Itálie 
hořečnaté ionty v nanočásticích 

hydroxyapatitu 

2.4.1.2. Kompozitní materiály  

Kompozitní materiály jsou často voleny, jelikož umožňují překonat negativní 

vlastnosti jednotlivých materiálů. Mezi hlavní nevýhody keramiky patří křehkost, což má 

souvislost s omezenou houževnatostí (Suamte et al. 2023). Polymery mají omezenou 

pevnost, syntetické jsou často hydrofobní povahy, což není vhodné s ohledem k buněčné 

adhezi (Hassan et al. 2014). Kovy podléhají problémům s korozí a biokompatibilitou 

(Mahmud et al. 2023), a tak bývají povlakovány biokeramikou (Qiu et al. 2019). 

Souvislost s aktuálním trendem ve vývoji kompozitních materiálů má i tendenci 

imitovat vlastnosti nativní kostní tkáně. Tyto materiály sestávají většinou z polymerní 

matrice (přírodní nebo syntetické biodegradabilní) a výztužné fáze, která zvyšuje nejen 

pevnost materiálů, ale i biokompatibilitu a rovněž podporuje regeneraci kostní tkáně 

(Mahmud et al. 2023). Zejména pak kolagen/HA, kde je snaha o biomimetiku ECM kostní 

tkáně (Qiu et al. 2019). Keramika zajišťuje pevnost v tlaku a nízkou rychlost degradace, 

polymery zvyšují houževnatost a pevnost v tahu (Vaiani et al. 2023). 
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Rovněž jsou zmiňovány kompozity na bázi titan/uhlíková vlákna, které zvyšují 

pevnost a zároveň odlehčují výsledný implantát. Dále jsou zkoumány kompozity 

s přídavnými senzory nebo systémy dodávání léčiv (Mahmud et al. 2023). 

Vzhledem k tématu práce jsou dále zmíněny vlákenné scaffoldy funkcionalizované 

hydroxyapatitem. 

2.4.1.3. Vlákenné scaffoldy funkcionalizované hydroxyapatitem 

Ve snaze funkcionalizovat vlákenné materiály lze provádět inkorporaci bioaktivními 

látkami, případně léčivy pro systémy dodávání léčiv pomocí různých technik. Mezi 

možné způsoby spadá začlenění částic nebo léčiv do vlákenné struktury pomocí 

enkapsulace za využití elektrosprayingu, další možnost představuje zmiňované koaxiální 

zvlákňování, kde funkční komponenty mohou být zapouzdřeny v jádru a obal může být 

tvořen například vodorozpustným polymerem (Hassan et al. 2014; Nemati et al. 2019). 

V rámci funkcionalizace nanovlákenných materiálů je využíváno i metod, které přichází 

ve chvíli, kdy jsou vlákenné vrstvy již vyrobeny. Jedná se o úpravy povrchu pomocí 

plazmy, roubování povrchu, využití vrstev polydopaminu pro adhezi (Kulkarni et al. 

2022).  

V rámci studie se Chuan a kolektiv (2020) zabývali funkcionalizací nanovlákenných 

stereokomplexních membrán na bázi polylaktidu. Jelikož PLA je chirální sloučeninou, 

jsou rozeznávány enantiomery poly-L-laktid a poly-D-laktid. Mají totožné chemické 

složení, ale liší se konfigurací opakujících se jednotek, které jsou schopny tvořit 

mezimolekulární komplex (stereokomplex), který vzniká v krystalické struktuře. 

Stereokomplex PLA nastává v důsledku nekovalentních interakcí enetiomerních řetězců 

poly-L-laktidu a poly-D-laktidu. Právě tvorba stereokomplexních krystalitů 

v kompozitních nanovlákenných vrstvách má zásadní vliv na zvýšení mechanických 

vlastností. Pro funkcionalizaci byl PDLA roubován hydroxyapatitem, následně byl 

elektrostaticky zvlákněn blend s PLLA. Po zahřátí na 80 °C po dobu 1 hodiny se vytvořil 

stereokomplex. Dle in vitro testů vzorek obsahující 40 hm.% HA vykazoval diferenciaci 

kmenových buněk na osteoblasty a je vhodný pro použití v kostním tkáňovém 

inženýrství, respektive pro další výzkum v rámci tohoto odvětví. 

Rovněž pro funkcionalizace vlákenných materiálů pomocí střídavého elektrického 

zvlákňování byly využity hydroxyapatitové mikročástice (µHA) s procentuálním 

obsahem 0; 5; 10 a 15 hm.% z hmotnosti sušiny polymeru. Konkrétně se jednalo o směs 
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polymerních roztoků PCL, a to 16hm.% PCL o molekulové hmotnost Mn 45 000 a PCL 

10 hm.% 80 000 v poměru 1/3. Použitý rozpouštědlový systém byl kyselina 

mravenčí/kyselina octová/aceton (1/1/1). Výsledky ukázaly, že přidaný hydroxyapatit 

ovlivňuje průměry vláken, pevnost a smáčivost. Kontaktní úhel s rostoucím hmotnostním 

procentem µHA klesal, avšak stále se jednalo o hydrofobní povrchy. Vyšší koncentrace 

hydroxyapatitu vedla ke snížení pevnosti vrstev, což bylo dáno menšími průměry vláken 

a zapouzdřením anorganických částic ve vláknech, což narušilo strukturu vlákna 

a vyústilo ke snížení pevnosti (Jirkovec et al. 2021b). 

Dále bylo využito kombinace technologií meltblown a stejnosměrného elektrického 

zvlákňování a naprašovacího zařízení, prostřednictvím kterého hydroxyapatitové částice 

v řádu mikrometrů dopadaly na vlákennou vrstvu z 16%hm. roztoku PCL. Hmotnostní 

koncentrace hydroxyapatitu ze sušiny polymeru představovala 10 %. Spojením 

technologie meltblown umožňující vytvoření vláken s průměry 1–5 µm a stejnosměrným 

elektrickým zvlákňováním, kde mohou být vyráběna nanovlákna umožnily vyrobit 

porézní strukturu díky mikrovláknům a nanovlákna napomohla buněčné adhezi lidských 

osteoblastů MG-63 v rámci hodnocení in vitro testů, přidané hydroxyapatitové částice 

navíc biologickou aktivitu podpořily v porovnání s materiály z jednotlivých technologií 

funkcionalzované HA (Erben et al. 2015). 
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3. Experimentální část  
 

V návaznosti na stavbu kostní tkáně byl zvolen materiál a technologie výroby 

vlákenného scaffoldu. Nejprve byly připravovány polymerní roztoky PCL o koncentraci 

6; 8; 10 a 12 hm.%, které byly následně zvlákňovány. Pro tvorbu kompozitních roztoků 

byl následně zvolen 10%hm. roztok PCL, který byl dále modifikován prostřednictvím 

mikročástic HA o koncentraci 5; 10; 15; 20 a 30 hm.% z hmotnosti sušiny polymeru. 

Totéž bylo provedeno s nanočásticemi HA o stejných koncentracích částic v polymerní 

matrici. Připravené roztoky byly charakterizovány, zvlákněny a materiály opět 

charakterizovány. Vybrané vzorky byly testovány pomocí in vitro testů. 

 
Obrázek 25: Zobrazení kroků experimentální části. Vytvořeno v Biorender.com 
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3.1. Příprava a charakterizace polymerních roztoků 

Pro přípravu polymerních roztoků byl zvolen polykaprolakton (PCL) o molekulové 

hmotnosti Mn 80 000 (440744, Sigma-Aldrich). Jako rozpouštědlový systém 

polykaprolaktonu byla zvolena směs složena z kyseliny octové (20000-11000, Penta), 

kyseliny mravenčí (19930–11000, Penta) a acetonu (10060–11000, Penta) v poměru 1:1:1 

na základě výsledků studie Sivana a kolektivu (2022). Byly připraveny celkem čtyři 

roztoky o koncentraci 6; 8; 10 a 12 %hm. PCL, které byly promíchávány pomocí 

magnetického míchacího zařízení (M2-D, Chromservis) po dobu 24 hodin, následně 

došlo k jejich zvlákňování. 
 

3.1.1. Dynamická viskozita 

Pomocí reometru (HAAKE RotoVisco 1, Thermo Scientific) byla měřena dynamická 

viskozita (η) roztoků prostřednictvím softwaru (HAAKE RheoWin Data). Měření 

probíhalo při použití paralelních desek. Na statickou desku v dolní části bylo dávkováno 

0,2 ml roztoku, rotující deska, přiléhající na statickou shora, se pohybovala konstantně 

rychlostí 1500 otáček za sekundu. Měření probíhalo po dobu 30 sekund. Pro každý vzorek 

bylo měření provedeno třikrát. V tabulce 3 se nacházejí výsledné hodnoty ve formě 

aritmetický průměr ± směrodatná odchylka.  

 Tabulka 3: Průměrné hodnoty a směrodatné odchylky viskozity daných roztoků 

koncentrace PCL v roztoku [hm.%] η ± SD [Pa·s] 

6  0,0372 ± 0,0046 

8  0,0800 ± 0,0058 

10  0,2499 ± 0,0231 

12  0,4027 ± 0,0324 

Jak ukazují naměřené hodnoty, platilo, že čím vyšší byla koncentrace 

polykaprolaktonu v polymerním roztoku, tím se hodnota dynamické viskozity postupně 

mírně zvyšovala, což souvisí s větší koncentrací polymerních řetězců v roztoku. Ty 

kladou odpor vůči tečení, tedy zvyšují viskozitu.  

Graf 1 představuje grafické zobrazení závislosti dynamické viskozity na hmotnostní 

koncentraci polykaprolaktonu v polymerním roztoku. V grafu jsou uvedeny hodnoty 

dynamické viskozity v Pascalsekundách v závislosti na jednotlivých hmotnostních 

koncentracích PCL a směrodatné odchylky těchto hodnot.  
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Graf 1: Závislost dynamické viskozity na hmotnostní koncentraci polykaprolaktonu 

3.2. Zvlákňování polymerních roztoků a charakterizace vytvořených 

vrstev 

Polymerní roztoky byly po 24 hodinách od přípravy zvlákňovány a vytvořené vrstvy 

byly následně analyzovány. 

3.2.1. Výroba vlákenných vrstev 

Pro zvlákňování byla využita technologie využívající střídavého napětí, která 

umožňuje tvorbu vláken bez nutnosti elektricky aktivního kolektoru. Konkrétně bylo 

zvlákňování provedeno pomocí přeplavovací tyčové elektrody s kuželovou hlavou. 

Polymerní roztok se nacházel v reagenční lahvi a pomocí závitů na zavedené tyči v lahvi 

byl přečerpáván směrem k přeplavovací elektrodě. Byly zvoleny čtyři koncentrace PCL, 

z toho důvodu, že viskozita daného roztoku ovlivňuje vůli mezi šnekem a tyčkou, tedy 

pokud je koncentrace roztoku příliš nízká, nedochází k přečerpání roztoku k elektrodě 

a není možné roztok zvláknit za použití příslušné aparatury. Na obrázku 26 je znázorněno 

schéma zvlákňovacího zařízení, a také průřez tyčkou se šnekem pro čerpání roztoku 

vzhůru k přeplavovací elektrodě. 
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Obrázek 26: Schéma zvlákňovacího zařízení pomocí střídavého elektrického napětí a průřez 

tyčkou. 1 – magnetická pumpa, 2 – šnekové čerpadlo se zásobou roztoku, 3 – přeplavovací 

elektroda, 4 – tvořící se vlákna ve vlákenné vlečce, 5 – rotující kolektor s vlákennou vrstvou. 

Převzato z: (Jirkovec 2021) 

Na hranách elektrody vznikala vlákna, která byla unášena elektrickým větrem. 

Zachytávána byla na kolektor, rotující válec, pokrytý polypropylenovou spunbond 

netkanou textilií. Jeho rychlost otáčení byla 20 m/min. Teplota vzduchu v laboratoři 

představovala 21 °C, relativní vlhkost vzduchu 30 %. Zařízení pracovalo pod efektním 

napětím 36 kV a při frekvenci 50 Hz. 

Při zvlákňování 6%hm. roztoku PCL nedošlo k jeho vytlačení čerpadlem 

k přeplavovací elektrodě vzhledem k nízké viskozitě roztoku, roztok zvlákněn nebyl. 

Roztok o hm. koncentraci 8 % již zvlákněn byl. Působením elektrického napětí 

docházelo ke tvorbě vláken na hranách přeplavovací elektrody a tvořící se vlákna se 

formovala do vlákenné vlečky, která se však v průběhu procesu trhala a byla slabá. 

I navzdory tomu byla vyrobena z makroskopického hlediska homogenní vlákenná vrstva. 

10%hm. roztok PCL byl rovněž zvlákněn. Tvořící se vlákenná vlečka byla v porovnání 

s vlečkou předchozího procesu hustší. Vlákna ve vlečce byla viditelnější, mohutnější 

a výsledná vrstva se jevila rovněž homogenně. 

PCL o koncentraci 12 %hm. tvořil během zvlákňování provazovitou vlečku. Výsledná 

vlákenná vrstva byla nesouměrná vlivem nerovnoměrného rozprostření vláken v šířce 

rotujícího válce obaleného podkladovou textilií. Vytvořená vrstva byla po ukončení 

zvlákňování mokrá, což u předchozích vzorků nebylo shledáno. Jednalo se o důsledek 

nedostatečného odpaření rozpouštědlového systému ze zvlákňovaného roztoku.  
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Na obrázku 27 je možné vidět přibližný charakter tvořících se vlákenných vrstev na 

rotujícím válci, který byl výše popsán. 

 

Obrázek 27: Zvlákňování roztoků o koncentraci PCL 8 hm.% (a), 10 hm.% (b), 12 hm.% (c) 

3.2.2. Analýza vlákenných vrstev 

V tabulce 4 jsou uvedeny zvlákněné roztoky a názvy výsledných vrstev, které jsou 

v textu dále používány. 

Tabulka 4: Označení zvlákněných materiálů 

koncentrace PCL v roztoku [hm.%] název materiálu 

8 PCL_8% 

10 PCL_10% 

12 PCL_12% 

Za pomocí elektronového rastrovacího mikroskopu (TESCAN VEGA 3, SB Easy 

Probe) byly pořízeny snímky zvlákněných vrstev. Nejprve došlo k přípravě vzorků, kdy 

byla odstřihnuta část vrstvy, nalepena oboustrannou lepící páskou na terčík a vložena do 

naprašovačky (Quorum Q150R ES, Quorum Technologies), kde došlo k jejímu pozlacení 

vrstvou 10 nm kvůli zvýšení elektrické vodivosti. Po vložení vzorků do elektronového 

mikroskopu byl odčerpán vzduch. Použité napětí pro urychlení proudu elektronů bylo 

10 kV. Snímky výsledných zvlákněných vrstev byly pořízeny při zvětšeních 10 000x, 

5000x, 2500x, 1000x, 500x, 100x pro možnost zjištění mikroskopického pohledu vrstev. 

Jak je možné vidět na obrázku 28, výsledné vrstvy se lišily svou strukturou. Zatímco 

u materiálů PCL_8% a PCL_12% byly patrné defekty ve vytvořených vláknech, 

vykazovala vrstva vzorku PCL_10% ve srovnání s ostatními strukturu bez těchto 

defektních částí. 
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Obrázek 28: SEM snímky pro vzorky PCL_8% (a) , PCL_10% (b), PCL_12% (c); 

zvětšení 2500x, měřítko 20 µm 

Pomocí softwaru ImageJ (NIH, Bethesda) bylo provedeno stanovení průměru vláken 

za pomocí snímků ze skenovacího elektronového mikroskopu (SEM) o velikosti zvětšení 

2500x. Bylo měřeno 300 hodnot od každého materiálu. Výsledky jsou zobrazeny pomocí 

histogramů a ve formě průměrných hodnot ± směrodatná odchylka průměrů vláken ve 

výsledné vrstvě materiálu. 

Graf 2 zobrazuje četnost zastoupení jednotlivých průměrů vláken ve vrstvě vzorku 

PCL_8%.  

 

Graf 2: Histogram distribuce průměrů vláken vrstvy vzorku PCL_8% 
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Graf 3 zobrazuje četnost zastoupení jednotlivých průměrů vláken ve vrstvě vzorku 

PCL_10%. 

 

Graf 3: Histogram distribuce průměrů vláken vrstvy vzorku PCL_10% 

Graf 4 zobrazuje četnost zastoupení jednotlivých průměrů vláken ve vrstvě vzorku 

PCL_12%.  

 

Graf 4: Histogram distribuce průměrů vláken vrstvy vzorku PCL_12% 

V tabulce 5 jsou uvedeny průměry vláken se směrodatnou odchylkou daných vzorků 

zvlákněných vrstev. Vrstva vzorku PCL_12% čítala vysoký podíl nanovláken, konkrétně 

třída (0,280 µm; 0,480 µm> vykazovala nejvyšší četnost, avšak při zohlednění morfologie 
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získané prostřednictvím SEM vykazovala velké množství defektů. Vzorek PCL_8% měl 

nejvyšší zastoupení průměrů v rozmezí (1,026 µm; 1,226 µm>, tedy submikronových 

vláken. Vzorek PCL_10% se v rámci průměrů vláken pohyboval spíše v oblasti 

mikrovláken, o čemž svědčí vysoký počet zastoupení v rámci třídy zahrnující vlákna větší 

jak 4 µm. Největší zastoupení bylo v rámci rozsahů (1,214 µm; 1,414 µm>, avšak 

i v rámci tohoto vzorku byla zastoupena nanovlákna. 

Tabulka 5: Průměry vláken zvlákněných materiálů 

materiál průměry vláken [µm] 

PCL_8% 1,448 ± 1,381 

PCL_10% 1,847 ± 1,769 

PCL_12% 1,104 ± 1,095 

Na základě průběhu zvlákňování, mikroskopické struktury a distribuce průměrů 

vláken ve vzorcích byl pro následující tvorbu kompozitních vrstev zvolen roztok 

s obsahem 10 hm.% PCL. 

3.3. Příprava a charakterizace modifikovaných polymerních roztoků 

s μHA 

Bylo připraveno celkem pět kompozitních polymerních roztoků, které se vzájemně 

lišily koncentrací hydroxyapatitových mikročástic (μHA). Koncentrace μHA vzhledem 

k hmotnosti sušiny polymeru v jednotlivých vzorcích byla 5; 10; 15; 20 a 30 %. 

Po přidání μHA do polymerního roztoku byla disperze promíchávána pomocí 

magnetického míchadla na míchačce s ohřevem (MR Hei – Tec, Heidolph) při 400 

otáčkách za minutu při teplotě 30 °C po dobu 5 minut. Dále byla disperze vložena do 

sonikátoru (Q500 Sonicator, QSONICA), kde docházelo pomocí ultrazvukových vln 

k rozbíjení částic, aby došlo k jejich rovnoměrnému rozptýlení v roztoku a snížila se 

pravděpodobnost tvorby shluků. Tento jev by měl vliv na strukturu, vlastnosti vlákenných 

vrstev a rovněž by byla ovlivněna měření dynamické viskozity či elektrické vodivosti. 

Celkem byly u každého kompozitního roztoku provedeny 3 cykly, při amplitudě 35 % po 

dobu 30 sekund při pulzech 30 sekund a 20 sekund pauza. 

3.3.1. Dynamická viskozita 

Měření dynamické viskozity (η) bylo prováděno na rotačním reometru typu 

paralelních desek (HAAKE RotoVisco 1, Thermo Scientific) za pomocí softwaru 
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HAAKE RheoWin Data. Měření viskozity probíhalo při konstantních otáčkách 

1500 otáček za sekundu po dobu 30 s. Bylo dávkováno 0,2 ml roztoku pomocí injekční 

stříkačky. Od každého roztoku byly provedeny tři měření. Pro ověření, zda nedochází 

k odpařování rozpouštědla, a tím i poklesu hodnoty viskozity bylo provedeno i měření 

o délce 60 sekund. Neukázalo se, že k tomuto jevu docházelo. 

Graf 5 ukazuje závislost dynamické viskozity na koncentraci μHA v polymerním 

roztoku. Hodnoty viskozity jsou velmi blízké, mírné poklesy konkrétně u vzorků 

s 10%hm. a 20 %hm. μHA nepředstavují kvůli směrodatným odchylkám významnou 

změnu, která je mírně patrná u roztoku s 30 %hm. μHA. V grafu je rovněž zobrazena 

hodnota pro 10%hm. roztok PCL, kde byla koncentrace μHA nulová. 

 

Graf 5: Závislost dynamické viskozity na hmotnostní koncentraci μHA v polymerním roztoku 

3.3.2. Elektrická vodivost 

Měření (měrné) elektrické vodivosti (γ) probíhalo za pomoci měřící sondy (Eutech 

Instruments NOC 510, Chromservis). Bylo změřeno celkem pět hodnot od každého 

vzorku. Závislost elektrické vodivosti na koncentraci mikročástic hydroxyapatitu je 

zobrazena v grafu 6 společně se směrodatnými odchylkami od průměrných hodnot.  

V grafu je zobrazena i elektrická vodivost pro polymerní roztok bez přidaných částic, 

což ukazuje, že přidáním částic došlo ke zvýšení vodivosti, následně došlo ke skokovému 

růstu i při koncentraci 10 %hm. μHA. U zbývajících roztoků nebyly změny tak výrazné. 
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Graf 6: Závislost měrné elektrické vodivosti na hmotnostní koncentraci µHA 

3.4.  Zvlákňování polymerních roztoků s µHA a charakterizace vrstev 

3.4.1. Výroba vlákenných vrstev 

Zvlákňování probíhalo pomocí technologie využívající střídavé elektrické napětí (viz 

kapitola 3.2.1.). Zvlákňováno bylo při teplotě 26 °C a vlhkosti vzduchu 26 % na rotační 

buben s podkladovou spunbond netkanou textilií. Rychlost otáčení bubnu byla 20 m/s. 

Pumpa, která vytlačovala roztok šnekem vzhůru k elektrodě udělovala 500 otáček za 

minutu. Efektivní napětí bylo 38 kV. Při těchto laboratorních podmínkách došlo ke 

zvláknění všech roztoků obsahující μHA. 

Co se týká samotného procesu zvlákňování, vlákenná vlečka se netrhala, byla 

rovnoměrně unášena elektrickým větrem směrem ke kolektoru. S přibývající koncentrací 

hydroxyapatitových částic byla výsledná vrstva vizuálně objemnější. Všechny se jevily 

makroskopicky jako homogenní struktury. 

3.4.2. Analýza vlákenných vrstev 

Tabulka 6 zobrazuje označení ve vztahu ke koncentraci µHA, které je dále v textu 

používáno. 
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Tabulka 6: Označení materiálů o dané koncentraci mikročástic hydroxyapatitu 

koncentrace µHA [% hm. ze sušiny polymeru] označení materiálu 

5 PCL_5%μHA 

10 PCL_10%μHA 

15 PCL_15%μHA 

20 PCL_20%μHA 

30 PCL_30%μHA 

Prostřednictvím rastrovacího elektronového mikroskopu (TESCAN VEGA 3, SB 

Easy Probe) byly pořízeny snímky zvlákněných vrstev kompozitních roztoků 

s mikročásticemi hydroxyapatitu. Příprava vzorků zahrnovala naprášení deseti nanometry 

zlata pomocí naprašovačky (Quorum Q150R ES, Quorum Technologies). Následně byly 

vzorky vloženy do mikroskopu. Použité napětí pro urychlení proudu elektronů bylo 

10 kV. Na obrázku 29 jsou snímky z rastrovacího elektronového mikroskopu jednotlivých 

vzorků. Je patrně, že se zvyšující se koncentrací se nacházely mikročástice i mimo hmotu 

vlákna. Šipky na obrázku ukazují na μHA. 

 

 

Obrázek 29: SEM snímky vzorků při zvětšení 2500x (a) PCL_10%, (b) PCL_5%μHA, 

(c) PCL_10%μHA, (d) PCL_15%μHA, (e) PCL_20%μHA, (f) PCL_30%μHA; měřítko 20 µm 
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Průměry vláken byly měřeny prostřednictvím softwaru ImageJ (NIH, Bethesda) za 

využití snímků z elektronové mikroskopie o zvětšení 2500x. Bylo měřeno 300 hodnot od 

každého vzorku. Výsledky jsou uvedeny prostřednictvím histogramů a průměrných 

hodnot ± směrodatná odchylka (SD). Graf 7 zobrazuje graficky početní zastoupení 

průměrů vláken v jednotlivých třídách ve vlákenné vrstvě vzorku PCL_5% μHA. 

 

Graf 7: Histogram distribuce průměrů vláken vzorku PCL_ 5%μHA 

Graf 8 zobrazuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_10% μHA. 

 

Graf 8: Histogram distribuce průměrů vláken vzorku PCL_10%μHA 
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Graf 9 zobrazuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_15% μHA. 

 

Graf 9: Histogram distribuce průměrů vláken vzorku PCL_15%μHA 

Graf 10 zobrazuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_20% μHA. 

 

Graf 10: Histogram distribuce průměrů vláken vzorku PCL_20%μHA 
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Graf 11 zobrazuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_30% μHA. 

 

Graf 11: Histogram distribuce průměrů vláken vzorku PCL_30%μHA 

V tabulce 7 jsou uvedeny průměry vláken se směrodatnou odchylkou daných 

materiálů. Jak vyplývá z uvedených histogramů, největší početní zastoupení vyrobených 

vrstev představovaly vlákna submikronová napříč všemi vzorky pohybující se průměry 

v rámci 500–1000 nm. Z výsledných průměrných hodnot vyplývá, že s přibývající 

koncentrací částic se průměr vláken mírně snižoval. 

Tabulka 7: Průměry a směrodatné odchylky kompozitních vlákenných vrstev s μHA 

materiál průměr ± SD [μm] 

PCL_5%μHA 1,246 ± 0,416 

PCL_10%μHA 1,205 ± 0,449 

PCL_15%μHA 1,173 ± 0,468 

PCL_20%μHA 1,204 ± 0,578 

PCL_30%μHA 1,128 ± 0,507 

Kontaktní úhel byl měřen pomocí metody přisedlé kapky za pomocí zařízení See 

System E od firmy Advex Instruments. U každého vzorku bylo provedeno 16 měření, ze 

kterých byl následně získán úhel smáčení. Použitým roztokem byla destilovaná voda, kdy 

bylo pomocí mikropipety dávkováno 8 μl. Dále byla z naměřených kontaktních úhlů na 

základě Kwock-Neumannova modelu pomocí softwaru SeeSystem 7.6. vypočítána 

povrchová energie jednotlivých vzorků. 
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V tabulce 8 se nachází výsledné kontaktní úhly a hodnoty povrchové energie 

zvlákněných vrstev. Výsledné vrstvy vykazovaly hydrofobní chování, a i s narůstající 

koncentrací hydroxyapatitových částic nedošlo k výrazné změně povrchového chování. 

Při zvážení odchylek měření nebyly výsledky od sebe takřka odlišné. 

Tabulka 8: Kontaktní úhly a povrchová energie vyrobených materiálů 

materiál kontaktní úhel ± SD [°] povrchová energie [mJ/m2] 

PCL_10% 129 ± 4 8 

PCL_5%μHA 128 ± 9 9 

PCL_10%μHA 131 ± 5 8 

PCL_15%μHA 127 ± 6 9 

PCL_20%μHA 132 ± 5 7 

PCL_30%μHA 124 ± 8 10 

Na základě naměřených hodnot kontaktních úhlů byla stanovena hypotéza, která 

předpokládala vliv struktury (drsnosti) povrchu vlákenné vrstvy na hodnotu kontaktního 

úhlu. Pro verifikaci této hypotézy bylo provedeno nejprve slisování vyrobených vrstev na 

laboratorním lisu (HVL 15.2, Pracovní stroje Teplice spol. s.r.o.) při lisovací síle 70 kN 

po dobu 3 sekund a pokojové teplotě a následovalo opětovné změření kontaktních úhlů. 

Tloušťka vrstev před a po slisování byla změřena pomocí digitálního tloušťkoměru 

s plochými měřícími keramickými plochami o přesnosti ± 5 μm (INSIZE, INSIZE Czech 

s.r.o.) pro dokumentaci slisování povrchu. Celkem bylo proměřeno 5 míst na vlákenné 

vrstvě a dále vypočten aritmetický průměr a směrodatná odchylka, výsledky jsou 

zobrazeny v grafu 12. 

 
Graf 12: Tloušťky slisovaných a neslisovaných vrstev jednotlivých vzorků vlákenných vrstev 
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V tabulace 9 se nachází hodnoty kontaktních úhlů a povrchových energií pro slisované 

vzorky. Chování těchto vzorků bylo v porovnání s neslisovanými vzorky odlišné. 

U vzorků s vysokými směrodatnými odchylkami docházelo k velkým výkyvům 

smáčivosti, konkrétně PCL_5%μHA, PCL_10%μHA a PCL_15%μHA.  

Obecně lze říci, že slisováním vrstvy došlo ke změně struktury povrchu, čímž došlo 

i k mírnému snížení kontaktního úhlu. Byla tím potvrzena hypotéza, že drsnost povrchu 

vlákenné vrstvy měla vliv na smáčivost. Avšak i u slisovaných vrstev byla velká 

variabilita v závislosti na testovaném místě vrstvy. Povrchové vlastnosti ani v tomto 

případě nebyly rovnoměrné, v určitých místech docházelo ke smáčení tzn. kontaktní úhel 

nižší než 90°, ale jednalo se pouze o určitá místa ve vzorcích, což je důvodem takto 

velkých směrodatných odchylek od průměrného kontaktního úhlu při těchto měřeních, 

viz tabulka 9. Kontaktní úhel je kromě struktury povrchu, respektive jeho drsnosti rovněž 

ovlivňován jeho chemickým složením. V tomto případě je nutné vzít v úvahu, že se 

nejednalo o modifikaci povrchu, ale částice byly dispergovány v polymerním roztoku. Na 

základě studie od Jirkovce a kolektivu ( 2021a) bylo zjištěno, že hydrofobní polymer PCL 

zvlákněný prostřednictvím střídavého elektrického zvlákňování má hydrofobní chování 

i ve formě vlákenné vrstvy, avšak jeho zvláknění prostřednictvím stejnosměrného 

elektrického zvlákňování je utvořena vlákenná vrstva hydrofilní povahy, kdy použitou 

technologií dojde ke změně konformace. 

Tabulka 9: Kontaktní úhel a povrchová energie lisovaných vrstev 

materiál kontaktní úhel ± SD [°] povrchová energie [mJ/m2] 

PCL_10% 119 ± 3 13 

PCL_5%μHA 115 ± 29 15 

PCL_10%μHA 94 ± 32 26 

PCL_15%μHA 110 ± 28 18 

PCL_20%μHA 121 ± 9 8 

PCL_30%μHA 123 ± 12 11 

Graf 13 shrnuje situaci kontaktních úhlů pro lisované a nelisované vrstvy. 

U slisovaných vrstev vzorků PCL_5%μHA, PCL_10%μHA a PCL_15%μHA docházelo 

k vysoké variabilitě hodnot kontaktních úhlů, avšak i s narůstající koncentrací μHA se 

jednalo o hydrofobní povrchy, viz obrázky 30–32. 
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Graf 13: Porovnání kontaktních úhlů nelisovaných a lisovaných vrstev 

  

Obrázek 30: Variabilita kontaktních úhlů lisovaného vzorku PCL_5%μHA 

  

Obrázek 31: Variabilita kontaktních úhlů lisovaného vzorku PCL_10%μHA 
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Obrázek 32: Variabilita kontaktních úhlů lisovaného vzorku PCL_15%μHA 

3.5. Příprava a charakterizace modifikovaných polymerních roztoků 

s nHA 

Bylo připraveno pět kompozitních polymerních roztoků o hmotnostní koncentraci 

nanočástic hydroxyapatitu (nHA) ze sušiny polymeru 5; 10; 15; 20 a 30 %. Po přidání 

částic do polymerního roztoku byl využit sonikátor (Q500 Sonicator, QSONICA) pro 

dosažení homogenizace. 

3.5.1. Dynamická viskozita 

Měření dynamické viskozity (η) bylo prováděno na rotačním reometru 

(HAAKE RotoVisco 1, Thermo Scientific), pro měření bylo využito metody paralelních 

desek. Měření viskozity probíhalo při konstantních otáčkách 1500 otáček za sekundu po 

dobu 30 sekund. Bylo dávkováno 0,2 ml roztoku na statickou desku. Od každého roztoku 

byly provedeny tři měření. V grafu 14 je možné vidět průměrné hodnoty viskozity pro 

jednotlivé roztoky kompozitních vzorků s nanočásticemi a 10%hm. roztok PCL. Na ose 

x je zobrazena koncentrace hydroxyapatitových částic ve hmotnostních procentech, osa 

y nese hodnotu dynamické viskozity v Pascalsekundách. Hodnota viskozity se přidáním 

5 %hm. částic do polymerního roztoku zvýšila, další přídavky anorganických částic 

nevykazovaly exponencionální nárůst dynamické viskozity, ale hodnoty jsou konkrétně 

u 20%hm. a 30%hm. koncentraci částic nižší, avšak při zvážení směrodatných odchylek 

se nejedná o výrazný pokles. 
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Graf 14: Závislost dynamické viskozity na hmotnostní koncentraci nanočástic hydroxyapatitu 

3.5.2. Elektrická vodivost 

Měření (měrné) elektrické vodivosti (γ) probíhalo za pomoci měřící sondy (Eutech 

Instruments NOC 510, Chromservis). Na základě pěti změřených hodnot byl stanoven 

aritmetický průměr a směrodatná odchylka. V grafu 15 jsou výsledné hodnoty zobrazeny 

graficky, osa x představuje koncentraci nHA v hmotnostních procentech a na ose y se 

nachází měrná elektrická vodivost. Přidání hydroxyapatitových částic zapříčinilo zvýšení 

vodivosti, ale jednotlivé koncentrace přidaných částic již nevykazovaly směrodatné 

rozdíly této veličiny.  

 

Graf 15: Závislost měrné elektrické vodivosti na hmotnostní koncentraci nHA 
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3.6. Zvlákňování polymerních roztoků s nHA a charakterizace vrstev 

3.6.1. Výroba vlákenných vrstev 

Kompozitní roztoky byly zvlákňovány střídavým zvlákňováním pomocí přeplavovací 

elektrody při teplotě 22,9 °C a relativní vlhkosti vzduchu 35 %. Zvlákňováno bylo na 

rotující válec se spunbond textilií. Efektivní napětí dosahovalo hodnoty 34,4 kV. Za těchto 

podmínek došlo ke zvláknění všech připravených roztoků. Vlákenná vlečka byla však 

slabá, místy trhaná, docházelo k jejímu přerušování. U vzorku PCL_15%nHA tento jev 

byl nejvýraznější. Výsledkem však byly v makroskopickém pojetí homogenní vlákenné 

vrstvy od všech kompozitních roztoků s nHA. 

3.6.2. Analýza vlákenných vrstev 

V tabulce 10 jsou uvedeny označení vytvořených materiálů, na které je v textu 

odkazováno. 

Tabulka 10: Označení materiálů o dané koncentraci nanočástic hydroxyapatitu 

koncentrace nHA [% hm. ze sušiny polymeru] označení materiálu 

5 PCL_5%nHA 

10 PCL_10%nHA 

15 PCL_15%nHA 

20 PCL_20%nHA 

30 PCL_30%nHA 

Prostřednictvím rastrovacího elektronového mikroskopu (TESCAN VEGA 3, SB Easy 

Probe) byly nasnímány jednotlivé vlákenné vrstvy vzorků. Vrstvy byly nejprve pozlaceny 

v naprašovačce (Quorum Q150R ES, Quorum Technologies) a následně vloženy do 

mikroskopu. Katoda, ze které se uvolňovaly elektrony byla vystavena napětí 10 kV. Na 

obrázku 33 je možné vidět strukturu vrstev jednotlivých vzorků. Šipkami jsou označena 

některá místa, kde se nanočástice nacházely. 
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zvětšení 2500x; měřítko 20 µm zvětšení 5000x; měřítko 10 µm 
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Obrázek 33:  SEM snímky vzorků PCL_5%nHA (a), PCL_10%nHA (b), PCL_15%nHA (c), 

PCL_20%nHA (d), PCL_30%nHA (e) 

Na základě pořízených snímků z elektronového mikroskopu byly měřeny průměry 

vláken daných vrstev pomocí softwaru ImageJ (NIH, Bethesda). Bylo měřeno 300 hodnot 

z každé vrstvy. Výsledky jsou zobrazeny prostřednictvím histogramů a ve tvaru průměrná 

hodnota ± směrodatná odchylka. 
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Graf 16 představuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_5%nHA. 

 

Graf 16: Histogram distribuce průměrů vláken ve vrstvě vzorku PCL_5%nHA 

Graf 17 představuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_10%nHA. 

 

Graf 17: Histogram distribuce průměrů vláken ve vrstvě vzorku PCL_10%nHA 
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Graf 18 představuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_15%nHA. 

 

Graf 18: Histogram distribuce průměrů vláken ve vrstvě vzorku PCL_15%nHA 

Graf 19 představuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_20%nHA. 

 

Graf 19: Histogram distribuce průměrů vláken vrstvy vzorku PCL_20%nHA 
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Graf 20 představuje početní zastoupení průměrů vláken v jednotlivých třídách ve 

vlákenné vrstvě vzorku PCL_30%nHA. 

 

Graf 20: Histogram distribuce průměrů vláken vrstvy vzorku PCL_30%nHA 

V tabulce 11 se nachází zobrazení průměrů vláken daných vzorků se směrodatnou 

odchylkou. V porovnání s průměry materiálů s mikročásticemi byla vytvořena vlákna 

o menších průměrech, což značí vliv velikosti částic na velikost průměrů vláken. Avšak 

napříč materiály s nanočásticemi nebyly v rámci průměrných hodnot velké rozdíly. 

Jednalo se o nanovlákna a vlákna submikronových rozměrů. 

Tabulka 11: Průměry a směrodatné odchylky kompozitních vlákenných vrstev s nHA 

materiál průměr ± SD  [µm] 

PCL_5%nHA 1,101 ± 0,541 

PCL_10%nHA 1,102 ± 0,631 

PCL_15%nHA 1,182 ± 0,492 

PCL_20%nHA 0,951 ± 0,504 

PCL_30%nHA 1,075 ± 0,601 
 

Kontaktní úhly byly měřeny pomocí zařízení See System E (Advex Instruments). 

Depozice kapky byla prováděna ručně pomocí mikropipety, kdy bylo dávkováno 8 μl 

destilované vody. Pomocí kamery byla kapka na povrchu vzorku vyfocena, 16 kapek na 

každém vzorku. Následně bylo z fotek pomocí označení tří bodů, a to vrcholu kapky 

a míst styku kapky s povrchem, vytvořen model kapky a vypočítán kontaktní úhel. 
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Z výsledných hodnot byla na základě Kwok-Neumannova modelu vypočítána rovněž 

povrchová energie.  

V tabulce 12 jsou zobrazeny kontaktní úhly a povrchové energie jednotlivých vrstev. 

I v tomto případě kontaktní úhel s narůstající koncentrací nanočástic hydroxyapatitu ve 

vzorku neklesal, respektive vrstva byla hydrofobní a nebyly zaznamenány odlišnosti mezi 

těmito vzorky, kdy kapky po depozici na vrstvě setrvaly a nebyl znatelný rozdíl mezi 

materiály v rámci tohoto chování. Z toho důvodu byly vzorky slisovány jako u vrstev 

s mikročásticemi pro zjištění vlivu struktury povrchu na naměřené hodnoty. 

Tabulka 12: Kontaktní úhly a povrchová energie vrstev vyrobených materiálů 

materiál kontaktní úhel ± SD [°] povrchová energie [mJ/m2] 

PCL_5%nHA 123 ± 10 11 

PCL_10%nHA 116 ± 12 14 

PCL_15%nHA 123 ± 8 11 

PCL_20%nHA 119 ± 7 13 

PCL_30%nHA 118 ± 6 13 

Pomocí lisu (HVL 15.2, Pracovní stroje Teplice spol. s.r.o.) při síle 70 kN po dobu tří 

sekund a pokojové teplotě došlo ke slisování vzorků a opětovnému změření kontaktních 

úhlů. Pro dokumentaci byla změřena tloušťka vrstev za využití digitálního tloušťkoměru 

s plochými měřícími keramickými plochami o přesnosti ± 5 µm (INSIZE, INSIZE Czech 

s.r.o.). Celkem bylo proměřeno 5 míst na vlákenné vrstvě a dále vypočten aritmetický 

průměr a směrodatná odchylka, výsledky jsou graficky zobrazeny v grafu 21. 

 
Graf 21: Tloušťky slisovaných a neslisovaných vrstev jednotlivých vzorků vlákenných vrstev 
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V tabulce 13 jsou zobrazeny hodnoty kontaktních úhlů a povrchových energií 

slisovaných vrstev. Změnou struktury povrchu po slisování došlo ke změně hodnot 

smáčecích úhlů, avšak i přesto se jednalo o hydrofobní povrchy. U vzorku PCL_10%nHA 

docházelo místy k dobrému smáčení, viz obrázek 34. 

Tabulka 13: Kontaktní úhly a povrchové energie slisovaných vrstev s nHA 

materiál kontaktní úhel ± SD [°] povrchová energie [mJ/m2] 

PCL_5%nHA 119 ± 15 13 

PCL_10%nHA 106 ± 13 19 

PCL_15%nHA 111 ± 18 17 

PCL_20%nHA 121 ± 11 12 

PCL_30%nHA 114 ± 13 15 
 

 

 

 

Obrázek 34: Variabilita kontaktních úhlů na lisovaném vzorku PCL_10%nHA 

Graf 22 zobrazuje hodnoty kontaktních úhlů nelisovaných a lisovaných vrstev vzorků 

s nanočásticemi hydroxyapatitu. Velikost úhlů lisovaných a nelisovaných vrstev se 

vzhledem ke směrodatným odchylkám neodlišují, což naznačuje, že struktura povrchu 

není stěžejním faktorem povrchového chování vzhledem k jeho smáčivosti a vliv bude 

mít především chemické složení povrchu. 
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Graf 22: Kontaktní úhly nelisovaných a slisovaných vrstev s nanočásticemi hydroxyapatitu 

3.7.  Biologické testování in vitro 

Pro biologické testování cytotoxicity, proliferace a buněčné adheze byly vybrány 

zvlákněné vzorky PCL_10%, PCL_5%µHA, PCL_15%µHA, PCL_30%µHA, 

PCL_5%nHA, PCL_15%nHA a PCL_30%nHA. Z důvodu omezené kapacity pro 

testování materiálů byly vybrány pouze tyto materiály. Vzorek bez modifikace 

hydroxyapatitem byl vybrán pro možné porovnání, zda hydroxyapatit měl vliv na 

proliferaci. Dále bylo také zkoumáno, zda velikost částic a jejich koncentrace ovlivnila 

chování buněčné linie lidských osteoblastů z osteosarkomu MG-63. 

3.7.1. Cytotoxicita extraktů vybraných materiálů 

Testování probíhalo na základě normy ČSN EN ISO 10993-5 Biologické hodnocení 

zdravotnických prostředků Část 5: Zkoušky na cytotoxicitu in vitro. 

Příprava pro testování zahrnovala sterilizaci vzorků o hmotnosti 100 mg uložených 

ve zkumavkách typu Falkon. Připravené vzorky byly sterilizovány pomocí ethylenoxidu 

ve sterilizátoru (Aprolene, Andersen Products Inc.) a následně odvětrány po dobu dvou 

týdnů. 

Buněčná linie MG-63 lidských osteoblastů byla kultivována v inkubátoru (Sartorius) 

při 37 °C a 5% obsahu CO2 v kompletním médiu sestávajícího z minimálního 

esenciálního média dle Eagla (MEM, Capricorn Scientific), další složky představovaly 

1%obj. pyruvát sodný (Capricorn Scientific), 1%obj. antibiotika (penicilin, streptomycin, 

amphotericin B, Capricorn Scientific) a 10%obj. fetální bovinní sérum (FBS, Biosera). 
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Při dosažení konfluence (porostlosti plochy plastiku) 70–80 % docházelo k pasážování 

buněk neboli jejich naředění pro umožnění jejich růstu. Pasážování spočívalo v odsátí 

stávajícího média, opláchnutí buněk fosfátovým pufrem (PBS, Capricorn Scientific). 

Následovalo uvolnění adherovaných buněk od kultivačního povrchu za využití trávicího 

enzymu štěpícího peptidové vazby, trypsinu (Biosera). Po jeho aplikaci byla kultivační 

láhev umístěna do inkubátoru po dobu dvou minut. Po následné kontrole pod optickým 

mikroskopem byla patrná změna tvaru buněk z rozvětveného multipolárního tvaru na 

kulovitý. Po resuspendaci následovalo odebrání buněčné suspenze do zkumavky typu 

Falkon. 

Dalším krokem bylo stanovení počtu živých buněk v rámci buněčné suspenze pomocí 

automatického počítače buněk Luna (Logos Biosystems). Nejprve bylo odebráno 10 µl 

buněčné suspenze do mikrozkumavky Eppendorf, ke které bylo přidáno 10 µl trypanové 

modři. Směs byla promíchána a následně napipetována do destičky pro automatický 

počítač buněk. V příslušné směsi bylo zjištěno 6,9 ∙ 105 buněk/ml. Do jamkové kultivační 

destičky byla následně napipetována buněčná suspenze v koncentraci 104 buněk/jamku, 

došlo tedy k naředění buněčné suspenze kompletním médiem a aplikování buněčné 

suspenze do jamek kultivační desky. Byla využita pasáž číslo 16. 

Pro testování cytotoxicity byly připravovány výluhy z jednotlivých materiálů, kdy ke 

sterilizovaným vzorkům (100 mg) bylo přidáno 10 ml kompletního média a po dobu 24 

hodin byly louhované v třepačce (N-Biotek) při 37 °C a 60 otáčkách/minutu. Současně 

bylo do zkumavky odebráno kompletní médium, které bylo ponecháno v tentýž 

podmínkách pro následující práci s kontrolami. 

Po 24 hodinách bylo v 96 jamkové destičce odsáto médium, namísto kterého bylo 

napipetováno 100 µl připravených extraktů z jednotlivých vyrobených vzorků. Rovněž 

byla vytvořena negativní kontrola (NC), kam bylo po odsátí stávajícího média přidáno 

nové kompletní médium MEM.  

Dále byla součástí testu cytotoxicity pozitivní kontrola (PC), kdy po odsátí média byl 

do jednotlivých jamek přidán 0,1%obj. roztok Tritonu X-100 (Sigma-Aldrich) v MEM. 

Triton X-100, jakožto povrchově aktivní látka zapříčiňuje buněčnou smrt poškozením 

cytoplazmatické membrány. Následovala kultivace po dobu 24 hodin. 

Po uplynutí inkubační doby bylo odsáto z jednotlivých jamek médium i s příslušnými 

kompartmenty a bylo pipetováno 100 µl 10%obj. roztoku CCK-8 v kompletním médiu 
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MEM do každé jamky. Přidaný roztok obsahoval monotetrazoliovou sůl WST-8, která 

byla redukována buněčnými dehydrogenázami na formazan oranžové barvy. Po 

3 hodinách inkubace při teplotě 37 °C a 5% obsahu CO2 v atmosféře inkubátoru byla 

pomocí spektrofotometru (Spark, TECAN) a příslušného softwaru SparkControl 

(TECAN) vyhodnocena absorbance WST-8 při referenční vlnové délce 450 nm. 

Na obrázku 35 je možné vidět jamkové destičky, kdy v řádcích, kde byly buňky 

přítomné došlo k viditelné změně barvy z růžového aplikovaného 10%obj.  roztoku CCK-

8 v MEM na oranžový formazan. Je patrné, že v rámci řádků pro pozitivní kontrolu (PC) 

barva roztoku CCK-8 barvu z původní růžové na oranžovou nezměnila. Znamená to, že 

nedošlo k redukci tetrazoliové soli z důvodu nepřítomnosti buněk v těchto jamkách 

vlivem jejich usmrcení pomocí surfaktantu. Hodnocení vychází z Lambert-Beerova 

zákona, který udává přímou úměru mezi absorbancí a koncentrací látky (v tomto případě 

oranžového formazanu). Koncentrace formazanu se tak váže k metabolické aktivitě 

buněk. 

  
Obrázek 35: Kultivační destičky po inkubaci 10% roztoku CCK-8 v MEM 

Negativní kontrola v rámci měření sloužila jako prostředí, kde na buňky nepůsobily 

žádné destruktivní faktory. Naproti tomu pozitivní kontrola zastávala funkci případu, kdy 

docházelo k usmrcení buněk. Pro negativní, pozitivní kontrolu a rovněž výluhy materiálů 

bylo testování provedeno dvanáctkrát. Prostřednictvím optického mikroskopu bylo 

rovněž kontrolováno, zda se buňky v přítomných jamkách nacházejí, tedy zda experiment 

probíhá s ohledem ke kontrolám dle požadavků. V rámci vyhodnocování byla 

životaschopnost kultivovaných buněk udávána v procentech a vyjadřovala, kolika 

procentí životaschopnost buněk byla po kultivaci v extraktu, přičemž za 100% viabilitu 

byla považována negativní kontrola (tedy kompletní MEM s buňkami). 

Hodnoty životaschopnosti buněk pohybující se nad 70 % představují dobrý výsledek 

vypovídající o netoxicitě připravených výluhů pro nasazené buňky podle použité normy 

ISO 10993-5. 
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V grafu 23 jsou zobrazeny výsledky tohoto testování pro zvolené vzorky, pozitivní 

(PC) a negativní (NC) kontrolu. Pro každý vzorek bylo provedeno dvanáct opakování. 

V grafu jsou znázorněné průměrné hodnoty a směrodatné odchylky. Výstupy ukázaly, že 

u všech zkoumaných materiálů byla překonána hranice 70 %, která zaručuje netoxičnost 

uvolňovaných substancí z materiálu pro buněčnou linii lidských osteoblastů MG-63. Což 

je velmi důležité, jelikož pro výrobu těchto vlákenných vrstev byla využita toxická 

rozpouštědla a případná rezidua by mohla mít právě cytotoxické vlastnosti. V grafu jsou 

rovněž zobrazeny hodnoty NC, jakožto 100% viability a PC, kde byly buňky porušeny 

prostřednictvím surfaktantu, tudíž hodnota viability se pohybuje v rámci nižších desítek 

procent. 

 
Graf 23: Zobrazení viability buněčné linie lidských osteoblastů MG-63 po inkubaci v extraktech 

příslušných materiálů; NC (negativní kontrola), PC (pozitivní kontrola) 

3.7.2. Buněčná adheze a proliferace 

Příprava materiálů pro test adheze a proliferace zahrnovala vyražení vlákenných 

vrstev do tvaru jamek 24 jamkové kultivační destičky, které byly dále zatíženy pomocí 

skleněných kroužků. Následovala sterilizace ethylenoxidem ve sterilizátoru (Aprolene, 

Andersen Products Inc.) a odvětrávání. 

Od každého vzorku bylo připraveno 5 preparátů. Tři byly využity pro hodnocení 

metabolické aktivity pomocí CCK-8, dalšími metodami hodnocení byly fluorescenční 

a skenovací elektronová mikroskopie, kdy bylo využito po jednom vzorku pro každou 

formu mikroskopie. Výsledky byly sledovány první, sedmý a čtrnáctý den po nasazení 

buněk na materiály. Konkrétně se jednalo o koncentraci 104 buněk/jamku. 
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I v tomto případě bylo pracováno s buněčnou linií MG-63. Kultivace buněk probíhala 

v kompletním médiu MEM obsahující 10%obj. FBS, 1%obj. pyruvát sodný a 1%obj. 

antibiotika (jako v kapitole 3.7.1.). Adherované buňky na dně kultivační láhve byly 

podrobeny trypsinizaci a resuspendaci, kdy trypsin umožnil uvolnění adherovaných 

buněk a následným přidáním kompletního MEM byla vytvořena buněčné suspenze. Z té 

byl následně stanoven počet buněk v 1 ml buněčné suspenze pomocí automatického 

počítače (bylo popsáno v kapitole 3.7.1.). Výsledek představoval 1,165 ∙ 106 buněk/ml. 

V rámci tohoto experimentu se pracovalo s pasáží číslo 18. 

Na připravené vzorky ve 24 jamkové destičce byly nasazeny osteoblasty 

o koncentraci 104 buněk/jamku, kdy k materiálům bylo pipetováno 1 ml buněčné 

suspenze. Rovněž byly připraveny kontroly. Jednalo se o kontrolu obsahující příslušný 

materiál s médiem, dále byla do prázdných jamek s kroužky nasazena pouze buněčná 

suspenze, což bylo označováno za buněčnou kontrolu, která sloužila pro vizuální kontrolu 

optickým mikroskopem během provádění experimentu. Následovala kultivace 

v inkubátoru po dobu 24 hodin. 

Pro testování metabolické aktivity bylo využito CCK-8 využívajícího WST-8 

tetrazoliové soli, která je redukována dehydrogenázami na oranžový formazan.  

Nejprve došlo k odsátí média od materiálů a kontrol. Následovala aplikace 1 ml 

10%obj. CCK-8 v MEM. Po tříhodinové inkubaci při 37 °C a 5% obsahu CO2 byl 

redukovaný formazan od příslušných materiálů a kontrol o objemu 100 µl pipetován do 

96 jamkové destičky. Pomocí spektrofotometru byla následně změřena absorbance při 

vlnové délce 450 nm. 

Graf 24 zobrazuje metabolickou aktivitu buněk po 1.; 7. a 14. dnu od nasazení na 

příslušných materiálech. Na ose y se nachází bezrozměrná veličina absorbance, která je 

přímo úměrná koncentraci oranžového formazanu dle Lambert-Beerova zákona. Po 

prvním dnu byla patrná nízká metabolická aktivita, která byla dána poměrně brzkou 

dobou testování od nasazení buněk na materiály, jelikož MG-63 mají dobu dělení delší 

jak 24 hodin, tudíž je pochopitelné, že se jedná o takto nízké hodnoty absorbance, které 

se pohybují okolo stejných hodnot u všech vzorků. Po dvou týdnech kultivace buněk na 

materiálech bylo patrné, že došlo k proliferaci osteoblastů v rámci všech vzorků. Je 

možné pozorovat, že materiály modifikované s hydroxyapatitovými částicemi 

disponovaly vyšší absorbancí v porovnání s PCL_10%. Rovněž je patrný rozdíl mezi 
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materiály s µHa a nHA, u kterých je míra metabolické aktivity po dvoutýdenní kultivaci 

vyšší. 

 

Graf 24: Metabolická aktivita MG-63 nasazených na materiály 1.;7. a 14. den 

K hodnocení proliferace bylo využito také fluorescenční a elektronové skenovací 

mikroskopie (SEM). 

V rámci přípravy vzorků pro fluorescenční mikroskopii byly nasazené buňky na 

materiálech, respektive buněčná jádra a aktinová filamenta cytoskeletu barvena 

fluorescenčními barvivy. Buněčná jádra byla barvena modře pomocí roztoku barviva 4',6-

diamidin-2-fenylindol (DAPI, Sigma Aldrich) naředěného 1:1000 v PBS a aktinová 

vlákna zeleně pomocí barviva phalloidin-fluorescein-5-isothiokyanát (FITC, Sigma 

Aldrich) naředěného 1:1000 v permeabilizačním roztoku. Permeabilizační roztok 

obsahoval 0,1%obj. roztok Tritonu-X-100 a 0,01 g bovinního sérového albuminu (BSA, 

VWR Chemicals) v PBS. 

Nejprve byly vzorky (1 od každého materiálu) propláchnuty pomocí PBS. Následně 

byly materiály přesunuty do nové 24 jamkové kultivační desky, kde byly buňky na 

materiálech fixovány po dobu 15 minut při 5 °C pomocí 2,5%obj. glutaraldehydu (Sigma 

Aldrich). Po uplynulé době byly materiály propláchnuty PBS a došlo k permeabilizaci 

buněčné membrány, což má za následek zvýšení průniku následně aplikovaných barviv 

skrz cytoplazmatickou membránu směrem do intracelulárního prostoru pomocí 

permeabilizačního roztoku, který byl inkubován po dobu 5 minut. Vzorky byly dále 

propláchnuty PBS. Posléze byl aplikován barvící roztok phalloidin-FITC, který působil 

po dobu 5 minut bez přístupu světla.  Barvivo bylo poté odsáto, materiály propláchnuty 
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PBS, který byl opět odsán. Dále byl přidán roztok DAPI, následovala inkubace ve tmě 

5 minut. Po uplynutí doby působení byl roztok odsát, nakonec byl proveden proplach PBS 

a na závěr bylo k takto připraveným vzorkům napipetováno do jamek PBS a destička byla 

zabalena do alobalu.  

Následně bylo přistoupeno ke snímání pomocí fluorescenčního mikroskopu (Nikon 

Eclipse-Ti-E, Nikon Imaging) za využití softwaru NIS-Elements. Na obrázku 36 se 

nachází zobrazení stavu během 1.; 7. a 14. testovacího dne od nasazení buněk na 

materiály, kdy modře jsou zobrazena buněčná jádra a zeleně mikrofilamenta cytoskeletu 

buněk. Je patrné, že první testovací den byl povrch materiálů nevýrazně osídlen. Sedmý 

testovací den už bylo značné, že došlo k proliferaci buněk na všech materiálech. Po dvou 

týdnech se na površích materiálů formovala téměř plně konfluentní vrstva buněk. 
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Obrázek 36: Snímky z fluorescenčního mikroskopu o zvětšení 20x. Modře barvená buněčná 

jádra (DAPI), zeleně barvená aktinová vlákna cytoskeletu (phalloidin-FITC); měřítko 100 µm 

 

100 µm 
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Pro dokumentaci počtu buněk na ploše 1 mm2 materiálu v jednotlivých testovacích 

dnech byly využity snímky z fluorescenčního mikroskopu, konkrétně 10 snímků od 

každého materiálu při zvětšení 10x při použití filtru pro barvivo DAPI, které se navázalo 

na nukleovou kyselinu v jádře. Vyhodnocení probíhalo prostřednictvím softwaru 

MATLab (MathWorks). Výsledky jsou zobrazeny prostřednictvím grafu 25. Počet jader 

se s dobou kultivace zvyšoval na všech materiálech. Je patrná neshoda s výsledky 

metabolické aktivity prezentovaných v grafu 24, kde byla vyšší metabolická aktivita 

v rámci dvoutýdenní kultivace zaznamenána u materiálů s nanočásticemi. Zde je počet 

buněk na ploše materiálu po dvoutýdenní kultivaci srovnatelný s materiály 

s mikročásticemi. Navíc vzorek PCL_5%nHA vykazuje v tento testovací den nižším 

počtem buněk na příslušné ploše. To může být způsobeno vybráním 10 náhodných míst 

na materiálu, které byly použity pro výpočet buněčných jader. Výsledky z metabolické 

aktivity v průběhu dvoutýdenní kultivace buněk na materiálech zohledňují celkovou 

buněčnou aktivitu, kdy došlo k redukci WST-8 dehydrogenázami buněk a odběru 

formazanu. Avšak je možné pozorovat, že v rámci 7. testovacího dne byl značný rozdíl 

mezi počtem buněk na materiálech s nano- a mikročásticemi HA. 

 
Graf 25: Počet buněk MG-63 na 1 mm2 materiálu 1.; 7. a 14. den 

Rovněž byla využita skenovací elektronová mikroskopie. Příprava vzorků spočívala 

v odsátí kultivačního média z jamkové destičky, kde byly prvně buňky na materiály 

nasazeny. Následovalo promytí materiálů PBS, jeho odsátí a vložení materiálů do nové 

24 jamkové kultivační destičky. První krok spočíval ve fixaci buněk na materiálu pomocí 

2,5%obj. glutaraldehydu (Sigma Aldrich). Následovalo vysoušení prostřednictvím 
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ethalonové řady tak, že každých 5 minut byl k materiálům přidáván 60; 70; 80; 90; 96 

a 100%obj. ethanol (Technisolv). Po dokončení byly jednotlivé materiály sušeny na 

parafilmu. Následoval standardní postup přípravy materiálu pro SEM zahrnující nalepení 

na terčík a naprášení 10 nm zlata pro zvýšení elektrické vodivosti vzorku. Na obrázcích 

37 a 38 jsou zobrazeny materiály PCL_5%nHA a PCL_30%µHA po sedmi a čtrnácti 

dnech kultivace, kdy je větší pokrytí materiálu buňkami v rámci delší kultivační doby. 

Tyto materiály byly vybrány s ohledem na výsledky metabolické aktivity, kdy naměřená 

absorbance dosahovala vyšších hodnot u materiálů s nanočásticemi než mikročásticemi, 

tudíž jsou zde zástupci obou skupin. 

 

 

Obrázek 37: SEM snímky PCL_5%nHA po 7 (a) a 14 (b) dnech kultivace MG-63; 

měřítko 50 µm, 20 µm 

 

(a) 

(b) 
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Obrázek 38: SEM snímky PCL_30%µHA po 7 (a) a 14 (b) dnech kultivace MG-63; 

měřítko 50 µm, 20 µm 

  

(b) 

(a) 
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4. Závěr 

V rámci experimentální části byly vyrobeny kompozitní materiály prostřednictvím 

technologie střídavého elektrického zvlákňování. V prvotní fázi byla stanovena optimální 

koncentrace polykaprolaktonu v polymerním roztoku na 10 hm.%. Následovala příprava 

modifikovaných polymerních roztoků hydroxyapatitovými mikro- a nanočásticemi, 

u kterých byla stanovována elektrická vodivost a dynamická viskozita. Konkrétně se 

jednalo o koncentrace 5; 10; 15; 20 a 30 hm.% částic z hmotnosti sušiny polymeru. Pro 

buněčnou adhezi jsou stěžejní vlastnosti povrchu scaffoldů (smáčivost, náboj, chemické 

složení). U vytvořených vlákenných materiálů byl proto stanoven kontaktní úhel 

a povrchová energie. Dále byl sledován vliv drsnosti povrchu na smáčivost. Součástí 

analýzy bylo rovněž stanovení průměrů vláken a obrazová analýza materiálů 

prostřednictvím elektronové mikroskopie. Následovalo biologické testování vybraných 

materiálů. 

Průměry vláken u kompozitních materiálů obsahující mikročástice hydroxyapatitu se 

pohybovaly v největším zastoupení v rozmezí 500–1000 nm. Se zvyšující se koncentrací 

částic se průměr vláken mírně snižoval. Kontaktní úhly vyrobených vrstev 

s mikročásticemi se neodlišovaly od materiálu PCL_10%, který obsahoval pouze 

hydrofobní polykaprolakton, nedošlo k výrazné změně vlastností přidáním mikročástic. 

PCL_10% vykazoval kontaktní úhel 129 ± 4° a povrchovou energii 8 mJ/m2, materiál 

PCL_30%μHA disponoval smáčecím úhlem o hodnotě 124 ± 8° a povrchovou energií 

10 J/m2. Následně bylo provedeno lisování materiálů, které zapříčinilo změnu drsnosti 

povrchu. Po opětovném měření kontaktních úhlů a povrchové energie na slisovaných 

materiálech došlo ke změně smáčivosti. U vzorků s hmotnostní koncentrací 5; 10 a 15 

μHA bylo možné pozorovat změnu ve smáčivosti povrchu v určitých částech materiálů. 

Konkrétně u PCL_5%μHA došlo ke změně z 128 ± 9° na 115 ± 29°, PCL_10%μHA 

z 131 ± 5° na 94 ± 32° a PCL_15%μHA z 127 ± 6° na 110 ± 28°. Po slisování došlo ke 

snížení kontaktního úhlu, avšak na určitých místech, což je příčinou vysokých 

směrodatných odchylek těchto úhlů. Stále se jednalo o hydrofobní vrstvy. U materiálu 

PCL_30%μHA byl kontaktní úhel před lisováním 124 ± 8° a po slisování 123 ± 12°. 

V návaznosti na tyto výsledky je zřejmé, že drsnost povrchu neměla stěžejní vliv na 

hodnoty smáčecího úhlu. Předpokladem je vliv chemického složení povrchu, nejednalo 

se o úpravu povrchu, ale modifikaci samotného roztoku, tudíž částice byly rozmístěny 

náhodně v celém objemu. 
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U materiálů s nanočásticemi se průměry vláken od sebe navzájem výrazně 

neodlišovaly, jednalo se o nano- a submikronová vlákna. V porovnání s průměry vláken 

s mikročásticemi byla vytvořena vlákna menších průměrů. Pro měření kontaktního úhlu 

bylo rovněž využito metody přisedlé kapky. I u těchto materiálů se úhel smáčení 

s rostoucí hmotnostní koncentrací nanočástic hydroxyapatitu významně nesnižoval, 

vrstvy byly hydrofobní. Z těchto důvodů bylo přistoupeno ke slisování povrchu materiálů 

za účelem zjištění vlivu drsnosti materiálů na rovnovážný kontaktní úhel. Slisováním byly 

změněny hodnoty kontaktních úhlů jednotlivých materiálů, jednalo se ovšem stále 

o hydrofobní povrchy. U vzorku PC_5%nHA došlo ke změně z 123 ± 10° na 119 ± 15°, 

PCL_15%nHA z 123 ± 8° na 111 ± 18° a PCL_30%nHA z 118 ± 6° na 114 ± 13°, tudíž 

nevýznamné změny směrem ke směrodatným odchylkám. Dle teoretického předpokladu 

by povrch scaffoldu měl disponovat kontaktním úhlem vyhýbající se hraničním stavům 

přílišné hydrofility a hydrofobity povrchu pro umožnění adheze buněk k materiálu. 

V rámci literatury se za ideální hodnoty smáčecího úhlu považuje rozmezí 40-70° (Al-

Azzam a Alazzam 2022), vyrobené materiály se však v tomto rozmezí nepohybovaly, 

avšak i přesto na vybraných materiálech podrobených biologickému testování adheze 

k uchycení buněk a jejich proliferaci došlo.  

Interakce s buněčnou linií MG-63 lidských osteoblastů byla konkrétně sledována na 

materiálech PCL_10%, PCL_5%µHA, PCL_15%µHA, PCL_30%µHA, PCL_5%nHA, 

PCL_15%nHA a PCL_30%nHA. Nejprve byla zkoumána cytotoxicita těchto materiálů, 

respektive jejich extraktů, které byly shledány jako netoxické pro tuto buněčnou linii dle 

normy ČSN EN ISO 10993-5. 

Pro sledování buněčné adheze a proliferace buněčné linie MG-63 na netoxických 

materiálech byl využit metabolický test CCK-8, dále obrazová analýza v podobě 

fluorescenční a skenovací elektronová mikroskopie. Na materiály byly nasazeny 

osteoblasty o koncentraci 104 buněk/jamku. Po 1.; 7. a 14. dnu od nasazení buněk na 

materiály byla sledována metabolická aktivita buněk pomocí spektrofotometru 

umožňujícího zachytit prostup elektromagnetického záření o vlnové délce 450 nm 

redukovanou monotetraziolovou solí WST-8 buněčnými dehydrogenázami metabolicky 

aktivních buněk. Naměřená absorbance byla přímo úměrná koncentraci redukované 

WST-8 na oranžový formazan. Po prvním dnu byla metabolická aktivita nízká, hodnoty 

byly srovnatelné u všech materiálů z důvodu doby dělení MG-63 okolo 38 hodin (Šebek 

2019). Po týdenní kultivaci byl patrný mírný nárůst metabolické aktivity u všech 
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materiálů. 14. testovací den poskytl skokový nárůst absorbance, což značilo proliferaci 

napříč všemi materiály. Materiály modifikované hydroxyapatitem vykazovaly vyšší 

metabolickou aktivitu ve srovnání s PCL_10%. Při porovnání materiálů s nano- 

a mikročásticemi byly hodnoty naměřené absorbance v rámci 14. testovacího dne vyšší 

u materiálů s nanočásticemi – PCL_5%nHA, PCL_15%nHA a PCL_30%nHA. 

Jako podpůrná metoda získaných výsledků z metabolické aktivity byla využita také 

obrazová analýza. Pomocí fluorescenčního mikroskopu, byly snímány materiály 

s fixovanými a obarvenými buněčnými jádry a mikrofilamenty buněčného cytoskeletu 

během testovacích dnů, které potvrdily výsledky metabolické aktivity ve smyslu 

proliferace osteoblastů napříč všemi materiály. Rovněž byl zjišťován počet buněk na 

1 mm2 materiálu v jednotlivých testovacích dnech, avšak získané hodnoty se zcela 

neshodovaly s výsledky metabolické aktivity, což mohlo být ovlivněno deformací 

materiálu při manipulaci se vzorky a náhodným výběrem snímaných míst. Avšak i tato 

data vykazují trend růstu buněk na materiálech. Je zde rovněž patrné, že po týdenní 

kultivaci se na materiálech PCL_5%nHA a PCL_15%nHA nacházel větší počet buněk na 

příslušné ploše než u ostatních vzorků.  

Bylo zjištěno, že i přes zvyšující se koncentraci hydroxyapatitových částic se jednalo 

o hydrofobní povrchy. Změnou drsnosti povrchu bylo ověřeno, že drsnost nemá stěžejní 

vliv na výsledný kontaktní úhel vrstev. Zkoumané materiály (PCL_10%, PCL_5%µHA, 

PCL_15%µHA, PCL_30%µHA, PCL_5%nHA, PCL_15%nHA a PCL_30%nHA) byly 

pro MG-63 netoxické. Při zkoumání metabolické aktivity na těchto materiálech 

vykazovaly materiály s nHA a µHA po dvoutýdenní kultivaci vyšší metabolickou aktivitu 

než na PCL_10% bez hydroxyapatitu. V porovnání skupin materiálu s nanočásticemi 

a mikročásticemi hydroxyapatitu byly vyšší hodnoty absorbance, tedy koncentrace 

oranžového formazanu odpovídajícího metabolicky aktivním buňkám vyšší na 

materiálech s nanočásticemi – PCL_5%nHA, PCL_15%nHA a PCL_30%nHA.  

Při uvážení závislosti kontaktních úhlů a adheze a proliferace buněk na materiálech 

byla na hydrofobním povrchu materiálu PCL_5%nHA s kontaktním úhlem 123 ± 10° 

pozorována adheze a proliferace buněk stejně tak jako na materiálech PCL_15%nHA 

(123 ± 8°) a PCL_30%nHA (118 ± 6°).  

Uplatnění by materiály mohly nalézt v rámci kostního tkáňového inženýrství pro 

regeneraci kostní tkáně. Vyrobený scaffold, jehož úkolem je imitovat mezibuněčnou 
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hmotu kostní tkáně, je vyroben z polykaprolaktonu a hydroxyapatitových nanočástic, 

tudíž volně imituje kompozitní povahu nativní kostní tkáně, jejíž hlavní anorganickou 

složku představuje hydroxyapatit. 

Následující fáze by zahrnovala výrobu materiálů PCL_5%nHA, PCL_15%nHA, 

PCL_30%nHA v podobě objemnějších vrstev, což použitá technologie výroby umožňuje.  

Další metody charakterizace by zohledňovaly porozitu materiálů za využití metody 

BET pro stanovení měrného povrchu, kdy při měření dochází k navázání molekul plynu. 

Zaznamenávána je adsorpční izoterma, ze které je následně možné vypočítat i objem pórů 

a jejich rozložení. Další možnosti představují volbu rentgenové tomografie, případně 

bublinkové metody.  

Rovněž by bylo vhodné sledovat chemické složení povrchu materiálů, například 

prostřednictvím infračervené spektroskopie s Fourierovou transformací nebo pomocí 

rentgenové fotoelektronové spektroskopie. 

Co se biologického testování týče, v rámci experimentální části byla zkoumána 

cytotoxicita a proliferace za využití CCK-8. Jak u materiálů s µHA, tak nHA a PCL_10% 

by se mohla rovněž zkoumat funkce osteoblastů směrem k aktivitě alkalické fosfatázy 

(ALP), jakožto enzymu účastnícího se mineralizace kosti. Tento test je v rámci testování 

scaffoldů pro kostní tkáňové inženýrství využíván a umožňuje hodnocení osteogenní 

bioaktivity materiálu, tedy specifické funkce osteoblastů směrem k materiálové analýze 

vyrobených vzorků, což by poskytlo další souvislosti pro zhodnocení vhodnosti materiálů 

pro tuto aplikaci a jejich optimalizaci. 
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NOVÁKOVÁ, Lucie a Martina ŠAJDÍKOVÁ, 2024. Funkční morfologie kostí a 

chrupavky [online]. 2024. Praha: Univerzita Karlova. [vid. 2024-02-19]. Dostupné 

z: https://fblt.cz/skripta/iv-pohybova-soustava/1-funkcni-morfologie-kosti-a-chrupavky/ 

NOVOTNÝ, Ivan a Michal HRUŠKA, 2015. Soustavy lidského těla, anatomie 

a fyziologie. In: Biologie člověka. 5. rozš. a upr. vyd. Praha: Nakladatelství Fortuna, 

s. 17–20. ISBN 978-80-7373-128-1.  

O’BRIEN, Fergal J., 2011. Biomaterials & scaffolds for tissue engineering. Materials 

Today [online]. 14(3), 88–95. ISSN 13697021. Dostupné z: doi:10.1016/S1369-

7021(11)70058-X 

OLSON, Jennifer L, Anthony ATALA a James J YOO, 2011. Tissue Engineering: Current 

Strategies and Future Directions. Ⓒ Chonnam Medical Journal [online]. 47, 1–13 

[vid. 2024-01-22]. Dostupné z: doi:10.4068/cmj.2011.47.1.1 



94 
 

OVČAČÍKOVÁ, Hana a Jozef VLČEK, 2013. Speciální keramické materiály. 2013. 

Ostrava: Vysoká škola báňská – Technická univerzita Ostrava. ISBN 978-80-248-3365-

1.  

PARVEEN, S, K KRISHNAKUMAR a SK SAHOO, 2006. New Era in Health Care: 

Tissue Engineering. Journal of Stem Cells and Regenerative Medicine [online]. 1(1), 8–

24. ISSN 09737154. Dostupné z: doi:10.46582/jsrm.0101003 

QIU, Zhi-Ye, Yun CUI a Xiu-Mei WANG, 2019. Natural Bone Tissue and Its Biomimetic. 

In: Mineralized Collagen Bone Graft Substitutes [online]. B.m.: Elsevier, s. 1–22 

[vid. 2024-03-04]. Dostupné z: doi:10.1016/B978-0-08-102717-2.00001-1 

RACH, Jessica, Beat HALTER a Michaela AUFDERHEIDE, 2013. Importance of 

material evaluation prior to the construction of devices for in vitro techniques. 

Experimental and Toxicologic Pathology [online]. 65(7–8), 973–978. ISSN 09402993. 

Dostupné z: doi:10.1016/j.etp.2013.01.011 

RATNER, Buddy D., 2011. The Biocompatibility Manifesto: Biocompatibility for the 

Twenty-first Century. Journal of Cardiovascular Translational Research [online]. 4(5), 

523–527. ISSN 1937-5387. Dostupné z: doi:10.1007/s12265-011-9287-x 

RIKITAKE, Yoshiyuki a Yoshimi TAKAI, 2011. Directional Cell Migration: Regulation 

by Small G Proteins, Nectin-like Molecule-5, and Afadin. International Review of Cell 

and Molecular Biology [online]. 287, 97–143 [vid. 2024-02-26]. ISSN 1937-6448. 

Dostupné z: doi:10.1016/B978-0-12-386043-9.00003-7 

ROSETI, Livia, Valentina PARISI, Mauro PETRETTA, Carola CAVALLO, Giovanna 

DESANDO, Isabella BARTOLOTTI a Brunella GRIGOLO, 2017. Scaffolds for Bone 

Tissue Engineering: State of the art and new perspectives. Materials Science and 

Engineering: C [online]. 78, 1246–1262. ISSN 09284931. Dostupné 

z: doi:10.1016/j.msec.2017.05.017 

ROUDNÝ, Petr, 2023. Vektorový graf stejnosměrného a střídavého proudu [online]. 

2023. B.m.: iStock. [vid. 2024-03-20]. Dostupné 

z: https://www.istockphoto.com/cs/vektor/vektorov%C3%BD-graf-nebo-graf-

stejnosm%C4%9Brn%C3%A9ho-a-st%C5%99%C3%ADdav%C3%A9ho-proudu-

stejnosm%C4%9Brn%C3%BD-proud-gm1466292262-498332483 

RUSSEL, W.M.S. a R.L. BURCH, 1959. The principles of Humane Experimental 

Technique. first edition. London: METHUEN CO L.T.D.  

SCARCELLO, Eleonora, Alexia LAMBREMONT, Rita VANBEVER, Pascal J. 

JACQUES a Dominique LISON, 2020. Mind your assays: Misleading cytotoxicity with 

the WST-1 assay in the presence of manganese. PLoS ONE [online]. 15(4). 

ISSN 19326203. Dostupné z: doi:10.1371/journal.pone.0231634 

SEER TRAINING MODULES, 2024. Structure of Bone Tissue [online]. 2024. B.m.: U.S. 

National Institutes of Health, National Cancer Institute. [vid. 2024-02-15]. Dostupné 

z: https://training.seer.cancer.gov/anatomy/skeletal/tissue.html 

SENGUPTA, Debanti, Stephen D. WALDMAN a Song LI, 2014. From in vitro to in situ 

tissue engineering. Annals of Biomedical Engineering [online]. 42(7), 1537–1545. 

ISSN 15739686. Dostupné z: doi:10.1007/s10439-014-1022-8 



95 
 

SETIAWATI, Rosy a Paulus RAHARDJO, 2019. Bone Development and Growth. 

In: Haisheng YANG, ed. Osteogenesis and Bone Regeneration [online]. B.m.: 

IntechOpen, s. 6–16. Dostupné z: doi:10.5772/intechopen.82452 

SHAOXIAN, Bai a Wen SHIZHU, 2019. Vapor-condensed gas lubrication of face seals. 

In: Gas Thermohydrodynamic Lubrication and Seals [online]. B.m.: Elsevier, s. 143–165. 

Dostupné z: doi:10.1016/B978-0-12-816716-8.00007-3 

SCHEMITSCH, Emil H., 2017. Size Matters: Defining Critical in Bone Defect Size! 

Journal of Orthopaedic Trauma [online]. 31, S20–S22. ISSN 15312291. Dostupné 

z: doi:10.1097/BOT.0000000000000978 

SIGMAGRAFT BIOMATERIALS, Inc., 2024. InterOss® Collagen Block [online] 

[vid. 2024-04-01]. Dostupné z: https://sigmagraft.com/bone-substitute/inteross-collagen-

block/ 

SIVAN, M., D. MADHESWARAN, S. HAUZEROVA, V. NOVOTNY, V. 

HEDVICAKOVA, V. JENCOVA, E. K. KOSTAKOVA, M. SCHINDLER a D. LUKAS, 

2022. AC electrospinning: impact of high voltage and solvent on the electrospinnability 

and productivity of polycaprolactone electrospun nanofibrous scaffolds. Materials Today 

Chemistry [online]. 26. ISSN 24685194. Dostupné 

z: doi:10.1016/j.mtchem.2022.101025 

SIVAN, Manikandan, Divyabharathi MADHESWARAN, Jan VALTERA, Eva Kuzelova 

KOSTAKOVA a David LUKAS, 2021. Alternating current electrospinning: The impacts 

of various high-voltage signal shapes and frequencies on the spinnability and productivity 

of polycaprolactone nanofibers. Materials and Design [online]. 213. ISSN 18734197. 

Dostupné z: doi:10.1016/j.matdes.2021.110308 
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