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Vyroba hydrogelovych scaffoldii
v kombinaci s vlakennymi nosicCi pro
tkanové inzenyrstvi

Abstrakt

Jednim z klicovych faktoru tkanového inzenyrstvi (TI) je névrh
biologicky aktivnich scaffold s optimalnimi vlastnostmi pro da-
nou tkan. V posledni dobé se hydrogely tési znacnému zajmu jako
materidly pro pripravu scaffoldi pro TI diky své jedinecné kom-
pozic¢ni a strukturni podobnosti s prirozenou extracelularni matrix.
Vyvinout scaffoldy pro regeneraci nervové tkané je pro védce vel-
kou vyzvou. Jednim z moznych pristuptl v tomto sméru je vyuzi-
ti pravé hydrogelii. Ovsem diky velké komplexnosti nervové tka-
né a velmi slabé prirozené regeneraci je nutné takovéto scaffoldy
dale funkcionalizovat. V ramci této bakalarské prace je predsta-
vena vyroba hydrogelového scaffoldu na bézi Zelatiny sifovaného
f zafenim v kombinaci s orientovanymi strukturami mikrovlaken
z poly(e-kaprolaktonu) (PCL). K piipravé zelatinového hydrogelu
byla vyuzita praseci Zelatina s hodnotou Bloom 300, ktera byla si-
tovana [ zarenim davkou 25 kGy, coz je zaroven i sterilizacni davka
v biomedicinské praxi. K vyrobé mikrovlaken byl vyuzit PCL o mo-
lekulové hmotnosti 80 000 Da a zafizeni na vyrobu polymernich
vldken tazenim. Usp&$né se podafilo pFipravit kompozitni scaffold
na bazi zelatiny s mikrovlakny PCL na povrchu. Scaffold byl osa-
zen bunkami. Experimenty ukazaly, Ze Zelatina sifovand zarenim
B je v porovnani s zelatinou sifovanou glutaraldehydem biokom-
patibilnéjsi. Fluorescenéni mikroskopie dale ukézala, ze bunky na
materialu proliferuji. Dale byla patrna preference mikrovlaken bun-
kami a orientace bunék podél orientovanych mikrovladken, nicméné
doslo i k migraci po hydrogelu. Tyto vysledky naznacuji, Zze vytvo-
feny kompozitni scaffold by mohl slouzit jako zdklad pro material
vyuzivany v tkanovém inzenyrstvi nervové tkaneé.

Kli¢ova slova: tkanové inzenyrstvi, hydrogely, drawing, Zelatina,
polykaprolakton, sifovani § zarenim



Abstract

One of the key factors in tissue engineering (TI) is the design of bi-
ologically active scaffolds with optimal properties for a given tissue.
Recently, hydrogels have received considerable interest as materials
for the preparation of scaffolds for TI due to their unique composi-
tional and structural similarity to the natural extracellular matrix.
Developing scaffolds for nerve tissue regeneration is a major challen-
ge for scientists. One possible approach in this direction is the use of
hydrogels. However, due to the high complexity of nerve tissue and
the very poor natural regeneration, such scaffolds need to be further
functionalized. This bachelor thesis presents the production of a ge-
latin-based hydrogel scaffold crosslinked by g radiation combined
with oriented microfibre structures made of poly(e-caprolactone)
(PCL). Porcine gelatin with a Bloom value of 300 was used to pre-
pare the gelatin hydrogel, which was cross-linked with g radiation
at a dose of 25 kGy, which is also the sterilization dose in bio-
medical practice. PCL with a molecular weight of 80,000 Da and
equipment for the production of polymer fibers by drawing were
used to produce microfibres. A gelatin-based composite scaffold
with PCL microfibers on the surface was successfully prepared. The
Scaffold was seeded with cells. Experiments showed that radiati-
on cross-linked 3 gelatin is more biocompatible compared to glu-
taraldehyde cross-linked gelatin. Fluorescence microscopy further
showed that cells proliferate on the material. Furthermore, the pre-
ference of the microfibers by the cells and the orientation of the
cells along the oriented microfibers was evident; however, migrati-
on along the hydrogel also occurred. These results suggest that the
composite scaffold created could serve as the basis for a material
used in neural tissue engineering.

Keywords: tissue engineering, hydrogels, drawing, gelatin, poly-
caprolactone, [ cross-linking
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1 Uvod

Tkanové inzenyrstvi (TI) je rozvijejici se interdisciplindrni obor zahrnujici védu
o biomaterialech, bunécnou biologii, interakce mezi bunkami a materidly a cha-
rakterizaci povrchii. Cilem vyzkumu v této oblasti je obnovit, zachovat nebo zlepsit
funkce tkani, které jsou nemocné, poskozené, nebo byly ztraceny v dusledku nehod
¢i onemocnéni. TI tak nabizi alternativu k organové transplantaci, oblasti, ktera
dlouhodobé trpi nedostatkem dércii.

Jednou ze zkoumanych oblasti je TI nervové tkané, zameérujici se na lécbu a re-
generaci poskozeni nervii a centralni nervové soustavy (CNS). Nervova onemocnéni,
véetné akutnich poranéni, predstavuji znacny problém ve zdravotnictvi, a to z divo-
du vysokého poctu postizenych osob, vazné situace po trazech a znac¢nych financ¢nich
nakladl spojenych s zivotem po turazu.

Znacna pozornost je proto vénovana vyvoji novych scaffoldii a materiali, které
by se podilely na procesu hojeni nervové tkané. Vzhledem k omezené regeneracni
schopnosti nervové tkéané je v nervovém T1 Zadouci navrhovat scaffoldy, které bu-
dou aktivné podporovat proliferaci, orientované prodluzovani axont a myelinizaci.
S ohledem na pozadavky se hydrogely jevi jako jedna ze slibnych t¥id biomateriala
pro TI nervové tkané. Priklady vhodnych charakteristik hydrogelu mohou byt struk-
turadlni a mechanickd podobnost s nativni extracelularni hmotou ¢i vysoka porozita
umoznujici G¢innou vymeénu latek mezi poskozenou tkani a okolnim prostiedim.
Regeneraci nervové tkané lze dale podporit napiiklad vytvarenim orientovanych
vlakennych struktur. U téch bylo ukazano, ze nervové bunky davaji prednost orien-
tovanym mikrovlakniim pred nanovldkny pfi elongaci a proliferaci podél vldken.

V ramci této bakalarské prace je studovan kompozitni material na bazi zelatiny
ve spojeni s mikrovlakny z poly(e-kaprolaktonu) (PCL). Jsou porovnavany ruzné
koncentrace zZelatiny z hlediska manipulovatelnosti a rozpustnosti pri 37 °C. Déle
je porovnan vliv dvou riznych technik sitovani hydrogelu z hlediska cytotoxicity,
biokompatibility a vahovych tbytkt. Nakonec je pozorovano chovani bunék na kom-
pozitnim scaffoldu. V teoretické ¢asti jsou predneseny zakladni principy TI. Dale je
pozornost vénovana T1 nervové tkané a strategiim lécby poranéni periferni a cent-
ralni nervové soustavy. V neposledni fadé je jedna kapitola vénovana hydrogeltim
v tkanovém inzenyrstvi. V experimentalni ¢asti je popsana piiprava zelatinového
hydrogelu, jeho fyzikalni sitovani, sterilizace a nasledné provedené analyzy cytotoxi-
city, biokompatibility, véetné fluorescencéni mikroskopie (FLM), a vdhovych ubytku.
Také je prednesen proces vyroby kompozitniho materialu z zelatinového hydrogelu
s mikrovldkny PCL vyrobenymi metodou drawing, kterého je nasniména viabilita
bunék pomoci FLM. Soucasti je také vyhodnoceni dat ze zminénych analyz.
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2 Tkanové inzenyrstvi

V roce 1988 napsal tym J. P. Vacantiho ¢lanek s nazvem Selective cell transplantati-
on using bioabsorbable artificial polymers as matrices (Vacanti et al.; 1988). V tomto
clanku bylo popsano osazeni biologicky odbouratelnych polymerti hepatocyty, pan-
kreatickymi bunkami a bunkami tenkého streva potkani a mysi. Materidly byly
nasledné implantovany do zvirat, kde bunky vykazovali Zivotaschopnost, schopnost
se délit a vaskularizovat okolni bunécénou tkan. Tento koncept byl nazvan ,,chimé-
rickd neomorfogeneze®“ (chimeric neomorphogenesis) a poskytl zéklad pro to, co se
dnes oznacuje jako tkanové inzenyrstvi.

Tkanové inzenyrstvi (TI) muzeme definovat jako interdisciplinarni obor, ktery
vyuziva principy inzenyrstvi a prirodnich véd k vyvoji a uziti biologickych nahrad,
které obnovuji, udrzuji nebo zlepsuji funkci tkéni (Langer and Vacanti, 1993).

S prichodem klinické transplantace organi, mnoha pokroky v mediciné, mole-
kularni biologii, imunologii se objevila moznost druhé Sance na zZivot pro mmnoho
tisic pacientt, jelikoz dlouhodoby trend poukazuje na nedostatek darcii organii. Na-
priklad v roce 2017 postacovaly darované orgdany na zhruba 10 % transplantaci
(Manyalich et al., 2018).

TT je stale se rozvijejici obor, ktery by v budoucnu mohl nabidnout alternativu
k organové transplantaci a potencial pro zmirnéni diskrepance mezi po¢tem darct
a prijemcti organt.

2.1 Zakladni principy tkanového inzenyrstvi

Cilem TT je vyvijet materialy, které mohou slouzit jako biologické nahrazky tim,
ze napodobuji tkané. Tyto materialy nazyvame scaffoldy, prekladem leseni, jelikoz
jejich funkci je podporovat proristajici bunky. Zakladni principy a terapeutické
strategie 1é¢by tkani zahrnuji: (1) implantace cerstvé izolovanych nebo kultivova-
nych bunék, (2) implantace tkani sestavenych in wvitro z bunék a scaffoldi a (3)
regenerace tkani in situ za pouziti pouze scaffoldi (Griffith and Naughton, 2002).

Biologické tranplantaty je mozné dale délit na autotransplantdty - biologické
konstrukty vytvorené z vlastnich bunék pacienta, alotransplantdty - biologické kon-
strukty z jiného geneticky neidentického jedince a xzenotransplantdty - konstrukty
z jiného, nez lidského zivocisného druhu (Lu et al., 2003).

Scaffoldy jsou struktury, které maji replikovat prirozené trojrozmérné prostiedi
tkéani, tj. extracelularni matrix (ECM), aby se buriky mohly mnozit a usporadat do
tkani nebo organt, které si tak mohou zachovat svou specializovanou konfiguraci
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a morfologii. Mohou byt vyrobeny z prirodnich (napt. kolagen, decelularizované
matrice) nebo syntetickych materialu (poly(vinylalkohol), polymer kyseliny mlécné).
Scaffoldy dale musi byt biokompatibilni jak s tkanové specifickymi typy bunék, tak
s mistnim prostredim v lidském téle (Shafiee and Atala, 2017).

Rizné umeéle vytvorené tkané nebo organy proto vyzaduji jedinecné konstrukce
a materialy, tudiz musi byt scaffoldy vyrobeny se specifickymi vlastnostmi, jako je
velikost port, geometrie, propustnost a prostorové rozlozeni. Objemové a povrchové
vlastnosti materiali mohou také ovlivnit chovani bunék. Degradace materialu je
odvisla od slozeni materidlu a podminek panujicich v misté implantace. Pokud je
zadouci, aby byl scaffold degradovatelny, je vhodné, aby byla degradace scaffoldu
vyrovnavana produkci ECM bunkami, proristanim bunék scaffoldem a degradacni
produkty byly netoxické (Khademhosseini et al., 2006).

2.2 Materialy pro vytvareni scaffoldii

Vybér materialu je klicovym krokem pii vytvareni scaffoldu, a to z divodu komple-
xity parametri, jenz ma scaffold naplnit. Zde je nékolik parametri, které ovliviuji
vybér spravného materialu:

» Biokompatibilita - material nesmi mit negativni vliv na bunky, které maji
byt na ném kultivovany, tj. umozni kultivaci bunék. adhezi, proliferaci, dife-
renciaci a migraci bunék.

e Vhodné fyzikalni vlastnosti - materidl musi mit odpovidajici mechanické
a fyzikdalni vlastnosti, a to jak v pivodnim stavu, tak ve stavu, v jakém se bude
nachazet ve tkani. Dale by mél byt snadno vyrobitelny a manipulovatelny.

o Toxicita - material, véetné vSech meziproduktii rozkladu, nesmi byt toxic-
ky pro okolni tkan, pripadné nesmi vyvolat nezddouci imunitni reakci a byt
skodlivy jak v téle, tak po vylouceni z téla.

« Etika - material by mél byt v idedlnim ptipadé ziskan z etického, udrzitelného
zdroje

o Naklady na material - bud jako pifimé néklady nebo nepiimé néaklady, a to
i prostrednictvim modifikaci dalsimi aditivy nebo spojené s balenim a sklado-
vanim (Garrod and Chau, 2016).

Pri vybéru materialu déle rozlisujeme, zdali je material syntetického, ¢i organic-
kého ptivodu. Nasledné vytvareni kompozitnich materiali mize poskytnout optima-
lizaci vlastnosti materidli (vhodnéjsi mechanické vlastnosti, fizend degradace, lepsi
biokompatibilita, aj.). Obecné se jednd o vytvareni kombinaci prirodnich a syntetic-
kym polymerti, ke kterym je mozné pridat naptiklad i keramické a sklenéné mineraly
(Wubneh et al., 2018). Materiély lze také funkcionalizovat i biologicky aktivnimi lat-
kami, jako jsou rustové faktory, bunky ¢i lentivirové castice, které mohou napriklad
podporit specifickou genovou expresi (Martins et al., 2017; Avilés and Shea, 2010).
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2.2.1 Organické materialy pro vytvareni scaffoldi

Organické materidly se vyuzivaji v TI, jelikoz byvaji vétsinou pfirozené biokompa-
tibilni a vyvolavaji mensi imunitni odezvu. Umoznuji tak, aby doslo k prislusnym
interakcim mezi bunkami a materidlem, které nakonec vedou k expresi odpovida-
jicich bunécénych nebo biologickych vlastnosti. Organické materidly ovSsem vétSinou
postradaji potfebné mechanické vlastnosti. Byvaji zejména vhodné pro vyrobni pro-
cesy jako je napriklad hydrogelace, kryogelace ¢i fotopolymerizace. Déle je nutné po-
znamenat, ze ziskavani biologickych materidlia byva ¢asto spojeno s lidskymi a/nebo
zvirecimi zdroji, coz s sebou nese tskali kviili variabilité jednotlivych sarzi, omeze-
né dostupnosti darcu a etickym otédzkam (Garrod and Chau, 2016; Wubneh et al.,
2018).

Kolagen

Hojné vyuzivanym organickym polymerem je kolagen. Kolagen je vladknity protein,
ktery tvori vétsinu ECM vsech zivocichii. Molekula kolagenu se sklada z trojité srou-
bovice a dvou nehelikalnich oblasti na obou koncich Sroubovice. Trojita sroubovice
je urcujicim strukturnim prvkem vsech kolagenu. (Sorushanova et al.; 2018).

Kolagen plni vyznamnou roli pti udrzovani biologické a strukturdlni integrity
ECM. Kolagen v ECM je soucasti dynamického procesu, prochazi neustalou remo-
delaci pro spravné fyziologické funkce (Aszodi et al., 2006). Pfi snaze regenerovat
tkané se zda proto vhodnym cilem obnovit jak strukturalni integritu, tak proces re-
modelace nativni ECM, zejména pak obnovit jemné kolagenové sité, v jejichz ramci
probiha normalni fyziologicka regenerace (Cen et al., 2008).

Kolagen je napriklad klicovym materidlem druhé vrstvy lidské kuze (dermis)
a hraje dilezitou roli pti hojeni ran. Kolagen je schopen poskytnout vhodné lizko pro
fibroblasty, které podporuji proliferaci bunék v rané a tim zvysuji rychlost jeji hojeni.
Kromé proliferace bunék je kolagen uzitecny i pro dalsi faze procesu hojeni rany, jako
je hemostaza, zanétliva reakce a remodelace (Subhan et al., 2020). Biomaterialy na
bazi kolagenu jsou dale vyuzivany pro ndhradu a lécbu napi. chrupavek (Irawan
et al., 2018), kosti (O'Brien, 2011) a slach (Sorushanova et al., 2018). Kolagen se da
vyuzit v kombinaci s jinymi prirodnimi polymery, jako je fibroin, chitosan, kyselina
hyaluronova pro ziskani idealnéjsiho slozeni matric, aniz by byly obétovany zadouci
vlastnosti kolagenu (napt. bunééna adheze a biokompatibilita). Z téchto materialu
se nasledné daji vytvaret napriklad hydrogely, houbovité 3D struktury, ale i netkané
vlakenné scaffoldy (Irawan et al., 2018).

Rozsitenou alternativou kolagenu je zelatina, ktera byva oznacovana za jednu
z nejpouzivanéjsich latek s netoxickymi a biodegradabilnimi vlastnostmi v potravi-
nafském i nepotravinaiském primyslu (Andreazza et al., 2023). Zelatina je smési
vlaknitych peptidii a proteint, které lze ziskat denaturaci a ¢astecnou hydrolyzou
kolagenu typu I ziskaného z pojivovych tkani, kize a kosti zvirat (Catoira et al.,
2019). Zelatina je také hojné studovana v oblasti biomedicinskych aplikaci (Mohanto
et al., 2023) a jejimu vyuziti v oblasti TI se proto vénuje kapitola 3.1.
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Obrazek 2.1: Schématické zobrazeni struktur kolagenu. (a) Trojita sroubovice kolage-
nu. (b) Vodikové vazby v trojité sroubovici kolagenu. (c¢) Prufez trojitou sroubovici
kolagenu. Upraveno a prevzato z: (Sorushanova et al., 2018)

Kyselina hyaluronova

Kyselina hyaluronova (HA), nazyvana také hyaluronan ¢i hyaluronat, je jediny ne-
sulfatovy glykosaminoglykan (GAG), ktery se sklada ze stiidajicich se disacharido-
vych jednotek kyseliny D-glukuronové a D-N-acetylglukosaminu, které jsou spojeny
stfidavymi £-1,4 a (5-1,3 glykosidickymi vazbami (Mao et al., 2003). HA je jednou
z hlavnich slozek extracelularni matrix v kuzi, chrupavce a sklivei (Cai et al., 2005).

HA byla kombinovana s alginatem (Nam et al., 2006), poly-lyzinem (Ren et al.,
2009) nebo poly(ethylenglykolem) (PEG) funkcionalizovanym akrylatem k vytvo-
feni scaffoldi napf. pro regeneraci nervii (Mjahed et al., 2008) a opravy michy
(Horn et al., 2007). Bohuzel mechanické vlastnosti HA byly nedostatecné pro po-
uziti v tvrdém tkanovém inzenyrstvi (napi. pfi opravé chrupavky). Proto se rada
vyzkumnych skupin zabyvala vyvojem kompozitu na bazi HA, které obsahuji synte-
tické polymery, jako je kyselina polymlécéna-glykolova (PLGA) (Chang et al., 2009)
a poly(propylen fumarét) (Liao et al., 2007). Kromé poréznich scaffoldi z HA by-
ly vyvinuty i ,mikrokoralky*“ a nanovldkna na bazi GAG pomoci fazové separace,
respektive elektrospinningu (Vlierberghe et al., 2011).

COOH CH,OH

\

O

O

\

>=o

Obréazek 2.2: Chemicka struktura HA Prevzato z: (Viierberghe et al., 2011)
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Chitosan

Chitosan je castecné deacetylovana forma chitinu ziskavana predevsim z exoske-
letu korysu (Huang et al., 2005). Chitosan mezi biomateridly vynikd diky svému
rozsiteni, univerzalnosti a vlastnostem, mezi néz patii biologicka odbouratelnost,
biokompatibilita, hydrofilita, antibakteridlni a protiplisniové vlastnosti a podpora
hojeni ran (Sencadas et al., 2012). Existence 5-(1,4) glykosidickych vazeb mezi D-
-glukosaminem a N-acetyl-D-glukosaminem navic umoznuje chemické modifikace.
Tim miuzeme dosdhnout vyssi elasticity, pruznosti a vyvolat nizsi zanétlivou reakci
(Gu et al., 2013). Rozkladem chitosanu navic vznikaji aminocukry, které se mohou
v lidském téle zcela vstiebat. Tato kritéria proto ¢ini z chitosanu dobrého kandidata
pro sirokou skalu biomedicinskych aplikaci, jako jsou nosice 1é¢iv, chirurgické nité,
hojeni ran a pro tkanové inzenyrstvi (Islam et al., 2020).

Vodikové vazby v molekularni struktute chitosanu jej ¢ini tuhym a transformo-
vatelnym do filmt s vysokou mechanickou pevnosti. Praktické vyuziti chitinu je vSak
omezené kvili jeho Spatné rozpustnosti. Ovsem aminoskupiny D-glukosaminovych
zbytkt chitosanu mohou byt protonované, a tim se stat rozpustné ve zredénych ky-
selych vodnych roztocich (pH < 6). Tato zavislost rozpustnosti chitosanu na pH
umoznuje zpracovani za mirné kyselych podminek (Dey et al., 2016).

Biomaterialy zaloZené na chitosanu zatim nasly své uplatnéni napt. pti vytvareni
nahrad kosti a chrupavek, meziobratlovych plotének a krevnich cév (Islam et al.,
2020).

B - OH -
NH,
TO 0O
oHO
NH
OH
—= _ y
(0]

Obrézek 2.3: Chemicka struktura chitosanu. Prevzato z: (Viierberghe et al., 2011)

2.2.2 Syntetické materialy pro vytvareni scaffoldi

Syntetické materialy jsou kandidaty pro biomedicinské aplikace diky relativné snad-
né pripravé scaffoldii a moznosti manipulace a kontroly jejich chemicko-fyzikalnich
vlastnosti tak, aby vyhovovaly konkrétni aplikaci. Syntetické materidly se vSak vy-
znacuji horsi biokompatibilitou a degradac¢ni produkty byvaji ¢asto kyselého cha-
rakteru (Garrod and Chau, 2016; Wubneh et al., 2018). Mezi rozsifené a vyuzivané
polymery patii kyselina poly(mléénéa-ko-glykolovd) (PLGA) (Martins et al., 2017),
poly(ethylenglykol) (PEG) (Gravert and Janda, 1997), poly(e-kaprolakton) (PCL)
(Agarwal, 2010) a dalsi (Garrod and Chau, 2016).
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Kyselina poly(mlé¢na-ko-glykolova)

Kyselina poly(mlécna-ko-glykolova) (PLGA) patii mezi biodegradabilni alifatické
amorfni polymery. Syntéza kopolymeru PLGA mize pfimo zahrnovat kyselinu mléc-
nou a glykolovou nebo jejich cyklické diestery, laktid a glykolid. Co se tyce poméru
kyseliny mlééné (LA) a kyseliny glykolové (GA), nejcastéji pouzivany typ PLGA je
50:50, coz odpovida 50 % LA a 50 % GA ve struktufe kopolymeru. Pomér LA:GA
je velmi dulezity, jelikoz se od néj odvijeji fyzikalné-chemické vlastnosti (Martins
et al., 2017). V soucasné dobé existuji dva klasické pristupy k syntéze PLGA: (1)
primé polykondenzaéni reakce a (2) polymerace s otevienim kruhu nebo polyadice
(Erbetta, 2012).

Nemodifikované PLGA ve formé vlaknité membrany je hydrofobni, vyvolava ne-
specifickou adsorpci bilkovin a neprispiva k vyluénému rozpoznavani bunék a bioak-
tivaci. Proto je nutné vlakna PLGA modifikovat, aby ziskala bioaktivitu a specifickou
funkci. Zptisob funkcionalizace se poté odviji od pozadovanych vlastnosti a vyuziti.
PLGA miuze byt modifkovano napt. fosforecnanem vapenatym, kolagenem, HA, atp.
Tyto latky se pouzivaji napriklad ke zlepSeni osteokondukce a osteoindukce PLGA
vldken, tudiz k inzenyrstvi kostni tkdné (Jin et al., 2021). VIdknité scaffoldy na
bazi PLGA se hojné vyuzivaji i v jinych oblastech tkamnového inzenyrstvi, jako je
inZenyrstvi nervi, rohovky, vazivovych tkani a krevnich cév (Zhao et al., 2016).

O
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HO \T(\O/

O |
Y

Obrazek 2.4: Chemickd struktura PLGA

Poly(ethylenglykol)

Poly(ethylenglykol) (PEG), nékdy poly(ethylenoxid) (PEO), s molekulovou hmot-
nosti vyssi nez 20 kDa je hydrolyticky nerozlozitelny polymer s vynikajici rozpust-
nosti ve vodé a v mnoha riznych organickych rozpoustédlech (Gravert and Jan-
da, 1997). Vzhledem k tomu, ze PEG je hydroliticky nestépitelny a podléha pouze
omezenému metabolismu v téle, jsou celé polymerni fetézce vylucovany ledvinami
(<30 kDa) (Veronese and Pasut, 2005) nebo pripadné enzymaticky zpracovany jat-
ry (>30 kDa) (Webster et al., 2007). V aplikacich tkanového inzenyrstvi se obvykle
vyuziva PEG s molekulovou hmotnosti nizsi nez 50 kDa, aby se zajistilo jeho tplné
vylouceni z téla (Yamaoka et al., 1994).

PEG je hydrofilni a nenabity, tudiz vytvaii na povrchu biomaterialu vysoce hyd-
ratované polymerni spiraly, které i¢inné odpuzuji proteiny. Stlaceni hydratovanych
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polymernich spirdl molekulou proteinu vyzaduje energii k odstranéni navazanych
molekul vody. Pti tomto procesu navic PEG ztraci entropii, coz ¢ini proces adsorp-
ce proteinu termodynamicky nevyhodnym (Gombotz et al.; 1991). Tohoto efektu
lze vyuzit k vytvoreni inertnich polymernich povrchi, které lze nasledné modifiko-
vat vhodnymi molekuldrnimi skupinami (napft. peptidy nebo proteiny) k dosazeni
specifickych bunéénych interakei s biomaterialy (Tessmar and Gopferich, 2007). Mo-
difikaci materidli pomoci PEG (tzv. PEGylaci) lze rovnéz vyuzit k vytvoreni dlouho
cirkulujicich nosic¢t 1éCiv ¢i neznecistujicich povlaki, které zabranuji rastu bakterii
nebo adhezi bunék na katétry a lékarské implantaty (Vittaz et al., 1996; Zhang
et al., 1998).

PEG se vyuziva v kombinaci s materialy jako napiiklad PCL, PLA ¢i chitosanem
(Tessmar and Gopferich, 2007; Chaudhari et al., 2016) pro vytvareni scaffolda pro T1I
kosti (Tessmar and Gopferich, 2007), kozni tkané (Tsao et al., 2014) ¢ jako soucést
modernich nosi¢i 1é¢iv (Cho et al., 2016).
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Obrazek 2.5: Chemicka struktura PEG. Prevzato z: (Zarrintaj et al., 2020)

Poly(c-kaprolakton)

Poly(e-kaprolakton) (PCL) je alifaticky polyester slozeny z opakujicich se jednotek
hexanové kyseliny, ktery je mozny syntetizovat polykondenzaci kyseliny 6-hydroxy-
kapronové (6-hydroxyhexanové) a polymerizaci s oteviranim kruhu (ROP) monome-
ru e-kaprolaktonu (Agarwal, 2010). ROP poskytuje polymer s nizsi polydisperzitou
a vyssi molekulovou hmotnosti, proto je povazovana za vhodnéjsi metodu syntézy
PCL (Kim and Kim, 2015). PCL je rozpustny za pokojové teploty v organickych
rozpoustédlech (Sinha et al., 2004).

PCL se vyznacuje pomalejsi biodegradaci (v fadu mésict az nizsich roki), coz
je zpusobeno zejména hydrofobicitou péti opakujicich se CH, jednotek (Siddiqui
et al., 2018). Navrhovanym mechanismem degradace PCL je hydrolytické stépeni
esterovych skupin, kterd zpusobuje ndhodné rozstépeni fetézce (Johnstone et al.,
2013).

Vysokéd mechanickd pevnost, pomald degradace a neimunogenita z PCL ¢cini
vhodny biomaterial pro regeneraci mékkych i tvrdych tkani. Ackoliv hydrofobni po-
vahy, jeho role v aplikacich tkanového inzenyrstvi je zasadni diky moznostem tvorit
ruzné formy, jako jsou vldkna (Kim and Kim, 2015), povlaky (Yao et al., 2017) ¢
porézni struktury (Lee et al., 2016) a moZnostem syntézy s mnoha dalsimi syntetic-
kymi, pfirodnimi i keramickymi materidly (Siddiqui et al., 2018). PCL v kombinaci
s algindtem bylo vyuzito naptiklad pri vyrobé material pro TI chrupavky (Kundu
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et al., 2013), PCL v kombinaci s polypyrrolem se vyuziva v TT nervové tkané (Shafei
et al., 2016), ¢éi v kombinaci s polyamidem 6 pro TI cév (Abdal-hay et al.; 2017).

Obréazek 2.6: Chemicka struktura PCL. Prevzato z: (Labet and Thielemans, 2009)

2.3 Metody pro vytvareni scaffoldii

Rozvoj novych pristupt v biomediciné v poslednich dvou desetiletich vyvolal potfebu
vyvoje novych technologii vyuzitelnych pii zpracovani biodegradabilnich polymer-
nich materialt s prizptisobenymi fyzikalné-chemickymi vlastnostmi a degradac¢nimi
vlastnostmi. To vedlo k vyvoji fady novych technik a metodik umoznujicich vyrobu
mikro-a nanostrukturnich biodegradabilnich scaffoldit vhodnych pro aplikace v TI
a regenerativni mediciné. V zavislosti na materialu scaffoldu a strategii TI byly
vyvinuty rizné techniky a metody zpracovani s cilem optimalizovat konecéné vlast-
nosti scaffoldu z hlediska vnéjsiho tvaru a velikosti, morfologie povrchu a vnitini
architektury pro jednotlivé tkdné (Mota et al., 2012).

V této podkapitole je nastinén prehled zakladnich a béznych metod vytvareni
scaffoldii pro TI, a to jak pro vytvareni 3D poréznich struktur, tak vlakennych
nosicu.

2.3.1 Solvent casting a particle leaching

Solvent casting a particle leaching (SCPL) je relativné jednoduché technologie vyro-
by porézniho polymerni 3D struktury. Polymer se rozpousti v organickém rozpous-
tédle. Do roztoku se pak pridavaji c¢astice, predevsim soli, se specifickymi rozméry
(odpovidajici pozadované velikosti pérti). Smés se vytvaruje do konecné geometrie.
Lze ji napriklad odlit na sklenénou desku a vyrobit membranu nebo do trojrozmérné
formy a vyrobit 3D scaffold. Kdyz se rozpoustédlo odpari, vytvori strukturu kom-
pozitniho materialu sestavajiciho z ¢astic spolu s polymerem. Kompozitni material
se poté umisti do lazné, ktera c¢astice rozpusti a zanecha po sobé porézni strukturu
(Liao et al., 2001).
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Obrazek 2.7: Schematické zobrazeni SCPL. Upraveno a prevzato z: (Chahal et al.,
2019).

2.3.2 SusSeni mrazem

Technika suseni mrazem je univerzalni metodou pro vyrobu poréznich polymernich
scaffoldi, kterda nevyzaduje pouziti porogent. Pri této metodé dochazi ke zmraze-
ni vodného roztoku polymeru, coz vede k tvorbé ledovych krystall, kolem kterych
dochazi k agregaci polymeru (G.V et al., 2021). Odstranéni rozpoustédla nasledné
probihd vytvorenim podtlaku, coz vede k sublimaci. Vysledkem jsou propojené po-
rézni scaffoldy. Mozna rozpoustédlova rezidua se odstranuji sekundarnim susenim
a desorpci (Lu et al.; 2013). Smér zmrazovani mé vliv na morfologii péru scaffoldu
a muze vyustit napiiklad k vytvoreni smérové orientovanych pori. Tato technika
zahrnuje vyrobu siroké skély poréznich struktur a ¢asticovych materiali s pouzitim
polymert ve formé emulze, roztoku a koloidni suspenze (Qian and Zhang, 2010).

2.3.3 Additive manufacturing techniky

Additive manufacturing (AM) oznacCuje skupinu vyrobnich technik zaloZenych na
vytvareni pevného objektu z dat trojrozmérného (3D) modelu spojovanim materiali,
obvykle vrstvu po vrstvé. Mezi vyhody AM technik patii dosazeni slozitych tvaru
a mikrostruktur s vysokym stupném automatizace, presnosti a reprodukovatelnosti.
Mezi vyhody dale patfi moznost vyroby scaffoldi splnujicich specifické pozadavky
pacienta, pokud jde o velikost a geometrii tkanového defektu a autologni biologické
vlastnosti (Mota et al., 2012).

Jednou z metod, kterd spadd pod AM techniky je stereolitografie (SLA). SLA
je technika, kterd vyuziva ultrafialové (UV) svétlo nebo laser k selektivni polyme-
raci vrstev fotosenzitivniho polymeru. Po polymerizaci jedné vrstvy se konstrukéni
plosina spusti o danou vzdalenost a na vytvorenou vrstvu se nanese nova rovno-
mérné vrstva pryskyrice. Aby se zabranilo delaminaci mezi sousednimi vrstvami,
polymerace vrstvy se provadi prekrytim urcitého procenta predchozi vybudované
vrstvy. Postup se po vrstvach opakuje, dokud neni vytvoren 3D objekt. Dalsi kroky
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zpracovani zahrnuji odstranéni nepolymerizované pryskytice a dodatecéné vytvrzeni
za tcelem zlepseni polymerizace mezi vrstvami a sniZeni nerovnosti povrchu (Mel-
chels et al., 2010). Pfimé vyuziti SLA k vyrobé scaffoldia bylo mozné az po vyvoji
novych biokompatibilnich a biologicky odbouratelnych materiali, jelikoz priprava
fotositovatelnych kapalnych pryskyric obvykle vyzaduje toxickd rozpoustédla (Elo-
maa et al.; 2011) a komercéné dostupné pryskyrice (na bazi epoxidi nebo akryla-
tu) vhodné pro SLA jsou malo biokompatibilni a biodegradabilni (Melchels et al.,
2010). Rada studif prokézala potencidl téchto materiali a struktur jako implantéti
prostiednictvim in vitro analyz a in vivo studii, nicméné jen velmi malo scaffoldi
vyrobenych pomoci SLA bylo prozatim pouzito v klinickych studiich (Skoog et al.,
2013).

3D tisk je dalsi z metod AM. Je zaloZen na fizeném nanaSeni materidlu na vrstvu
po vrstvé pomoci inkoustové hlavy. Nespojité ¢asti materidlu slouzi jako podpora
pro budovany objekt. Po zhotoveni kazdé vrstvy se konstrukéni plosina posune smeé-
rem doli o vzdalenost odpovidajici tloustce nanesené vrstvy, nebo inkoustova hlava
o stejnou vzdalenost vys. Proces pokracuje vrstvu po vrstvé, dokud neni 3D objekt
vytvoren. Diky vysoké rychlosti vyroby a moznosti ziskat velkorozmérové modely pti
nizkych nékladech je tento proces zajimavy pro prumyslové aplikace (Mota et al.,
2012). Pro vyrobu scaffoldi pomoci 3D tisku byly zkoumény polymerni, keramické
a kompozitni materidly (Butscher et al., 2011).

2.3.4 Techniky vyroby netkanych textilii

Netkané scaffoldy se primarné vyznacuji vlaknitou a vysoce porézni strukturou,
kterd z nich ¢ini slibné materidly pro pouziti v tkanovém inzenyrstvi (Tuin et al.,
2016). Netkané textilie napodobuji nativni ECM a vzhledem ke své univerzalnosti
jsou hojné vyuzivany pti vyrobé scaffoldii. Netkané textilie lze dale funkcionalizovat
tak, aby poskytovaly specifické funkce vhodné pro regeneraci tkani. Mezi nejrozsitre-
néjsi techniky vyroby netkanych scaffoldu se radi elektrohydrodynamické techniky
(elektrospinning, elektrospraying) a melt blown (Trevisol et al., 2019).

Elektrospinning a elektrospraying

Elektrohydrodynamické techniky jsou zalozeny na ptsobeni elektrického pole na po-
lymerni roztoky. Zakladni sestava se sklada z vysokonapétového zdroje, zasobnikové
soupravy (napr. injekéni stiikacka a jehla s tupym hrotem, pumpa) a vodivy ko-
lektor. Napdajeci zdroj muze byt stejnosmérny (DC) nebo stiidavy (AC). Jednou
z nejrozsitenéjsich elektrohydrodynamickych technik je elektrospinning (Bhushan
et al., 2022).

Elektrospinning je proces, ktery vyuzivda vysoké napéti k vyrobé mik-
ro/nanovlaken z roztoku polymeru nebo roztavené kapaliny (Huang et al., 2003).
Rozlisujeme DC elektrospinning a AC elektrospinning.

DC elektrospinning vede k tvorbé trysek polymerniho roztoku s jedinou polari-
tou (bud kladnou, nebo zapornou). Pro shér vlaken je zapottebi elektricky aktivni
kolektor (Pokorny et al., 2014). U jednoduché sestavy se kapalny roztok polymeru
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Obrézek 2.8: Porovnani snimki ECM a netkanych textilii z elektronové mikroskopie.
a) Fibrinové sraZeniny (meéritko 3 um). b) ECM decelularizované bovinni rohovky
(méritko 2 pm) ¢) ECM decelularizované slachy (méritko 10 pm) d) Vidkna PCL
pripravené metodou melt blown (méritko 100 pm) e) Vidkna PCL pripravené meto-
dou elektrospinning (méritko 100 ym) f) Vidkna PCL pripravené metodou drawing
(méritko 500 um). Upraveno a prevzato z: (Strnadovd, 2021).

privadi do injekéni stiikacky a na hrotu jehly se vytvari kapicky v disledku povrcho-
vého napéti. Po privedeni vysokého elektrického napéti elektrostatické odpuzovani
prekona povrchové napéti a kapalina vytvari na hrotu tzv. ,Taylorav kuzel®. Z Ta-
ylorova kuzele se posléze vytvori nabité trysky polymerniho roztoku. Vzniklé trysky
jsou unéseny ke kolektoru, za letu dochéazi k odparu rozpoustédla a dlouzeni poly-
mernich vlaken. Na kolektoru se shromazduji jiz pouze vldkna, ¢imz vnika plosny
vlakenny ttvar. Vlakna maji obvykle prameéry ve skalach stovek nanometri az jed-
notek mikrometra (Bhushan et al., 2022; Xue et al., 2019; Sun et al., 2014).

Pii AC elektrospinningu podléha roztok soucasné pritazlivé i odpudivé coulom-
bické sile, protoze na néj puisobi kladna i zaporna polarita naboje. Nasleduje vytvore-
ni elektrického vétru nebo virtualniho kolektoru v disledku ionizace vzduchu v okoli
elektrody elektrickym polem (kladnym a zédpornym), které vznika mezi elektrodou
a okolnim plynem (Pokorny et al., 2014). Tyto ionizované plyny se pii kazdém vol-
taznim pulcyklu dostanou do kontaktu s vystupujicimi nabitymi segmenty trysek.
Soucasné jsou tyto opacné nabité segmenty vzajemné pritahovany, coz pusobi na
neutralizaci celkového naboje neseného tryskou. Tento vldknity proud je pak elek-
trickym vétrem posunovan vertikalné od elektrody, coz umoznuje sbér vldken na
elektricky neaktivnim kolektoru (Sivan et al., 2022).

Vyhody AC elektrospinningu oproti DC elektrospinningu spocivaji ve vyssim
stupni hydrodynamické nestability polymerni kapaliny a vytvoreni kompaktniho
vlaknitého svazku, ktery poskytuje odlisné moznosti sbéru vlaken. Kromé toho lze
na zasobnikovou soustavu privadét stifidavé napéti v riznych tvarech (nebo vlnéch)
a pri riiznych frekvencich, coz ovliviiuje zvlaknitelnost riznych polymernich roztoki
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(Sivan et al., 2022).

Ve srovnani s jinymi konvenénimi metodami vyroby scaffoldt jsou elektronspin-
ningova nanovldkna povazovana za idealni scaffold pro tkanové inzenyrstvi diky své
komplexni povrchové topologii napodobujici ECM, velkému povrchu a snadné funk-
cionalizaci (Xue et al., 2019). Existuje nékolik parametri, které ovliviuji velikost
nanovlaken, jako je molekulova hmotnost polymeru, vodivost a viskozita roztoku,
povrchové napéti, prutokova rychlost, napéti a vzdalenost mezi hrotem trysky a ko-
lektorem (Bhushan et al., 2022).

Pti electrosprayingu dochézi na kolektoru k tvorbé kapek sférického tvaru. Prin-
cip je podobny elektrospinningu, zamezi se vsak dlouzeni polymerniho retézce a tvor-
bé vlaken. Namisto vlaken se vytvari sférické struktury. Zménou parametri jako je
vodivost, napéti, koncentrace a povrchové napéti roztoku polymeru je tedy mozné
ovlivnit prechod z tvorby kapek na tvorbu vldken (Hartman et al.; 1999). Kromé
toho se pri zvyseni hustoty, pritoku a viskozity stiikaného polymerniho roztoku
prumér ¢astic zvétsuje (Yao et al., 2008). Electrospraying nachézi vyuziti naptiklad
v aplikacich pro fizené doddvani 1é¢iv (Chakraborty et al., 2009).

Elektrospinning a elektrospraying maji vsak i nevyhody, které ztézuji pouziti
téchto metod v primyslovém méritku. Mnoho polymert vyzaduje pouziti organic-
kych rozpoustédel skodlivych pro zivotni prostiedi, které jsou potieba k vyrobé poly-
mernich zvlaknovacich roztoki. Vyroba scaffoldi vyzaduje pouziti vysokého napéti
a je navic ¢asové narocnda (Dzierzkowska et al., 2021).

Obréazek 2.9: Schematické zobrazeni jehlového DC elektrického zvldknovani. 1...po-
lymerni roztok; 2...ddvkovaci injekcni strikacka; 3...jehla; 4...zdroj vysokého na-
peti; 5...oblast odparu rozpoustédla a dlouZeni polymeru; 6...podkladovy materidl;
7...uzemneny kolektor.

Melt blown

Dalsi metoda vyroby netkanych textilii, melt blown, prinasi alternativu k hydro-
dynamickym technikam. Proces melt blown, vyfukovani taveniny, je jednostupnovy
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proces, pri kterém se polymerni tavenina preménuje na netkanou textilii s nizkym
prumérem vlaken a povétsinou ndhodnou orientaci. Spradana vldkna jsou urychlova-
na pomoci horkého, rychle proudiciho vzduchu, ktery je ptimo vhanén na pohybujici
se podklad, ¢imz vznika propojend tkanina. Teplota horkého vzduchu se blizi teploté
pouzité taveniny. Dosazeny primeér vlaken je ve srovnani naptiklad s procesem elek-
trospinningu priblizné o tad vyssi, tedy 1-5 pm. Hlavnim omezenim v tomto ohledu
je dosavadni moznd vyuzitelna rychlost vhanéného vzduchu (Geus, 2016). Modifi-
kacemi melt blownu bylo vsak jiz dosazeno vyroby submikronovych vlaken, a to
s produkei vyssi, nez je mozné pii elektrospinningu v pramyslovém méritku(Bhat,
2015).

Jednou z vyhod technologie meltblown je schopnost zpracovavat i smési poly-
mertu. V procesu déale odpadaji problémy s manipulaci s toxickymi rozpoustédly
a se znecisténim zivotniho prostredi. Melt blown je ovSsem vhodny pouze pro termo-
plastické polymery, coz miize byt omezujici. Mezi bézné vyuzivané termoplastické
polymery se fadi napriklad PP, PET nebo PLA (Bhat, 2015).

Melt blown se jednak vyuziva na vyrobu vysoce kvalitnich filtri, membrano-
vych separaci, separatoru baterii, chirurgickych rousek a plasti a ochrannych odéva
(Kara and Molnar, 2021). V oblasti biomedicinskych aplikaci 1ze melt blown vyuzit
napiiklad v systémech fizeného dodavani lé¢iv (Balogh et al., 2015) a v TT kozni
(Gazzola et al., 2019) a kostni (Erben et al., 2015) tkané. Jednou z prvnich stu-
dii charakterizujici viabilitu lidskych koznich fibroblast byla naptiklad studie od
Gazzola et al., kde ukazali slibnou proliferaci, migraci a produkci ECM in vitro na
scaffoldu z PLA (Gazzola et al., 2019).

Drawing

Dalsi metodou vyroby netkanych textilii je drawing. U drawingu dochézi k vytazeni
jednoho vlakna z kapky polymerniho roztoku bez pouziti elektrického pole. Tato
metoda vyzaduje pouze ostry hrot nebo mikropipetu, coz se da povazovat za hlavni
vyhodu této techniky. PTi této metodeé se ostry hrot pouziva k vytazeni vlakna z kap-
ky predem naneseného roztoku polymeru, pripadné taveniny. Poté se rozpoustédlo
odpari diky velkému povrchu, coz zptisobi tuhnuti kapalnych vlaken. Misto ostrého
hrotu lze pouzit i duté sklenéné mikropipety s kontinualnim davkovanim polymeru,
aby se predeslo problému objemového smrstovani, které omezuje kontinualni tazeni
vldken a ovliviiuje jejich prumér (Beachley and Wen, 2010).

Ostry hrot ¢i mikropipeta se po ponoreni do roztoku jemné vytahne z kapali-
ny/taveniny a pohybuje se rychlostmi v rozmezi ptiblizné 0,1 - 5 m/s. V dusledku
toho se vldkna vytahnou a dlouzi na pozadovanou délku a na konci trajektorie se
ulozi na povrch dotykem konce mikropipety. Tento proces se obvykle nékolikrat
opakuje. Na kazdé tvrati je mozné opétovné davkovani polymeru pri dotknuti se
podlozky (Alghoraibi and Alomari, 2018).

Touto metodou lze vyrobit orientovana mikro/nanovlakna témér v libovolném
usporadani. Béhem vyroby vldken, lze kontrolovat (ménit) parametry vyroby, ja-
ko je rychlost tazeni, trajektorie nebo délka tazenych vldken. Tyto parametry déle
ovliviuji vlastnosti vznikajicich vlaken, predevsim priamér. Tato vyrobni technika
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je prozatim omezena na laboratorni méritko. Ackoliv je tento proces jednoduchy,
nanovlakna se tvori pouze po jednom, tudiz se jedna o diskontinualni proces s ma-
lou produktivitou. Produktivita by se vSak dala zvysit skalovanim mnozstvi hrota
a pipet (Alghoraibi and Alomari, 2018), ¢i naptiklad zménou designu metody, viz me-
toda ,brush spinning“ (Tokarev et al., 2015). P¥i ,brush spinningu® se vSak ztraci
moznost orientace jednotlivych vlaken do rtznych sméra a struktur, kterou napii-
klad vyuziva Yuan k tvorbé slozitych siti (Yuan et al.,; 2015). Pfi drawingu lze také
pouzit pouze viskoelasticky materidl, ktery odolava napéti vznikajicimu pri tazeni
a lze vyrabét pouze vldkna o relativné vys$sim prumeéru (Alghoraibi and Alomari,
2018).

Prestoze prvni zminky o drawingu jsou jiz z konce 19. stoleti (Boys, 1887), neni
drawing hojné vyuzivanou metodou v TI, a to kvuli své znacné specificité a ome-
zenim. Své uplatnéni by vsak mohl najit ve vyrobé scaffoldi pro specifické tkané
s orientovanou extracelularni matrix a bunkami. Svaly, slachy a nervova tkan mo-
hou byt prikladem takové tkané. Nervova tkan jako nervy mé vysoce orientovanou
strukturu. I samotné nervové buiiky, konkrétné jejich axony, musi byt prodlouzeny
a orientovany urCitym smérem (Strnadova, 2021). Bylo napiiklad ukézano, ze ori-
entované scaffoldy zlep$uji prodluzovani a orientaci axonu podél vldken (Novikova
et al., 2008). Dale bylo ukazéano, ze nervové bunky davaji prednost mikrovldknim
pred nanovlakny (Wang et al., 2010).
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Obrazek 2.10: Schematické zobrazeni metody drawing. a) Vytahovani vlidkna z kapky
polymerniho roztoku pomoci hrotu. b) Vytahovani vidkna z kapky pomoci ddvkovaci
mikropipety.

2.4 Tkanové inzenyrstvi nervové tkané

Nervovy systém obratlovei se sklada ze dvou hlavnich ¢asti: centralniho nervové-
ho systému (CNS) a periferniho nervového systému (PNS) (Schmidt and Leach,
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2003). Nervovy sytém je tvoren nervovymi burikami, neurony, které jsou zodpovéd-
né za prenos akéniho potencialu (nervového signalu), a podpurnymi bunkami zvané
neuroglie. Neuroglie jsou také specifické pro CNS (mikroglie, astrocyty, oligodendro-
cyty, ependymédlni buriky) a pro PNS (Schwannovy buriky, satelitni burky) (Rea,
2015). Ty zachovavaji fyzikalni a biochemickou strukturu nervové tkdné. CNS fungu-
je jako nosic a interpretator signali a zaroven jako generator vzruchti pro PNS. Pét
hlavnich slozek CNS tvoii mozek, micha, opticky, ¢ichovy a sluchovy systém (Schmi-
dt and Leach, 2003). Spojnici mezi CNS a perifernimi strukturami je PNS, jejimz
prostiednictvim se prendseji senzorické a excitacni signdly obéma sméry (z michy
nebo do michy). PNS je zodpovédnd za inervaci svalové tkané (Tian et al., 2015).

Neurony CNS jsou do jisté miry schopny regenerace poskozenych axont, ale tato
schopnost je velmi omezena (von Euler et al., 2002). PNS se po poranéni dokaze do
urcité zregenerovat a opravit. Regenerace je vsak c¢asto pomala a netplnda, protoze
prodluzovani axont zavisi na syntéze a transportu intracelularnich latek a rychlost
regenerace je podobnd rychlosti transportu axont, pfiblizné 1-3 mm/den (Scheib
and Hoke, 2013).

Nervova onemocnéni, véetné akutnich poranéni, jako je poranéni perifernich ner-
vi (PNI), poranéni michy (SCI), traumatické poranéni mozku (TBI) a chronicka
neurodegenerativni onemocnéni mohou zptsobit rizné poruchy funkce nervového
systému, tykajici se naptiklad fe¢i, paméti a vykonavani pohybu (Zhang et al., 2005).
a to z duvodu vysokého poctu postizenych osob, vazné situace po trazech a znacnych
financ¢nich nakladu spojenych s zivotem po trazu (Tian et al., 2015). Jen v Evropské
unii se odhaduje, Zze TBI mé na svédomi 57 000 tmrti a 1,5 milionu hospitalizaci
rocné (Majdan et al., 2017).

Strategie TI nervové tkané se v mnohém shoduji s obecnymi zakonitostmi T1I.
Vzhledem k omezené regeneracni schopnosti nervové tkané je v nervovém T1 zadouci
navrhovat scaffoldy, které budou podporovat uchyceni bunék, propojeni bunék (coz
zahrnuje také proliferaci a orientované prodluzovani axont) a myelinizaci (Strnado-
vé, 2021).

Podpory propojeni bunék lze dosahnout rtznymi zptsoby. Jednim z moznych
pristupt je vytvareni orientovanych struktur. Napriklad Corey et al. vytvorili scaf-
fold z orientovanych nanovldken osazeny dorzalnimi ganglii. Na orientovanych vlak-
nech vyrustaly neurity radialné ven z ganglii a pri kontaktu s vldkny se za nimi
otacely. Neurity také nikdy neopoustély vlakna a nerostly na okolnim krycim skli¢-
ku. Takovéto pristupy by mohly vést k opétovnému propojeni prerusenych axontii
a k funkénimu obnoveni (Corey et al., 2007).

Déle bylo prokazano, ze nervové bunky davaji prednost mikrovlaknim pted na-
novlakny. Podél mikrovlaken se axony prodluzuji, zatimco u nanovlaken bunky roz-
prostiraji své axony do vsech smérti. Orientovana vldkna také podporuji migraci
Schwannovych bunék, které jsou klicové pro regeneraci myelinu v PNS (Wang et al.,
2010). Myelinizace je velmi dilezitd pro obnovu regenerované nervové tkané a jeji
naslednou spravnou funkci, proto je nutné vytvaret scaffoldy podporujici obnovu
myelinové pochvy (Strnadova, 2021).

Je potteba dodat, ze vodivost hraje vyznamnou roli pti regeneraci nervové tkané.
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Zésadni funkci nervové tkané je vedeni akéniho potencidlu, coz je elektrochemicky
proces, proto se v nékterych studiich v oblasti nervového tkanového inzenyrstvi a léc-
by neurodegenerativnich onemocnéni vyuzivaji vodivé substraty a scaffoldy, aby se
zvysila diferenciace bunék a regenerace tkané. Nejcastéji pouzivanymi vodivymi po-
lymery v tkanovém inzenyrstvi jsou polypyrrol (PPy), polyanilin (PANTI), polythio-
fen (PTh) a poly(3,4-ethylenedioxythiofen) (PEDOT) (Vijayavenkataraman et al.,
2019).

2.4.1 Strategie lécby poranéni PNS

Strategie 1écby se podle typu nervové soustavy lisi. U mensich PNI se bézné pfi-
stupuje k chirurgickému prepojeni. Nedokonalé prepojeni s sebou vsak nese riziko
negativniho vlivu na obnovu funkce nervu. Pokud je poranéni periferni tkané rozsah-
lejsi, tak se bézné operuji nervové autotransplantaty. Transplantace nervové tkané
s sebou nese znacna omezeni. Mezi nevyhody tohoto pristupu patii mozna ztrata cit-
livosti a motorickych funkci v darcovském misté, nedostatecna dostupnost vlastniho
dércovského nervu a celkova nutnost dalstho operacniho zdkroku (Mackinnon and
Hudson, 1992). Za alternativu se povazuji také alografty a xenografty, ale vysledna
imunitni odezva omezuje jejich pouziti (Evans et al., 1994; Platt et al., 1990). Obje-
veni alternativy k autolognimu nervovému stépu a eliminace dvou operaci a odbéru
tkané od pacienta jsou povazovany za vyzvu pii poranénich PNS.

Soucasnym moznym Fesenim je navrh a vyvoj umélych ,nervovych vodicich kana-
la“ (,nerve guidance channels*; NGC), které fyzicky vedou regeneraci poskozeného
nervu spolu s lézemi. Obecné se NGC skladé z trubicového zatizeni s jednim lume-
nem, které funguje jako premostujici zafizeni pro opravu poskozenych perifernich
nervi tim, Ze izoluje regenerujici axony od jizvy a chrani je pfed kompresi okolni
tkani. NGC jsou vyhodné v tom, ze by mohly omezovat rist jizevnaté tkané v misteé
poranéni, prispivaji k proudéni axonii z proximalniho nervu, centralizuji ristové fak-
tory vylucované poskozenymi konci nervi a prispivaji k rozvoji axonti z proximalniho
nervu (Lackington et al., 2017).

Doposud bylo predstaveno nékolik rtiznych konstrukei NGC, zahrnujici:

e Jednoduché duté porézni nebo neporézni NGC, které se skladaji z podélné
orientovanych drazek na povrchu téla biomaterialu, které mohou byt modifi-
kovany bioaktivnimi molekulami. Takova usporadani nemusi poskytovat tpl-
nou reinervaci, a to v disledku disperze axonti nebo polyinervace riznych cili
axony téhoz motorického neuronu. Je mozné jich vyuzit naptiklad pro malé
1éze (< 30 mm) v senzorickych nervech.

o Porézni nebo neporézni NGC s jednim lumenem se sklddaji z vyplni (porézni
houby, gely a orientovana vldkna), které podporuji rehabilitaci tim, ze napo-
dobuji endoneuralni strukturu autolognich nervovych stépt. Vyplné by dale
mély napodobovat morfologii a slozeni intralumindlni matrix na bazi ECM
proteind, tudiz podporovat opravu poskozenych nervii.
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o Vicekanalové NGC napodobuji prirozenou kompartmentovou strukturu nervi.
Tato vedeni maji ve srovnani s NGC s jednim lumenem nékolik vyhod, véetné
snizeni rozptylu axoni, vétsi plochy povrchu pro modifikaci, migraci a uchyceni
bunék. Na druhou stranu jejich hlavni nevyhody, jako je snizend propustnost
a mechanicka pruznost, omezuji jejich pouziti pro nervové tkanové inzenyrstvi
(Amani et al., 2019).
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Obrazek 2.11: Zobrazeni a vlastnosti idedlntho NGC. Upraveno a prevzato z: (Dob-
lado et al., 2021).

Jednim z prikladi takového pristupu muze byt prace od Matsumoto et al., kte-
i1 vyrobili PGA-kolagenovou trubicku naplnénou kolagenovymi vlakny potazenymi
lamininem. Pouzili sitku PGA k vyztuzeni nervového vodiciho kanalu, aby zabranili
rychlé degradaci kanalu a zachovali potiebny prostor pro axialni prodlouzeni. Po pre-
ruseni periferniho nervstva v levém peronealnim nervu (12 pst plemene bigl; sekce
80 mm) a implantaci materidlu doslo po 10-12 mésicich k obnoveni chiize bez zatéze
na témér normalni iroven. U kontrol nebylo dosazeno ani elektrofyziologického, ani
histologického obnoveni (Matsumoto et al., 2000).

Dale k porovnani vlivu vodivosti naptiklad Shafei et al. vytvorili vodiva nano-
vlakna z PCL/PPy. Materidl byl nejdrive otestovan na biokompatibilitu pomoci
bunécné linie 1.929. Nésledné byla na materidlu testovana bunécéna linie PC12, mo-
delové bunky pro diferenciaci neuronti a neurosekreci. Byla pozorovana diferenciace
bunék PC12 a rust neuriti, ke kterym doslo po 4 dnech kultivace na scaffoldech. Ve
srovnani s PCL bez povlaku byly bunkami pokryty vyrazné vétsi plochy PCL pota-
zeného PPy. Ziskané vysledky z barveni vlaken naznacily vysoky potencial vodivého
scaffoldu pro pouziti v nervovém tkanovém inzenyrstvi (Shafei et al., 2016).
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2.4.2 Strategie lécby poranéni CNS

Soucasné lécebné postupy pro obnovu a regeneraci CNS po trazech maji znacna
omezeni. Pocateéni poskozeni mé za nasledek rychly pribéh akutnich priméarnich
poranéni a ucelem stavajicich 1é¢ebnych postupi je zabranit sekundarnimu posko-
zeni (Bracken et al., 1990). U TBI, podobné tak i u SCI, je ucelem a strategii
lé¢by minimalizace dalstho poskozeni vzhledem k nevratnému pocatecnimu posko-
zeni mozku. Dostateéné zasobovani kyslikem, prutok krve a tlak piisobici na okolni
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ny chirurgicky zakrok k odstranéni hematomi a opravé pohmozdénin (Ziebell and
Morganti-Kossmann, 2010).

Vzhledem k omezené schopnosti organismu regenerovat axonalni drahy vyvstava
potfeba biomimetickych pristupt, které budou schopny preklenout nervovou lézi
a zaroven budou poskytovat optimalni morfologické, chemické a biologické podnéty
pro obnovu nervové tkané. U poranéni spojenych s CNS je navic potieba zabranéni
inhibice regeneracnich schopnosti neuront okolni tkani (Tian et al., 2015).

Zabranéni inhibice mtze byt zprostiedkovano fadou faktorti. Mezi né patii na-
vadéci molekuly (guidance molecules) a adhezivni faktory. Nésledné prodluzovani
neuritd smérem k prislusnym rastovym latkam v jejich okoli se nazyva chemotaxe.
Tyto chemické signaly jsou gradienty diftiznich trofickych faktori, ale mohou to byt
také chemické latky vdzané na povrch bunék nebo ECM (Lundborg, 1988).

Mechanické vlastnosti materialu jsou také dilezité pro rist neuriti. Ku prikladu
prace skupiny Bellamkonda et al. poukazala na vztah mezi velikosti hydrogelovych
pért a ristem neuriti (Bellamkonda et al.; 1995).

Obecnou strategii 1écby poranéni CNS z pohledu TI je tedy design vhodného
biomaterial s inkorporovanymi aktivnimi latkami, které podporuji proliferaci nové
tkdné, ¢i alespon zabranuji inhibici regenerace okolni tkani (Oliveira et al., 2018).
Byly naptiklad vytvoreny kandly z poly(2-hydroxyethylmetakrylat) a methylmetha-
krylatu (pHEMA-MMA) naplnéné fibroblastovym rustovym faktorem 1 (FGF-1)
pouzité nejprve k preklenuti transekce sedactho nervu (Midha et al., 2003) a poté
s odliSnym, upravenym designem k preklenuti michy (Katayama et al., 2006). Axo-
ny prekonaly 10 mm 1ézi mezi zcela oddélenymi pahyly nervu (Midha et al., 2003).
Hlavnim problémem kanalki pHEMA a pHEMA-MMA vsak byl ¢aste¢ny kolaps
po implantaci. Tento problém byl vyresen implantaci civkou vyztuzenych kandalka
pHEMA-MMA /pHEMA, s FGF-1, které poskytovaly rovnocennou regeneraci pri
uplné transekci michy v porovnani s autotransplantaty (Katayama et al., 20006).
nych mikrotkdnovym inzenyrstvim. Obsahoval primarni kortikalni neurony a dlouhé
axonalni drahy zachycené na hydrogelovych mikrotubulech. Toto usporadani napo-
dobuje sedou a bilou hmotu. Autori material ddle optimalizovali pfidanim tenké vrst-
vy karboxymethylcelulézy s nizkou viskozitou, aby ziskali mékéi material podobny
konzistenci mozku a také aby umoznili jeho bezjehlové podani. Scaffold podporoval
viabilitu neuronii a dlouhodobou axonalni cytoarchitekturu po dobu 22 dnii a pri-
danim karboxymethylcelulozy se zvysila tuhost, coz umoznilo minimalné invazivni
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bezjehlovou implantaci do mozku potkanu (Harris et al., 2016).

V neposledni tfadé skupina Zou et al., kterd se dlouhodobé zabyva funkciona-
lizovanymi kolagenovymi scaffoldy pro kompletni opravu poranéné michy, navrhla
kolagenovy scaffold s orientovanymi elektrospinningovymi PCL vldkny. Scaffold byl
dale funkcionalizovany. Na scaffoldy byly nasazeny bud lidské mezenchymélni kme-
nové buriky (hMSC) nebo lidské neurdlni kmenové buriky (hNSC) a implantovany
potkantim s kompletné pferusenou michou. Zatimco oba typy 3D-inZenyrskych kon-
strukti Uc¢inné snizovaly tvorbu gliové jizvy, po implantaci hNSC scaffoldu bylo
v 1ézi nalezeno vice regenerujicich neuronii a nervovych vldken (Zou et al.; 2020).

2.4.3 Mechanické vlastnosti nervové tkané

Mechanické vlastnosti jsou zasadnim faktorem pro kazdy biomaterial implantovany
do tkané. Tuhost mistniho tkanového mikroprostiedi se podili na chovani bunék,
a je proto nedilnou soucasti pro urceni Uc¢innosti biomateriali regenerativni medi-
ciny. Mechanické vlastnosti biomaterialu urcuji reakci hostitelské tkané. Napriklad
astrocyty jsou vysoce mechanosenzitivni a Spatné prizptisobené mechanické vlastnos-
ti zpusobuji hypertrofii bunék, zvysi produkci glidlniho fibrildarniho proteinu (GFAP)
a fenotypovou odpovéd podobnou té, ktera je pozorovana po poranéni CNS (Bartlett
et al., 2020).

Mechanické vlastnosti dale mohou ovlivnit reakci a fenotyp terapeutickych bu-
nék. Bylo naptiklad ukazano, ze tuhost materidlu méni diferenciaci, adhezi a migraci
kmenovych bunék (Clause et al., 2010). Mechanické vlastnosti substratu nebo tka-
né také ovliviiuji chovani neuronti, véetné rychlosti prodluzovani neuritu (Balgude,
2001), sméru axonalniho ristu (Flanagan et al., 2002) a rozsahu vétveni neuriti
(Koch et al.; 2012). V neposledni fadé jakékoli nepriméfené sily vyskytujici se na
rozhrani biomaterial-tkan narusi strukturalni kontinuitu a brani prochazeni bunék
nebo axont. Navic zmény mechanickych vlastnosti hostitelské tkané CNS pri po-
ranéni mohou mit vyznamné dtsledky pro regeneraci neuronti. Tyto zmény vsak
dosud nebyly plné charakterizovany (Bartlett et al., 2020).

Mechanické vlastnosti biomateriali pro opravu CNS jsou stale nedostatecné cha-
rakterizovany. Diivodem je predevsim obtizna kvantifikace mechanickych vlastnosti
tkané CNS souvisejici naptiklad se zménou vlastnosti tkané post-mortem, variace
vlastnosti dle anatomické oblasti a nasledné primé porovnani s biomaterialy pro
opravu CNS (Bartlett et al., 2016).

Muzeme vsak urcit nékteré zakladni parametry pro porovnani. Mezi hlavni typy
mechanické analyzy patii deformace v tahu, tlaku, smyku a krutu. Méreni miizeme
déle rozdélit na staticka a dynamické (Guimaraes et al., 2020). Mezi né se da zaradit:

e Tuhost — mira, do jaké muze pfedmét odolavat vnéjsi deformaci.

o Deformace - odezva systému na aplikované napéti, které je kvantifikovano
velikosti deformace v materialu vzhledem k jeho pocatecni referenc¢ni velikost.

« Youngiv modul pruznosti (E) - vyjadiuje pomér mezi mechanické napéti
v tahu a pomérnym prodlouzeni pod napétim.
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e Modul pruznosti ve smyku (G) - vyjadiuje pomér mezi smykovym napé-
tim a pomérnym zkosenim (Guimaraes et al., 2020).

» Viskoelasticita — termin pouzivany k popisu substratii, které vykazuji jak
viskozni (tekuté), tak elastické (pevné) deformacni charakteristiky.

« Elasticky modul pruznosti (E’) — elastickd slozka komplexniho modulu
souvisejici s konstantou pruziny a podobna Youngovu modulu. Urceno fazovou
slozkou cyklu dynamické mechanické analyzy (DMA).

o Ztratovy modul pruznosti (E”) — viskdzni slozka komplexniho modulu
zpusobena chovanim podobnym kapaliné. Souvisi s tlumenim (ztrata/ztrata
mechanické energie) a je ur¢en mimofazovou slozkou cyklu DMA.

« Komplexni modul pruznosti (E*) — celkovd indikace tuhosti, slozena
z kompozitu akumulaéniho a ztratového modulu.

e Tan ¢ - pomér ztratového a elastického modulu. Predstavuje mechanické tlu-
meni nebo vnitini tfeni viskoelastického systému. Vysoka hodnota indikuje,
ze materidl ma vyznamnou nepruznou deformacni slozku a naopak (Bartlett
et al., 2016).

V zavislosti na pouzitém méreni a anatomické oblasti nervové tkané je mozné
v literatutfe najit rizné hodnoty mechanickych vlastnosti. Pro michu lze napiiklad
dohledat hodnoty E v rozmezi 0,5 - 1,5 kPa (Saxena et al., 2012), hodnoty E =
1,19 £ 0,13 MPa pro tahovou deformaci (Oakland et al., 2006) a komplexni modul
pruznosti v rozmezi 6 - 9 kPa pTi dynamickém testovani. Je tieba opét zduraznit, ze
mechanické vlastnosti tkani CNS se lisi vyrazné podle anatomické oblasti. Hrudni
micha vykazuje vyznamné tuzsi chovani nez kréni nebo bederni. Tkané také mohou
vykazovat anizotropni vlastnosti (Bartlett et al., 2016). Hodnoty E pro samotny
nerv se in vivo mohou pohybovat v okoli 50 kPa (Ma et al., 2013), pro mozek se pak
modul pruznosti v tahu pohybuje v okoli 1 - 3 kPa (Guimaraes et al., 2020).

Jak jiz bylo naznaceno, mechanické vlastnosti scaffoldii jsou pro nervové TI za-
sadni. Scaffoldy musi napodobovat mechanické vlastnosti tak, aby umoznily uchy-
ceni a spravny vyvoj bunék (Villanueva-Flores et al., 2023). Napriklad mechanické
napéti, kterému je vystavena neuronalni membrana podél povrchového rozhrani sca-
ffoldu, urcuje rist a smér axonu (Madhusudanan et al., 2020).

S ohledem na pozadavky na mechanické vlastnosti nervové tkdné se hydrogely
jevi jako jedna ze slibnych t¥id biomaterialt pro nervové T1. Hydrogely jsou materi-
aly vyrabéné z prirodnich a syntetickych polymerii s vysokym obsahem vody, vyso-
kou pérovitosti a mechanickymi vlastnostmi podobnymi vlastnostem nativni tkané
(Politron-Zepeda et al., 2024). Diky tomu lze hydrogely strukturné a mechanicky
upravit tak, aby napodobovaly rizné tkané a prispivaly k regeneraci prostirednic-
tvim mechanické podpory tkané (Bertsch et al.; 2022). Bylo napriklad prokazano,
ze kortikalni neurony kultivované v hydrogelu vykazuji lepsi viabilitu bunék a pro-
dlouzeni neuronti, pokud se modul pruznosti hydrogelu blizi modulu pruznosti ECM
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(Politrén-Zepeda et al., 2024). Nakonec, vzhledem k omezené schopnosti regene-
race nervového systému se hydrogely hojné pouzivaji v aplikacich, které zahrnuji
uvoliiovani neurotrofnich faktori a daldich latek podporujicich nervovy rust (Mad-

husudanan et al., 2020).
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3 Hydrogely v tkanovém inzenyrstvi

Hydrogely jsou fyzikalné nebo chemicky zesitované polymerni sité, které jsou schop-
ny absorbovat velké mnozstvi vody. Podle ¢asto vyuzivané definice jsou hydrogely
vodou nasaklé, zesitované polymerni struktury obsahujici:

» kovalentni vazby - vzniklé reakci jednoho nebo vice komonomert,
o fyzikalni pri¢né vazby - zptusobené propletenim rfetézctl,

» slabé vazebné interakce - véetné vodikovych vazeb nebo silnych van der
Waalsovych interakci mezi retézci nebo

» krystaly - spojujici dva nebo vice makromolekularnich fetézci (Peppas, 2000).

Jedno z prvnich vyuziti se datuje do roku 1960, kdy Wichterle a Lim predstavili
vyuziti hydrofilnich siti zesitovaného pHEMA jako materialu pro mékké kontaktni
¢ocky (Wichterle and Lim, 1960).

Hydrogely lze délit v zavislosti na riznych parametrech, jako jsou metody pripra-
vy, celkovy ndboj a mechanické a strukturni vliastnosti. Na zdkladé metody pripravy
1ze rozlisit hydrogely homopolymerni a kopolymerni. Hydrogely lze klasifikovat jako
neutralni, aniontové nebo kationtové v zavislosti na nabojich zakladnich stavebnich
jednotek. Déale lze provést klasifikaci podle fyzikalni struktury na amorfni, semi-
krystalické, s vodikovou vazbou, supramolekuldrni nebo hydrokoloidni (Vlierberghe
et al., 2011).

Hydrogely jsou vhodné pro ruzné aplikace ve farmaceutickém a zdravotnickém
prumyslu. Diky své mékké a gumovité konzistenci a schopnosti zadrzovat velké
mnozstvi vody se podobaji zivym tkanim. Navic jejich vysoky obsah vody prispiva
také k jejich biokompatibilité (Ovsianikov et al., 2011). Kromé toho lze do matric
hydrogelii inkorporovat 1é¢iva ¢i ristové faktory, které se nasledné uvolnuji podle
riznych profili uvolnovani v zavislosti na vlastnostech hydrogelu. Hydrogely tak
mohou fungovat jako nosice 1é¢iv (Cai et al., 2005).

Hydrogely také vykazuji minimalni tendenci adsorbovat proteiny z télnich teku-
tin, protoze maji nizké mezifazové napéti. Je vsak treba poznamenat, ze prirodni
polymery véetné kolagenu, zelatiny, GAG a jejich derivati maji casto vysokou afi-
nitu k proteinim piritomnym v séru (Vlierberghe et al.; 2011). Pfirodni polymery
dale maji prirozena vazebna mista, ktera jsou zodpovédna za zvysenou interaktivitu
mezi buntkami a hydrogely. Lze je také modifikovat k zajisténi lepsich regeneracnich
vlastnosti (Politron-Zepeda et al., 2024).
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Prirodni hydrogely, zejména pak hydrogely z kolagenu, chitosanu a celuldzy
se vyuzivaji i v TI nervové tkané (Politron-Zepeda et al., 2024). Mofrad a Sha-
mloo vyrobili termoreaktivni chitosanovy hydrogel s vodivymi orientovanymi nano-
vlakny slozenymi z PCL/Zelatiny /jednosténnych uhlikovych nanotrubicek (Mozh-
dehbakhsh Mofrad and Shamloo, 2023). Vyznamnou roli v TI nervové tkdné hraje
i zelatina. Naptiklad Fan et al. vytvorili 3D zelatinovy metakrylatovy (GelMA) hyd-
rogel v kombinaci s hNSC, ktery pomohl zartstani, potlacil tvorbu gliovych jizev
a podporil axonalni regeneraci (Fan et al., 2018).

Makroskopicka troveri Uroveri polymernich siti Molekuldrni troveri

Neporézni struktura

Velikost gelu

S S—

5 . ’
fL -

Obrazek 3.1: Schematické zobrazeni hydrogelia. Upraveno a prevzato z: (Li and Mo-
oney, 2016).

3.1 Zelatinové hydrogely

Zelatina je jednou z nejpouzivanéjsich latek s netoxickymi a biodegradabilnimi vlast-
nostmi v potravinarském i nepotravinarském pramyslu. Pouziva se napiiklad k pod-
pore zelirovani, stabilizaci, zahustovani, emulgaci a tvorbé filmi. Tradiéni zelatina
je zivocisného puvodu a vyrabi se z kosti, chrupavek, slach, vazi a ktze zvirat, jako
je skot, prasata, ryby nebo kurata (Andreazza et al., 2023).

Zelatinové hydrogely jsou smési vldknitych peptidii a proteintl a lze je ziskat
denaturaci a ¢astecnou hydrolyzou kolagenu typu I ziskaného z pojivovych tkani,
ktize a kosti zvitat. V zavislosti na zptisobu ziskani existuji dva zakladni typy zelati-
ny: zelatina A zpracovand kyselinami (pH 1-3) a zelatina B zpracovana alkalickymi
roztoky, pricemz typ A je pro TI vyhodnéjsi (byva méné kovalentné zesitovany)
(Catoira et al., 2019). Zelatina mtze byt také ziskédvana enzymatickou degradaci
kolagenu diky sekvencim citlivym na metaloproteinazy na jeho matrici (Suvarna-
pathaki et al., 2019). Kromé toho je Zelatina atraktivni diky vlastnostem jako jsou
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amfoterismus, rozpustnost ve vodé (pri 37 °C), neimunogenicita, bunééna adheze,
funkéni skupiny umoznujici sitovani a relativné levnd pofizovaci cena (Qiu et al.,
2020).

Zelatina m4 nevhodné mechanické vlastnosti pro nahradu vétsiny tkén{ a poma-
lou rychlost degradace, zejména za urcitych fyziologickych podminek, coz zptsobuje
problémy pfi strukturovani hydrogelii a scaffoldi ze zelatiny. K napravé tohoto
problému se Zelatina zpracovava fyzikdlnim, enzymatickym nebo chemickym zesito-
vanim a vytvari 3D sit (Mohanto et al., 2023).

3.1.1 Fyzikalné-chemické vlastnosti Zelatiny

Charakterizace fyzikalné-chemickych vlastnosti materidlu je nedilnou soucasti vy-
hodnoceni jeho utility. Z chemického hlediska se zZelatina sklada z 18 druhu
komplexnich aminokyselin, z nichz zhruba 57 % tvori glycin, prolin a hyd-
roxyprolin. Zbyvajicich asi 43 % =zastupuji dalsi vyznamné skupiny aminoky-
selin, jako je kyselina glutamova, alanin, arginin a kyselina asparagova (Sul-
tana ot al., 2018). Zelatina se skladd z 25,2 % kysliku, 6,8 % vodiku, 50,5
% uhliku a 17 % dusiku (Nur Hanani et al, 2014). Strukturdlné se ze-
latina sklddd z raznych polypeptidovych Tetézcu, jako jsou a-fetézce (jeden
polymer/jediny Tetézec), [-fetézce (dva kovalentné zesiténé a-fetézce) a -
fetézce (tfi kovalentnd zesiténé a-fetézce) o moldrni hmotnosti pfiblizné 90-10,
respektive 180-10% a 300-10% g/mol (Alipal et al., 2021).

Pri tepelném zpracovani se zelatina rozpousti na koloidy, ale pti teploté nizsi nez
35 az 40 °C gelovati (Williams and Phillips, 2003). Pfi dlouhodobém varu je mozné
vlastnosti zménit v dusledku degradace, gel by se po ochlazeni nereformoval. Kro-
mé toho se viskozita a gelovitost zelatiny méni s relativnim rozlozenim molekulové
hmotnosti, pficemz ji lze ovlivnit stavem elektrolytt, pH a teplotou (Alipal et al.,
2021).

Parametrem, ktery je také potreba pri pracovani s zelatinou pro tucely TI zo-
hlednit, je izoelektricky bod. Izoelektricky bod zelatiny (8,0 typu A; 4,9 typu B) je
vlastnost, ktera ovliviiuje celkovy ¢isty ndboj ¢astic zelatiny (Bello et al., 2020).

V zavislosti na pouziti se fyzikalni vlastnosti zZelatinovych hydrogeliit mohou cha-
rakterizovat na zdkladé mechanickych vlastnosti, rychlosti degradace a bobtnani.
Z hlediska mechanickych vlastnosti jsou hydrogely charakterizovany modulem pruz-
nosti a modulem viskozity. Hydrogely jsou povazovany viskoelastické materialy. Je-
jich mechanicka pevnost zavisi na hustoté zesitovani, avsak ¢im je gel pevnéjsi, tim
méné muze absorbovat vodu (Catoira et al., 2019).

Mechanické vlastnosti jsou c¢astecné reprezentovany hodnotou ,,Bloom“ Bloom
je primo timérny zelirovacimu potencidlu, a tim i pevnosti zelatiny, pricemz komerc-
né dostupna zelatina ma obvykle hodnotu Bloom 50 az 300 (Bello et al., 2020).
Za ucelem stanoveni standardni hodnoty Bloomu se po 18 hodinach od ulozeni gelu
pri teploté 10 °C vyhodnocuje sila potiebnd ke stlaceni povrchu 6,67% gelu pistem
o konkrétnim tvaru a velikosti 4 mm. Bloom (relativni molekulova hmotnost extra-
hované zelatiny) je zavisly na fazich extrakce, pricemz Bloom je vyssi v pocatecnich
fazich extrakce ve srovnani s témi, které prochézeji uplnou hydrolyzou (Karim and
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Bhat, 2008; Alipal et al., 2021).

Moduly pruznosti jsou u zelatin silné ovlivnény teplotou v okoli fyziologickych
teplot, jelikoz zde dochdzi k prechodu sol-gel. Se zvysujici se teplotou klesa E*, toho
se da také vyuzit ke stanoveni bodu tani. U dynamického méfreni modult pruznosti
u zelatin bézné plati, Ze se zvysujici se frekvenci oscilaci nartsta E’ i E” nezavisle na
teploté. Hodnoty E’ nezesifovanych zelatin se bézné za teploty 0 °C pohybuji okolo
1 kPa, hodnoty E” pak v rozmez{ 10 - 100 Pa (Ahmed, 2017).

Patrné rozdily jsou i mezi riznymi druhy zZelatin. Naptiklad Sarbon et al. porov-
navali G’ kuteci a hovézi zelatiny. Hodnoty G’ pro kuteci Zelatinu byly vyssi nez pro
hovézi zelatinu pri vSech koncentracich, coz naznacuje, ze mezimolekularni interak-
ce hovézi zelatiny je slabsi nez u zZelatiny kufeci. Gely kufeci i hovézi zelatiny pri
koncentraci 3 % (w/v) vykazovaly mirnou zavislost G’ na oscilacni frekvenci DMA,
zatimco pii koncentraci 5, 7 a 10 % (w/v) byly gely kufeci i hovézi zelatiny témeér
nezavislé na oscilacni frekvenci (Sarbon et al., 2013).

Fyzikalni sit zelatiny obvykle drzi pohromadé vodikové vazby mezi jednotlivymi
segmenty. Zelatinové gely vSak nejsou pii fyziologické teploté (a vyssi) stabilni kviili
tepelné reverzibilité (pri teploté 37 °C se konformace trojsroubovice opét vraci do
svinutého stavu a gel se tak reverzibilné rozpusti do roztoku) (Guo et al., 2018).
To omezi pouziti pro tkanové inzenyrstvi nebo podavani 1éciv, kde se vyzaduje,
aby gely byly stabilni po uréitou dobu pri fyziologickych podminkach (Bello et al.,
2020). ReSenim tohoto problému miize byt stabilizace Zelatinovych gelii chemickym,
fyzikdlnim nebo enzymatickym sitovani (Alipal et al., 2021).

3.1.2 Sitovani zelatiny

Zahtivanim zelatiny se rozpousti koloidni struktura. Pti teplotach nizsich nez 35 az
40 °C dochézi ke gelaci, jelikoz teploty tani/tuhnuti zelatin se pohybuji v rozmezi
31,7 °C az 34,2 °C. Stalost zelatiny a jeji mechanické vlastnosti lze vsak zlepsit sito-
vanim. Sitovani hydrogelti mizeme rozdélit na dva zakladni ptistupy, tj. na fyzikalni
a chemické metody sitovani. Fyzikdlni sifovani predstavuje fyzikalni interakce mezi
polymernimi fetézci, zatimco chemické sitovani predstavuje vytvareni novych kova-
lentnich vazeb mezi polymernimi strukturami v hydrogelovém systému (Mohanto
et al., 2023).

Sitovani upravuje mechanické vlastnosti zelatin. Pomoci sifovani je mozné zvysit
bod tani a ovlivnit moduly pruznosti. V praci Kosaraju et al. ukézali, Zze pomoci
chemického sitovani byly schopni dosdhnout hodnot E’ na priblizné 10 kPa a E” na
vice nez 100 Pa (obé hodnoty jsou uvedeny pri teploté 0 °C). To je ptiblizné o rad
vys, nez u nesitovanych protéjskta. Teploty tani bylo timto zvednuta na fyziologickou
(Kosaraju et al., 2010).

Sitovani chemickymi cinidly

Chemicky zesitované hydrogely jsou tvoreny kovalentné zesitovanou strukturou s vy-
uzitim alespon jednoho sitovaciho c¢inidla. Mezi hlavni vyhody patii mechanicka
odolnost, odolnost viiéi fedéni a zabranéni difizi téchto hydrogelt ve srovnani s fy-
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zikdlnim sitovanim (Lu et al., 2018). V poslednich letech bylo popsano nékolik mo-
difikovanych metod chemického sitovani, tj. sifovani vyvolané polymeraci volnych
radikall, tvorba Schiffovych bazi, sitovani pomoci enzymu atd. pro pfipravu me-
chanicky pevnych a laditelnych biokompatibilnich hydrogelii na bazi zelatiny pro
biomedicinské aplikace (Mohanto et al., 2023).

7 chemickych sitovacich cinidel se zdaleka nejcastéji pouziva glutaraldehyd
(GTA), a to diky jeho vysoké uc¢innosti stabilizace kolagennich materidli. Zesitovani
kolagennich vzorkt pomoci GTA zahrnuje reakci volnych aminoskupin lysinovych
nebo hydroxylysinovych aminokyselinovych zbytka polypeptida fetézce s aldehyd-
ovymi skupinami GTA (Olde Damink et al.; 1995). GTA je dostupny, levny a jeho
vodné roztoky mohou u¢inné zesitovat kolagenni tkédné v relativné kratké dobé (Bi-
gi et al., 2001). Na druhou stranu je GTA cytotoxicky, s velmi problematickymi
ucinky na lidské zdravi, jako je chronicka bronchitida, dokonce mozné geneticka
aktivita (Ehrmann, 2021). Jako alternativa ke GTA se k zesitovani materialti na ba-
zi kolagenu nabizeji rtizné alternativy, véetné karbodiimidi, epoxidovych sloucenin
a genipinu (Bigi et al., 2001). Ackoli se nékteré z téchto latek zdaji byt vhodnéjsi ke
snizeni rizika cytotoxicity, nedokazi se vyrovnat GTA ve stabilizaci kolagenu (Sung
et al.; 1999). Biokompatibilitu kolagennich materidlu zesitovanych GTA lze idajné
zlepsit snizenim koncentrace roztoki GTA (Goissis et al., 1999). Material zesitovany
pomoci GTA se obvykle osetiuje roztokem glycinu, aby se inaktivovala aldehydova
skupina zbytkového GTA. Pti pozdéjsim promyvani materidlu se vsak mohou mole-
kuly glycinu uvolnit, coz vede k expozici aldehydové skupiny, ktera miize zptisobit
poskozeni bunék (Yang et al., 2018).

Méné cytotoxickou alternativou muze byt enzymatické sifovani. Enzymatické
zesitovani je povazovano jako jedna z nejvice biokompatibilnich metod hydrogelového
zesitovani (Nezhad-Mokhtari et al., 2019). V soucasnosti se pii syntéze ruznych
typu hydrogeli vyuziva napriklad enzymu transglutaminazy (protein glutamin -
glutamyltransferaza), tyrosindzy a kfenové peroxidazy (HRP) a peroxidu vodiku
(H50,), a to diky jejich mirnym reakénim podminkam, ic¢innosti sitovani a vynikajici
cytokompatibilité (Moreira Teixeira et al., 2012).

Transglutaminazy jsou rodinou thiolovych enzymi, které katalyzuji tvorbu kova-
lentni vazby mezi g-karboxamidovou skupinou glutaminu vazaného na peptid a vol-
nymi aminovymi skupinami proteinu nebo lysinu vazaného na peptid. Reakce sito-
vani jsou pomérné rychlé (5 az 20 minut) a vysledné kovalentni vazby jsou odolné
vudi proteolyze (Nezhad-Mokhtari et al., 2019).

Nejcastéji pouzivanou peroxidazou pri syntéze hydrogelu je HRP. HRP je jedno-
fetézcovy [-typ hemoproteinu, ktery katalyzuje konjugaci derivati fenolu a anilinu
v pritomnosti HyO,. V této reakci se HRP rychle spoji s HyO4 a vytvoreny komplex
miuze oxidovat hydroxyfenylové skupiny. Takové skupiny jsou pritomny napriklad
v tyrosinu a kyseliné 4-hydrofenyloctové (Bae et al., 2014).

Pomoci enzymatického sitovani napiiklad Choi et al. tispésné pripravili hydroge-
ly z chitosanu/Zelatiny katalyzované pomoci tyrosindzy tolerantni vici kyselinam,
tyrosinazy-CNK. Ziskany hydrogel vykazoval vysokou pérovitost a vhodné mecha-
nické vlastnosti k vyuziti hydrogelu jako scaffoldu (Choi et al., 2018).

Alternativou k vyse zminénym metodam jsou procesy vyroby zesifovanych Zela-
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tinovych hydrogeli bez pouziti chemickych ¢inidel pomoci fyzikalniho sifovani.

Fyzikalni sitovani

Fyzikélné zesiftované hydrogely se na molekuldrni drovni mohou tvorit prostied-
nictvim nekovalentnich i kovalentnich vazeb. Nekovalentné zesifované spoje byvaji
kratkodobé, ale postacuji k tomu, aby se hydrogely staly nerozpustnymi ve vodném
prostiedi. Spoje vzniklé v disledku propleteni polymernich fetézcti zahrnuji iontové,
vodikové vazby nebo hydrofobni interakce (H. Gulrez et al., 2011).

Vyhodou tohoto typu sifovani je, ze se nepouzivaji chemické sitovaci latky, tudiz
vzniklé hydrogely maji nizsi toxicitu a vice biokompatibilnich vlastnosti nez vétsi-
na technik chemického sitovani. Metody fyzikalniho sifovani zahrnuji rizné mecha-
nismy, tj. sifovani iontovymi interakcemi, vodikovou vazbou, hydrofobnimi inter-
akcemi, termoreverzibilni gelaci, zmrazovanim a rozmrazovanim (Mohanto et al.,
2023).

Jednou z vyuzivanych metod je sifovani opakovanym mrazenim a rozmrazovanim
(freeze-thaw). Proces obvykle zahrnuje zmrazeni roztoku polymeru pri teploté -20 °C
az -80 °C, které je nasledné doprovazeno ohifatim polymeru na pokojovou teplotu.
Vlastnosti hydrogelu se upravuji kontrolou délky zmrazovani, rychlosti rozmrazo-
vani, pH, poé¢tu cykli rozmrazovani a teploty (Lu et al., 2018). Touto metodou se
mimo jiné obvykle pripravuji gely na bazi polysacharidi (Zhang et al., 2013). Pomo-
ci freeze-thaw vyrobili napiiklad Ren et al. hydrogel z PVA a Zelatiny s myslenkou
vytvoreni lepsiho nosice 1é¢iv pro obvazy na rany (Ren et al., 2020).

K predejiti pouze lokalnimu sifovani lze vyuzit také opakované chemické a fyzi-
kélni sitovani a jejich kombinaci (Mohanto et al., 2023). Naptiklad kombinace dvou
technik poskytla tymu Wang et al. hydrogel jednak s vysokymi mechanickymi vlast-
nostmi, tak i s antibakterialni aktivitou. Vytvorili samoobnovitelny zelatinovy hyd-
rogel pomoci vodikovych vazeb a trojmocnych Zelezitych ionti. Tyto hydrogely vyka-
zovaly zlepsené mechanické vlastnosti modulaci koncentrace kovovych ionti, teploty
reakce a doby naméceni, coz vedlo ke zlepseni antibakteridlni aktivity vaci E. coli a
S. aureus (Wang et al., 2020).

Dalsi moznosti je ionizujici ozarovani pomoci zareni v, UV zareni nebo elektro-
nového svazku. Ozarovani mize byt provozné rychlé a nevyzaduje prisady, zménu
pH a ani pfisné podminky, které by mohly deformovat strukturu materidlu (An-
jum et al., 2003). Vysokd energie ozarovani muze zpusobit zesitovani i degradaci
materidlu a zménit fyzikalni a chemické vlastnosti materialu prostfednictvim stépe-
ni a zesitovani hlavnich fetézcti. Po ozareni vznikaji reaktivni meziprodukty, ionty
a volné radikdly, a tyto aktivni centra vytvareji nové vazby a méni vlastnosti mate-
ridlu v dusledku iniciace nebo volné reakce mezi polymernim fetézcem (Benbettaieb
et al., 2016).

K zesitovani dochazi, kdyz se dva radikaly vyvolané ozarenim spoji a vytvori
kovalentni vazbu, coz vede ke zvysSeni molekulové hmotnosti. Naproti tomu degra-
dace vznika v disledku vysoké energie prevysujici pritazlivé sily mezi atomy, ¢imz
dochazi k pretrzeni chemickych vazeb a poklesu molekulové hmotnosti. V disledku
téchto reakci souvisi ionizujici zareni se zivotnosti materiali prostiednictvim zesito-
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vani a Stépeni Tetézcu (Lee et al., 2017).

Ionizujici zafeni je navic jednou z technik pouzivanych ke sterilizaci v mediciné
(Singh et al., 2016). Materialy citlivé na teplo, jako je Zelatina, nelze sterilizovat napr.
autoklavovanim a materidly obsahujici vodu nelze sterilizovat ethylenoxidem (Yoo,
2018). Proto se obvykle sterilizuji pomoci ionizujictho zareni, jelikoz predstavuje
ucinnou a zaroven biologicky a ekologicky setrnou (bez pouziti toxickych plyni)
metodu sterilizace materialt (Dorpema, 1990). Je tedy vyhodné vyuzit ionizujici
zareni jednak jako sitovaci ¢inidlo, a i jako steriliza¢ni metodu. Toho se navic da
docilit v jednom kroku, jelikoz bézna steriliza¢ni davka, 25 kGy, (Singh et al., 2016)
je dostatecna k zesitovani zelatiny.

3.2 Hydrogely ve spojeni s nanovlakny

Kompozity nanovldken a hydrogelii kombinuji vynikajici biochemické vlastnosti hyd-
rogelu s biomimetickou povahou vldken vytvorenych napriklad pomoci elektrospin-
ningu. Kompozity mohou diky svym laditelnym mechanickym vlastnostem napodo-
bovat mikrostrukturu ECM riznych tkani a mikroprostiedi riznych bunék. Existuji
rizné druhy metod vyroby kompoziti z vlaken a hydrogeli, od laminace, pres tvorbu
koaxidlnich elektrospinningovych vlaken ve spojeni s hydrogely az k elektrospinningu
v kombinaci s 3D tiskem a dalsi (Zhang et al., 2023).

Hydrogelti a nanovlaken jako kompozitnich materidlt je jiz vyuzivano v mno-
ha odvétvich TI. Naptiklad Zhu et al. vyrobili scaffoldy pomoci elektrospinningu
PCL v kombinaci s zelatinou, které umoznuji primé zavedeni do mozku a podporuji
trvalé uvolnovani 7-ethyl-10-hydroxy kamptotecinu (SN-38), chemoterapeutika, kte-
ré vyvolava bunécénou smrt nadorovych bunék. Autori testovali scaffoldy s riznou
koncentraci SN-38, protoze mechanické vlastnosti scaffoldu se v zavislosti na téchto
koncentracich lisily. Pozorovali, Ze se zvysujici se koncentraci SN-38 se zvysovalo
bobtnani vldken a drsnost povrchu. Déle se snizovala rychlost degradace a krysta-
linita, coz naznacuje, ze SN-38 puisobi v tomto scaffoldu jako plastifikator. Kromé
toho byla optimalni koncentrace scaffoldu schopna plisobit cytotoxicky na 251 oSet-
Fenych nadorovych bunék tak, Ze usmrtila téméi 50 % populace, aniz by zpusobila
nezadoucimi tcinky (Zhu et al., 2015).

Své uplatnéni nasly kompozity hydrogeli a nanovlaken i v 1é¢bé ran a poranéni
kize. Dvouvrstvé kozni scaffoldy se tési zajmu vyzkumnikt, protoze mohou lépe
napodobovat kozni tkan, ktera se sklada prevazné z epidermis a dermis. Epidermis
je slozena z keratinocyti a ECM na bézi keratinu (mimikovano vldkennymi struk-
turami), zatimco dermis je tkan bohata na kolagen (podobna hydrogelu). Takto byl
vyroben scaffold z mixu vlakenného keratinu/chitosanu a hydrogelu z zelatiny s me-
thakrylatem. Pro vyhodnoceni viability materialu pro tucely TI byly lidské fibrob-
lasty zapouzdreny do hydrogelové vrstvy a na nanovlakenné vrstvé byly kultivovany
bunky HaCaT (aneuploidni bunééna linie lidskych keratinocyti). Byly spoleéné ko-
kultivovany po dobu 10 dnii. Vysledkem byly zapouzdiené lidské fibroblasty, které
proliferovaly v hydrogelové matrici a bunky HaCaT vytvorily bunéénou vrstvu na
horni strané scaffoldu, coz napodobovalo dermis a epidermis kozni tkdné (Kim et al.,
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2017).

Nanovlakenné/hydrogelové kompozity se pouzivaji i jako cévni scaffoldy. Cé-
vy jsou diky tiivrstvé strukture vybaveny vyjimecénymi nelinedrnimi mechanickymi
vlastnostmi, diky kterym jsou schopné opakované expanze a kontrakce (Mi et al.,
2019). Napodobeni téchto vlastnosti a pridani napiiklad antitrombogennich vlast-
nosti predstavuje vsak velkou vyzvu (Zhang et al., 2023). Norouzi et al. vytvorili
dvouvrstvy heparinizovany cévni transplantat, ktery dokazal napodobit strukturalni
a mechanické vlastnosti koronarni tepny. Tento scaffold také zlepsil uchyceni a pro-
liferaci endotelialnich bunék, ¢imz se snizila adheze krve na scaffold a zabréanilo se
trombéze (Norouzi and Shamloo, 2019).

Na zakladé ziskanych poznatkt se tato prace vénuje vyvoji hydrogelového sca-
ffoldu na bazi zelatiny v kombinaci s orientovanymi mikrovldkny z PCL, ktery by
mohl slouzit jako materidl pro ndhradu nervové tkané, predevsim pak michy.

38



4 Materialy a metody

Cilem této prace bylo pripravit kompozitni scaffold z Zelatiny a orientovanych mi-
krovlaken a otestovat tento scaffold na biokompatibilitu in vitro. Scaffold by mohl
dale slouzit jako zdklad pro dalsi vyvoj kompozitniho implantatu pro regeneraci

nervové tkané.

4.1 Chemikalie

4,6-diamidin-2-fenylindol (DAPI)
Antibiotika (Pen./Strep./Amph. B)
Pierce™ BCA Protein Assay Kit
DMEM (s vysokym obsahem glukézy)
Destilované voda (dH,0)

Ethanol 96%

Fetalni bovinni sérum (FBS)
Fyziologicky roztok s fosfatovym pufrem (PBS)
Glutaraldehyd 25% roztok

Glycin

Chloroform 100%

Kit na analyzu viability CCK-8
Methanol

Poly (e-kaprolakton) (M, = 80 000 Da)
Propidium jodid (PI)

Tekuty silikon a katalyzator HT 33
Trypsin

Zelatina (praseci, Bloom 300)
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Thermo Fisher Scientific
Lonza

Thermo Fisher Scientific
Sigma Aldrich

Destilacni zatizeni laboratore
Penta

Gibco

Penta (michany v laboratori)
Sigma Aldrich

Sigma Aldrich

Penta

Dojindo Laboratories

Penta

Sigma Aldrich

Sigma Aldrich

Havel Composites

Lonza

Sigma Aldrich



4.2 Kultivaéni média a pouzivané roztoky

Roztok Slozeni Poznamky
e 89 ml DMEM (s vysokym obsahem glukézy) e Ve pripravovat sterilné v lamindrnim boxu.
DMEM e 10 ml FBS e I'BS je inaktivovan po dobu 30 minut pfi 55 °C.
e 1 ml antibiotik o Skladujte pii teploté 4 °C. Pred pouzitim zahfejte na 37 °C.
® 80 g NaCl e Nechat vSechny slozky rozpustit v 800 ml dH,O.
e 2 g KCl e Upravit pH na 7,4 pomoci HCL.
10x PBS ® 20,06 g Na,HPO, -12H,0 e Sterilizovat autokldvem a rozdélit na alikvéty.
e 2.4 g KH,PO, e Ziedit na 1x PBS a uchovat pfi pokojové teploté
® 0,88 ml 25% GTA e Peclivé promichat.
GTA (0,5% v/v) ¢ P
e 43,12 ml dH,0O e Uchovat pti RT.
e 4ml 0,5% GTA o Peclivé promichat.
GTA (0,05% v/v)
e 36 ml dH,0 o Uchovat pti RT.
e Roztok 1 mg/ml v dH,0. e Uchovavat v mrazaku.
DAPI B
e Redén 1:1000 v PBS. o Uchovat v lednici.
¢ 0,600 g glycinu. e Nechat michat do tplného rozpusténi.
Glycin (100 mM)
e 80 ml dH,0. e Uchovat v lednici.
e12gPCL e Peclivé promichat.
PCL (12% w/w)
e 8,8 g chloroformu. e Uchovat prii RT.

4.3 Technické vybaveni

Autoklav Tuttnauer 2840EL Tuttnauer

Destilacni zatizeni AQUAL 2X Aqual

Fluorescen¢ni mikroskop Axio Observer Zeiss

Inkubéator Heracell VIOS 160i CO,, 165 1 Thermo Fisher Scientific
Laminarni flowbox Telstar Bio IT Advance Plus Telstar

Lyofilizator Benchtop 4KZL VirTis

Mikroskop Olmypus DSX1000 Olympus

Original Prusa i3 MK3S+ PrusaResearch

Pristroj na pocitani bunék EVE NanoEnTek
Spektrofotometr Spark multimode Tecan

Zatizeni na vyrobu polymernich vliken tazenim  KSA TUL
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4.4 Priprava zelatin

Byly pripravovany zelatiny o hmotnostni koncentraci 2, 4, 6, 8, 10 a 12 % (w/w)
v dH,0. Navazky byly peclivé rozmichany do tiplného rozpusténi na magnetické mi-
chacce pri 300 rpm a 40 °C. Nasledné bylo odebrano vzdy po 1 ml a napipetovano do
silikonové formy. Navrh silikonové formy byl vytvoren Ing. Jaroslavem Mikule, ktery
nasledné na 3D tiskarné vytiskl i sSablonu pro odliti formy. Forma byla navrzena tak,
aby vyrobené vzorky pasovaly do 24-jamkové kultivacni desticky. Formu néasledné
odlil ze silikonu (HT 33; Havel Composites) Ing. Divan Coetzee z F'T TUL. Vzorky
byly ponechany pti RT ¢i 4°C do uplného zatuhnuti. Poté byly z formy vyloupany,
ihned pouzity, ¢i presunuty k naslednému pouziti do Petriho misky/mikrotitracni
desticky, které byly utésnény parafilmem.

Obrazek 4.1: Snimky silikonovych forem. (a) Forma na 12-jamkové disky. (b) Forma
na 24-jamkové disky.

4.5 Sitovani

Vzorky zelatin po odliti byly maceny v 0,5% roztoku GTA po 2 h za stélého tfepéani.
Nasledné byly dalsi 2 h za stalého tfepani maceny v roztoku glycinu. Vzorky byly po-
té ihned pouzity, ¢i presunuty k néslednému pouziti do Petriho misky/mikrotitracni
desticky, které byly utésnény parafilmem a uchovany pii 4 °C.

Pro nékteré experimenty byly pripraveny i vzorky zelatin, které byly po odliti
maceny v 0,05% roztoku GTA po 24 h za stalého tfepani. Nasledné byly dalsi 2
h za stalého tfepani maceny v roztoku glycinu. Vzorky byly poté ihned pouzity, ¢i
presunuty k naslednému pouziti do Petriho misky/mikrotitracni desticky, které byly
utésnény parafilmem a uchovany pii 4 °C.

Vzorky sifované [ zarenim byly vystaveny davce 25 kGy monoenergického svaz-
ku elektrontt na pracovisti tstavu fyziky plazmatu AV CR. Vzorky byly sterilné
uzavieny v mikrotitra¢nich destickach a pti 4 °C do jejich vyuziti.
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4.6 Sterilizace

Vzorky sitované 3 zarenim byly sterilizované pomoci davky 25 kGy. Vzorky sitované
GTA byly sterilizovany 30 min v 70% ethanolu, ndsledné oplachnuty po 20 min
v PBS.

4.7 Pasazovani bunék

Pasazovani bunék probihalo nasledujicim zptisobem. Bunécnd kolonie byla v kulti-
vacni lahvi (kultivacni plocha 25 cm?) vynddna z inkubatoru a prohlédnuta pod mi-
kroskopem. Nasledné byla presunuta do laminarniho boxu a prace probihala za ste-
rilnich podminek. Zde bylo odsato prebytecné médium (DMEM) a bunééna kolonie
promyta PBS (pfiblizné 4 ml). Déle bylo do kultivaéni lahve napipetovano po 1 ml
trypsinu a lahev byla pfesunuta na ptriblizné 10 minut do inkubatoru. Po vyjmuti
z inkubatoru byla lahev opét omyta ethanolem a presunuta do laminarniho boxu.
Do lahve bylo napipetovano po 3 ml DMEM a smés promichana pipetou. Nasledné
bylo odebrano v poméru 1:10 (400 ul) do nové kultivacni lahve, které byla doplnéna
priblizné 6 ml DMEM, vloZzena do inkubéatoru a kultivovana do dalsiho pasidzovani
pri 37 °C a 5 % COs.

4.8 Testovani cytotoxicity

Na testovani cytotoxicity byly pouzity vzorky 8% zelatiny sitované (5 zafenim,
0,5 % GTA a 0,05 % GTA.

Na vyluh bylo 5 diskt od kazdého vzorku zalito 5 ml kompletntho DMEM a inku-
bovano spolu s negativni kontrolou (pouze kompl. DMEM bez vzork) v inkubatoru
pri 37 °C a 5 % CO, po dobu 24 h.

Do 96-jamkové desticky byly v den nasazeni vyluhu nasazeny bunky 3T3-NIH
(11. pasaz; P11) v koncentraci 1-10* bunék na jamku v celkem 100 pl média. Celkem
bylo pripraveno 5 fad po 12-ti jamkach: 1. fada - pozitivni kontrola (PC; komplet-
ni DMEM, predinkubované v vyluhy), 2. fada - negativni kontrola (NC; médium
s 0,5% Tritonem X100), 3. — 5. - fada médium z vyluhu vzorku. Desticka byla po
dobu 24 h inkubovana pii 37 °C a 5 % CO,. Po 24 h byly buiiky zkontrolovany pod
mikroskopem a bylo odsato médium po radach a do kazdé jamky bylo napipetovano
100 pl vyluhu nebo PC a NC. Desticka byla vlozena do inkubatoru na 24 h pri 37 °C
a b5 % CO,. Nasledujici den byly bunky zkontrolovany pod mikroskopem, médium
bylo po jednotlivych fadach odsato a bylo pridano 100 ul 10% CCK-8 v komplet-
nim DMEM. Vzorky byly inkubovany po dobu 3 h pri 37 °C a 5 % CO,. Poté bylo
odebrano 90 pl roztoku, pfepipetovano do ¢isté jamky a vzorky byly zméfeny na
spektorofotometru pti 460 nm.
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4.9 Testovani biokompatibility

Byly pouzity vzorky 8% zelatiny (5 + 1 na CCK-8, 2 na FLM) sitované [ zafenim
a 0,5% GTA. Velikost disku byla priblizné 1,35 cm, tj. disky vhodné do 24-jamkové
kultiva¢ni desticky.

Experiment byl pfipraven na 4 testovaci dny (TD; 1, 3, 7, 14 TD). Na vzorky
bylo nasazeno 1-10* bunék (3T3-NIH, P11) na jamku v celkem 1 ml média. Inkubace
probihala pii 37 °C a 5 % COs,.

Vzorky na CCK-8 byly v jednotlivé testovaci dny preneseny do sterilni kultivacni
desticky a nésledné inkubovany 3 h s 10% CCK-8 v kompletnim DMEM (500 pl).
Poté bylo métreno v 96-ti jamkové desticky po 100 pl objemu.

Vzorky na FLM byly pripraveny dle vyse popsaného protokolu, viz 4.10.

4.10 Fluorescencni barveni

Vzorky byly preneseny do ¢istych jamek a poldachnuty v PBS (2x). Néasledné byly
fixovany 15 min vymrazenym methanolem pii 4 °C. Vzorky byly poté opét oplach-
nuty v PBS (2x) a barveny pfiblizné 10 min pii RT roztokem DAPI. Po obarveni
doslo k oplachu v PBS (2x). Vzorky byly uchovavany v PBS pti 4°C pred naslednou
mikroskopii na fluorescenénim mikroskopu.

4.11 Vahové Gbytky Zelatiny

Byly pouzity vzorky 8% zZelatiny sitované [ zafenim a 0,5% GTA. Vzorky byly
nasledné vymrazeny na -80 °C a lyofilizovany na 0,03 mBar po dobu min 48 h nebo
do tplného zlyofilizovani.

Od kazdého materidlu bylo pfipraveno 5 vzorki na 1 odbérovy den (celkem
10 od kazdého). Vzorky byly umistény do plastovych Petriho misek na parafilm,
vymrazeny na -80 °C a zlyofilizovany. Po lyofilizaci byly jednotlivé vzorky zvazeny,
vlozeny do 24-jamkovych desticek a zality 1,5 ml sterilniho PBS pufru s 0,02 %
azidem sodnym (pH 7,4). Do zbylych neobsazenych jamek bylo napipetovano PBS.
Desticka byla umisténa do uzaviratelné krabicky a do krabicky vlozena kadinka
s dH,O pro omezeni odparu PBS ze vzorkt. Cela krabicka byla nasledné presunuta
do inkubatoru na dobu 7 a 14 dni pii 37 °C. Po inkubaci byly vzorky vyjmuty z PBS,
vlozZeny do 12-jamkové kultivacéni desticky s parafilmem a v pripadé potieby mirné
osuseny filtra¢nim papirem a zamrazeny na - 80 °C, zlyofilizovany a nakonec zvazeny.
Vahy byly porovnany s ptuvodni navazkou. Déle bylo odebrano i PBS do zkumavek,
ve kterém se vzorky inkubovaly a byla na ném provedena analyza proteinti pomoci
BCA analyzy.
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4.12 BCA analyza

Na zdkladé prilozeného navodu byly napipetovany standardy kalibracni fady (BSA)
a pripraven pracovni roztok (PR) pro méreni v mikrotitra¢nich destickach. Nasledné
bylo do mikrotitracnich desticek napipetovano 25 ul vzorku kalibracni rady BSA
a vzorkil materiala. Do kazdé jamky bylo nasledné pridano 200 ul PR, desticka byla
zakryta vickem a inkubovana po dobu 30 min pri 37 °C za stalého michani. Desticka
byla zchlazena na RT a absorbance méfena pri 562 nm na spektrofotometru.

4.13 Priprava kompozitniho scaffoldu

V laminarnim boxu byly na sterilni kulatd laboratorni sklicka nalepeny dva tzké
(cca 1,0 mm) usttizky uhlikové pasky pro elektronovou mikroskopii ve vzdalenosti
priblizné 1,2 cm. Mezi tyto pruhy byl polozen disk 8% zelatiny sitované 3 zarenim.
Ten byl nasledné ofiznut podél pasky tak, aby pasoval mezi nalepené pruhy.
Nasledné byl pod laboratorni zarizeni pro vyrobu vldken tazenim z kapky po-
lymerniho roztoku (sestrojil Ing. Andrii Shynakrenko, PhD., KSA TUL) pfipevnén
plastovy ramecek, na ktery byla vytahovana vlakna z roztoku PCL. Zarizeni na vy-
robu vlaken bylo nastaveno na 200 vldken o délce 100 mm pro jednu sadu vzork,
na délku 80 mm pro druhou sadu vzorki. Vzdéalenost mezi vlakny byla nastavena na
0,1 mm. Rychlost pohybu piistroje byla nastavena na 20 000 mm/min (0,33 m/s).
Ramecek s natazenymi vlakny byl poté presunut do laminarniho boxu. Zde byla jak
vlakna, tak pTripravené vzorky zZelatiny sterilizovany UV zafenim po dobu 20 minut.

Obrazek 4.2: Priprava kompozitniho scaffoldu. (a) Upravené Zelatinové disky na la-
boratornim sklicku. (b) Natahovdni vidken PCL na Zelatinovy disk pomoci zarizeni
pro vyrobu vldken metodou drawing. Obrdzek je ilustrativni, jelikoZ postup byl modi-
fikovdan pro potrebu sterility vzorku na testovdni.
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Vldkna byla nasledné (sterilné) pripevnéna na zelatiny, prilepena k teflonovym
paskdm a odstrizena od ramecku. Kompozitni vzorky byly preneseny do 12-ti jam-
kové desticky a podvrstveny par kapkami sterilniho roztoku PBS, aby se zabranilo
vyschnuti. Vzorky byly uchovany v lednice pres noc.

Nésledujici den byly na vzorky nasazeny bunky (3T3-NIH, P10). Experiment byl
ptipraven na 2 TD (1, 3). Na vzorky bylo nasazeno 5 - 10* bunék na jamku v celkem
2 ml média. Nasazovani probihalo po kapkach. Inkubace probihala pti 37 °C a 5 %
CO,. Vzorky byly kazdy TD fixovany vymrazenym methanolem a obarveny pomoci
DAPIL
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5 Vysledky a diskuze

5.1 Ptriprava a vybér zelatin

Cilem experimentu bylo zjistit koncentraci, pti které bude zelatina dobfe manipu-
lovatelna, nebude se rozpadat a rozpoustét pti 37 °C. Byla pripravena koncentracéni
fada Zelatin o koncentracich 2, 4, 6, 8, 10 a 12 % (w/w) v dH,0, které byly nédsledné
sitované v GTA. Na zakladé prace s disky a s vysledky predbéznych cytotoxickych
testi byla pro dalsi experimenty vybrana koncentrace 8 % (w/w) sitovand 0,5%
a 0,05% roztokem GTA.

Sitovani pomoci GTA bylo nejprve provedeno na zakladé protokolu uvedeného
v (Yang et al., 2018). Protokol byl vSak modifikovan, jelikoz Zelatina tuhla nehomo-
gené, a to bud jiz v pipeté, nebo ihned v kadince po pridani roztoku GTA. GTA
tedy nebyl pridavan do roztoku zZelatin, zelatinové disky byly nejprve odlity a poté
maceny v roztoku GTA pri RT.

Obrézek 5.1: Koncentracni fada Zelatin sitovanych pomoci 0,5% GTA

Sitovani pomoci 3 zafeni probéhlo nejprve v davkach 2, 5, 10, 25 a 50 kGy. Cilem
bylo zjistit optimalni davku pro fadu Zelatin o koncentracich 2, 4, 6, 8, 10 a 12 %
(w/w). Na zakladé analyzy rozpustnosti, chovani disku Zelatiny a porovnani sitovani
GTA, byla vybrana koncentrace 8 % a davka 25 kGy. Tato davka je zdroven béznéd
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sterilizacni davka (Singh et al., 2016), coz s sebou nese zefektivnéni pracovniho
procesu. Podrobnéjsi popis vlastnosti Zelatin ozarovanych jednotlivymi davkami je
zpracovan v tabulce 5.1.

i Koncentrace [hm. %)]
Davka [kGy]
2 4 [§ 8 10 12
2 rozpusténé rozpusténé rozpusténé rozpusténé rozpusténé rozpusténé
5 elovité elovité elovité Ezrkl)? k:l?ih nabobtnalé,  nabobtnalé,
& & & OHPARE  rehké kiehké
ni, mékké
zmenieng zmenieng nabobtnalé  nabobtnalé  nabobtnalé  nabobtnalé
o fobiem om0 O et
kompaktni kompaktn kompaktni kompaktni paktni lepkavé
zmenseny Kompaktni mirné na- nabobtnalé nabobtnalé
95 objem, kompaktni, evrf)é tu7 bobtnalé, (1,5x%), (1,5%),
kompakt- pevné Eé ’ pevné, pevné, pevné,
ni, pevné tuhé tuhé tuhé
zmenseny zmenseny mirné
objem objem zmenseny Y Y s Y
50 (0.5x), (0.75%), objem, kiehké krehké kiehké
pevné pevné kiehké

Tabulka 5.1: Vlastnosti zelatinovych diski po ozareni riznymi ddavkami § zareni.

5.2 Testovani cytotoxicity

Cilem experimentu bylo zjistit cytotoxicitu vyluht z Zelatinovych diskt. Byly pou-
zity vzorky 8% zelatiny sitované 8 zarenim, 0,5 % GTA a 0,05 % GTA. Namérena
data byla zpracovana do grafu na obrazku 5.2.

Z namérenych spektrofotometrickych dat (obrazek 5.2) vyplyva, ze jedinym vzor-
kem, ktery spliuje kritéria stanovend normou ISO 10993-5 byl vzorek 8% zelatiny
sitované 3 zarenim. Z porovnani vzorku sitovanych roztokem GTA se zda, ze vi-
abilita kleséd s koncentraci roztoku. GTA je cytotoxicka latka (Ehrmann, 2021),
bylo predpokladano, ze nizké hodnoty viability mohly byt zptsobené nedostatec-
nym vymytim GTA ze vzorkl pri pripravé a jeho naslednym uvolnénim do DMEM.
Predpoklad by vsak naznacoval pokles viability se zvysenim koncentrace, avsak vy-
sledky naznacovaly opak. Obdobny problém vyvstal i u testovani biokompatibility,
tudiz jeho mozné vysvétleni je predneseno v podkapitole 5.4.
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Obréazek 5.2: Graf viability vyluhti vzorka zelatiny. PC - pozitivni kontrola; NC' -
negativni kontrola; [ - wvzorky sitované [ zdrenim; GTA 0,5 % - vzorky sitované
0,5% roztokem GTA; GTA 0,05 % - vzorky sitované 0,05% roztokem GTA. V grafu
je dale vyznacena hranice 70% wviability - hranice stanovend normou ISO 10993-5.

5.3 Testovani biokompatibility

Cilem experimentu bylo zjistit biokompatibilitu vyluhti z Zelatinovych diskt v kon-
taktu s bunkami. Byly pouzity vzorky 8% zelatiny sitované 3 zarenim a 0,5 % GTA.
Data z méreni byla zpracovana do grafu na obrazku 5.3.

Absorbance

|
0 I
1 3 7 14

-0,05
t [pocet dni]

Obrazek 5.3: Graf biokompatibility vzorku zelatiny. Modrd - vzorky sitované 0,5%
roztokem GTA; Zlutd - vzorky sitované 8 zdrenim. * = p mensi nez 0,05. Byla vyuzita
2-way ANOVA (Siddk’s multiple comparison test; GraphPad Prism 10.2.2.).
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Z analyzy spektrofotometrickych dat (obrazek 5.3) vyplyva, ze v prvotnich dnech
se bunkam vice darilo na materidlech sifovanych pomoci GTA. AvsSak od 7. dne se
viabilita bunék na tomto materidlu snizovala, zatimco na materialech siftovanych (£
zarenim dochézelo ke gradudlnimu nartstu viability.

Uvodni vy$si mira absorbance nekoreluje s vysledky cytotoxicity, kde Zelatina
sitovand pomoci GTA vykazovala nizsi miru viability, nez vzorky sitované g za-
fenim. Déle, snimky z FLM (obrazek 5.4) poukazovaly, Ze buiiky vice adherovaly
a proliferovaly na materidlech sitovanych [ zafenim. Na téch doslo k vyrazné vét-
simu namnozeni bunék a kolonizaci celého materialu v pribéhu 14 TD oproti GTA
vzorkim.

B zareni GTA

1TD

3TD

7 TD
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14 TD

(2) (h)

Obrazek 5.4: Snimky z FLM barvené pomoci DAPI. Levy sloupec zachycuje buriky na
discich sitovanych (8 zdarenim. Pravy sloupec zachycuje bunky na discich sitovanych
roztokem GTA. TD jsou serazeny podle radku. Meéritko 100 pum.

5.4 Studium interakce GTA s CCK-8

Po zhodnoceni snimku z FLM (obrézek 5.4) doslo k revizi vysledki cytotoxicity
a biokompatibility pomoci CCK-8. Bylo predpokladano, ze dochazi k ovlivnéni spek-
trofotometrického méreni interakci GTA s CCK-8. Na zédkladé toho byl proveden
experiment, ve kterém byl pozorovan vyvoj roztoku CCK-8 s riznymi koncentrace-
mi roztoku GTA v ¢ase. Vysledky spektrofotometrického méreni jsou zachyceny na
obrazku 5.5.

3,5
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3
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Obrazek 5.5: Graf vlivu koncentrace GTA v roztoku CCK-8 na absorbanci. Modrd
- absorbance v case 0 min; Zlutd - absorbance v case 10 min.

Z grafu je patrné, ze vSechny koncentrace GTA v roztoku zvysily absorbanci
oproti ¢istému roztoku CCK-8. V grafu je znazornén vyvoj z 0 minut na 10 minut.
Je zde znacny nartist v absorbanci oproti ¢istému roztoku CCK-8. Vzorky se v
CCK-8 inkubuji po dobu 3 h, zda se, ze dokonce po i relativné kratké inkubaci
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CCK-8 s GTA dochézi k nartstu absorbance a tudiz nelze vysledky z analyz CCK-8
s GTA (cytotoxicita a biokompatibilita) povazovat za signifikantni.

Vysledky cytotoxicity, v prvni fadé vyssi hodnota viability u vzorki sitovanych
0,5% roztokem GTA oproti 0,05% roztoku, kde bychom ocekdvali vyssi hodnotu
viability (obrézek 5.2), mohou byt vysvétleny vyssi koncentraci GTA vyplaveného
z diskli Zelatiny, ta nasledné pravdépodobné ovlivnila méreni absorbance CCK-8.

Nasledné by tento jev mohl vysvétlit i nesrovnalosti mezi vysledky biokompati-
bility a snimky z FLM. Hodnoty z 1. a 3. dne u vzorki sitovanych GTA naznacovaly
vysokou miru biokompatibility. Avsak hodnoty nekorelovaly se snimky a poctem
bunék na materidlech. Tuto nesrovnalost lze vysvétlit mnozstvim GTA vyplaveného
do roztoku CCK-8 béhem inkubace. Koncentrace GTA pak pravdépodobné ovlivnila
spektrofotometricka méreni.

V obdobi mezi 3. a 7. dnem doslo k vyméné DMEM u vzorki, coz mohlo vést
k poklesu absorbance. Po vyméné média pravdépodobné nedoslo k tak markantnimu
vymyti GTA pfi nasledné inkubaci s CCK-8, coz mohlo vést k poklesu absorbance,
spise nez k jejimu ocekavanému zvyseni. Obdobné lze vysvétlit jev mezi 7. a 14.
dnem, kdy opét doslo k vyméné DMEM.

0,4

0,35
0,3
vyména vyména

DMEM DMEM

Absorbance

1L LildlQ

1 3 7 14
-0,05

i

t [pocet dni]

Obrézek 5.6: Graf biokompatibility vzorkl Zelatiny se zvyraznénim vymény média.
Svislé cary zndzornuji cas vymeéeny DMEM, kruhy poukazuji na pokles absorbance
vzorkii.

5.5 Vahové tbytky

Cilem tohoto experimentu bylo zjistit, zdali se v pribéhu ¢asu uvolnuje zZelatina do
okolnfho roztoku. Byly porovnany vzorky 8% zelatiny sitované  zarenim a 0,5 %
GTA. Vahové ubytky jsou zaznamenany v grafu na obrazku 5.7.

Z namérenych dat vyplyva, ze u vzorku sitovanych pomoci GTA dochazi k mi-
nimalnim vahovym tbytktim. U [ sifovanych vzorkit dochazi k vyraznym ubytktm,
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Obrazek 5.7: Graf vahovych Ubytku disku zelatin. Modrd - vzorky sitované 0,5%
roztokem GTA; Zlutd - vzorky sitované [ zdrenim. * = p mensi nez 0,05. Byla
vyuZita 2-way ANOVA (Siddk’s multiple comparison test; GraphPad Prism 10.2.2.).

v prumeéru priblizné 8 mg, respektive 9 mg po 7. a 14. TD. To je priblizné 20 a 23
% puvodni vahy. Zda se, ze nejprve dojde k prvotnimu vyplaveni velkého mnozstvi
hmoty. Nasledné jiz nedochazi k tak markantnimu tbytku vahy v prabéhu casu, coz
naznacuje, ze zbytek scaffoldu je pravdépodobné stabilni. Pro presnéjsi stanoveni
by bylo zapotiebi sledovat vzorky po delsi dobu. Ale pro tuto praci byly zvoleny
intervaly 7 a 14 dni, coz je i celkova doba trvani biologickych experimenti v této
praci.

Roztoky, ve kterych byly zelatiny inkubovany 7 a 14 dni k analyze vahovych
ubytkt, byly nasledné analyzovany pomoci BCA analyzy na koncentraci proteinu
pomoci. Vysledky jsou zaneseny v grafu na obrazku 5.6.

Z analyzy dat vyplyva, ze dochazi k vétsimu vyplaveni proteint v pripadé
sitovanych vzorku, coz odpovida méreni vahovych tibytku. Avsak nebylo detekova-
no takové mnozstvi, které by kompenzovalo celkovy vahovy ubytek proteinti. Déle
pak mnozstvi detekovanych proteini u GTA sitovanych zelatin je vyssi, nez vahovy
ubytek.

P1i makroskopickém porovnani byly § sitované disky mensiho primeéru, po lyofi-
lizaci nasledné i nizsi hmotnosti. Vysledky naznacuji, ze 3 sitované vzorky mohou byt
netplné zesitované, ¢i ¢astecné zdegradované monoenergickym svazkem elektront.
To nésledné miize ustit v prvotni narazovy ibytek hmotnosti, kdy se ¢ast proteina
uvolni do okolniho roztoku. Presnou pri¢inu vSak zatim neni mozné jednoznacéné
urcit.
tovanim zelatiny. Je mozné, Ze i zde interaguje GTA s provedenou analyzou, tento
fakt by bylo nutné experimentalné oveérit.
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Obrazek 5.8: Graf hmotnosti vyplavenych proteint. Modrd - vzorky sitované 0,5%
roztokem GTA; Zlutd - vzorky sitované 8 zdrenim. * = p mensi nez 0,05. Byla vyuzita
2-way ANOVA (Siddk’s multiple comparison test; GraphPad Prism 10.2.2.).

Tento experiment byl uskutecnén poprvé a vzhledem k vysledkiim by bylo vhodné
nékteré parametry experimentu poupravit a experiment zopakovat.

5.6 Priprava kompozitniho scaffoldu

Cilem tohoto experimentu bylo pripravit kompozitni scaffold, osadit ho bunkami
a pomoci FLM zhodnotit chovani bunék na scaffoldu. Byly pouzity vzorky 8% zZe-
latiny sitované 8 zafenim a orientovand vldkna vyrobend metodou drawing z 12%
PCL .

Nejprve byly zelatinové disky pripevnény na laboratorni sklicka a upraveny. Na-
sledné bylo otestovano natahovani vldken na Zelatinovy disk pomoci zarizeni pro
vyrobu vldken tazenim z kapky polymerniho roztoku (obrazek 4.2). Postup byl po-
té upraven pro potieby sterility vzorku (viz kapitola 4.13). Vytvorené kompozitni
materidly byly nasnimany na optickém mikroskopu (obrazek 5.9).

Poté byly pripraveny vzorky, které byly sterilné osazeny bunkami. Vzorky by-
ly pripraveny na 2 TD (1. a 3.) a poté pfipraveny na FLM. Snimky z FLM jsou
vyobrazeny na obrazku 5.10.
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Obrazek 5.9: Snimky kompozitniho materidlu. (a) Makroskopicky snimek kompozitu
Zelatiny a PCL vldken (méritko 2 mm). (b) Snimek mikrovldken PCL nataZengch na
Zelatine (méritko 400 pm).

Na snimcich FLM (obrazek 5.10) je patrnad preference mikrovldken bunkami.
Dale se d& tvrdit, ze bunky na materialu proliferuji, migruji déle po materialu
a mezi vldkny. Preference mikrovlaken je zadouci efekt, jelikoz vldkna mohou
bunkam urcovat smér ristu a elongace, coz je nezbytnd soucast scaffoldi pro TI
nervové tkané. Buiky jsou barvené pomoci DAPI, ktera barvi jadra bunék. Ze
snimkl je patrny ovalny charakter jader ve sméru orientace vldken. To naznacuje,
ze jsou bunky protahlé ve sméru orientace vlaken, protoze tvar bunky a cytoskelet
bunky ovliviiuje i tvar jadra.

1TD
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FLM DIC

(e) (f)

Obrazek 5.10: FLM a DIC snimky kompozitniho materidlu. (a, b) FLM snimky 1. TD
(méritko 100 pm). (¢, e) FLM snimky 3. TD (d, f) Snimky diferencidlni interferencni
kontrastni mikroskopie (DIC) ze stejné pozice. Bile sipky oznacuji burnky migrujici
po hydrogelu. Meéritko 100 pm.

Tyto vysledky naznacuji, ze takto vytvoreny kompozit by mohl slouzit jako za-
klad pro material TI nervové tkdné. V budoucnu by bylo vhodné se v praci déle
zamerit na:

o Detailnéjsi analyzu vahovych tbytki a pivod odmyté frakce.
o Studium nasdkavosti materialti.

o Studium mechanickych vlastnosti kompozitniho scaffoldu.

o Testy biokompatibility kompozitniho scaffoldu.

o Navrh a realizace vyroby nového kompozitniho scaffoldu ve stylu NGC.
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6 Zavér

Tato bakalarské prace se zameéruje na studium kompozitniho materialu zalozené-
ho na hydrogelu ze zelatiny a mikrovlaknech z poly(e-kaprolaktonu) (PCL). Prace
zkouma ruzné koncentrace zelatiny z hlediska manipulovatelnosti a rozpustnosti pti
37 °C a porovnava vliv dvou rtznych technik sifovani hydrogelu na cytotoxicitu, bi-
okompatibilitu a vahové ubytky. Teoreticka cast popisuje chovani bunék na kompo-
zitnim scaffoldu a teoretické principy tkanového inzenyrstvi (T1), zejména s ohledem
na nervovou tkan a strategie 1éCby poranéni nervové soustavy. Experimentalni cast
obsahuje popis pripravy zelatinového hydrogelu, jeho fyzikalniho sifovani, steriliza-
ce a provedené analyzy cytotoxicity, biokompatibility a vahovych tubytkta. Déle je
predstaven proces vyroby kompozitniho materidlu a vyhodnoceni dat z provedenych
analyz, véetné fluorescen¢ni mikroskopie.

Cilem této bakalarské prace bylo pripravit hydrogelovy scaffold v kombinaci
s vlakennymi nosi¢i pro tkanové inzenyrstvi nervové tkaneé.

» Na experimenty byla pouzita praseci zelatina s hodnotou Bloom 300 a PCL
o molekulové hmotnosti 80 000 Da. Zelatinové hydrogely byly analyzovany
za ucelem vyhodnoceni biokompatibility, cytotoxicity a vahovych tubytki.

» Nejprve byla pripravena koncentra¢ni rada zelatinovych diska (2, 4, 6, 8, 10,
12 % (w/w)), ze které byla na zdkladé manipulovatelnosti a rozpustnosti pii
37 °C vybrana koncentrace 8 hm. %.

« Zelatinové disky o koncentraci 8 hm. % byly nésledné sitovany dvéma meto-
dami. Vzorky byly sifovany pomoci dvou riznych koncentraci glutaraldehydu
(GTA, 0,5%, 0,05%), nebo pomoci ruznych davek  zareni (2, 5, 10, 25 a 50
kGy). Pro nasledné porovnéni cytotoxicity byly vybrany vzorky sitované po-
moci 0,5% a 0,05% roztoku GTA a vzorky sitované davkou 25 kGy. Davka 25
kGy byla zvolena na zakladé manipulovatelnosti, rozpustnosti a dale z divodu,
ze 25 kGy je i bézna sterilizacni davka v biomedicinské praxi.

« Cytotoxicita byla hodnocena pro vzorky sitované pomoci 0,5% a 0,05% roztoku
GTA a vzorky sifované davkou 25 kGy. Z namérenych dat vyplyva, ze jedinym
vzorkem, ktery spliuje kritéria stanovend normou ISO 10993-5 (tj. 70% a vyssi
viabilita oproti pozitivni kontrole) byl vzorek 8% zelatiny sitované § zafenim,
zatimco oba GTA vzorky byly cytotoxické. Z porovnani vzorku sitovanych
roztokem GTA se zd4, ze viabilita klesala se snizujici se koncentraci roztoku.
To bylo v rozporu s predpokladem, jelikoz GTA je cytotoxicka latka, tudiz
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by méla byt vyssi koncentrace vice toxicka. Tento fakt 1ze vysvétlit interakei
GTA s CCKS, ktera byla prokazana experimentalné pozdéji.

Analyza viability byla hodnocena pro vzorky sitované pomoci 0,5% roztoku
GTA a vzorky sitované davkou 25 kGy. Vysledky méreni viability poukazo-
valy, Zze v prvotnich dnech se buntkam vice darilo na materidlech sitovanych
pomoci GTA. AvSak od 7. dne se viabilita bunék na tomto materidlu snizo-
vala, zatimco na materialech sitovanych g zarenim dochazelo ke gradudlnimu
narustu viability. Snimky z fluorescencni mikroskopie (FLM) poukazovaly, ze
bunky vice adherovaly a proliferovaly na materidlech sifovanych § zarenim.
Uvodni vy$si mira viability bunék na materidlech sitovanych pomoci GTA
dale nesouhlasila s vysledky cytotoxicity, kde Zelatina sitovanad pomoci GTA
vykazovala nizsi miru viability. Na zakladé této diskrepance vysledkt byla
studovana mozna interakce GTA s kitem na analyzu viability CCK-8.

Poté byla studovana interakce GTA a CCK-8. GTA v roztoku CCK-8 zvysil
absorbanci oproti ¢istému roztoku CCK-8. Byl studovan vyvoj absorbance
z 0 minut na 10 minut. Byl zaznamenan znac¢ny nartst v absorbanci oproti
¢istému roztoku CCK-8 (jiz koncentrace 0,0125 obj. % zvysila po 10 minutach
absorbanci vice nez 2x). Timto mohou byt vysvétleny vysledky cytotoxicity.
Prinich se po 24 h inkubaci vyplavi GTA do vyluhu, ktery je nasazen na bunky.
I kdyz je vyluh poté odsat, nelze ovsem odsat veskeré mnozstvi. Nasledné se
pridd DMEM a CCK-8. Kvili zbytkovym mnozstvim GTA pravdépodobné
dochézi ke zkresleni vysledkt CCK-8.

Nesrovnalosti mezi vysledky biokompatibility a snimky z FLM mohou byt vy-
svétleny mnozstvim GTA vyplaveného do roztoku CCK-8 béhem inkubace.
Koncentrace GTA pak pravdépodobné ovlivnila spektrofotometrickd méreni.
V obdobi mezi 3. a 7. dnem a 7. a 14. dnem doslo k vyméné DMEM u vzorki.
Po vyméné média pravdépodobné nedoslo k tak velkému vymyti GTA pri na-
sledné inkubaci s CCK-8, coz mohlo vést k pozorovanému poklesu absorbance.

Meéreni vahovych ubytku dédle naznacilo, Ze u vzorku sitovanych pomoci GTA
dochézi k miniméalnim vdhovym ubytkim, zatimco u § sitovanych vzorkid do-
chazi k vyraznym tubytkim, v priméru priblizné 8 mg, respektive 9 mg po
7. a 14. testovacim dni. To je priblizné 20 a 23 % puvodni vahy. Zda se, Ze
nejprve dojde k prvotnimu vyplaveni velkého mnozstvi hmoty. Nasledné jiz
nedochéazi k tak markantnimu tibytku vahy v pribéhu casu, coz naznacuje, ze
zbytek scaffoldu je pravdépodobné stabilni, coz koreluje i s vysledky BCA ana-
Iyzy. BCA analyza roztoku vahovych ibytku poukazala, ze dochazi k vétsimu
vyplaveni proteinu v pripadé 3 sitovanych vzorku. Avsak nebylo detekovano
takové mnozstvi, které by kompenzovalo celkovy vahovy ubytek proteinti. Da-
le pak mnozstvi detekovanych proteini u GTA sitovanych zelatin je vyssi, nez
vahovy ubytek. Je mozné, Ze i zde interaguje GTA s provedenou analyzou,
tento fakt by bylo nutné experimentalné ovérit.
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o Pri makroskopickém porovnani byly [ sitované disky mensiho primeéru, po
lyofilizaci nasledné i nizsi hmotnosti. Vysledky naznacuji, ze § sitované vzor-
ky mohou byt netplné zesitované, ¢i castecné zdegradované monoenergickym
svazkem elektronii. Presnou pri¢inu prvotniho uvolnéni proteint vsak zatim
neni mozné jednoznacné urcit a bude nutné se na tuto analyzu zameérit v bu-

Uplnym sitovanim zelatiny.

e V neposledni radé byl pripraven kompozitni scaffold z 8% Zelatinového hydro-
gelu sifovaného pomoci § zareni s mikrovlakny z PCL pripravenych metodou
drawing. Scaffold byl osazen mysimi fibroblasty a byl nasniman v 1. a 3. testo-
vacim dni na FLM. Na snimcich FLM byla v 1. TD patrna preference mikro-
vlaken bunkami. Pri porovnani snimki z 3. TD je vidét, ze bunky na materialu
na materidlu proliferovaly, migrovaly dale po materidlu a mezi vlakny. Pre-
ference mikrovldken je zadouci efekt, jelikoz vldkna mohou bunkam urcovat
smér ristu. To by v pripadé nervové tkané mohlo napomoci i elongaci axo-
ni nervovych bunék, coz je nezbytna soucast scaffoldi pro TI nervové tkané.
Ze snimkt byl patrny ovalny charakter jader ve sméru orientace vlaken, coz
naznacuje, ze jsou bunky protahlé ve sméru orientace vlaken. Tyto vysled-
ky naznacuji, ze takto vytvoreny kompozit by mohl slouzit jako zéklad pro
material TT nervové tkané.

Z nami namérenych dat vyplyva, ze zelatina sitovana beta zarenim je necytoto-
xickd a vykazuje dobrou biokompatibilitu v pritbéhu naseho experimentu. Zaroven
v kombinaci s orientovanymi vldkny se ukazuje, ze bunky rostou primarné po vlak-
nech, ale zaroven jsou schopny prelézat i mezi vlakny po Zelating, coz naznacuje, ze
takto pripraveny material by mohl slouzit jako material TT nervové tkané. Déle by
bylo vhodné provést testy biokompatibility s kompozitnimi scaffoldy. Bylo by také
vhodné se pokusit zachytit migraci bunék do objemu scaffoldu. Nezbytnou soucasti
jsou také mechanické testy. Jak bylo ukazano v jinych studiich, mechanika scaffol-
du ovliviiuje napiiklad diferenciaci, adhezi a migraci bunék (Clause et al., 2010).
Na zakladé vysledkti mechanickych testti by bylo nutné material dale optimalizovat
pro zlepseni vyse zminénych faktort a prizpisobit ho pro bunky nervového aparatu.
Déle by bylo nutné poupravit design scaffoldu. V tomto usporadani se mikrovlakna
nachéazeji na povrchu zZelatiny, avsak vyhodné by bylo, vytvorit strukturu podobnou
vyse zminénym NGC (Lackington et al., 2017), to je vytvorit vodivé kanaly v objemu
zelatiny, které by byly vystlany mikrovlakny. Déle, scaffoldy pro TT nervové tkané
je potrebné tvarové optimalizovat podle poranéni. K tomu jsou hydrogely vyhodné,
jelikoz je lze relativné snadno tvarové optimalizovat. Zde by klicovou roli mohl hrat
3D tisk, ktery by pomohl vytvorit presny pozadovany tvar materialu. V neposledni
fadé by bylo nutné pokracovat s rozsahlejsimi in wvitro testy, naptiklad na bunéc-
nych liniich NSC. Pri tspesnych in vitro testech a optimalizovaném designu a vyrobé
scaffoldu by bylo mozné pristoupit na in vivo testy.
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