
   

 

 

 

 

Disertační práce 

 

 

Příprava polymerních materiálových soustav  

pro 3D tisk v biologických aplikacích  
 

Preparation of polymer material systems for 3D printing  

in biological applications 
 

 

 

 

 

Autor:            Ing. Markéta Kadlečková 

 

Studijní program:  P2808 Chemie a technologie materiálů  

 

Studijní obor:  2808V006 Technologie makromolekulárních látek 

 

Školitel:   doc. Ing. Antonín Minařík, Ph.D. 

Konzultant:   prof. Ing. Petr Humpolíček, Ph.D. 

 

Oponenti:   prof. RNDr. Petr Ponížil, Ph.D. 

    doc. Dr. Ing. Vladimír Pavlínek 

 

 

 

 

Zlín, duben 2022 



2 

© Markéta Kadlečková 

 

 

 

 

 

  

 

 

 

 

 

 

 

Klíčová slova: tkáňové inženýrství, polymery, scaffoldy, 3D tisk, aditivní výroba, 

electrospinning, povrchové úpravy.     

 

Key words: tissue engineering, polymers, scaffolds, 3D printing, additive 

manufacturing, electrospinning, surface treatment. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Práce je dostupná v Knihovně UTB ve Zlíně.  

 



3 

Ráda bych poděkovala mému školiteli doc. Ing. Antonínu Minaříkovi, Ph.D. 

nejen za odborné vedení, konzultace a cenné rady, ale také za čas a podporu jež 

mi věnoval. Dále bych chtěla poděkovat za podnětné a odborné rady 

konzultantovi mé práce prof. Ing. Petru Humpolíčkovi, Ph.D. Můj velký dík patří 

také celému Ústavu fyziky a materiálového inženýrství za přátelské a pohodové 

prostředí, které mi zde bylo poskytnuto.  

V neposlední řadě bych chtěla poděkovat mé rodině za podporu a pochopení 

během celého mého studia. 

 

  



4 

 

 

Abstrakt 

Práce se zabývá úpravou materiálových soustav na syntetické či přírodní bázi 

do podoby hierarchicky strukturovaných scaffoldů a tenkých vrstev. Pro tyto 

účely byly používány metody aditivní výroby, electrospinningu, fázové separace 

a leptání. Upravovanými materiály byly fotovytvrditelné pryskyřice, 

polykaprolakton, poly(vinylidenfluorid-trifluorethylen-chlortrifluorethylen), 

fibroin, polystyren a hliník. Vybrané substráty byly testovány a charakterizovány 

z hlediska materiálových i biologických vlastností. Výsledky testů buněčné 

kompatibility prokázaly zásadní vliv topografie povrchu na buněčnou proliferaci 

a v případě hierarchicky strukturovaných povrchů i na změnu morfologie 

kmenových buněk. Pro testování připravených strukturovaných povrchů 

s ohledem na buněčné chování v simulovaných in vivo podmínkách byl vyvinut 

nový typ průtokového bioreaktoru. Provedené experimenty poukázaly na zásadní 

vliv vznikajících nepravidelností v toku na buněčnou adhezi, na jehož základě 

byla provedena studie vlivu rozdílných typů toku na stabilitu polymerních 

povrchů. 

 

 

 

 

Abstract 

This work is focused on modification of material systems on a synthetic or 

natural basis in the form of hierarchically structured scaffolds and thin layers. For 

this purpose, the methods of additive manufacturing, electrospinning, phase 

separation, etching were used. The materials treated were photocurable resins, 

polycaprolactone, poly (vinylidene fluoride-trifluoroethylene-

chlorotrifluoroethylene), fibroin, polystyrene and aluminum. Not only the 

material properties, but also the cytocompatibility was evaluated. The results of 

showed a fundamental impact of surface topography on cell proliferation and, in 

the case of hierarchically structured surfaces, on the change in stem cell 

morphology. A new type of bioreactor was developed to test the prepared 

structured surfaces with respect to study of cell behavior under simulated in vivo 

conditions. The results confirmed the fundamental influence of flow irregularities 

on cell adhesion, on the basis of which a study of the influence of different types 

of flow on the stability of polymer surfaces was performed. 
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1. Úvod 

Poškození orgánů a tkání, ke kterému může dojít nejen v důsledku zranění, je 

jedním z kritických zdravotních rizik. Lidské tělo má přirozenou schopnost 

regenerace, avšak nejrůznější choroby jako je cukrovka nebo osteoartróza jsou 

příklady chronických onemocnění, které tělo nedokáže samo vyléčit a jedinou 

možností, jak alespoň utlumit příznaky je užívání léků. [1,2] Regenerativní 

medicína zachází za hranici pouhého zmírnění projevů nemocí a zranění  

a využívá své oborové interdisciplinarity k vývoji nových léčebných postupů 

s potenciálem nahrazovat poškozené tkáně. [3–5] Jedním z oborů spadající pod 

regenerativní medicínu je tkáňové inženýrství (TE). Dle Langera a Vacantiho [6] 

TE využívá základní principy přírodních věd a techniky pro vývoj biologických 

náhrad, které obnovují, udržují či zlepšují tkáňové funkce.  

Pokud se podíváme zjednodušeně na biologickou tkáň zjistíme, že se skládá  

z extracelulární matrix – mezibuněčné hmoty (ECM), buněk a signálních molekul. 

TE je založeno právě na těchto komponentech, jež jsou známy jako „triáda 

tkáňového inženýrství“, která se sestává ze tří základních kamenů – tkáňového 

nosiče (scaffoldu – jenž slouží jako lešení pro buňky a zároveň se podílí na 

biologických funkcích), buněk a biologických signálních molekul (řídí chování 

buněk a tím i fenotyp tkáně). Pro vytvoření nové tkáně je tedy scaffold jedním 

z důležitých aspektů, kterému je potřeba věnovat pozornost. Nejvhodnějším 

scaffoldem by byla ECM cílové tkáně v nativním stavu, avšak veškeré její funkce, 

komplexní složení a dynamickou povahu je velmi těžké napodobit. Výběr 

materiálů a metod pro vytváření scaffoldů je stěžejní záležitostí zejména proto, že 

každý materiál má odlišné vlastnosti a z nich plynoucí (ne)výhody. Například 

syntetické materiály mají skvělé mechanické vlastnosti a lze u nich počítat s jistou 

homogenitou složení a distribucí molekulových hmotností. Přírodní materiály 

vykazují dobrou biokompatibilitu, ale také nehomogenitu.  

Díky širokému spektru dostupných materiálů existuje mnoho možností volby 

mezi nimi, což je velkou výhodou vzhledem k existenci zcela odlišných typů 

tkání. Například kůži lze zařadit mezi relativně měkké tkáně, ale také musí přestát 

velká smyková napětí. Naproti tomu kost je tvrdý materiál s vysokou pevností 

v tlaku, který musí nést hmotnost těla. Velkou výzvou tedy stále zůstává vytvoření 

materiálu, jenž by byl všestranně využitelný pro všechny typy tkání. 

V neposlední řadě je třeba zmínit, že scaffoldy nemusí být určeny pouze pro 

rekonstrukce tkání, ale velmi často je lze aplikovat jako nosiče léčiv. [7] 

Při vytváření scaffoldu je důležité brát v potaz topografii a povrchové 

vlastnosti, jež mají zásadní vliv na chování buněk. Tyto vlastnosti lze určovat 
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použitými materiály, postprocesními povrchovými úpravami (fyzikální, 

chemické) a v případě 3D tisku1 může být povrchová topografie definována již 

při modelování scaffoldu v softwaru (výstupky, prohlubně).  

Tato práce je zaměřena na optimalizaci materiálových charakteristik 

a zpracovatelských postupů vedoucích k přípravě scaffoldů. Jsou zde popsány 

originální 3D tiskové postupy přípravy scaffoldů a vlákenných struktur pomocí 

elektrostatického zvlákňování (electrospinningu). Dále jsou zde diskutovány 

možnosti strukturalizace vytvářených povrchů použitím fázové separace 

a chemického leptání. Pro účely testování vlivu nových typů materiálových 

soustav na chování buněk v simulovaných in vivo tokových podmínkách byl 

navržen originální průtokový bioreaktor a byla otestována stabilita vybraného 

polymerního materiálu za rozdílných tokových podmínek.   

 

2. Současný stav řešené problematiky 

Poslední dvě desetiletí se staly významným obdobím rozvoje TE. K tomuto 

vývoji přispěly zejména nové znalosti a pokroky v technických oborech jako jsou 

vědy o materiálech [8], buněčná a vývojová biologie [9,10], nanotechnologie [11] 

a rychlé prototypování (RP) také známé jako 3D tisk [12]. 

Biomateriály pro výrobu scaffoldů lze dělit na polymery (přírodní a syntetické), 

keramiky a kovy. Keramické a kovové scaffoldy se v současnosti používají 

zejména v oblasti kostního inženýrství [13–18] a také jako nosiče léků [19–22]. 

Aktuálně mezi běžné zástupce syntetických polymerů používaných v TE patří 

kyselina polymléčná [23–26], kyselina polyglykolová [27–29], jejich kopolymery 

[30,31] a polykaprolakton [32–34]. Přírodní polymery jsou pak zastoupeny 

kyselinou hyaluronovou, chitosanem, fibrinem, kolagenem a nejčastěji jejich 

kombinací. [35–39] 

V nedávné době dosáhly technologie klasického [40–42] a elektrickým polem 

asistovaného 3D tisku (EPA 3D tisk) [43,44] velkého pokroku na poli 

malosériové výroby tkáňových náhrad. 

 

3D tisk  

V současnosti jsou některé 3D tiskárny schopny využít více tiskových hlav 

zároveň, což umožňuje kombinovaný tisk více buněčných linií, čímž dochází 

                                                           
1 „3D tisk“ nebo také „3D printing“ jsou pojmy, jimiž bude v této práci označováno více metod Aditivní výroby 

(str. 16).  
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k výraznému usnadnění tisku komplexních multibuněčných tkání či orgánů.  

[45–47] Cui a kol. použil techniku 3D bioprintingu k výrobě funkčních kostních 

štěpů s organizovanou cévní sítí. [48] Nový přístup Want et al. popisuje 3D tisk 

komplexních scaffoldů pro tvorbu regenerativních orgánů jako je například jaterní 

tkáň. [49] Jinými přístupy za použití různých biomateriálů bylo umožněno 

vytvoření dalších tkání včetně kůže [50], srdečních chlopní [51], kostí  

a chrupavek [52] a vaječníků [53]. 

 

Stereolitografie 

Nedávný aplikační pokrok sterolitografie (SLA) je dán rozšířením dostupnosti 

rozdílných typů fotosíťovatelných polymerů a také možností použití více 

materiálů pro jeden konečný výtisk [54–56]. V posledních letech také dochází 

k vývoji nových polymerů na bázi alifatických polyesterů s biodegradačními 

vlastnostmi. [40] Rozvoj této metody dále výrazně ovlivnilo zlepšení  

rozlišení tisku na úroveň jednotek mikrometrů, a to ve všech třech osách x, y, z. 

[57] Právě dostupnost vysokého rozlišení je velkou výhodou, jež je často 

využívána při přípravě scaffoldů pro TE. [58–60] Velký potenciál má SLA 

technologie v kostním inženýrství [61,62], dále pro přípravu vaskularizovaných 

scaffoldů pro léčbu periferních nervů [63] a také při tisku scaffoldů pro regeneraci 

chrupavky [64].  

 

Electrospinning 

V poslední době se při přípravě scaffoldů stále častěji využívá technik 

založených na elektrostatickém zvlákňování. Jia a kol. [65] vytvořili pomocí 

electrospinningu biokompatibilní scaffold pro vnitřní stěnu vaskulárních tkání 

tvořený kyselinou hyaluronovou a kolagenem. Některé studie se zaměřily  

na tvorbu chitosan/želatinových scaffoldů pro kožní tkáně. [66,67] Další 

výzkumy řešily tvorbu tubulárních scaffoldů pro vaskulární tkáně za použití směsi 

polykaprolatkonu (PCL), kopolymeru kyseliny glykolové a kyseliny mléčné 

(PLA) a želatiny. [68] Scaffoldy tvořené pomocí electrospinningu byly nedávno 

použity pro regeneraci rohovky [69], nervové [70] či kostní tkáně [71] a náhradu 

vazů [72]. 

 

Elektrickým polem asistovaný 3D tisk 

Pomocí technologie EPA 3D tisku se již podařilo vytvořit funkční scaffold 

s řízenou vláknitou mikrostrukturou podobnou kolagenovému vláknu. Scaffold 

věrně napodobuje anizotropní a viskoelastické chování cípu srdeční chlopně  
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a podporuje růst buněk lidského vaskulárního hladkého svalstva, které jsou 

schopny produkovat ECM. [73] V jiné studii Paxton a kol. [74] zmiňuje přípravu 

kaprolaktonových auxetických2 tubulárních scaffoldů pomocí melt 

electrowritingu (MEW) v kombinaci s rotujícím sběračem vláken. Tyto scaffoldy 

ve tvaru trubiček se při protažení projevují zvětšením průměru, což lze využít  

u kardiovaskulárních aplikací [75], kde by bylo zabráněno možnému kolapsu cév. 

Jiné využití lze nalézt u TE pro rekonstrukce jícnu. [76]  

Dalším aktuálním uplatněním MEW je tvorba scaffoldu v podobě folie, na 

který jsou nasazeny multibuněčné sféroidy z tukové vazivové tkáně. Scaffold je 

utvářen z polykaprolaktonu do porézní struktury uzpůsobené velikosti sféroidů 

(350-380 µm), kdy se průměr jednotlivých vláken pohybuje okolo 13–15 µm. 

Takto připravené scaffoldy jsou dále využitelné při regeneraci tukové tkáně  

a velkou výhodou je jejich snadná přenositelnost. [77]  

 

3. Cíle práce 

- Navrhnout materiálové soustavy na syntetické i přírodní bázi a postupy 

jejich zpracování do podoby pokročilých scaffoldů. 

- Z navržených materiálových soustav připravit strukturované vrstvy a 3D 

objekty pomocí procesu fázové separace či leptání. 

- Otestovat rozdílné materiálové kombinace z hlediska možnosti jejich 

zpracování pomocí vybraných technologií 3D tisku a electrospinningu. 

- Pomocí 3D tisku připravit bioreaktor pro simulaci in vivo podmínek 

v biologických laboratorních testech připravených strukturovaných 

povrchů. 

- Zhodnotit vliv nově navržených materiálových soustav a z nich 

připravených strukturovaných povrchů na chování buněk. 

  

                                                           
2 Auxetikum je materiál, jenž se při tahovém zatížení rozpíná v příčném směru. 
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4. Teoretický rámec  

Scaffoldy jsou síťovité, porézní struktury, které nahrazují funkci ECM 

a zastávají nespočet důležitých funkcí. [78,79] ECM je jedinečný komplex 

složený z proteinů a sacharidů vytvářející trojrozměrnou vláknitou síť, která 

poskytuje mechanickou pevnost, ale slouží také jako prostředí pro přenos 

informací mezi buňkou a okolím a také mezi buňkami navzájem. [80,81] Je tedy 

nezbytné, aby v případě nutnosti byla ECM nahrazena takovým materiálem, který 

je schopen zcela či alespoň částečně plnit její funkce. [79,81,82]  

Hlavní úloha scaffoldů spočívá v zajištění nosné funkce pro uspořádání buněk 

uvnitř pojivové tkáně. Kromě statické úlohy může scaffold zastávat i roli 

dynamickou, kdy může definovat buněčné chování a následně funkce tkání. 

[83,84] Dále zabezpečuje chemické a fyziologické prostředí pro buněčnou 

proliferaci a diferenciaci. [85]  

 

4.1 Požadované vlastnosti scaffoldů 

Scaffoldy musí splňovat veškeré nároky kladené na nahrazovanou tkáň. Svým 

uspořádáním pak určují její rozměry a tvar. [86] Po implantaci do živého 

organizmu scaffold vyplňuje 3D defekty a napomáhá tvarování tkáně tak, aby 

odpovídala původní 3D anatomii. Dočasně musí plnit veškeré funkční požadavky 

(obvykle mechanické), dokud není vytvořena nová tkáň, která tyto funkce 

převezme. V ideálním případě zlepšuje regeneraci tkáně tím, že zajišťuje vhodné 

prostředí pro hromadný transport živin a odpadních látek. [87] Tab. 1 zobrazuje 

přehled základních vlastností scaffoldu, které by měl splňovat pro zajištění 

ideálního implantátu. 
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Tab. 1 – přehled vybraných požadovaných vlastností scaffoldu. [26] 

Vlastnost          Požadavek 

Biokompatibilita 

• Netoxické produkty degradace scaffoldu. 

• Materiál nezpůsobující zánět při kontaktu s okolní 

tkání. 

Biodegradabilita 

• Kontrolovaná degradace, která podporuje růst tkání 

při současném zachování mechanické podpory. 

• Rozložitelný biologickými nebo enzymatickými 

procesy. 

Bioaktivita 

• Materiál scaffoldu může interagovat s hostitelskou 

tkání a vázat se na ni. 

• Stimulace pomocí růstových faktorů a diferenciace 

buněk. 

Morfologie 

• Propojené póry umožňující migraci buněk, difuzi, 

přívod živin a odvod odpadních látek. 

• Mikroporozita zajišťující vysokou hodnotu 

specifického povrchu pro umožnění interakcí mezi 

buňkami a scaffoldem. 

• Makropóry umožňující migraci buněk. 

• Velikost pórů uzpůsobená na míru cílové tkáni. 

• Dostatečně vysoká porozita se současným 

zachováním mechanických vlastností. 

Mechanické 

vlastnosti 
• Mechanické vlastnosti scaffoldu srovnatelné s 

vlastnostmi hostitelské tkáně. 

 

 

4.1.1  Biokompatibilita 

Jednou z klíčových vlastností, kterou scaffold musí splňovat je 

biokompatibilita. Biokompatibilita scaffoldu je schopnost podpořit normální 

buněčnou aktivitu bez vyvolání jakýchkoli patologických změn v okolních 

tkáních. Postupem času byla tato definice doplněna o informaci, že biomateriál 
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by měl fungovat s odpovídající reakcí hostitele a zároveň by v hostitelském 

prostředí neměl vyvolávat nežádoucí lokální či systémové reakce. [88] 

Dalším významným poznatkem je, že současný pojem biokompatibility 

nepředpokládá absolutně inertní materiál, jelikož bylo zjištěno, že vysoká 

bioinertnost indukuje špatnou vaskularizaci, zpomalení regenerace, a dokonce 

může vést až k enkapsulaci scaffoldu. Mírná zánětlivá reakce tedy může mít 

stimulační dopad na regenerační procesy (usazování buněk a vaskularizaci).  

[89–91] 

Zásadní pro posouzení biokompatibility je norma ČSN EN ISO 10993-1 

(Biologické hodnocení prostředků zdravotnické techniky). Dle této normy se 

biologická aktivita zdravotnických prostředků posuzuje metodou in vitro i in vivo. 

Kompatibilita implantátu s buněčnými kulturami může být testována in vitro 

definováním adhezivních, cytotoxických a dalších vlastností. Avšak in vitro testy 

mají velkou nevýhodu – nelze u nich odhadnout systémové reakce, např. reakci 

imunitního systému celého těla. Proto finální hodnocení biokompatibility 

scaffoldů zahrnuje implantační testy na zvířatech. [92,93] 

 

4.1.2 Biodegradabilita 

Cílem tkáňového inženýrství je možnost nahrazení implantovaného scaffoldu 

vlastní ECM a buňkami v průběhu času. [84] Scaffoldy bývají pouze dočasnou 

podporou pro buňky, které postupem času infiltrují do pórů scaffoldu a současně 

s jeho degradací se buňky reorganizují do funkční tkáně. [94–97] Ideální časový 

průběh degradace scaffoldu a tvorby nové matrice je znázorněn na Obr. 1. 

Vedlejší produkty biodegradace musí být netoxické a měly by opustit tělo bez 

jakékoliv interakce s orgány. [81]  

 

Obr. 1 – schéma optimálního vývoje mechanických vlastností scaffoldu v čase. [98] 
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4.1.3  Mechanické vlastnosti 

V ideálním případě by scaffold měl mít shodné mechanické vlastnosti 

s místem, do kterého je implantován. Z praktického hlediska dále musí být 

dostatečně pevný, aby s ním mohlo být během implantace snadno manipulováno. 

Je potřeba dbát na poměr mechanické pevnosti a porozity scaffoldu. Materiál 

může mít výbornou mechanickou pevnost, avšak na úkor vysoké porozity, kdy 

může docházet k nedostatečné vaskularizaci. [84]  

Dalším důležitým aspektem je sterilita implantovaného scaffoldu. Je potřeba, 

aby byl scaffold snadno sterilizovatelný, aby nedocházelo k infekcím uvnitř 

hostitele. [99]  

 

4.1.4  Porozita 

Význam velikosti a propojení pórů v scaffoldu jsou jedním z klíčových faktorů 

pro většinu aplikací tkáňového inženýrství. [100–104]  

Póry mohou být dvojího druhu propojené = otevřené a nepropojené = uzavřené. 

Ideálním případem je struktura s vysokou pórovitostí s propojenými 

(otevřenými) póry, které umožňují difuzi živin do buněk ve scaffoldu a také do 

ECM vytvořené těmito buňkami. Kromě živin je potřeba také odvádět odpadní 

látky a degradační produkty. Jedním z hlavních problémů bývá degradace jádra 

scaffoldu, kde kvůli nízkému stupni vaskularizace dochází k nedostatečnému 

odvodu odpadních látek. [105,106] Některé studie uvádějí, že přítomnost makro 

(>100 µm) a zároveň mikro (<20 µm) pórů je přínosnější než pouze makroporézní 

scaffold, avšak tento typ porozity není snadno reprodukovatelný. [107,108] 

Dalším důležitým faktorem je průměrná velikost pórů. Buňky s povrchem 

scaffoldu primárně interagují prostřednictvím chemických skupin (ligandů). 

Scaffoldy syntetizovány z přírodních extracelulárních materiálů (např. kolagen) 

tyto ligandy přirozeně obsahují, zatímco scaffoldy ze syntetických materiálů je 

nutno ošetřit a začlenit do nich tyto ligandy například pomocí adsorpce proteinu. 

Hustota ligandů je ovlivněna specifickým povrchem – dostupným povrchem 

v póru, ke kterému mohou buňky přilnout. Z toho vyplývá, že póry musí být 

dostatečně velké, aby umožnily buňkám migraci do struktury scaffoldu, ale 

zároveň dostatečně malé, aby tvořily velký specifický povrch, který zajistí 

minimální množství ligandů pro účinné navázání buněk na scaffold. [109,110]  

Příkladem velikosti pórů je studie zaměřená na implantáty pro kostní aplikace, 

kde autoři uvádí, že pro významný růst kostí je optimální rozsah velikosti pórů 
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100-135 µm. [111] Pro regeneraci chrupavky je pak vhodná průměrná velikost 

pórů v rozmezí 100-500 µm. [112] 

Z výše uvedeného vyplývá, že jedním z hlavních faktorů, který určuje jakou 

pórovitost scaffoldu zvolit, je typ použitých buněk. 

Příprava porézních scaffoldů je poměrně rozmanitá a zahrnuje mnoho různých 

postupů. Mezi běžné postupy patří zejména luhování porogenu, lyofilizace. 

Jedním ze zajímavých přístupů řešení k tvorbě strukturovaných povrchů patří 

fázová separace. 

 

4.2 Výrobní technologie scaffoldů 

Metoda použitá pro výrobu scaffoldů podmiňuje jejich klíčové vlastnosti – 

porozitu, velikost pórů, mechanické vlastnosti a také jejich výsledný tvar. [113] 

Velmi důležitým faktorem je také materiál, ze kterého bude scaffold vyráběn, 

protože ne každá technologie je vhodná pro všechny typy materiálů.  Před 

výrobou scaffoldu je nezbytné vyhodnotit jaké vlastnosti by měl konečný výrobek 

mít a z jakého materiálu bude vyráběn a dle těchto zjištění lze následně vybrat 

vhodnou technologii zpracování. Na Obr. 2 jsou zobrazeny snímky scaffoldů 

vytvořených různými výrobními technologiemi a postupy. 

 

4.2.1  Odlévání a luhování 

Jednou z metod přípravy scaffoldu je odlévání s následným luhováním. Prvním 

krokem této techniky je odlití roztoku polymeru (např. kyselina polymléčná 

v chloroformu) na porogen. [114] Porogeny mohou být například částice solí, 

glukózy, želatiny, které jsou vhodné především díky biokompatibilitě  

a snadnému odstranění, kdy je lze rozpustit ve vodě za vzniku porézní struktury. 

[115] Nevýhodou bývá nerovnoměrná distribuce pórů způsobená rozdílnými 

hustotami polymeru a porogenu. Pro získání homogenních porézních struktur je 

vhodné použít například ultrazvukovou disperzi či centrifugaci polymeru. [116]  

 

4.2.1 Zpěňování 

Pomocí metody zpěňování (gas-foaming) je možné připravit syntetické porézní 

matrice bez použití rozpouštědla. Absence rozpouštědel je velkou výhodou, 

jelikož tak mohou být do matrice polymeru začleněny biologicky aktivní 

molekuly, aniž by došlo k ovlivnění jejich biologických vlastností. Jedním 

z možných postupů přípravy je lisování polymeru za vysoké teploty do tvaru 

disku. Takto připravený polymerní disk je několik dní umístěn ve vysokotlaké 



16 

komoře za přítomnosti oxidu uhličitého. Během této doby oxid uhličitý infiltruje 

do polymeru a vytváří tak póry. [117,118]  

 

 

 

Obr. 2 – SEM snímky scaffoldů vyrobených různými technologiemi. a) PLGA 

scaffold připravený částicovým luhováním, b) hedvábný scaffold vyrobený 

luhováním v soli a napěňováním, c) PLA scaffold vyroben za podmínek 

superkritického CO2, tlaku 240 barů a teplotě 35 °C, d) 15% PLA pěna připravena 

termicky indukovanou fázovou separací, e) PGA scaffold připraven spojováním 

vláken, f) scaffold připravený vložením spongiózní matrice, g) zpěňovaný scaffold, 

h) 7,3% PLA scaffold vyrobený elektrostatickým zvlákňováním, i) scaffold 

připravený stereolitografií, j) CaSiO3 scaffold vyroben 3D tiskem, k) scaffold 

připravený fused deposition modelling (FDM) technologií, l) scaffold vyrobený 

metodou Bioplotter. [119]  

 

4.2.2  Lyofilizace 

Freeze-drying neboli sušení mrazem je technologie, díky které je možné 

poměrně jednoduše získat porézní struktury. Polymer je rozpuštěn ve vhodném 



17 

rozpouštědle (např. kyselina polymléčná v dichlormethanu) a následně je směs 

ochlazena pod bod mrazu, kdy je rozpouštědlo zmraženo. Následně je odpařeno 

procesem sublimace a výsledkem je struktura s propojenými póry. Ve fázi, kdy je 

směs ochlazena na bod tuhnutí může docházet k oddělení rozpouštědel a získáme 

tak strukturu s póry, které jsou ohraničeny polymerní složkou kolem krystalů 

rozpouštědla. [120] Výhodou této techniky je vyhnutí se použití vysokých teplot 

a možnost regulace velikosti pórů pomocí změny parametrů zmrazení. [121]  

 

4.2.3  Aditivní výroba 

Aditivní výroba je obecný název pro techniky, které čtou v datech z výkresů 

podporovaných počítačem (computer-aided design – CAD) převedených do 

formátu STL (zkratka pro „Stereolitography“, další uváděné pojmy této zkratky 

jsou „Standard Triangle Language“ nebo „Standard Tessellation Language“). 

[122] Použití aditivní výroby v tkáňovém inženýrství umožňuje vytváření 3D 

scaffoldů v podobě složitých geometrií s velmi jemnými strukturami. Díky 

použití počítače při navrhování lze jednoduše korigovat výslednou makro i mikro 

strukturu což ovlivňuje mechanické vlastnosti scaffoldu. Díky těmto 

skutečnostem lze návrh upravit dle dostupných údajů z lékařských skenů tak, aby 

výsledný scaffold vyhovoval individuálním potřebám každého pacienta. [123]  

Vytlačování (extrusion-based) 

Tato technika je známá také jako „fused deposition modelling“ nebo „fused 

filament fabrication“ a je založena na tavení a pokládání termoplastických 

filament po jednotlivých vrstvách do požadovaných tvarů pomocí počítačem 

řízeného extruderu. Materiál vychází z extruderu ve formě taveniny a téměř 

okamžitě tuhne. Pro zajištění dobré adheze mezivrstev je vhodné udržovat 

předchozí vrstvu těsně pod teplotou tuhnutí daného materiálu. [124]  

Rozlišení se u této technologie pohybuje v rozmezí 50-200 µm. [40] Modely 

pro tuto technologii lze získat pomocí tomografie, magnetické rezonance či 3D 

modelováním na počítači. [125] Nevýhodou této metody je limitace výběru 

materiálů, které musí být dostupné ve formě filament a také vysoké teploty, 

kterým je materiál vystaven. Některé z těchto nevýhod mohou být eliminovány 

použitím alternativních extruzních technik mezi které patří například 3D Fiber 

Deposition [102], 3D plotting [126] nebo Precision Extruding Deposition [127]. 

3-D tisk (three dimensional printing) 

Tato technologie je poměrně dlouho známá [128] a byla vůbec první 

aplikována v oblasti RP pro účely tkáňového inženýrství. [129,130] Schéma 
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procesu je znázorněno na Obr. 3. Prvním krokem je rozprostření tenké vrstvy 

prášku na platformu pomocí válečku. Následuje tisk inkoustu, který prášek na 

selektovaných místech spojí. Tisková podložka při této technologii začíná 

v nejvyšší poloze a postupně sjíždí směrem dolů. Prášek, který není inkoustem 

pojen, dočasně přebírá úlohu podpěr a poté je buď mechanicky odstraněn pomocí 

kartáče nebo je ofukován. Proces bývá zakončen vypálením pojiva  

a sintrováním. [124] Příkladem materiálů mohu být biokompatibilní keramiky, 

například hydroxyapatit, fosforečnan vápenatý [131–138], kovy či polymery 

[139]. Typickými pojivy pak mohou být polymerní emulze nebo pojiva na vodní 

bázi. [139,140]  

 
 

Obr. 3 – schéma procesu 3-D tisku. [141] 

4D tisk 

Pojem 4D tisk nelze definovat jako samostatnou technologii. Avšak vzhledem 

k současnému stavu poznání, kdy se s tímto pojmem setkáváme stále častěji, je 

vhodné věnovat tomuto pojmu pozornost. 4D printing byl poprvé představen 

v roce 2013. [142] Tento koncept tisku se prolíná přes řadu technologií rapid 

prototypingu. Principem je 3D tisk objektů s geometrií, topologií, vlastnostmi či 

funkcemi schopnými vyvíjet se v čase (čtvrtá dimenze) v reakci na různé podněty 

prostředí jako je teplo, světlo, pH a jiné. [143,144] Hlavním představitelem 

produktů, které jsou spojeny s pojmem 4D printing jsou zejména výrobky 

s tvarovou pamětí. [145–147] 

3D tisk za použití fotosenzitivních pryskyřic 

Technologie 3D tisku, jež využívá vytvrzování fotosenzitivní pryskyřice lze 

rozdělit na dvě samostatné metody lišící se pouze v typu vytvrzování. První 

metodou je stereolitografie (SLA), jež využívá laser, který vytvrzuje jednotlivé 

body modelu. Druhá metoda – digital light processing (DLP) je založena  

na vytvrzování celé vrstvy modelu za použití LCD displeje.  
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Sterolitografie byla vyvinuta jako první z komerčních RP metod společností 

3D Systems. Tato aditivní výrobní metoda spočívá v polymeraci jednotlivých 

vrstev fotosenzitivní pryskyřice pomocí UV záření. Veškeré výtisky vznikají 

postupně vrstvu po vrstvě. Tisk je možné provádět tzv. „bottom-up“, kdy je výtisk 

postupně odspoda nahoru tisknut a laser je umístěn na vrchní straně tiskové 

platformy. Druhým způsobem je metoda „top-down“, tedy shora dolů, kdy vana, 

ve které je pryskyřice je ze spodní strany průsvitná a tisková podložka je 

přitisknuta tak, že se dotýká dna viz Obr. 4. Dále jsou možné dva typy 

vytvrzování. První způsob je vytvrzování laserem, který postupně nasvítí každý 

bod aktuální vrstvy, která má být vytvrzena. Druhým způsobem je vysvícení celé 

vrstvy modelu najednou pomocí projektoru (digital light processing - DLP). 

[148,149] Pomocí stereolitografie je možné tisknout složité tvary vyznačující se 

vysokou pevností a povrchovými detaily v řádech nižších desítek µm. [57]  

 

 
Obr. 4 – schéma procesu dvou typů stereolitografického tisku.  [141] 

4.2.4  Electrospinning 

Electrospinning neboli elektrostatické zvlákňování je technologie, která 

využívá elektrostatické síly k výrobě vlákenných scaffoldů z roztoků polymerů. 

[150] Základní aparatura se skládá z injekční stříkačky s čerpadlem, 

vysokonapěťového napájecího zdroje a uzemněného sběrače vláken – kolektoru, 

kterým obvykle bývá kovová deska. [151] Technologie je založena na tažení 

proudu viskózní tekutiny (roztok nebo tavenina) ke kolektoru, který má elektrický 

potenciál. Pokud jsou molekuly polymeru dostatečně zapletené, tak nedochází 

k rozdělování proudu tekutiny na kapky, které vznikají v důsledku Rayleigho 

nestabilit [152], ale je tažena ve formě vláken. [153] Výsledkem je tak chaotická 

síť vláken o průměru od desítek nanometrů po desítky mikronů. [151,154–156]  
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4.2.5  Elektrickým polem asistovaný tisk polymerní taveniny (Melt 

electrowriting) 

Pro pochopení melt electrowritingu (MEW) je nutné znát chování kapalin při 

toku. Proud nenabité kapaliny, tekoucí shora dolů se rozpadá na kapky (např. 

tekoucí voda nebo med). Tento jev, známý také jako Plateau-Rayleigh nestabilita, 

je závislý na rychlosti, s jakou tekutina teče a také na výšce, z které padá. Tekoucí 

med, který simuluje tok polymeru, má před projevem Plateau-Rayleigh nestability 

výrazně nižší rychlost toku a v této chvíli lze tekutinou „psát“ právě proto, že ještě 

nezačala tvořit kapky. [157] Aplikací napětí mezi trysku a kolektor dochází 

k eliminaci Plateau-Rayleigh nestability, jež by se za normálních okolností 

projevila. Tok se tak stává stabilním a nepřetržitým. Pokud je však napětí příliš 

vysoké, elektrické nestability způsobují tok chaotickým, jak je známo 

z electrospinningu viz Obr. 5A. [43] 

Electrospinning tedy využívá k vytváření polymerních vlákenných struktur 

právě tokové nestability, kdežto pro MEW je napětí aplikováno tak, aby bylo 

možné tekutinu při nízkém průtoku kontinuálně a řízeně pokládat. V závislosti na 

konfiguraci a vlastnostech tekutiny lze tok omezit na extrémně nízkou rychlost  

a je možné získat vlákna o rozměrech okolo 2–50 µm [44]. Hodnotou 

aplikovaného napětí tedy ovlivňujeme, zda budou vznikat vlákna díky 

chaotickému pohybu nebo zda je budeme moci kontinuálně a řízeně klást na 

kolektor. Zajímavostí je, že při překročení určité hranice napětí (7,8 kV), která již 

vykazuje stabilní nepřetržitý tok a následném snížení pod tuto hranici (na 4 kV) 

proud tekutiny nadále zůstává stabilním viz Obr. 5B. [43] 

 

 

Obr. 5 – příklady tekutin bez a s působením elektrického napětí. A) znázorňuje tok vody 

při různých hodnotách aplikovaného napětí. B) zobrazuje tok vody při překročení 

hraničního napětí, kdy se stává stabilním. [152]  
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4.2.6  Elektrickým polem asistovaný tisk polymerních roztoků (3D jet 

writing) 

Technologie 3D jet writing je schopna tisknout z roztoků běžných 

biodegradabilních a biokompatibilních polymerů (např. PLGA) s extrémní 

přesností a rozlišením. Oproti chaotickému uspořádání vláken při 

electrospinningu, stabilita roztoku při 3D jet writingu je zajištěna implementací 

sekundární elektrody, která společně s pohyblivou platformou dokáže řízeně 

stohovat a ukládat kontinuálně vytvářená mikrovlákna do struktur s otevřenými 

póry, viz Obr. 6. Tento proces umožňuje výrobu 3D struktur s definovanou 

geometrií a přesností. [159]  

 

 

Obr. 6 – 3D jet writing. A) Schéma aparatury pro 3D jet writing s patrnou elektrodou, 

zajišťující stabilitu toku tekutiny. B,C) Příklady tištěné struktury pomocí technologie 3D 

jet writingu. D,E,F) Tištěné geometrie typu teselovaných polí do výšky 400 µm. G) 

Svazky tištěných navrstvených vláken s viditelnou přesností tisku. H,I) Ukázka průměru 

vláken od 50µm (H) po 6µm (I).  [159] 

 

4.3 Biomateriály pro výrobu scaffoldů 

Jako biomateriály označujeme skupinu materiálů, která přichází do kontaktu 

s biologickým systémem. [160] Z literatury je známo dvojí dělení biomateriálů. 

Prvním je členění na přírodní a syntetické [161], druhým je pak rozdělení na 

keramiky, kovy a polymery [98,162].  
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Každá ze skupin biomateriálů má své výhody a nevýhody, proto jsou často 

k dosažení požadovaných výsledků používány kompozitní materiály (např. 

hydroxyapatit a kolagen). [163] 

Protože se tato práce zabývá převážně polymery, preferováno je rozdělení na 

syntetické a přírodní. Kovy a keramiky budou pouze stručně zmíněny. 

Keramiky 

Biomateriály na bázi keramik (např. hydroxyapatit, fosforečnan vápenatý, 

biosklo) jsou používány zejména pro náhrady kostí – pro měkké tkáně nejsou 

vhodné. Keramiky vykazují nízkou elasticitu a tvrdý, křehký povrch. Jsou však 

vhodnými adepty pro kostní implantáty, jelikož se svou strukturou podobají 

minerálnímu složení kostí a vykazují skvělou biokompatibilitu, diferenciaci  

a proliferaci kostních buněk. [163]  

Kovy 

Kovové biomateriály jsou navrženy tak, aby poskytovaly vnitřní podporu 

biologickým tkáním. Jejich využití tak lze nalézt především v kloubních 

náhradách, zubních implantátech a ortopedii. [164] Typickým zástupcem kovu 

používaným jako implantát je titan. Je snadno dostupný a v klinických aplikacích 

je již dobře znám, navíc se dá zpracovávat do nejrůznějších forem včetně 

kovových pěn. [163] 

Jednou z hlavních nevýhod většiny keramik a kovů je však neschopnost 

biodegradace. [163] 

 

4.3.1  Syntetické polymerní biomateriály 

Syntetické polymery jsou velmi často využívané v tkáňovém inženýrství. Jsou 

levnější a lze je snadno funkcionalizovat oproti přírodním polymerům. Výhodou 

syntetických polymerů je výroba velkého množství za kontrolovaných podmínek, 

díky čemuž je možné ovlivnit výsledné vlastnosti materiálu jako je pórovitost, 

degradace či mechanické vlastnosti. Další výhodou je vysoká míra univerzálnosti 

a snadné zpracování, na druhou stranu však bývají syntetizovány za poměrně 

drsných polymeračních podmínek a také bývá problém s jejich bioaktivitou. Tyto 

nevýhody jsou však převáženy jejich strukturními a chemickými vlastnostmi, 

které lze často modifikovat a je tak možné vytvářet scaffoldy, které věrně 

napodobují základní rysy ECM. [165,166] 

Mezi běžně používané syntetické polymery patří kyselina glykolová (PGA), 

kyselina polymléčná (PLA), kopolymer kyseliny mléčné a glykolové (PLGA), 

polykaprolakton (PCL), polyethylenglykol (PEG) nebo polyvinylalkohol (PVA). 
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[165,167,168] Syntetické polymerní scaffoldy jsou často kombinovány 

s přírodními polymery, které modifikují konečné vlastnosti, jako jsou buněčná 

adheze, hydrofobita či biologická rozložitelnost. [166] 

Materiály pro stereolitografii 

Pryskyřice používané ve stereolitografii se skládají z několika komponent: 

fotoiniciátor, oligomery schopné polymerizace, látky pro úpravu viskozity 

a aditiva.  

Mezi běžně používané pryskyřice patří systémy založené na volných 

radikálech, konkrétně na akrylátu a methakrylátu. Tyto monomery lze rychle 

vytvrzovat a díky přítomným esterovým skupinám je také lze snadno 

modifikovat. [169] Avšak nevýhodou těchto pryskyřic je vysoká těkavost, 

nepříjemný zápach a také představují potenciální nebezpečí, kdy nezreagované 

pozůstatky polymerace jsou cytotoxické a mohou způsobit alergické reakce. 

[170–173] 

Dalším používaným systémem jsou pryskyřice, jejichž polymerace je založena 

na kationtovém mechanismu. Mezi tyto patří epoxidy a vinylethery, u kterých 

dochází pouze k malé smrštitelnosti a vykazují lepší mechanické vlastnosti než 

akryláty. Nevýhodou je však malá reaktivita. Pro možné použití biopolymerů ve 

stereolitografii je nutná jejich modifikace fotoreaktivními a síťovatelnými 

skupinami. [174] 

Jedním s nejrozšířenějších materiálů užívaných ve stereolitografii je 

poly(propylen fumarát) (PPF) [175–177]. PPF je lineární polyester 

s nenasyceným hlavním řetězcem. Velkou výhodou PPF je jeho biokompatibilita 

a schopnost biodegradace, kdy se rozkládá na propylenglykol a kyselinu 

fumarovou. Oba tyto produkty jsou netoxické; kyselina fumarová totiž přirozeně 

vzniká při metabolismu glukózy. [148,169]  

Scaffoldy vytvořené pomocí stereolitografie nabízí širokou škálu mechanických 

vlastností vhodné pro aplikaci jak v inženýrství měkkých, tak  

i tvrdých tkání. Na rozdíl od PPF pryskyřice, která se po vytvrzení vyznačuje 

mechanickou tuhostí, trimethylen karbonát a trimethylolpropan jsou více 

flexibilní.  

Polyethylenglykol 

Polyethylenglykol (PEG) je vysoce biokompatibilní polyether, který je 

chemicky podobný polyoxyethylenu a polyethylen oxidu, od kterých se liší pouze 

nižší molekulovou hmotností (<10,000). [178,179] Vzniká polykondenzací 

ethylenglykolu v přítomnosti kyselých nebo zásaditých katalyzátorů.   PEG je 
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amfifilní a velmi dobře se rozpouští ve vodném i nepolárním prostředí. [180]  

Právě díky jeho extrémní hydrofilnosti, která je důležitá pro přepravu živin  

a odpadních látek a biokompatibilitě patří PEG mezi jeden z nejrozšířenějších 

syntetických polymerů. Pro jeho neimunogenicitu, odolnost adsorpci proteinů  

a dalším výhodám zmíněných výše byl schválen americkým Úřadem pro kontrolu 

potravin a léčiv (Food and Drugs Administration) pro použití v biomedicínských 

aplikacích. [178,181] Jeho využití tak lze nalézt v tkáňovém a kostním 

inženýrství, hojení ran a mnoho dalších.  

Velmi často používanou formou PEGu jsou hydrogely, jejichž využití je 

popsáno v mnoha studiích, které se týkají tkáňového inženýrství a také jako 

systémy s řízeným uvolňováním aktivních látek. [182–185] Jednou z nevýhod je 

však špatná buněčná adheze. Scaffoldy tvořené PEG hydrogelem jsou často 

fyzikálně i chemicky modifikovány, aby byly zajištěny vhodné podmínky pro 

buněčnou proliferaci a diferenciaci. Jednou z těchto modifikací je kombinace 

PEGu s jinými polymery. [186–188] Další modifikací je použití linkerů, které 

mohou být funkcionalizovány například proteiny ECM či růstovými faktory. 

[189] Jelikož PEG není biodegradabilní je často začleněn do blokových 

kopolymerů s biologicky rozložitelnými polymery (kyselina polyglykolová, 

kyselina polymléčná). [190]  

Polyvinylalkohol 

Polyvinylalkohol (PVA) je polymer s krystalickou strukturou, jenž je 

biologicky snadno odbouratelný a rozpustný ve vodě. [191] Vyrábí se hydrolýzou 

polyvinylacetátu a již v první polovině 20. století se stal velmi využívaným 

materiálem v průmyslu a také v lékařském (chirurgické nitě) a potravinářském 

odvětví (obaly). [192] PVA je často používán v kombinaci s dalšími polymery, 

konkrétně biopolymery a polymery s hydrofilními vlastnostmi.  

V tkáňovém inženýrství se PVA nejčastěji objevuje ve formě hydrogelů, které 

lze připravit různými metodami fyzikálního a chemického síťování. [193] 

Nejčastější biomedicínské aplikace PVA v oblasti tkáňového inženýrství jsou 

kontaktní čočky [194], oftalmické materiály [195], šlachy [196] a nosiče léčiv 

[197].  

Polykaprolakton 

Polykaprolakton (PCL) je lineární semikrystalický alifatický polyester, který 

se vyznačuje biokompatibilitou a také relativně pomalou degradabilitou. [198] 

PCL patří mezi termoplastické polymery s dobrou stabilitou a snadnou 

zpracovatelností. U některých produktů byl schválen americkým Úřadem pro 

kontrolu potravin a léčiv (Food and Drugs Administration). [199,200] Dále je 
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PCL znám jako implantovatelný biomateriál pro lékařské aplikace, včetně 

sešívání a obvazování ran, regenerace nervů a aplikace v kostním tkáňovém 

inženýrství. [198]  

 

4.3.2 Přírodní biomateriály 

Mezi přírodní biomateriály spadají především přírodní polymery na bázi 

proteinů či polysacharidů (kolagen, fibrin, chitosan, elastin a další). Vzhledem 

k jejich přírodnímu původu vykazují skvělou biologickou aktivitu včetně buněčné 

proliferace, adheze a taktéž jsou netoxické vůči okolní tkáni. Velkou nevýhodou 

je však špatná reprodukovatelnost a jejich získávání z přírodních zdrojů, které je 

problematické především s ohledem na homogenitu složení a výsledné 

fyzikálněchemické vlastnosti.  

Hlavními složkami ECM, jak již bylo popsáno dříve v textu, jsou zejména 

polysacharidy a proteiny, které představují optimální biologické prostředí pro 

buňky. Jelikož lidské tělo není schopno regenerovat rozsáhlé defekty právě kvůli 

nedostatku ECM, která by tyto defekty vyplnila, stávají se tak přírodní 

biomateriály ideálními kandidáty pro aplikace v tkáňovém inženýrství, kde jsou 

schopny ECM plně nahradit. 

Kolagen 

Přítomnost kolagenu ve všech pojivových tkáních ho činí jednou 

z nejstudovanějších biomolekul přítomných v ECM. Tento fibrilární protein je 

hlavní složkou kostí a kůže a v dehydrovaném stavu zaujímá přibližně 25 % 

celkové hmotnosti savců. [201,202] Skládá se ze tří polypeptidových řetězců, 

bohatých na hydroxyprolinové aminokyseliny stočených do trojšroubovice. Jeho 

molekulární struktura hraje důležitou roli při udržení biologické a strukturální 

integrity ECM. [203] Kolagen se vyznačuje mnoha užitečnými vlastnostmi – 

nízkou imunogenicitou, dobrou biokompatibilitou a biologickou rozložitelností  

a také zastává funkce pro regulaci morfologie, diferenciace, adheze a migrace 

buněk. [204,205] Nevýhodami pak může být poměrně rychlá degradace a slabé 

mechanické vlastnosti.  

Kolageny typu I, II a III se vyznačují chemotaktickým chováním. Chemotaxe 

se projevuje migrací buněk směrem k chemickému stimulu. [206] U kolagenu se 

chemotaktické chování vyznačuje přitahováním fibroblastů, keratinocytů 

a monocytů. [207–210] Proto je kolagen využíván při procesu hojení ran, kdy se 

předpokládá, že degradace kolagenu, která způsobuje chemotaxi, podporuje 

obnovu funkčnosti a struktury okolní tkáně. [211,212]  
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Hedvábný fibroin 

Hedvábí je vláknitý protein, který je syntetizován epiteliálními buňkami žláz 

organismů třídy Arachnida a larvami Lepidoptera zahrnujícího motýly a můry. 

[213] Mezi nejvýznamnější typy hedvábí patří hedvábí produkované bourcem 

morušovým (bombyx mori).  

Hedvábné vlákno je složené ze dvou proteinů – fibroinu a sericinu, kdy 

fibroinová vlákna jsou obklopena sericinovým obalem. Sericin byl však shledán 

jako nevhodný materiál pro biomedicínské aplikace,  

a to především kvůli jeho antigenicitě. [214] Dalšímu využití se tak dostalo pouze 

fibroinu. Fibroin se vyznačuje dobrou biokompatibilitou, biodegradabilitou, 

snadnou modifikací chemickými skupinami a vynikajícími mechanickými 

vlastnostmi. [215]  

Fibroin se skládá z lehkého a těžkého polypeptidového řetězce. Těžké vlákno 

je pak tvořeno hydrofobními a hydrofilními doménami, kdy hydrofobní domény 

jsou tvořeny repetitivními aminikyselinovými sekvencemi Gly-Ala-Gly-Ala-Gly-

Ser (Gly – glycin, Ala – alanin, Ser – serin). Struktura fibroinu lze rozlišit na stav 

SILK I, která se vyznačuje obsahem náhodných klubek a amorfních oblastí se 

strukturou α-šroubovic. Semi-krystalický stav SILK II je pak charakterizován 

konformací složené z antiparalelních β-skládaných listů. [215]  

Hedvábný fibroin (SF) bývá zpracován v několika formách včetně vláken 

[216–219], filmů [220–223] či hydrogelů [224–226]. Pro své výborné 

mechanické vlastnosti je ideálním materiálem pro výrobu scaffoldů. Průměr 

vlákna (cca 10 µm [227]) zaručuje vysoký specifický povrch.  

Kyselina Hyaluronová 

Kyselina hyaluronová (HA) je lineární polysacharid, který se nachází v ECM 

v mnoha částech těla. Díky své biokompatibilitě, biodegradabilitě a možnostem 

chemické modifikace je HA vhodným materiálem pro tkáňové inženýrství. HA 

také pozitivně ovlivňuje buněčné interakce jako je proliferace a diferenciace. 

Získává tak stále na popularitě a nachází uplatnění v různých oblastech,  

od scaffoldů pro TE po kosmetické materiály. [228,229]  

Zvolením výrobní technologie je možné z HA připravit scaffoldy ve formě 

hydrogelů, kryogelů a také injektabilních hydrogelů. Nejčastější použití HA je pro 

scaffoldy měkkých tkání a v kombinaci s dalšími materiály pak lze použít i pro 

kostní tkáně, chrupavky, cévy, nosiče léků a hojení povrchových ran. [228]  
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4.3.3 Smart materiály 

Smart (SM) nebo také chytré materiály jsou specifické svou schopností 

reverzibilně modifikovat jednu či více svých funkčních nebo strukturálních 

vlastností v důsledku reakce na vnější podnět. Mezi tyto vnější vlivy zahrnujeme 

fyzikální (teplota, světlo, elektrické a magnetické pole), chemické (pH)  

a mechanické podněty (tah a tlak). 

Piezoelektrické materiály 

Piezoelektrické materiály (PM) řadíme mezi SM vzhledem ke skutečnosti,  

že vykazují piezoelektrický jev. Tento lze rozlišovat na přímý, kdy při působení 

mechanického napětí dochází ke generování elektrického náboje a nepřímý, který 

se vyznačuje deformací pod vlivem elektrického napětí. [230]  

V tkáňovém inženýrství lze PM využít pro elektroaktivní scaffoldy, které 

mohou produkovat bioelektrické signály, jež hrají zásadní roli při stimulaci 

buněčného chování, které vede k regeneraci tkáně. [231,232]  PM dělíme  

na piezoelektrické keramiky a polymery. [230]  Mezi přírodní PM patří některé 

krystaly a keramiky a také makromolekuly, jako jsou proteiny nebo nukleové 

kyseliny. [233]  

Význačnými peizoelektrickými syntetickými polymery jsou pak 

poly(vinyliden fluorid) (PVDF) a kopolymer vinyliden flouridu a trifluor ethylenu 

(PVDF-TrFE). Oba tyto materiály byly použity při regeneraci neurální tkáně. 

[234] PVDF je termoplastický polymer, který se vyznačuje vysokou fyzikální  

i chemickou odolností. Jeho nevýhodou je však neschopnost biodegradace,  

což jeho využití v tkáňovém inženýrství poněkud znehodnocuje. [235] 

Kopolymer PVDF-TrFE je významný tím, že má ze všech polymerů nejvyšší 

piezoelektrický koeficient [236], je cytokompatibilní a vykazuje pozitivní vliv na 

buněčnou proliferaci a adhezi [237].  

Materiály s tvarovou pamětí 

Polymery s tvarovou pamětí již svým názvem napovídají o schopnosti 

navrácení se z deformovaného stavu do původního vlivem vnějšího podnětu jako 

je změna teploty [238], elektrického či magnetického pole [239,240] nebo světla 

[241]. Výhodou tvarové paměti je to, že scaffold lze deformovat tak, aby mohl 

být jednoduše implantován na postižené místo pomocí minimálně invazivního 

chirurgického zákroku a po aplikaci vnějšího vlivu je scaffold vytvarován  

do potřebného tvaru. [242,243] Mezi materiály s tvarovou pamětí patří například 

směs chemicky síťovaného poly(ε-kaprolaktonu) a hydroxyapatitu [244]; dále 
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směsi na bázi polyurethanu [245], poly(propylen fumarátu) [246] a kyselině 

polymléčné [247].  

Samo-hojicí materiály (Self-healing) 

Self-healing, v překladu samo-hojicí materiály (SHM), jsou schopny po 

poškození opět obnovit svou funkčnost. [248] Obvykle bývá self-healing 

charakteristika vztahována na zotavení mechanických vlastností po mechanickém 

poškození. [249] SHM materiály dělíme dle procesu spuštění samoléčení do dvou 

skupin: autonomní a neautonomní. Autonomní SHM k začátku samoléčení 

nevyžadují žádné externí spouštěče; samotné poškození je dostatečným stimulem. 

Naproti tomu neautonomní SHM potřebují k iniciaci léčení vnější podnět, kterým 

obvykle bývá světlo nebo teplota. [248]  

Jeden z prvních výzkumů samoléčivých polymerů byl zaměřen na zabudovaná 

tekutá léčiva. Tato léčiva se sestávala z mikrokapslí naplněných monomerem, 

jenž se při mechanickém poškození uvolnil a v místě poškození došlo 

k polymeraci čímž se místo stalo opět funkčním. Nevýhodou této metody je,  

že na jednom místě může dojít pouze k jednomu „vyléčení“. [250,251] Jiné studie 

uvádějí umístění hojivého materiálu do dutých skleněných vláken umožňujících 

transport léčivého činidla ve větším rozsahu. U tohoto typu však může docházet 

k negativnímu vlivu na makroskopické vlastnosti materiálu. [252]  

Slibným přístupem se zdají být materiály s dostatečně hustou sítí slabých 

vazebných interakcí (vodíkové můstky). Mezi tyto látky patří termoplastický 

elastomer sestávající se z mastných kyselin a diethylen triaminu 

funkcionalizovaného močovinou. U tohoto materiálu dojde při poškození 

převážně k přerušení vodíkových vazeb, které jsou schopny obnovy, jakmile jsou 

poškozené povrchy k sobě přitlačeny. [253,254]  

 

4.4  Vliv povrchu scaffoldu na chování buněk 

Jednou z kritických částí v oblasti tkáňového inženýrství je nastolení 

fyziologického fenotypu buněk. V této oblasti mají zásadní vliv dvě proměnné,  

a to chemie povrchu a topografie implantátu. [255,256]  

V lidské tkáni jsou buňky zabudovány do ECM, která je složena z řady proteinů 

(kolagen, elastin, aj.) a polysacharidů (glykosaminy, aj.). Konkrétně kolagen je 

protein poskytující odolnost ECM a také se stává vazebným místem pro receptory 

buněčné adheze. ECM obsahuje také další molekuly zajišťující adhezi buněk 

(fibronektin, vitronektin, laminin), které propojují komponenty matrix s buňkami. 

[255]  
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Interakce mezi povrchem nosiče a buňkami ovlivňují jejich další vývoj  

a funkci. [257] Aby docházelo k vývoji buněk do formy funkční tkáně je třeba, 

aby makroskopická geometrie, mikroskopická topografie a chemické vlastnosti 

povrchu kooperovaly se stimuly extracelulárních signálních látek. [258]  

Při tvorbě scaffoldu je také nutná snaha o napodobení složité mikrostruktury 

živé tkáně, která bude přispívat k tkáňové funkci prostřednictvím interakcí mezi 

buňkami navzájem a buňkami s ECM. Použití mikrotechnologií je tak ideální pro 

získání potřebných strukturovaných povrchů scaffoldů. Technologie 

mikropatterningu pak může řídit velikost, tvar a konečné ukotvení buněk 

k povrchu nosiče. [255]  

Buněčnou adhezi můžeme považovat za dynamický proces vyznačující se 

několika fázemi. [259] Prvotní adheze začíná vazbami transmembránových 

receptorů (integrinů) buněk na extracelulární ligandy. Integriny tedy zajišťují 

propojení buňky s povrchem a také spojení mezi cytoskeletem a ECM. [260] Tyto 

komplexy však mohou vznikat pouze jsou-li pevně ukotveny k povrchu, pak jsou 

navázány další intracelulární proteiny a vznikají tak makromolekulární komplexy 

zvané fokální adheze (FA) s délkou okolo 1-5 µm. [261]  

Buněčné interakce s mikro a nano strukturovanými povrchy materiálu byly 

studovány v řadě publikacích. [255,262,263]  Z dostupných studií plyne,  

že nanotopografie hraje rozhodující roli pro adhezi, přežití, proliferaci 

a diferenciaci různých typů kmenových buněk. [264–268] Topografie povrchu 

pak může modifikovat vlastnosti FA a to tak, že dojde k vytvoření zón, které 

podporují shlukování integrinů (např. vyvýšeniny na povrchu viz Obr. 7B)  

a naopak topografické prvky, které zabraňují tvorbě komplexů integrin-ligand 

(drážky, zahloubení) viz Obr. 7A a C. [269]  

Nanotopografie si získává čím dál větší pozornost zejména pro její podobnost 

s in vivo prostředím. Buňky totiž v přirozeném prostředí interagují s komponenty 

ECM v nano rozměrech. [264] Kontrolou struktury povrchu je tedy možné 

definovat chování kmenových buněk. [270]  

 

 
Obr. 7 - příklady textur povrchu scaffoldu. A) hřebenový patern, B) výstupky, C) 

prohlubně.  [271] 



30 

Jelikož jsou povrchové vlastnosti scaffoldu kritickým faktorem, který ovlivňuje 

další interakce v živém systému, jsou tyto vlastnosti často modifikovány. 

Úpravami povrchu je možné na něj navázat funkční skupiny, které ovlivňují řadu 

vlastností, jako jsou smáčivost, náboj, adheze k jiným materiálům a tím  

i interakce s biologickým prostředím. Typy modifikací povrchu lze rozdělit  

do několika skupin: fyzikální a chemické modifikace nebo překrytí stávajícího 

povrchu scaffoldu povlakem z materiálu, jenž má požadované vlastnosti. [272] 
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5. Experimentální část 

V rámci výsledků experimentální práce budou představeny materiálové 

soustavy na syntetické a přírodní bázi zpracovávané do podoby scaffoldů. Budou 

řešeny postupy jejich možné povrchové strukturalizace pomocí fázové separace 

a chemického leptání. U vybraných materiálových soustav budou diskutovány 

možnosti jejich zpracování pomocí extruzního 3D tisku, electrospinningu 

a elektrickým polem asistovaného tisku. Pro simulaci in vivo podmínek 

v laboratorním prostředí bude popsán návrh průtokového bioreaktoru. 

V návaznosti na tuto část bude řešen vliv vybraných materiálových soustav na 

chování kultivovaných buněk a testována stabilita vybraného polymerního 

systému za rozdílných tokových podmínek.  

 

5.1 Materiály 

V rámci této práce byly použity níže uvedené syntetické i přírodní polymery. 

Standardní chemikálie jako dimethylsulfoxid (DMSO), aceton, triacetin, 

isopropylalkohol a další byly v p.a. kvalitě zakoupeny od lokálních dodavatelů 

(Sigma-Aldrich, Merck). Dále byla používána ultračistá voda s odporem 

18,2 MΩ.cm. 

 

5.1.1 Polystyren (PS) 

Pro tvorbu hierarchicky strukturovaných syntetických povrchů byl zvolen 

polystyren (PS), Obr. 8, ve formě sterilizovaných Petriho misek o průměru 

3,4 cm, zbavených pyrogenů DNA/RNA určených primárně pro kultivaci buněk 

od společnosti Techno Plastic Products AG (Švýcarsko). 

 

 

Obr. 8 – strukturní vzorec polystyrenu. 
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5.1.2 Polykaprolakton (PCL) 

Pro 3D tištěné scaffoldy byl zvolen jako zástupce syntetických polymerů 

polykaprolakton, Obr. 9, o střední molární hmotnosti 80 000 g/mol od společnosti 

Sigma Aldrich. Výhodou polykaprolaktonu je schopnost biodegradace a nízká 

teplota tání, která se pohybuje okolo 60 °C. 

 

 

Obr. 9 – strukturní vzorec polykaprolaktonu. 

 

5.1.3 Poly(vinylidenfluorid-trifluorethylen-chlortrifluorethylen) 

Dalším polymerem použitým pro přípravu scaffoldů je syntetický 

piezoelektrický polymer poly (vinylidenfluorid-trifluorethylen-chlortrifluor-

ethylen) (PVDF-TrFE-CTFE), Obr. 10, ve formě bílého prášku dodáván 

společností Arkema pod obchodním označením Piezotech® RT. Tento 

elektroaktivní terpolymer, jenž bude dále v textu označován jako „PiezoRT“, se 

řadí mezi relaxační feroelektrika, která vykazují elektrostrikci (jev, při kterém 

vlivem vnějšího elektrického pole dochází k deformaci dielektrika).  

 

 

Obr. 10 – strukturní vzorec PVDF-TrFE-CTFE. 

 

5.1.4 Materiály pro SLA, DLP a FDM 3D tisk  

Pro 3D tisk technologiemi stereolitografie (SLA) a digital light processing 

(DLP) byly použity fotosenzitivní pryskyřice doporučené samotnými výrobci 

konkrétních tiskáren.  

Pro SLA tiskárny Form2 a Form3 od společnosti Formlabs byly použity čiré 

pryskyřice na bázi methakrylátu s obchodním označením „Clear“ a „Dental LT 
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Clear“ (Formlabs), obě pryskyřice byly po provedení testů cytokompatibility 

označeny jako necytotoxické a tedy vhodné pro použití s buňkami.   

Složení pryskyřic pro SLA udávané výrobcem (Formlabs) bylo následující: 

Pryskyřice s označením „Clear“ je na bázi methakrylátu. Detailní složení je 

uvedeno v Tab. 2. 

Tab. 2 – složení pryskyřice pro SLA tisk s označením „Clear“. 

 

 

Pryskyřice s označením „Dental LT Clear“ je na bázi methakrylátu. Detailní 

složení je uvedeno v Tab. 3. 

Tab. 3 – složení pryskyřice pro SLA tisk s označením „Dental LT Clear“. 

 

 

Pro DLP tiskárnu Micro HD+ od společnosti EnvisionTEC byla použita 

necytotoxická pryskyřice s obchodním názvem 3DeltaHear (DeltaMed) jejíž 

složení není dostupné, podléhá obchodnímu tajemství výrobce. Veškeré SLA  

a DLP výtisky byly promyty v lázni isopropylalkoholu a následně vytvrzeny v 

UV vytvrzovacích stanicích Form Cure (pro SLA tisk) a Otoflash G171 (pro DLP 

tisk). 

Pro 3D tisk technologií fused deposition modeling (FDM) na tiskárně 

Ultimaker S5 byl použit filament kyseliny polymléčné od společnosti Ultimaker. 
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5.1.5 Hedvábný protein – fibroin 

Mezi použité přírodní polymery se řadí hedvábný protein získaný z kokonů 

bource morušového (bombyx mori), Obr. 11. Příprava fibroinu spočívá v povaření 

kokonů bombyx mori v roztoku uhličitanu sodného, následným promytím, 

vysušením, rozpuštěním v roztoku bromidu lithného, dialýzou a lyofilizací 

(postup dle protokolu D. N. Rockwooda [273]). Výsledným produktem je 

regenerovaný hedvábný protein ve formě bílé houbovité struktury. 

 

 

Obr. 11 - strukturní vzorec fibroinu. 

 

5.1.6 Hliník 

Jako zástupce kovových materiálů byla v této práci použita slitina hliníku se 

složením: hliník (96,8 ± 0,1) %, hořčík (2,6 ± 0,1) %, železo (0,5 ± 0,1) % a další. 

Základní metody ošetření povrchu byly pískování, broušení pomocí brusného 

papíru s hrubostí 180 zrn/cm2 korundu o průměrné velikosti 90 µm a použití 

válcovaného hliníku jako výchozího hladkého povrchu. 

5.2 Charakterizace vzorků, použité přístroje a software 

 

Povrchy, eventuálně řezy vzorků byly analyzovány pomocí: 

Digitálního mikroskopu – DinoLite AM4815ZT - se zvětšením 20× – 220×. 

Optické mikroskopie – mikroskopy Nikon Eclipse 50i a Olympus IX51 –  

se zvětšením 10× – 400×. 

Konfokální mikroskopie – Olympus FluoView FV 3000 - se zvětšením 4× – 

600×. 

Skenovací elektronová mikroskopie (SEM) – přístroj Phenom Pro. Vzorky 

byly před vložením do mikroskopu pokoveny pomocí naprašovačky kovů 

Quorum SC 7620 směsí zlata a paladia při proudu 18 mA po dobu 30 sekund  
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a samotné pozorování vzorku bylo prováděno při urychlovacím napětí 10 kV 

v režimu zpětně odražených elektronů. 

Mikroskopie atomárních sil (AFM) – přístroj Dimension ICON, Bruker. 

Rychlost skenování povrchu vzorku byla 0,5 - 1 Hz s rozlišením 512×512 pixelů 

v poklepovém režimu. Pro měření byla použita silikon nitridová sonda 

s rezonanční frekvencí 70 kHz a konstantou tuhosti 0,4 N/m (ScanAsyst-Air  

od společnosti Bruker). Měření byly prováděny při laboratorní teplotě a vlhkosti. 

Měření piezoelektrické odezvy (PFM) bylo provedeno pomocí AFM 

(Dimension ICON, Bruker), vybaveného piezoelektrickým modulem za použití 

sondy s hrotem potaženým slitinou Pt-Ir s odporem 0,01-0,025 Ω⋅cm, konstantou 

tuhosti 3 N/m, poloměrem zakřivení 25 nm a rezonanční frekvencí 75 kHz. Pro 

měření hysterezních smyček bylo aplikováno napětí v rozsahu -12 až +12 V. 

Povrchové nerovnosti vzorků byly analyzovány pomocí kontaktního 

profilometru (DektakXT, Bruker) s diamantovým hrotem o poloměru křivosti 

2 µm. Měřená dráha byla 3 až 5 mm dle typu vzorku a byly stanoveny hodnoty 

parametrů Ra a Rz (Obr. 12), kde parametr Ra udává střední aritmetickou 

odchylku všech částí hodnot profilu drsnosti. Parametr Rz pak reprezentuje součet 

maximální výšky výstupku (Rp) a maximální hloubky prohlubně (Rv) v rámci 

měřené délky profilu vzorku. Na každém vzorku bylo provedeno nejméně 

5 měření. 

 

Obr. 12 – znázornění parametrů Ra (A) a Rz (B) na měřené vzdálenosti profilu daného 

vzorku. [274] 

Povrchová topografie byla dále analyzována pomocí bezkontaktního 

profilometru (Contour GT-K, Bruker) s použitím bílého světla a čočky  

se zvětšením 20×.  

Pro rekonstrukci vnitřní struktury 3D tištěných scaffoldů byla použita 

rentgenová tomografie, Skyscan 1074 od společnosti Bruker. K dalšímu 

zpracování získaných dat byl použit software DataViewer, CTVox a CTAn od 

společnosti Bruker. 
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Další použitou charakterizační technikou byla infračervená spektroskopie za 

použití spektroskopu Nicolet iS5 od společnosti Thermo Scientific. Byla použita 

technika ATR s Ge krystalem. Při analýze bylo provedeno 32 skenů s rozlišením 

4 cm-1 v rozsahu 400 až 4000 cm-1. 

Pro charakterizaci statických kontaktních úhlů smáčení byl použit goniometr 

Drop Shape Analyzer  DSA30 se softwarem Advance od společnosti KRÜSS 

GmbH. Na každý vzorek bylo deponováno nejméně 5 kapek ultračisté vody 

o objemu 3 µl. 

UV-VIS spektra vodných extraktů PE-fólie byla zaznamenána pomocí CARY 

300 Conc UV-Visible spektrofotometru (Varian). Byly použity standardní 

obdélníkové kyvety z křemenného skla s délkou dráhy 10 mm. Naměřený rozsah 

absorbance byl od 190 do 800 nm. 

Prvková analýza extraktů z PE fólie byla provedena pomocí analyzátoru 

uhlíku a dusíku TOC-L (Shimadzu). 

Časová závislost povrchového napětí kapalin byla měřena pomocí 

Wilhelmyho destičkové metody s Krűss K12 Processor Tensiometer (KRŰSS 

GmbH). Měření probíhala při 24 °C po dobu 180 s. 

 

3D tisk 

Použitými přístroji pro tvorbu scaffoldů byly tiskárny Ultimaker S5 (FDM 

tisk), Form 2 a Form 3 od společnosti Formlabs (SLA tisk), Micro HD+  

od společnosti EnvisionTEC (DLP tisk) a BIO X od Cellinku (extruzní tisk). 

Virtuální modely byly vytvářeny v programu Autodesk Inventor Pro 2020. Pro 

tisk byly modely upraveny v programech Ultimaker Cura (pro FDM tisk), 

PreForm (pro SLA tisk) a PerfactoryRP (DLP tisk). Pro elektrickým polem 

asistovaný 3D tisk (EPA 3D tisk) bylo použito tiskové zařízení od společnosti 

FYSCON, s.r.o. 
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6. Výsledky a diskuze 

 

V rámci této části práce budou diskutovány postupy přípravy polymerních 

scaffoldů pomocí 3D tisku, vývoj průtokové komory pro simulování in vivo 

podmínek v laboratoři, testování stability polymerního materiálu za rozdílných 

tokových podmínek a metody povrchové strukturalizace vybraných 

materiálových soustav a jejich vliv na chování buněk. 

 

6.1 Příprava 3D scaffoldů pro biologické aplikace 

Jedním z přístupů, jak připravit scaffold pro kultivaci buněk je aditivní výroba.  

V závislosti na typu tištěného materiálu je nezbytné zvolit nejvhodnější techniku 

jeho zpracování a následně optimalizovat procesní parametry 3D tisku nebo 

zvlákňování. V následujících podkapitolách budou diskutovány rozdílné tiskové 

přístupy (SLA, DLP, FDM, EPA 3D tisk, electrospinning) umožňující 

zpracovávat polymerní materiály aplikovatelné v oblasti regenerativní medicíny. 

 

6.1.1 Srovnání přesnosti standardních tiskových přístupů SLA, DLP,     

FDM 

Z konstrukční a fyzikální podstaty jednotlivých tiskových přístupů 

(viz teoretická část práce) plyne, že nelze u všech technik dosáhnout stejné 

přesnosti tisku a kvality vytvářeného povrchu. S ohledem na tento fakt byla 

provedena studie popisující možnosti jednotlivých tiskových technik s ohledem 

na tvarovou a strukturní reprodukovatelnost tištěného modelu. V rámci této studie 

nebyla řešena pouze přesnost jednotlivých tiskových přístupů a jejich limity, které 

jsou do jisté míry dány konstrukčními prvky použitých tiskáren. Byla zde rovněž 

řešena otázka, jak pomocí změny procesních parametrů tisku ovlivňovat 

povrchovou strukturu vytvářených mřížkových a drážkových struktur. Parametr 

povrchové struktury má zásadní vliv na chování buněk, které s ním přichází  

do kontaktu. Rozdílná povrchová topografie může zásadně podmiňovat buněčné 

funkce, jak je známo z literatury. [255,262,263] 

 

Jako modelový systém byla zvolena destička o rozměrech 12×12 mm 

s drážkami o výšce 300 µm a šířce 400 µm. Jednotlivé drážky jsou od sebe 

vzdáleny 300 µm, Obr. 13 (nahoře). Nastavený rozměr drážkové struktury byl 

zvolen záměrně s ohledem na rozměrové požadavky kladené na buněčné 

scaffoldy. [275] 



38 

Pro metodu FDM 3D tisku byla použita tiskárna Ultimaker S5, materiál PLA 

s tryskou o průměru 400 µm. SLA tisk probíhal na tiskárně Form2 od společnosti 

Formlabs a jako tiskový materiál byla zvolena pryskyřice s označením „Clear“.  

Průměr vytvrzovaného bodu v případě SLA byl 140 µm. Pro DLP tisk byla 

použita tiskárna Micro HD od společnosti EnvisionTEC s tiskovým materiálem 

„3DeltaHear“ a průměrem vytvrzovaného bodu 30 µm. V případě FDM tisku byla 

nastavena výška tiskové vrstvy na 100 µm. U SLA a DLP byla nastavena nejnižší 

možná tloušťka tiskové vrstvy na úrovni 25 µm. Vezmeme-li v potaz výšku 

tiskových vrstev, šířku vytvrzovaných bodů a průměr trysky u FDM není ničím 

překvapující, že nejlepšího rozlišení dosahujeme v případě DLP tisku. Tato 

skutečnost je patrná z Obr. 13. Nahoře na Obr. 13 je zobrazen tiskový model 

destičky vytvořený v softwaru AutoCAD Inventor. Pod tímto modelem je uveden 

boční pohled na vytvářené drážky získaný pomocí elektronového mikroskopu.  

Na výtisku vytvořeném 3D tiskárnou typu FDM (Obr. 13A), jsou zřetelně 

pozorovatelné jednotlivé vrstvy tisku. Po srovnání s navrhovaným modelem lze 

konstatovat, že nebyla dodržena požadovaná šířka výstupků a ani jejich odstup. 

Diametrálně odlišné výsledky vzhledem k FDM lze pozorovat v případě použití 

SLA a DLP tisku, Obr. 13B, C. Nejlepší reprodukovatelnost požadovaného 

modelu lze dosáhnout za použití DLP tiskárny. Rozměry výtisku se nejvíce blíží 

požadovanému modelu.  

 

Obr. 13 – porovnání návrhu modelu získaného ze softwaru AutoCAD Inventor a 

reálných výtisků připravených pomocí metod 3D tisku A) FDM, B) SLA, C) DLP. 

Obrázky A), B) a C) ze SEM. 
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Z provedených experimentů dále vyplynulo, že v případě SLA a DLP tisku lze 

pomocí rozdílné orientace tiskového modelu vzhledem k tiskové podložce 

ovlivňovat typ povrchové struktury. Vliv této proměnné je demonstrován  

na výtiscích připravených pomocí SLA tiskárny Form2  od společnosti Formlabs. 

Na Obr. 14 jsou zobrazeny SEM snímky povrchů vzorků, jež byly při tisku odlišně 

orientovány vzhledem k tiskové podložce. Pro tisk v rámci tohoto experimentu 

byla použita pryskyřice s označením „Clear“, výška tiskové vrstvy byla nastavena 

na 25 µm. Obr. 14 nahoře zobrazuje snímky z elektronového mikroskopu,  

na kterých je dobře viditelný rozdíl strukturování povrchu v závislosti na orientaci 

modelu při samotném 3D tisku, Obr. 14 (dole). Strukturu povrchu při 

horizontálním tisku Obr. 14A lze přirovnat ke vzhledu pomerančové slupky. 

Jakmile však dojde k přetočení modelu do svislé polohy, je možné pozorovat 

povrchovou texturu orientovaných drážek Obr. 14B. Při orientaci modelu pod 

úhlem 45° v ose Y a 30° v ose Z Obr. 14C taktéž dochází k povrchové 

strukturalizaci vzorku.  

Tyto skutečnosti se odvíjejí od postupu jakým SLA tiskárna pracuje. Konkrétně 

se jedná o moment, kdy po každé natisknuté vrstvě je platforma odtržena ode dna 

tiskové vany, aby mohlo dojít k promíchání pryskyřicové lázně. Dalším klíčovým 

faktorem je také úhel dopadu laseru, který vytvrzuje pryskyřici. Z výsledného 

porovnání plyne, že orientace tisku má nezanedbatelný vliv na kvalitu povrchu 

výtisku a je potřeba pečlivě zvážit úhel natočení jednotlivých modelů, respektive 

funkčních ploch přicházejících do styku s kultivovanými buňkami. 

 

 

Obr. 14 – SEM snímky povrchů výtisků (horní řada) získaných pomocí metody SLA 3D 

tisku a ukázka jejich orientace v programu PreForm (spodní řada). A) horizontální tisk, 

B) svislý tisk, C) tisk pod úhlem. 
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Mnohem složitější situace nastává v okamžiku, kdy chceme vytvořit 

prostorový 3D mřížkový model. Z porovnání uvedených na Obr. 14 se jeví jako 

nejvhodnější použití SLA a DLP technologie. Nicméně, jak ukázaly provedené 

experimenty v oblasti tvorby prostorových modelů mají tyto tiskové přístupy své 

limity zejména s ohledem na následnou nezbytnost odstranění nevytvrzené 

pryskyřice z objemu dané prostorové mřížky. To znamená, že je nutné nastavit 

dostatečně velké průchozí otvory, z nichž bude možné odstranit nevytvrzenou 

pryskyřici. Tento poznatek ukazuje na skutečnost, že v případě tisku prostorových 

mřížek pomocí SLA nelze reálně dosáhnout maximálního možného rozlišení 

definovaného výrobcem daného tiskového zařízení. Z experimentů provedených 

na tiskárně Form2 od firmy Formlabs vyplynulo, že pro vytvoření průchozí 

mřížky je nezbytné nastavit v tiskovém modelu průchozí otvory o rozměru 

minimálně 500×500 µm a výšku tiskové vrstvy v rozmezí 25 až 50 µm. Příklad 

vytvořené prostorové mřížky pomocí této tiskárny je uveden na Obr. 15. Tiskovým 

materiálem byla pryskyřice s označením „Clear“ a výška tiskové vrstvy byla 

stanovena na 50 µm. Modelem se stala kubická mřížka s otvory o rozměrech 

700×700×700 µm. Výsledný výtisk uvedený na Obr. 15 byl zobrazen pomocí 

rentgenové tomografie.  

 

 

 

Obr. 15 – rekonstrukce vytištěného scaffoldu pomocí SLA tiskárny Form2 (vlevo). Řez 

středem vytištěné prostorové mřížky (vpravo). Data z rentgenové tomografie. 

Poznatky z experimentů spojených s tvorbou prostorových mřížek byly využity 

při návrhu a výrobě průtokových bioreaktorů diskutovaných v rámci výsledků 

této práce. 
 

6.1.2 Vlákenné scaffoldy na bázi polykaprolaktonu 

Následující část výsledků práce bude věnována originálním přístupům přípravy 

vlákenných scaffoldů na bázi biokompatibilního syntetického polymeru – 
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polykaprolaktonu (PCL). Zpracování tohoto typu materiálu do podoby scaffoldů 

je v literatuře široce diskutováno. [32–34,276–281] Oproti literatuře zde bude 

prezentován originální přístup zpracování tohoto typu materiálu založený  

na použití roztoků tohoto polymeru. Mnoho literárních prací [26,282–284]  

se zabývá zpracováním taveniny tohoto termoplastického materiálu, jenž začíná 

téct při překročení 60 °C. 

6.1.2.1     Příprava hierarchicky strukturovaných PCL scaffoldů pomocí 

3D tisku  

Nejjednodušším typem scaffoldu, který lze vytvářet pomocí 3D tisku je 

prostorová mřížka. Většina literárních postupů popisuje přípravu rozdílných typů 

3D tištěných mřížkových scaffoldů tvořených hladkými vlákny bez 

významnějších povrchových nerovností. [285,286] Hladký povrch vytlačovaných 

vláken spolu s jejich relativně velkým průměrem limituje možné interakce 

buněčných receptorů s materiálovým povrchem.  

Jedním z možných způsobů přípravy scaffoldu s hladkým povrchem vláken je 

extruzní tisk termoplastického materiálu, jehož schéma je zobrazeno na Obr. 16. 

Tento typ tisku je v rámci této práce používán jako srovnávací, viz Obr. 17 vlevo. 

 

 
 

Obr. 16 – schéma extruzního tisku termoplastického materiálu či polymerních roztoků. 
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Tisk vlákenných mřížek probíhal na tiskárně BIO X s použitím pneumatických 

tiskových hlav. Mezi kritické parametry tisku, které byly optimalizovány při 

použití BIO X tiskárny patří nastavení vytlačovacího tlaku, teploty tiskové hlavy 

a tiskové podložky, rychlost tisku a v neposlední řadě volba vhodné tiskové hlavy. 

Mimo to byla používána tisková hlava s možností chlazení až na 4 °C. Pomocí 

pneumatických tiskových hlav byly připravovány hladké i hierarchicky 

strukturované scaffoldy jak z taveniny, tak z roztoků, které obsahovaly těkavá 

rozpouštědla nebo rozpouštědla s teplotou tuhnutí v rozmezí 4 až 20 °C.  

Hladké vlákenné PCL struktury, Obr. 17A, byly tištěny pomocí termoplastické 

extruzní tiskové hlavy, která se skládá z ocelové vyhřívané vložky a tlačného 

pístu. Pro tisk PCL z taveniny byla teplota tiskové hlavy nastavena na 110 °C. 

Tisková podložka byla pro lepší adhezi PCL k podkladovému materiálu zahřívána 

na 50 °C. Povrch takto vytištěných vláken je hladký bez náznaků výrazného 

zvrásnění, Obr. 17A. 

V souladu s hlavním cílem této části práce, tj. příprava hierarchicky 

strukturovaných vláken bylo nezbytné přejít k roztokovému způsobu tisku. Za 

tímto účelem byla vyhledávána nejvhodnější dobrá rozpouštědla pro PCL, která 

lze zároveň mísit s další kapalinou, špatným rozpouštědlem, které se po 

částečném odpaření dobrého rozpouštědla fázově separuje za tvorby povrchových 

prohlubní. Proces tvorby porézních struktur pomocí fázové separace vyvolané 

působením směsi dobrého a špatného rozpouštědla v polymerním roztoku je 

teoreticky rozpracován v práci E. Wrzecionka [287] a bude dále rozveden 

v závěrečných kapitolách výsledků této práce. 

Dalšími faktory při výběru vhodných rozpouštědel pro PCL byly rozdílné 

rychlosti odpařování a pokud možno co nejnižší toxicita. S ohledem na tyto 

podmínky byla zvolena dvě dobrá rozpouštědla – chloroform (CF) a 1,4-dioxan 

(DiOx). Jako špatné rozpouštědlo byl vybrán dimethysulfoxid (DMSO). Výsledné 

povrchy tištěných mřížek ze směsi PCL a dobrého rozpouštědla jsou zobrazeny 

na Obr. 18B a D. Povrchy tištěných vláken z roztoků PCL vykazují známky 

povrchového zvrásnění. Při bližším ohledání je patrné, že zde dochází 

k zvýraznění textur jednotlivých sférolitů PCL, což dokazují ostré přechody mezi 

jednotlivými strukturami. Při použití dioxanu jako dobrého rozpouštědla se navíc 

na povrchu vyskytují praskliny oddělující jednotlivé sférolity.  

V rámci experimentů byly vyhledávány vhodné poměry mezi polymerem, 

dobrým a špatným rozpouštědlem, které povedou k vytvoření porézní struktury 

na povrchu tištěných PCL vláken pomocí pneumatické extruze při 24 °C. Jako 

nejvhodnější systém se jeví směs PCL + CF + DMSO připravený v poměru 
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1:9:0,1, viz Obr. 17C a Tab. 4. Vzhledem k odlišným viskozitám připravených 

směsí bylo nutné nastavit rozdílné tiskové parametry, viz Tab. 4. 

Tab. 4 – shrnutí připravených tiskových směsí a parametrů 3D extruzního tisku. 

Množství jednotlivých složek uvedeno v hmotnostním podílu. 

 Složení 
směsi 

d jehly 
[mm] 

T 
tisku 
[°C] 

T podložky 
[°C] 

v tisku 
[mm/s] 

Tlak 
[kPa] 

Čisté PCL 1 1 110 60 1 700 

PCL+CF 1:9 0,108 15/24 15/24 1 200 

PCL+CF+DMSO 1:9:0,1 0,108 15/24 15/24 1 180 

PCL+CF+DMSO 
+H2O  

1:9:0,1:0,1 0,108 15/24 15/24 1 180 

PCL+DiOx 1:9 0,108 15/24 15/24 1 150 

PCL+DiOx+DMSO 1:9:0,1 0,108 15/24 15/24 1 120 

 

 

Obr. 17 – snímky reálných 3D tištěných PCL vlákenných scaffoldů pořízených pomocí 

digitálního mikroskopu. 

Výsledné povrchy vytištěných vláken tvořících mřížky na Obr. 17 jsou 

v detailu zobrazeny na Obr. 18. Z obrázku je patrné, že po přídavku špatného 

rozpouštědla do tiskové směsi došlo vlivem fázové separace k výrazné změně  
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a oba polymerní povrchy, jak při použití CF či DiOx jako dobrého rozpouštědla, 

vykazují změnu povrchového reliéfu a lze je označit jako hierarchicky 

strukturované.  

 

Obr. 18 – detailní pohled na povrch vlákenných PCL scaffoldů uvedených na Obr. 17. 

Povrchy zobrazeny pomocí SEM. 

Jak plyne ze závěrů prezentovaných v práci E. Wrzecionka [287] proces tvorby 

povrchového zvrásnění pomocí fázové separace je ovlivňován celou řadou 

proměnných, mezi které patří změny v rychlosti odpařování rozpouštědel 

v důsledku změn teploty. Výše prezentované experimentální výsledky byly 

získány při pokojové teplotě (teplota tisku i tiskové podložky byla nastavena na 

24 °C).  Pro vystižení vlivu teploty byly v dalším kroku provedeny experimenty 

při 15 °C. Experimenty zahrnovaly tisk směsi polymeru a dobrého rozpouštědla  

a také směsi polymeru s dobrým i špatným rozpouštědlem. Výsledné povrchy jsou 

zobrazeny na Obr. 19.  

První sledovanou tiskovou směsí je PCL + CF. Při porovnání obou teplot tisku 

je patrné, že tisk při 15 °C zapříčinil mírnou změnu vzhledu povrchu, která se 

vyznačuje viditelnou přítomností sférolitů PCL, které jsou menší oproti tisku při 

24 °C, viz srovnání na Obr. 19A a B. Mnohem výraznější změnu povrchového 

reliéfu lze pozorovat v případě směsi PCL + DiOx kdy při nižší teplotě tisku 



45 

vzniká výraznější povrchové zvrásnění, u kterého není tak patrný sférolitický 

charakter. 

Zajímavější situace nastává u směsí polymeru s dobrým i špatným 

rozpouštědlem, kde dochází k poměrně velkým změnám ve struktuře na povrchu 

vlákenného scaffoldu. Směs PCL + CF + DMSO tištěná při 24 °C se vyznačuje 

širšími povrchovými prohlubněmi se sekundární vnitřní porozitou. Při snížení 

teploty tisku na 15 °C dochází ke zmenšení šířky povrchových prohlubní, které 

jsou odděleny širšími rozhraními, viz Obr. 19C, D. Při srovnání povrchu směsi 

PCL + DiOx + DMSO tištěné při 24 °C a 15 °C je patrné, že při nižší teplotě tisku 

dochází k výraznému nárůstu počtu prohlubní s menší šířkou, Obr. 19G, H.  

Zmenšování průměrné šířky povrchových prohlubní při nižší teplotě tisku je 

dána zvyšující se viskozitou polymerní směsi, která brání koalescenci 

separovaných kapek špatného rozpouštědla (DMSO) do větších celků. Tuto 

skutečnost dále podporuje fakt, že se pohybujeme pod teplotou tání DMSO, která 

je okolo 19 °C.  

 

 

Obr. 19 – detail povrchu vláken PCL tvořících scaffold vytištěných ze směsi polymeru s 

dobrým či dobrým i špatným rozpouštědlem tištěných při různých teplotách. Obrázky ze 

SEM. 

V průběhu formování povrchových prohlubní na povrchu tištěných vláken 

nelze zanedbat vliv vzdušné vlhkosti vzhledem ke skutečnosti, že tisk probíhal 

v laboratoři při 24 °C nebo 15 °C. Bez ohledu na teplotu tisku, samotné rychlé 

odpařování dobrého rozpouštědla má za následek ochlazování povrchu, na kterém 

může kondenzovat vzdušná vlhkost, viz princip metody „Breath figures“ 

[288,289].  Ve snaze o posouzení vlivu vzdušné vlhkosti nebo spíše vody jako 
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takové na typ vznikajícího povrchového zvrásnění byla do směsi PCL + CF + 

DMSO přidána voda. Výsledky tohoto tiskového experimentu, který byl 

realizován při 24 °C je uveden na Obr. 20. Přídavek vody do směsi polymeru  

s rozpouštědly způsobuje vznik menších pórů oddělených širším rozhraním, 

podobně jako v případě nižší teploty tisku, Obr. 19D. Nicméně povrchové 

prohlubně uvedené na Obr. 20B nejsou tak výrazné z hlediska své šířky a hloubky 

jako v případě Obr. 19D, z čehož plyne, že teplota tisku patří mezi zásadní 

proměnné mající vliv na typ vznikajícího povrchového reliéfu. 

 

Obr. 20 – detail povrchu vlákna tištěného PCL scaffoldu bez a s přídavkem vody do 

tiskové směsi. Obrázky ze SEM. 

 

6.1.2.2     Příprava hierarchicky strukturovaných PCL vláken pomocí 

electrospinningu 

Jedním z možných přístupů vytváření podpůrných vlákenných struktur pro 

buňky je elektrostatické zvlákňování (electrospinning). [151,290] Tato metoda 

umožňuje urychlení nabitého proudu polymerního roztoku ve formě vláken  

o průměru jednotek nanometrů až desítek mikrometrů směrem k uzemněnému 

kolektoru. Výsledná vlákna vykazují extrémně vysoký specifický povrch právě 

díky poměru plochy vlákna vzhledem k jeho objemu. [291] Jak již bylo 

diskutováno dříve v textu – buňky jsou vysoce citlivé na povrchovou topografii 

[255,262,263] a proto zde bylo sledovány možnosti tvorby strukturovaných 

vláken. 

Poznatky získané při tisku vlákenných struktur ze směsi PCL s dobrými  

a špatnými rozpouštědly prezentované v předešlé části výsledků byly využity pro 

elektrostatické zvlákňování při 15 kV. Prvními testovanými roztoky byla směs 

PCL + CF + DMSO s rozdílným hmotnostním podílem PCL, Obr. 21A, B. 
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Druhou směsí byl PCL + toluen + DMSO, Obr. 21C, D. Z výsledných SEM 

snímků na Obr. 21 plyne, že i v případě electrospinnovaných vláken dochází 

vlivem fázové separace ke vzniku hierarchicky strukturovaných mikro vláken. 

 

Obr. 21 – hierarchicky strukturovaná mikrovlákna připravená pomocí electrospinningu 

ze směsí obsahujících PCL s CF/toluenem a DMSO. Obrázky ze SEM.  

 

Na Obr. 22 a Obr. 23 jsou uvedeny detailní pohledy na vybraná hierarchicky 

strukturovaná vlákna prezentovaná na Obr. 21. Vlákna připravená ze směsi PCL 

+ CF + DMSO s koncentrací 12,5 hm.% PCL v roztoku vykazují průměrnou šířku 

v řádech jednotek mikrometrů s nerovnoměrným povrchovým zvrásněním 

v podobě prohlubní. 
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Obr. 22 – detail strukturovaného PCL vlákna připraveného pomocí electrospinningu ze 

směsi PCL + CF + DMSO. Koncentrace polymeru v roztoku 12,5 hm. %. Obrázky ze 

SEM. 

 

Změna typu rozpouštědla s vyšší hustotou (chloroform, ρ = 1,49 g/cm3) za 

rozpouštědlo s nižší hustotou (toluen, ρ = 0,87 g/cm3) má za následek výraznější 

fázovou separaci DMSO (ρ = 1,1 g/cm3) vzhledem k PCL. Vznikají vlákna 

„houbovitého“ charakteru s prohlubněmi v řádech stovek nanometrů až jednotek 

mikrometrů, Obr. 23. Průměr vznikajících vláken se pohybuje v řádech jednotek 

mikrometrů.  

 

 

Obr. 23 – detail strukturovaného PCL vlákna připraveného pomocí electrospinningu ze 

směsi PCL + toluen + DMSO. Koncentrace polymeru v roztoku 12,5 hm. %. Obrázky 

ze SEM. 

Originální postupy přípravy hierarchicky strukturovaných scaffoldů na bázi 

PCL jsou předmětem připravované publikace. 
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6.1.1 Poly (vinylidenfluorid-trifluorethylen-chlortrifluorethylen) 

Piezoelektrické vlastnosti syntetického polymeru polyvinylidenfluoridu 

(PVDF) byly popsány již před více než 50ti lety. [292] Od té chvíle byl potenciál 

tohoto polymeru využit pro širokou škálu průmyslových i medicínských aplikací 

[293–296] nejen díky jeho piezoelektrickému charakteru, ale také díky chemické 

odolnosti [235]. Následný objev možnosti vylepšení piezoelektrických vlastností 

v podobě přípravy kopolymerů na bázi PVDF, kdy jsou využívány různé 

komonomerní jednotky jako je  např. trifluorethylen nebo chlortrifluorethylen, 

ještě rozšířil jejich aplikační potenciál i v oblasti tkáňového inženýrství [297,298]. 

Kopolymer PVDF-TrFE je cytokompatibilní a nemá negativní vliv na buněčnou 

proliferaci. [237] 

 

6.1.1.1 Příprava PiezoRT vlákenných struktur pomocí extruzního tisku 

Obdobně jako u polykaprolaktonu i u poly (vinylidenfluorid-trifluorethylen-

chlortrifluorethylen) (PVDF-TrFE-CTFE) dále značeno „PiezoRT“ byla pro 

přípravy scaffoldů použita technologie extruzního 3D tisku, jejíž schéma je 

zobrazeno na Obr. 16. Polymer byl zpracováván z roztoku DMSO (či acetonu, 

triacetinu) nebo ze směsi s dalším polymerním systémem (PCL). 

Pomocí extruzního tisku byla zpracována směs PiezoRT a dimethylsulfoxidu 

o hmotnostním poměru 1:1. DMSO je jedním z rozpouštědel doporučených 

výrobcem, v nízkých koncentracích není cytotoxické a vykazuje vysokou teplotu 

vzplanutí (90 °C). Optimalizací tiskových parametrů se podařilo připravit více 

vrstvou mřížku na bázi PiezoRT, Obr. 24. Tisk probíhal při teplotě 80 °C. Šířka 

trysky byla 200 µm a vzdálenost trysky od podložky 1 mm. Tisková podložka 

byla vyhřívána na teplotu 65 °C pro snadnější přilnutí materiálu. Vytlačovací tlak 

byl nastaven na 700 kPa a rychlost posuvu hlavy byla 1 mm/s.  

 

 

Obr. 24 – snímek reálně vytištěného scaffoldu ze směsi PiezoRT:DMSO (1:1). Vlevo 

mřížka snímaná pod úhlem, vpravo mřížka svrchu. Obrázky z optického mikroskopu. 
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Pomocí extruzního tisku byla dále zpracovávána směs PiezoRT:PCL (1:1) při 

teplotách  190 - 205 °C s rychlostí tisku 1 mm/s a vytlačovacím tlakem 500 kPa. 

Průměr trysky byl zvolen 300 µm. Podložka byla vyhřívána na 65 °C pro dosažení 

potřebné přilnavosti materiálu k tiskové podložce. Povrchy takto tištěných strun 

jsou zobrazeny na Obr. 25 (horní dva řádky). Z těchto snímků plyne, že při 

zvyšující se teplotě tisku dochází ke strukturním změnám povrchu, což může být 

způsobeno degradací některých složek směsi. Tištěné struny byly dále podrobeny 

testu stability v dimethylsulfoxidu (DMSO) po dobu 5 minut. DMSO bylo 

vybráno záměrně s ohledem na skutečnost, že pro PiezoRT polymer se řadí mezi 

dobrá rozpouštědla a pro PCL se jeví jako špatné rozpouštědlo. Výsledné snímky 

povrchů strun po působení DMSO jsou zobrazeny na Obr. 25 (dole). 

 

Obr. 25 – porovnání působení dobrého rozpouštědla DMSO po dobu 5 minut na povrch 

PCL strun tištěných při různých teplotách. Obrázky ze SEM. 

 

Z Obr. 25 je patrné, že struktura povrchu po působení DMSO je závislá na 

teplotě, při níž byla struna tištěna. Tato skutečnost může být zapříčiněna 

částečnou separací nebo degradací jednotlivých složek směsi. Zde pak může 
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docházet k rozpouštění části PiezoRT, pro které je DMSO dobrým 

rozpouštědlem, zatímco PCL rozpouštění nepodléhá. 

Pro ověření míry působení dobrého rozpouštědla PiezoRT byl proveden 

experiment s dalšími dvěma rozpouštědly (triacetin a aceton). Pro tyto účely byla 

použita struna tištěná při 190 °C vyznačující se nejhladším povrchem. Na  Obr. 

26 je možné pozorovat vliv rozpouštědel na povrch tištěné struny. Na  

Obr. 26A je zobrazena výchozí vytištěná struna, která nebyla vystavena působení 

rozpouštědel. Na Obr. 26B pak lze pozorovat vliv působení DMSO po dobu 5 

minut na povrch struny. Obr. 26C znázorňuje povrch po aplikaci acetonu po dobu 

15 sekund a na Obr. 26D je vyobrazen povrch po působení triacetinu po dobu 5 

minut. 

 

Obr. 26  – porovnání vlivu rozpouštědel na texturu vytisknuté struny. A) struna bez 

působení rozpouštědla, B) struna po působení rozpouštědla DMSO po dobu 5 minut, C) 

povrch struny po vystavení účinkům acetonu po dobu 15 s, D) struna po aplikaci 

rozpouštědla triacetinu po dobu 5 minut. Snímky ze SEM. 

Na rozdíl od aplikace triacetinu (Obr. 26D), který způsobil narušení povrchu 

a vznik porézních struktur v řádu mikrometrů – při působení DMSO (Obr. 26B) 

lze konstatovat, že dochází ke specifickému zvrásnění povrchu, avšak nevzniká 

žádná porézní struktura, která by zasahovala do hlubších vrstev materiálu. 

Přítomnost acetonu i přes velmi krátkou dobu působení (v porovnání s ostatními 

rozpouštědly) způsobila vznik povrchové textury v jednotkách mikrometrů. 
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Srovnání výsledků znázorněných na Obr. 26 ukazuje, že jedním z možných 

přístupů přípravy strukturovaných vláken je aplikace rozpouštědel s rozdílnou 

afinitou vzhledem k jednotlivým složkám polymerní směsi. 

Podobně jako v případě směsi PiezoRT s PCL byly u roztokového způsobu 

tisku (PiezoRT v DMSO) zkoumány možnosti přípravy strukturovaných vláken. 

Z experimentálních výsledků uvedených na Obr. 27 plyne, že hmotnostní poměr 

polymeru v DMSO má zásadní vliv na povrchovou strukturu struny.   

 

Obr. 27 - vliv hmotnostního podílu polymeru PiezoRT v DMSO na změnu povrchového 

zvrásnění tištěných vláken. Nahoře snímky ze SEM, dole z AFM. 

Tisk probíhal při teplotě 80 °C s rychlostí tisku 1 mm/s a vytlačovacím tlakem 

700 kPa. Byla zvolena tryska o průměru 200 µm. Tisková podložka byla 

vyhřívána na 65 °C. 

Piezoelektrické vlastnosti PiezoRT jsou silně ovlivněny krystalinitou 

polymeru. Z tohoto důvodu nebyly podrobně rozpracovávány polymerní směsi 

PiezoRT s PCL, kde druhá polymerní složka (PCL) může bránit přeskupení 
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makromolekulárních řetězců PiezoRT do požadované prostorové mřížky.  

Krystalinitu PiezoRT lze zvýšit procesem annealingu (žíhání) při teplotě 

v rozmezí Curieho teploty a teploty tání polymeru [299]. Výrobce polymeru 

PiezoRT (Arkema) doporučuje teplotu annealingu při 110 °C po dobu 2 hodin. 

Na tištěné struně ze směsi PiezoRT a DMSO při koncentraci polymeru 50 hm. % 

v DMSO byla testována stálost povrchové struktury po vystavení tištěné struny 

procesu annealingu. Stálost textury byla ověřována pomocí mikroskopie 

atomárních sil (AFM). Při porovnání výsledných AFM snímků, Obr. 27, lze říci, 

že při procesu annealingu nedochází k dramatickým změnám v povrchové 

textuře. 

S ohledem na možnost budoucího testování materiálu pro možné biologické 

aplikace je nutné ověřit, že tištěný scaffold je tvořen pouze čistou polymerní 

matricí, aby nedocházelo k nežádoucímu ovlivnění buněk použitým 

rozpouštědlem. Jelikož tisknoucí materiál se skládal z polymeru (PiezoRT) 

a nezanedbatelného množství rozpouštědla (DMSO) (poměr polymeru 

k rozpouštědlu 1:1), byla v tištěném vlákně pomocí infračervené spektroskopie 

kontrolována přítomnost rozpouštědla, Obr. 28. 

 
Obr. 28 – porovnání IR spekter čistého rozpouštědla (DMSO), polymeru (PiezoRT) a 

tištěných vláken (PiezoRT:DMSO) před a po vymývání. 

 

Vzhledem k velmi nízké těkavosti DMSO, bylo možné pozorovat zbytky 

rozpouštědla ve výtisku i několik hodin po dokončení tisku. Na Obr. 28 je žlutě 

zvýrazněná část spektra čistého DMSO (Obr. 28A) a tištěného vlákna (Obr. 28B), 

jenž vykazuje stopy rozpouštědla. Z tohoto důvodu byly testovány možnosti 

odstranění zbytkového množství DMSO ve výtiscích. Účinnou metodou se 

ukázalo luhování výtisku v ultračisté vodě zahřáté na 60 °C po dobu 5 hodin. 
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Výsledné FTIR spektrum takto luhovaného výtisku je zobrazeno na Obr. 28C)  

a vykazuje zanedbatelné rozdíly v porovnání s čistým PiezoRT. 

 

Za zmínku stojí, že při hledání nejvhodnějších typů rozpouštědel pro PiezoRT 

bylo zjištěno, že pro přípravu strukturovaných povrchů lze použít aceton, viz Obr. 

29. Roztok se v tomto případě skládal z PiezoRT a acetonu v poměru 1:9. 

Výsledkem je homogenní strukturovaný povrch s šířkou prohlubní v řádu 

jednotek mikrometrů. Vznik těchto povrchových prohlubní je v tomto případě 

zapříčiněn kondenzující vzdušnou vlhkostí do podob mikro kapek, které se vtláčí 

do nabotnalého polymerního povrchu podobně jako v případě metody „Breath 

Figures“ [289]. 

 
Obr. 29 – snímky strukturovaného povrchu PiezoRT připraveného z roztoku s acetonem. 

Obrázky pořízeny pomocí SEM. 

6.1.1.2  Příprava PiezoRT vláken pomocí electrospinningu 

Jak bylo diskutováno výše, electrospinning je jednou z častých metod 

používaných pro vytváření vlákenných struktur aplikovatelných v oblasti 

regenerativní medicíny [290]. Stejně jako v případě extruzního tisku byl v případě 

electrospinningu používán roztok PiezoRT s DMSO o různých koncentracích. 

Vlákna byla spinována při 30 kV a vzdálenosti elektrody od kolektoru 7,6 cm. Na 

Obr. 30 jsou porovnány výsledky electrospinningu roztoků o různých 

koncentracích.  

Ze srovnání vzniklých vláken při electrospinningu roztoků různých koncentrací 

je zřejmé, že koncentrace polymeru má výrazný vliv na projevy nestabilit 

vyskytujících se při tomto procesu, Obr. 30. S rostoucí koncentrací polymeru lze 

sledovat přítomnost nestabilit vyšších řádů. Dalším projevem rozdílných 

koncentrací je tloušťka výsledných vláken, jejichž průměr se s vyšší koncentrací 

zvětšuje. Porovnáním uvedených koncentrací lze tedy říci, že v případě materiálu 



55 

PiezoRT je při vyšších koncentracích polymeru v roztoku velmi obtížné získat 

vlákna homogenní tloušťky, tvaru a délky. Lze předpokládat, že tato skutečnost 

je spojena s vysokou hodnotou piezoelektrického koeficientu [236]. Další 

proměnnou také zůstává viskozita roztoku (související s koncentrací polymeru), 

kdy s vyšší koncentrací polymeru v roztoku dochází k výraznějšímu propletení 

polymerních klubek. 

 
Obr. 30 - vliv koncentrace polymeru v rozpouštědle na vlákna vytvářená pomocí 

electrospinningu. Materiálem pro electrospinning byl roztok polymeru PiezoRT 

v DMSO. Obrázky ze SEM. 

6.1.1.3 Zpracování PiezoRT pomocí elektrickým polem asistovaného 3D 

tisku 

Jedním z poměrně nových zpracovatelských postupů pro přípravu vlákenných 

struktur pomocí aditivní výroby je elektrickým polem asistovaný 3D tisk (EPA 

3D tisk) [43]. Schéma tohoto procesu je znázorněno na Obr. 31. Jak bylo již dříve 

diskutováno, electrospinning je charakteristický tvorbou chaoticky orientovaných 

vláken. EPA 3D tisk však na rozdíl od electrospinningu probíhá při nižších 

napěťových potenciálech za kontinuálního pohybu podložky, na kterou se 

definovaně ukládají vytvářená mikrovlákna. Dá se tedy říct, že se tato metoda 

nachází na pomezí extruzního tisku a electrospinningu. Oproti klasickému tisku 

lze pomocí tohoto přístupu vytvářet velmi tenká vlákna řádově tenčí než lidský 

vlas. Průměr vláken tištěných pomocí EPA 3D tisku je menší nebo srovnatelný 

s velikostí eukaryotických buněk (rozsah velikosti 10 -100 µm), což předurčuje 

využití této metody pro tvorbu scaffoldů aplikovatelných v oblasti tkáňového 

inženýrství [77,279].  
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Obr. 31 – schéma elektrickým polem asistovaného 3D tisku (EPA 3D). 

Z provedených experimentů vyplynulo, že nejvhodnější zpracování PiezoRT 

do podoby mikro vláken pomocí EPA 3D je z roztoku PiezoRT s DMSO 

v hmotnostním poměru 3,6:6,4. Připravená směs pak byla nadávkována do 

stříkačky s pneumatickým pístem a jehlou o průměru 260 m. Stříkačka 

s roztokem pak byla vyhřívána na teplotu 70 °C a teplota tiskové podložky byla 

nastavena na 60 °C pro lepší přilnavost tištěného materiálu k podložce. 

Vytlačovací tlak byl regulován na 15 kPa a velikost napětí byla nastavena na 

hodnotu 2,7 kV. Rychlost pohybu podložky byla 1 mm/s a vzdálenost jehly od 

podložky 1 mm. Výsledné struktury získané pomoc EPA 3D tisku jsou zobrazeny 

na Obr. 32. Bylo tištěno celkem 10 tiskových vrstev do podoby mřížky složené 

z vláken o průměru cca 10 µm.  

 
Obr. 32 – snímky mřížek tištěných pomocí EPA 3D tisku. 

Piezoelektrické vlastnosti materiálu PiezoRT byly charakterizovány pomocí 

piezoresponsivní silové mikroskopie (PFM). Byla měřena piezoelektrická odezva 

vlákna PiezoRT připraveného podle postupu uvedeného v předcházejícím 
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odstavci. Před charakterizací pomocí PFM byla vlákna vystavena procesu 

annealingu při teplotě 110 °C po dobu 2 hodin pro stabilizaci piezoelektrických 

vlastností polymeru. Na Obr. 33 dole je možné vidět lokální piezoelektrické 

odezvy tištěného vlákna po procesu annealingu. Měřená plocha byla 30×30 µm a 

aplikované napětí se pohybovalo v rozmezí -12 V až +12 V.  

 

Obr. 33 – charakteristika PiezoRT pomocí piezoresponsivní silové mikroskopie. 

 

První řada obrázků zobrazuje výškový profil vlákna. Druhá řada je pak tvořena 

výslednými obrázky měřené amplitudy, kde je možné pozorovat silný 

piezoelektrický kontrast. Třetí řada zobrazuje obraz vlákna ve fázi, kde je možné 

zřetelně vidět fázové rozdíly v kladných a záporných hodnotách aplikovaného 

napětí, jež indikují přítomnost antiparalelních feroelektrických domén 

v polymerním vláknu. Na Obr. 33 dole jsou pak zobrazeny lokální hysterezní 
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smyčky. Výšková smyčka naznačuje změnu tloušťky vlákna v průběhu 

napěťových změn. Pro amplitudu je zde patrný charakteristický obraz hysterezní 

smyčky ve tvaru motýla. Fázová smyčka je pak tvořena klasickým tvarem 

hysterezní křivky v podobě čtverce. 

Z grafu hysterezní křivky pro amplitudu je patrné, že nejvyšší hodnota 

piezoelektrického signálu při aplikaci napětí -12 V dosahuje až k 20 pm. Fázová 

hysterezní křivka zobrazuje přepnutí dipólových momentů okolo řetězce 

polymeru při změnách kladného a záporného napětí. 

Prezentované výsledky v rámci této podkapitoly jsou předmětem připravované 

publikace. 
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6.2 Návrh bioreaktoru pro simulování tokových in vivo podmínek 

S ohledem na zaměření práce byla část experimentů věnována vývoji 3D 

tištěných bioreaktorů pro simulaci tokových in vivo podmínek. V prvním kroku 

byly vybírány nejvhodnější tiskové materiály, které nebudou cytotoxické. 

Následně byla řešena vlastní konstrukce průtokových cel a možné způsoby jejich 

výroby pomocí dostupných SLA a DLP tiskáren.  

Byl navržen a následně vyroben bioreaktor, jehož schéma je zobrazeno na  

Obr. 34.  Skládá se ze tří samostatných částí: kostry bioreaktoru, do které jsou 

vkládány inserty, které jsou zafixovány pomocí přítlaků. Kostra bioreaktoru je 

opatřena vstupním a výstupním kanálem, jež jsou určeny k proudění kultivačního 

média.  

 

 

 

Obr. 34 – model složeného bioreaktoru první generace vytvořený v softwaru Autodesk 

Inventor A) pohled na celou komoru, B) řez středem bioreaktoru, C) sestavený reaktor 

vyrobený pomocí 3D tisku. 

 

Pro konstrukční modely jednotlivých částí bioreaktoru byl použit software 

Autodesk Inventor. Samotná výroba pak probíhala pomocí 3D tiskáren od 

společností Formlabs (typ tisku - SLA, přístroje - Form2, Form3) a EnvisionTEC 
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(typ tisku - DLP, přístroj - Micro Plus HD). Kostra i přítlaky bioreaktoru byly 

vytištěny na tiskárně Form3 z technické pryskyřice s označením „Clear“. Pro 

výrobu insertů, které přicházejí do přímého kontaktu s buňkami a kultivačním 

médiem, byly použity pryskyřice s deklarovanou třídou biokompatibility IIa. Pro 

SLA tiskárnu Form2 je to pryskyřice s označením „Dental LG Clear“ a pro DLP 

tiskárnu od společnosti EnvisionTEC byl použit materiál značený „E-shell 600“.  

Na Obr. 35A je znázorněn model insertu s místem pro vložení strukturovaného 

scaffoldu s buňkami.  Obr. 35B pak znázorňuje krycí insert plnící roli „víčka“. Na 

Obr. 35C je zobrazen model insertu s patrnou strukturou drážek. Tuto základní 

strukturu lze modifikovat z hlediska výšky, šířky drážek, šířky mezer mezi 

drážkami atd.  

 

 

 

Obr. 35 – příklady insertů vkládaných do bioreaktoru vytvořené v programu AutoCAD 

Inventor. 

 

Relativně velký vnitřní prostor bioreaktoru (1×1 cm) byl zvolen záměrně tak, 

aby do něj bylo možné vložit více rozdílných typů scaffoldů nebo povrchově 

texturovaných substrátů. Cílem tohoto řešení bylo zajištění srovnatelných 

testovacích podmínek pro srovnávané materiálové kompozice, viz příklad 

strukturovaných polystyrenových povrchů na Obr. 36 jejichž příprava je 

diskutována v jedné z kapitol výsledků.  
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Obr. 36 – modelace insertu s rozdílně strukturovanými povrchy na bázi polystyrenu.   

Samotné testování buněčného chování za dynamických podmínek probíhalo 

následovně. Inserty i ostatní součásti reaktoru byly sterilizovány pomocí UV 

záření po dobu 30 min. V dalším kroku byly inserty potaženy tenkou vrstvou 

želatiny pro zlepšení prvotní adheze buněk. Před vložením insertu, Obr. 35, do 

průtokového bioreaktoru byly připravené povrchy osazeny buňkami  

a prekultivovány v inkubátoru po dobu 24 hodin. V tuto chvíli médium nad 

povrchem neproudilo. Po tomto kroku následovalo přemístění insertu do 

bioreaktoru, jeho zajištění přítlaky a do průtokové komory bylo dávkováno 

médium rychlostí 10 µl/h po dobu 12 hodin. Z prvotních experimentů vyplynulo, 

že buňky adherované k povrchu insertu byly odplaveny společně s protékajícím 

médiem. Jedním z možných důvodů této skutečnosti je vznik tokových nestabilit 

nad povrchem insertu. Tyto nestability mohou vznikat na rozhraní insertu  

a vtokového kanálu. Dále mohou být dány obdélníkovým průřezem vnitřního 

průtokového prostoru bioreaktoru nad zkoumanými povrchy, do/z kterého ústí 

kruhové kanály o řádově menší šířce, než má prostor s vloženým scaffoldem.   

Z výše uvedených důvodů byl vytvořen návrh bioreaktoru druhé generace 

(Obr. 37), který se od původního liší uspořádáním vtoků k insertu, který měl 

zabránit vzniku výrazných turbulentních toků nad povrchem scaffoldu. Reaktor 

druhé generace má jednu vtokovou část, která se v místě umístění insertu dělí na 

čtyři jednotlivé kanály. Při vložení insertu a připevnění pomocí přítlaku jsou 
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hranice jednotlivých kanálů vzdáleny od insertu cca 200 µm. Za účelem zjištění, 

zda úpravou bioreaktoru došlo ke stabilizaci toku byl proveden následující 

experiment. Do reaktoru bylo připevněno místo insertu mikroskopické sklíčko, 

přes které bylo možné pomocí optického mikroskopu sledovat tok suspenze částic 

TiO2 ve vodě.  Sledováním pohybu částic při průtoku reaktorem bylo zjištěno, že 

částice v suspenzi se pohybují rovnoměrně bez náznaků turbulentního toku. 

 

Obr. 37 – A) 3D model bioreaktoru druhé generace, B) pohled shora a z boku, C) 

vytištěný a sestavený reaktor. 

 

6.2.1 Vliv toků na stabilitu polymerních povrchů  

Experimentální testování bioreaktoru představného v předešlé podkapitole 

ukázalo, že i přes optimalizaci jeho konstrukce stále dochází k odplavování buněk 

z materiálového povrchu. Ve snaze o odpověď na otázku, do jaké míry za tuto 

skutečnost může materiálový povrch, byly provedeny pokusy simulující rozdílné 

tokové chování nad polymerním povrchem. Z literatury je známo, že povrchové 

nerovnosti mohou vést ke vzniku turbulentních proudění v těsné blízkosti 

obtékaného materiálu [300] stejně jako rozdílné tokové režimy [301] nebo 

teplotní gradienty, jak bude diskutováno níže. 
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Jako modelový systém pro tyto testy byl vybrán nízko hustotní polyethylen 

(LDPE). Tento typ materiálu byl zvolen záměrně vzhledem k jeho širokému 

aplikačnímu potenciálu nejen v biomedicíně. [302–304] Nejvíce se uplatňuje 

v oblasti obalových a distribučních materiálů, například v rozvodech pitné vody. 

První typ zvoleného LDPE prošel certifikací pro použití ve farmacii, z čehož 

plyne očekávaný vysoký standard čistoty jak povrchu, tak celého objemu 

materiálu. Druhý srovnávací typ materiálu byl vyroben z recyklovaného LDPE, 

bez definované čistoty. 

Byly navrženy čtyři experimentální postupy, jak je znázorněno na Obr. 38A-D 

vlevo. Průměrná teplota vody byla ve všech případech udržována na 45 °C. První 

schéma, Obr. 38A, představuje kousky LDPE ve vodě intenzivně promíchávané 

magnetickým míchadlem pro simulaci toku kolem povrchu polymeru. Obr. 38B 

ukazuje míchání vody magnetickým míchadlem v LDPE fólii pro simulaci 

náhodného proudění tekutiny po povrchu polymeru. Ustálený stav v LDPE fólii 

bez míchání, Obr. 38C, odpovídá statickým podmínkám ohřevu. Obr. 38D 

znázorňuje konvekční proudění (tok) vody v LDPE fólii způsobené teplotním 

gradientem. Teplotní podmínky byly řízeny a kontrolovány zařízením popsaným 

ve studii Minaříka a kol. [305]. Po 24 hodinách vystavení LDPE výše uvedeným 

podmínkám bylo pomocí tenziometrie (změny povrchového napětí v čase) 

charakterizováno vyplavování kontaminantů z povrchů LDPE do vody. Kde se 

předpokládá, že vyšší pokles křivky závislosti povrchového napětí na čase 

znamená vyšší podíl uvolněných kontaminantů z polymerního povrchu. 

Kontaminanty jsou myšleny povrchově aktivní látky, které se separují na fázovém 

rozhraní kapalina/plyn. V tomto případě se může rovněž jednat o fragmenty PE, 

které mají hydrofobní charakter. 

Při porovnání křivek povrchového napětí vodných extraktů z farmaceutické 

LDPE fólie (Obr. 38A1-D1) je možné pozorovat výrazný pokles křivky 

povrchového napětí (a tedy přítomnost kontaminantů) pouze u extraktu z fólie 

vystavené teplotnímu gradientu, který způsobuje konvektivní proudění kapaliny.  

V případě recyklovaného LDPE vedla nižší čistota materiálu k většímu poklesu 

povrchového napětí i za statických podmínek (Obr. 38C2) a konvektivního 

proudění (Obr. 38D2). Avšak i v případě recyklovaného LDPE byl pokles 

povrchového napětí vodného extraktu za statických podmínek nižší ve srovnání s 

vlivem konvektivního proudění.   

Ze zjištěných informací lze konstatovat, že konvektivní tok je příčinou 

zvýšeného uvolňování kontaminantů z polymeru do okolního média, jak je možné 

pozorovat v nejvýraznějším poklesu křivky závislosti povrchového napětí na čase, 

Obr. 38D1 a D2. 
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Obr. 38 – vlevo – schématické znázornění experimentů: A) míchání LDPE kousků ve 

vodě v Petriho misce; B) míchání vody v LDPE nádobě; C) voda v LDPE nádobě bez 

míchání; D) voda v LDPE nádobě s teplotním spádem. TH – teplota topné plochy; TC – 

teplota chladicí plochy; TW – střední teplota vody. Žluté částice představují povrchově 

aktivní nečistoty v polymerních nádobách ve formě aditiv nebo kontaminantů. Vpravo – 

povrchové napětí vodných extraktů. Označení A-D odpovídá schématům 

experimentálních postupů vlevo. Označení 1 odpovídá extraktům získaným z LDPE fólie 

s farmaceutickým certifikátem. Označení 2 odpovídá extraktům získaným z fólie z 

recyklovaného LDPE. 

 

Vodné extrakty z farmaceutické i recyklované LDPE fólie byly po vystavení 

teplotnímu gradientu charakterizovány UV-Vis spektrofotometrií. Výsledná 

spektra na Obr. 39 jasně prokázala přítomnost kontaminantů.  
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Obr. 39 – spektra vodných extraktů z farmaceutické a recyklované LDPE fólie 

vystavených teplotnímu gradientu. 

Byla také provedena elementární analýza (Tab. 5), která odhalila významné 

množství uhlíku a dusíku v obou vzorcích ve srovnání s ultračistou vodou. 

Tab. 5 – Výsledky prvkové analýzy vodných extraktů z farmaceutické a recyklované 

LDPE fólie vystavených teplotnímu gradientu 

 

Pro lepší pochopení vlivu teplotního gradientu na uvolňování kontaminantů 

z polymeru do okolní kapaliny je nutné si přiblížit fenomén známý jako Rayleigh-

Bénardova konvekce nebo také Rayleigh-Bénardovo vertikální proudění. Tento 

jev vzniká u vrstvy kapaliny vystavené teplotnímu gradientu bez přítomnosti 

fázového rozhraní. [306] 

Pokud je překročen určitý horizontální teplotní gradient, dojde ve vrstvě 

kapaliny ke změně konduktivního vedení tepla na konvektivní spojené 

s přenosem hmoty, pozorujeme tzv. Rayleigh-Bénardovu konvekci. [306,307] 

Kritickým parametrem určujícím vznik této tokové nestability je velikost 

Rayleigho čísla daného vztahem (1) :  

 

 
(1) 

 

𝑅𝑎 =
a g ∆T 𝑑3

κ ν
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kde a je koeficient objemové teplotní roztažnosti, g – gravitační konstanta,  

ΔT – změna teploty, d – tloušťka kapaliny, κ – koeficient teplotní vodivosti  

a ν – kinematická viskozita kapaliny 

Při překročení kritické hodnoty Rayleigho čísla (Rca = 1708) [308–310] dochází 

ke změně konduktivního vedení tepla na konvektivní, které je spojeno s přenosem 

hmoty. Ve zde popisovaném případě je kritická hodnota Rayleigho čísla 

překročena již při teplotním gradientu menším než 1 °C, lze tedy předpokládat, že 

i při gradientu okolo 2 °C, kterému je vystaveno experimentální schéma na Obr. 

38D k této konvekci dochází. Vznik tohoto proudění ve formě dvou proti sobě 

rotujících válců kapaliny je řízen poklesem hustoty kapaliny u teplejší stěny 

nádoby, která je vztlakovou silou hnána vzhůru, kde se ochladí a znovu klesá dolů. 

[307,311] 

 

Obr. 40 - Rayleigh-Bénardova konvekce v kapalině uzavřené mezi dvěma deskami 

s teplotním gradientem. T – teplota, ΔT – změna teploty, d – tloušťka kapaliny.  [307] 

Rozdíly v uvolňování povrchově aktivních látek lze vysvětlit pomocí teorie 

hraničních vrstev jejíž problematika je popsána v literatuře popisující mechaniku 

tekutin, přenos energie a hmoty [301,312]. Matematický popis problému již 

představila řada autorů [312–315]. Tloušťka hraniční vrstvy a povaha 

transportních procesů v této vrstvě je dána rychlostí proudění, koncentrací látek 

a teplotními gradienty nad pevným povrchem. Je třeba vzít v úvahu také vliv 

topografie povrchu, chemické složení uvolňovaných látek a jejich afinitu  

ke kapalnému prostředí obklopujícímu pevný povrch. Z tohoto pohledu je zřejmé, 

že jednotlivé experimentální systémy (Obr. 38A-D) budou vykazovat různou 

rychlost extrakce povrchově aktivních látek z povrchu do vodného prostředí.  

Povaha proudění má zásadní vliv na rychlost přenosu hmoty a tepla (funkce 

h(x), Obr. 41). Rozložení rychlosti proudění určuje nejen advektivní složku 

přenosu tepelné energie, ale také přenos chemických látek v hraniční vrstvě (černá 

přerušovaná čára na Obr. 41). Podobně jako u rychlostní hraniční vrstvy 

laminárního toku dochází ve směru proudění (x) k růstu tepelné a koncentrační 

hraniční vrstvy. Teplotní a koncentrační gradienty v kapalině se ve směru 
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proudění snižují, stejně tak s rostoucí vzdáleností x (přechod z bodu I do bodu II, 

Obr. 41) dochází k poklesu koeficientu přestupu tepla a hmoty [301,312]. 

Výše zmíněné vysvětluje, proč za statických podmínek (Obr. 38C2) dochází  

ke zvýšenému uvolňování povrchově aktivních látek z polymeru do kapaliny než 

při simulovaném laminárním a přechodném toku (Obr. 38A2, B2). Za statických 

podmínek (bod I, Obr. 41) nedochází k tvorbě laminárního toku ani teplotní 

hraniční vrstvy, které by za jiných okolností tvořily bariéru, přes kterou by bylo 

uvolňování kontaminantů výrazně zpomaleno. V tomto případě pak lze počítat 

pouze s vlivem koncentračního gradientu nad povrchem polymeru, jak bylo 

zmíněno v práci Denberga a kol. [316]. 

Turbulentní míchání, které je charakteristické velkými gradienty rychlosti, 

podporuje vznik velkých teplotních i koncentračních gradientů v blízkosti 

pevného povrchu, a také zapříčiňuje zvýšení koeficientů přenosu tepla a hmoty 

přes přechodovou oblast (funkce h(x), jdoucí z bodu II do bodu III, Obr. 41). 

S rostoucí rychlostí turbulentního proudění (procházející z bodu III do bodu IV, 

Obr. 41) dochází k mírnému poklesu rychlosti přenosu tepla a hmoty v důsledku 

chaotických změn ve směru a rychlosti proudění. Nárůst přenosu energie a hmoty 

v přechodové oblasti (jdoucí z bodu II do bodu III, Obr. 41) souvisí se ztenčením 

laminární viskózní vrstvy do podoby viskózní subvrstvy (přerušovaná bílá čára, 

Obr. 41). Transport hmoty v této subvrstvě má difúzní charakter. Nad touto 

podvrstvou se nachází mezní vrstva shora ohraničená plnou bílou čárou na  

Obr. 41 (vlevo), ve které je vliv difúze a turbulentního míchání srovnatelný. Nad 

mezní vrstvou se nachází turbulentní zóna, ve které je transport ovlivněn 

především turbulentním mícháním. Zúžení viskózní vrstvy do subvrstvy (oblast 

pod bílou přerušovanou čarou, bod II – bod IV, Obr. 41) vede k růstu smykového 

napětí s, zatímco s rostoucí laminární viskózní vrstvou (bod I – bod II, Obr. 41) 

toto napětí s klesá. Smykové napětí v tomto případě hraje významnou roli  

a nemůže být zanedbáno, protože jeho vlivem může docházet k odtrhávání 

fragmentů a povrchově aktivních látek z povrchu polymeru do okolní kapaliny. 

Vliv organizovaného proudění ve formě Rayleigh-Bénardovy konvektivní 

nestability nelze popsat pouze jedním typem hraniční vrstvy, jak je popsáno 

v práci Wanga a kol. [317]. Tato problematika je schématicky znázorněna na  

Obr. 41, vpravo uprostřed. Nad pevným povrchem se v tomto případě netvoří 

pouze rychlostní, ale také teplotní hraniční vrstva. Nad hranicí jednotlivých 

rotujících válců kapaliny (Bénradovy buňky) se vyskytují oblasti s minimální 

viskózní vrstvou, subvrstvou a vyšším smykovým napětím s. 

Výše uvedené vede k závěru, že právě kombinací intenzivního přenosu hmoty, 

energie a smykového napětí s působících na povrch polymeru vlivem minimální 
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viskózní vrstvy (bod I, Obr. 41) a její zúžení do podoby subvrstvy (interval od 

bodu II do bodu IV, Obr. 41) dochází v případě Rayleigh-Bénardovy konvekce 

ke zvýšenému uvolňování povrchově aktivních látek do okolního média  

(Obr. 38D1 a D2). 

 

 

Obr. 41 - schématické znázornění a srovnání laminárního a turbulentního proudění 

(vlevo) vs. konvektivního proudění (vpravo).  Graf nahoře zobrazuje lokální součinitel 

prostupu tepla (h(x)) pro proudění přes plochou desku. Písmena A,B,C a D odpovídají 

jednotlivým experimentálním postupům z Obr. 38. 

 

Získané poznatky spojené s vlivem teplotních spádů na zrychlené uvolňování 

povrchově aktivních látek do vodného prostředí jsou předmětem připravované 

publikace s názvem: „Organized fluid flow caused by temperature gradient – 

a phenomenon threatening water quality“. 
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6.3 Strukturované povrchy a jejich vliv na buňky 

Při vývoji vhodných buněčných podpěr (scaffoldů) je nezbytné vzít v potaz 

celou řadu proměnných. Je třeba ověřit biokompatibilitu zvolených materiálů  

pro jejich zpracování do požadované podoby. Nově navržené materiály nesmí být 

cytotoxické a musí mít vhodnou povrchovou strukturu, která nebude negativně 

ovlivňovat funkce buněk jako je adheze, proliferace a celková viabilita.  Jak bylo 

naznačeno v předešlých podkapitolách a je známo z literatury [255,262,263] 

nemalou měrou se na finální cytokompatibilitě podílí topografie povrchu, který 

přichází do kontaktu s buněčnými receptory. Z tohoto důvodu byly vyvíjeny nové 

postupy vedoucí ke vzniku povrchových prohlubní na vybraných typech 

biokompatibilních materiálů.    

 

6.3.1   Strukturované povrchy na bázi hedvábného proteinu 

Jako zástupce přírodních polymerů byl zvolen hedvábný fibroin získaný 

z kokonů bource morušového. Tento typ materiálu nebyl hlavním předmětem 

výzkumu řešeného v rámci této disertační práce, nicméně autorka se na jejich 

získání podílela při účasti na zahraniční stáži na Univerzitě v Bayrethu proto jsou 

zde ve stručnosti představeny. Podrobněji budou výsledky věnované této 

problematice diskutovány v rámci disertační práce Karolíny Kocourkové.  

Je známo, že hedvábný fibroin se vyskytuje ve dvou konformacích. 

V atmosféře bez vzdušné vlhkosti zaujímá stav SILK I, který se vyznačuje 

amorfní konformací s převládající přítomností α-šroubovic (α-helix). 

V přítomnosti zvýšené vlhkosti, alkoholu (methanolu), pod mechanickým 

namáháním nebo při zvýšené teplotě se fibroinové řetězce přeskupují do 

konformace β-skládaných listů (β-sheet) a fibroin se tak nachází ve stavu  

SILK II. [318] 

Jelikož konformace fibroinu silně ovlivňuje možnosti jeho dalšího zpracování 

(například rozpustnost ve vodě), je nutné jeho aktuální konformaci analyzovat. 

Jedním ze způsobů, kterým je možné konformaci fibroinu zjistit je infračervená 

spektroskopie (FTIR). Spektrum fibroinu vykazuje tři charakteristické pásy. Pás 

Amid I (valenční vibrace skupin CO a CN) absorbující v oblasti 1600-1700 cm-1, 

Amid II (deformační vibrace NH skupiny a valenční vibrace CN skupiny) 

absorbující v oblasti 1500-1600 cm-1 a Amid III (příspěvky vibrací hlavního  

a vedlejších řetězců) absorbující v oblasti 1200-1400 cm-1. Pro stanovení 

konformace fibroinu je stěžejní sledování pásu Amid I, který je ovlivněn právě 

sekundární strukturou proteinu a pevností vodíkových vazeb.  
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Na Obr. 42 jsou znázorněna schémata konformace fibroinu ve stavu SILK I, po 

částečné transformaci ve stavu SILK I + SILK II a ve stavu SILK II. U každého 

schématu je vyobrazeno FTIR spektrum charakteristické pro jednotlivé stavy  

či jejich kombinaci. 

 

 

Obr. 42 – schéma možných konformací fibroinu a FTIR spektra pro stavy SILK I, SILK 

II a kombinaci SILK I + SILK II. 

 

6.3.1.1   Příprava fibroinových vrstev pro povrchovou úpravu 

Pro přípravu filmů bylo použito regenerované hedvábí z kokonů bource 

morušového (bombyx mori) dle protokolu D. N. Rockwooda [273]. První krok 

zahrnuje zbavení kokonů sericinu (tzv. degumming), jenž obaluje fibroinová 

vlákna, a to povařením v 0,02 M roztoku uhličitanu sodného po dobu 1 hodiny. 

Takto povařený meziprodukt je poté proplachován deionizovanou vodou  

a vysušen. Po vysušení nastává fáze rozpouštění v 9,3 M roztoku bromidu 

lithného při 60 °C po dobu 4 hodin. Připravený roztok je dialyzován po dobu 

3 dnů a nežádoucí nečistoty jsou odstraněny centrifugací. Finální dočištění 

připraveného roztoku fibroinu probíhá pomocí lyofilizace.  
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Fibroinové filmy byly připravovány z roztoků regenerovaného hedvábí 

v hexafluoroisopropanolu (HFIP). Koncentrace fibroinu v HFIP byla 2 % (w/v). 

Výsledný roztok byl nanášen v množství 450 µl na sterilní polystyrenové Petriho 

misky o průměru 3,4 cm. Misky byly umístěny i s víčkem do exikátoru. Misky 

zakryté víčky zamezují urychlenému odpařování rozpouštědla, jehož důsledkem 

by byl vznik zvrásnění vlivem koncentračních a teplotních gradientů [287]. Inertní 

atmosféra bez přítomnosti vzdušné vlhkosti byla zajištěna profukováním 

exikátoru dusíkem po celou dobu vysoušení (nejméně 12 hodin).  Výsledkem 

sušení 2 % roztoku fibroinu v HFIP byly fibroinové filmy o tloušťce 7 ± 0,5 µm 

(Obr. 43).  

Takto připravené filmy se vzhledem ke způsobu přípravy (vysoušení v inertní 

atmosféře N2 bez přítomnosti vlhkosti) nachází v amorfním stavu SILK I  

(viz Obr. 42). 

 

Obr. 43 – SEM snímky lomové plochy vysušeného fibroinového filmu na Petriho misce.  

Vzorky byly následně modifikovány pomocí fázové separace směsi dobrého 

a špatného rozpouštědla za rotace. Vzhledem k vysoké nestabilitě filmů 

v amorfním stavu, kdy vlivem aplikace modifikační směsi za rotace dochází 

k jeho smývání k okrajům misky, byly fibroinové filmy vystaveny účinkům 

zvýšené vlhkosti, která zapříčinila částečnou změnu konformace polymerních 

řetězců do stavu SILK I + SILK II nebo SILK II (viz Obr. 42). Tato úprava zvyšuje 

stabilitu vzorků při nanášení směsi rozpouštědel a zároveň podmiňuje charakter 

vznikající povrchové struktury.  

Pro vznik různě strukturovaných povrchů byly před samotným procesem 

fázové separace zvoleny dva postupy úpravy filmů (viz Obr. 44). Prvním 

postupem byla změna konformace fibroinu vlivem kontrolovaného působení 

vlhkosti 60 % po dobu 48 hodin. Takto upravený fibroin se nachází 

v přechodovém stavu SILK I + SILK II. Druhý způsob úpravy filmu spočíval 
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v umístění amorfních vzorků do atmosféry nasycené parami methanolu (mOH), 

které indukují krystalizaci fibroinu a jeho konformace tak odpovídá stavu SILK 

II (Obr. 44). [319] 

 

Obr. 44 – schéma přípravy fibroinových filmů s rozdílnou konformací a postup 

přípravy strukturovaných fibroinových vrstev. 

6.3.2   Strukturalizace fibroinových vrstev pomocí fázové separace 

Změna struktury povrchů filmů pomocí fázové separace za rotace je podmíněna 

celou řadou procesních faktorů, podobně jako v případě polystyrenových povrchů 

diskutovaných v práci E. Wrzecionka [320].  Pro zajištění reprodukovatelnosti 

procesních podmínek povrchové strukturalizace bylo použito TSSC zařízení 

(Time Sequenced Spin Coater) zkonstruované na Ústavu fyziky a materiálového 

inženýrství na UTB ve Zlíně. Popis tohoto zařízení je podrobně rozveden 

v disertační práci E. Wrzecionka [287]. Mezi hlavní proměnné podmiňující typ 

vznikající povrchové struktury se řadí zejména rychlost rotace, objem dávkované 

směsi, rychlost dávkování, prodlevy mezi jednotlivými dávkami a počet dávek. 

[320]  

Samotný proces fázové separace za rotace je znázorněn na Obr. 45. Na povrch 

rotujícího filmu je deponována směs dobrého a špatného rozpouštědla (Obr. 45 i). 

Dobré rozpouštědlo botná povrch filmu, zatímco špatné se separuje ve formě 

kapiček, které vytváří šablonu, jež tvoří povrchovou strukturu (Obr. 45 ii). 

V závěrečné fázi dochází k odpaření špatného rozpouštědla (Obr. 45 iii) a vzniku 

finální struktury povrchu (Obr. 45 iv).  
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Obr. 45 – schéma procesu fázové separace směsi dobrého a špatného rozpouštědla za 

rotace. 

Na Obr. 46A je zobrazen fibroinový film ve stavu SILK I, který nebyl vystaven 

žádné modifikaci. Obr. 46B zobrazuje hierarchicky strukturovaný povrch 

fibroinu, jenž byl vytvořen díky vhodné volbě procesních parametrů a aplikaci 

směsi rozpouštědel na film v kombinovaném stavu SILK I + SILK II. Změnou 

procesních podmínek modifikace a použitím fibroinového filmu ve stavu SILK II 

je pak možné připravit makro3 porézní vrstvu s hladkými rozhraními, Obr. 46C. 

 
 

Obr. 46 – příprava fibroinových filmů s různou povrchovou texturou. A) příprava a 

výsledný povrch fibroinového filmu ve stavu SILK I bez modifikace, B) příprava 

hierarchicky texturovaného povrchu pomocí fázové separace na filmu ve stavu SILK I+ 

SILK II, C) příprava makro porézního povrchu s hladkým rozhraním vytvořený fázovou 

separací na filmu ve stavu SILK II. Obrázky z AMF a optického profilometru. 

                                                           
3 Velikost prohlubní je v této práci charakterizována pojmy makro (nad 50 µm), mezo (10-50 µm) a mikro (0,1-

10 µm). 
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Z porovnání Obr. 46B a Obr. 46C lze konstatovat, že pomocí poměrně 

jednoduchých postupů přípravy fibroinových vrstev a jejich následnou modifikací 

pomocí fázové separace získáváme velmi rozdílné povrchové struktury s šířkou 

v řádu desítek až stovek mikrometrů. Vznik rozdílných povrchových struktur 

podmiňuje podíl amorfní fáze (SILK I), kterou lze z povrchu snáze odstranit 

vymytím. Fibroinový film ve stavu SILK II obsahuje amorfních prvků méně, 

proto pozorujeme převážně hladká rozhraní okolo makro prohlubní vznikajících 

v důsledku vtláčení kapek DMSO do povrchově nabotnalé polymerní vrstvy.  

Ze studia vlivu strukturovaných fibroinových povrchů na chování buněk 

vyplynulo, že mikro strukturalizace povrchu vede ke zlepšení jejich adheze, Obr. 

47 A), v porovnání s hladkými nebo makro strukturovanými povrchy, Obr. 47 B). 

Na makro strukturovaný povrch lze v rámci provedených experimentů pohlížet 

jako na hladký povrch, vzhledem ke skutečnosti, že makro prohlubně z povrchu 

po vystavení vodnému prostředí zaniknou, jak je patrno z Obr. 47 B) dole. 

Zvýšení adheze buněk na mikro strukturovaném fibroinovém povrchu  

je úspěchem samo osobě vzhledem ke skutečnosti, že buňky na hladkém 

fibroinovém filmu se vyznačují nízkou adhezí k povrchu [321]. 

 
 

Obr. 47 – porovnání proliferace osteoblastů (MC3T3-E1) na A) mikro a B) makro 

strukturovaném fibroinovém povrchu. Nahoře obrázky z optického profilometru. Dole 

obrázky z optické mikroskopie. Testy buněčné kompatibility byly provedeny na 

Univerzitě v Bayreuthu v rámci zahraniční stáže. 

Prezentované výsledky v rámci této podkapitoly jsou předmětem připravované 

publikace. 
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6.3.3   Strukturované povrchy na bázi polystyrenu 

Tato kapitola experimentální práce pojednává o přípravě strukturovaných 

polystyrenových povrchů. Polystyren jako nosný substrát byl vybrán s ohledem 

na jeho časté použití při in vitro buněčných testech. [322–324] Stejně jako 

v předchozí kapitole pojednávající o přípravě strukturovaných fibroinových filmů 

i zde byla využita metoda fázové separace založená na postupném dávkování 

směsi dobrého a špatného rozpouštědla (případně směsi polymer – dobré – špatné 

rozpouštědlo) za rotace jejíž princip je diskutován v práci E. Wrzecionka [320]. 

V případě využití fázové separace při přípravě strukturovaných povrchů je nutné 

splnit několik podmínek. Vybrat směs dobrého a špatného rozpouštědla, která 

jsou vzájemně mísitelná.  Při samotném procesu fázové separace je nezbytné, aby 

se dobré rozpouštědlo odpařovalo rychleji než špatné. Tato podmínka zaručí 

fixaci vznikajících struktur, vytvářených kapkami špatného rozpouštědla 

v rozpuštěné/nabotnalé polymerní vrstvě. 

V rámci této práce byl navržen nový postup přípravy hierarchicky 

strukturovaných povrchů principiálně založený na postupném vícestupňovém 

dávkování rozdílných směsí rozpouštědel bez a s přídavkem polymerní složky, 

Výsledné hierarchicky strukturované povrchy jsou zobrazeny na Obr. 48. Obr. 49 

a Obr. 50 popisují proces přípravy těchto povrchů. 

 

Obr. 48 – strukturované PS povrchy připravené fázovou separací/inverzí.4 

Pro přípravu hierarchicky strukturovaného povrchu znázorněného na Obr. 49B 

byl v prvním kroku vytvořen makro porézní povrch za použití směsi 

tetrahydrofuranu (THF) a H2O (Obr. 49 vpravo nahoře) podobně jako v práci 

[325]. Ve druhém kroku byla na povrch aplikována jedna dávka směsi THF  

a ethoxyethanolu (ETH). Depozice druhého typu směsi rozpouštědel má za 

následek vytvoření specifické mikro textury na povrchu primárních makro pórů 

(Obr. 49 vpravo dole). Sekundární mikro strukturu lze získat pouze nanesením 

jedné dávky směsi THF + ETH za rotace. Opakovaná depozice dvou nebo více 

                                                           
4 Označení „Makro“, „Mezo“ a „Mikro“ začínající velkým písmenem odpovídají názvům konkrétních 

hierarchicky strukturovaných povrchů (Obr. 48). 
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dávek vede ke slinutí primárních makro pórů. Pro srovnání byla směs THF + ETH 

použita přímo k úpravě plochého povrchu PS. Po nanesení jedné dávky na rotační 

plochu se vytvoří specifické zvlnění charakterizované středně velkými (mezo) 

póry o velikosti 10 až 50 µm oddělenými širokými rozhraními s prohlubněmi  

o velikostech 0,1 až 10 µm, jak je patrné z Obr. 48A a Obr. 49 vlevo dole.  

 
Obr. 49 – schéma přípravy hierarchicky strukturovaných polystyrenový povrchů pomocí 

jedno či dvou krokové fázové separace. 
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Postupnou více krokovou fázovou separaci za rotace lze také použít k přípravě 

objemově porézních mikro struktur. K tomuto účelu je nutné modifikační směs 

obohatit o polymerní složku – v tomto případě polystyren. Přidaný PS se během 

rychlého odpařování THF vysráží okolo kapek špatného rozpouštědla (ETH). 

Z fyzikálně-chemického hlediska tento přístup odpovídá jevu známém jako 

fázová inverze. [326–328] Jednou z hlavních podmínek této metody je nalezení 

vhodného poměru všech složek směsi THF + PS + ETH, kdy ETH musí být 

přítomno v množství těsně před vysrážením PS z roztoku a zároveň koncentrace 

PS v THF musí být dostatečně vysoká pro vytvoření porézní vrstvy. Při nastavení 

správného poměru všech složek směsi pak nastává při jejím nadávkování  

na substrát rychlé oddělení jednotlivých složek systému a dochází k tvorbě více 

úrovňové porézní vrstvy. Z provedených experimentů bylo zjištěno, že ideálním 

poměrem této směsi je 2,68 g PS v 10 ml THF s postupným přídavkem 20 ml 

ETH. Použitím této směsi dochází při dávkování na substrát k výše zmíněnému 

jevu fázové inverze, kde výsledným produktem je mikroporézní PS struktura, 

Obr. 50. 

 

Obr. 50 - porézní PS vrstva připravená pomocí více krokové fázové separace (inverze) 

ze směsi polystyrenu, dobrého a špatného rozpouštědla. 

  

Obr. 51 – snímek lomové plochy polystyrenové porézní vrstvy a přehled tloušťky vrstev 

při různém počtu deponovaných dávek.       
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Při aplikaci více dávek směsi PS + THF + ETH dochází k překrývání 

a narůstání celkové tloušťky vrstvy vytvářejícího se porézního systému  

(viz Obr. 51). Aby však nedocházelo ke slinování jednotlivých vrstev, je nutné 

stanovit vhodnou rychlost rotace substrátu a také prodlevu mezi každou dávkou 

směsi. Experimentálně bylo zjištěno, že ideální časová prodleva mezi 

jednotlivými dávkami je 7 s.   

Připravené mikro strukturované PS povrchy byly charakterizovány pomocí 

AFM, viz Obr. 52. Z této analýzy je patrné, že na povrchu se vyskytují mikro 

prohlubně jak z hlediska jejich šířky, tak hloubky, viz profilový řez na Obr. 52. 

 

Obr. 52 – 3D rekonstrukce povrchu a profilový řez středem zobrazené plochy 

mikroporézního PS. 

 

Obr. 53 – analýza distribuce prohlubní/pórů strukturovaných PS povrchů uvedených 

na Obr. 48. 
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Analýza distribuce prohlubní/pórů na Obr. 53 číselně reflektuje pozorované 

rozdíly mezi srovnávanými povrchy.  

V disertační práci E. Wrzecionka [287] bylo zjištěno, že specificky texturované 

povrchy vytvořené pomocí směsi THF a ETH mohou lépe simulovat přirozené 

prostředí pro adherentní typy buněk (fibroblasty – NIH/3T3). Nejen textura, ale i 

smáčivost povrchu vodou jsou důležitými parametry, které mají velký vliv na 

chování buněk během kultivace. Z tohoto důvodu bylo provedeno měření 

kontaktního úhlu smáčení vodou na všech strukturovaných površích,  

Obr. 48, před a po plazmatické úpravě. Byl změřen kontaktní úhel i po aplikaci 

média na plazmovaný povrch. Výsledné hodnoty měření kontaktního úhlu 

smáčení PS povrchů vodou jsou uvedeny v Tab. 6. Z naměřených hodnot lze 

konstatovat, že plazmatická úprava povrchu, která napomáhá lepší adhezi buněk, 

je stabilní i v přítomnosti kultivačního média.  

Tab. 6 – porovnání kontaktních úhlů smáčení PS povrchů vodou. *Neplazmovaný 

povrch – referenční vzorek hladké misky určené přímo výrobcem pro kultivaci buněk. 

 

Jak bylo výše zmíněno, chování buněk silně ovlivňuje struktura povrchu,  

na který jsou buňky adherovány. Velmi důležitou roli zde hraje přítomnost mikro 

prohlubní s šířkou v řádech jednotek až desítek mikrometrů na rozhraní makro 

a mezo prohlubní. Ke stanovení liniově specifické odpovědi na hierarchicky 

strukturované PS povrchy, Obr. 48, byly testovány5 čtyři buněčné linie – myší 

fibroblasty (NIH/3T3), adenokarcinomické epiteliální buňky (A549), 

keratinocyty (HEK) a embryonální kmenové buňky (ESC). Výsledné snímky 

pořízené konfokálním mikroskopem jsou zobrazeny na Obr. 54 a Obr. 55. Modře 

jsou značená jádra buněk, červeně buněčný cytoskelet. 

Jak je vidět na Obr. 54, HEK na jednotlivých površích vykazovaly sníženou 

proliferaci (Obr. 54, sloupec III). Nízká schopnost proliferace v tomto případě 

pravděpodobně souvisí s velikostí pórů, které se pohybují v rozmezí  

                                                           
5 Testy buněčné kompatibility, jejichž výsledky jsou uvedené v této kapitole, byly provedeny v laboratořích 

buněčné biologie na CPS UTB ve Zlíně nebo přírodovědecké fakultě Masarykovy univerzity v Brně. 
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5-150 µm. Pro kultivaci keratinocytů by však póry neměly přesáhnout jednotky 

mikrometrů, aby byla omezena migrace buněk do pórů. [329] 

 
Obr. 54 – snímky různých buněčných linií pořízených konfokálním mikroskopem. 

Sloupec I – myší fibroblasty (NIH/3T3), sloupec II – adenokarcinomické epiteliální 

buňky (A549), sloupec III – keratinocyty (HEK). Modře značená jádra buněk, červeně 

buněčný cytoskelet. 

Buňky A549 byly schopny růst na všech hierarchicky strukturovaných površích 

a nebyla pozorována žádná vizuální změna morfologie (Obr. 54, sloupec II). 

V případě použití buněk NIH/3T3 však nastal zvrat, kdy je možné pozorovat 

zajímavou morfologii myších fibroblastů (Obr. 54, sloupec I). Na strukturovaných 

površích („Makro/Mikro“ nebo „Mezo/Mikro“) došlo k výrazné eliminaci 

výskytu stresových vláken, která je spjata především s kultivací fibroblastů  
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na hladkém nebo „Mikro“ PS povrchu, Obr. 54. Toto zjištění přináší možné 

použití těchto povrchů jako substrátů schopných napodobit architekturu in vivo 

tkáně. 

Jednou z dalších testovaných buněčných linií byly embryonální kmenové 

buňky (ESC). Studované kmenové buňky na mikro porézním povrchu („Mikro“), 

stejně jako na hladkém povrchu („Hladký“) nemění tvar svého cytoskeletu,  

viz Obr. 55. Vyznačují se kompaktním tvarem s velkým jádrem (značeno modře).  

 

Obr. 55 – snímky embryonálních kmenových buněk (ESC) na PS površích pořízené 

konfokálním mikroskopem. Vpravo – profilové řezy PS povrchů. 
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Při kontaktu s hierarchicky strukturovanými „Mezo/Mikro“ nebo 

„Makro/Mikro“ povrchy lze pozorovat výrazné změny ve tvaru cytoskeletu 

(značen červeně). Na povrchu „Mezo/Mikro“ lze sledovat přednostní umístění 

buněčných jader uvnitř pórů. Také je možné sledovat preferenční orientaci 

cytoskeletu shodnou s orientací mikro pórů. Jak je známo z literatury [330,331], 

tvar buněčného cytoskeletu je jedním z klíčových faktorů pro další vývoj buňky. 

Právě tyto specifické orientace cytoskeletu mohou dále souviset s možnou 

diferenciací kmenových buněk. [332]  

Z výsledků a literárních poznatků plyne že geometrie povrchu hraje zásadní roli 

při vývoji chování kmenových buněk. Z Obr. 55 jasně vyplývá, že buňky, které 

měly při kultivaci více prostoru, se formovaly primárně do polygonálního tvaru, 

na rozdíl od buněk na povrchu s menšími póry („Mikro“), které získaly kulovitý 

tvar podobný nediferenciovanému stavu. 

Pro celistvost uskutečněných buněčných tesů byla provedena i kvantifikace 

jednotlivých buněčných linií na PS površích. Výsledky ve formě grafů jsou 

zobrazeny na Obr. 56. Hodnota absorbance (osa Y) odpovídá celkovému 

množství buněk.  

Z prvotního shlédnutí grafů je patrné, že ani jeden z připravených 

strukturovaných PS povrchů není vhodný pro proliferaci keratinocytů (HEK). 

Buňky HEK vykazují proliferaci pouze na hladkém PS povrchu. Naproti tomu 

naměřené hodnoty absorbance u myších fibroblastů (NIH/3T3) ukazují schopnost 

růstu na všech uvedených strukturovaných substrátech. V případě nádorových 

buněk (A549) je možné pozorovat inhibovaný růst na „Mikro“ povrchu.  

V případě kvantifikace růstu kmenových buněk je patrné, že dochází 

k výraznému zlepšení proliferace na obou typech hierarchicky strukturovaných 

povrchů („Makro/Mikro“ a „Mezo/Mikro“). Z výše zmíněného je tedy možné 

konstatovat, že v případě kultivace kmenových buněk mají hierarchicky 

strukturované povrchy připravené v této práci velký potenciál i vzhledem k faktu, 

že právě na těchto površích dochází k největším morfologickým změnám ESC 

(viz Obr. 55). 
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Obr. 56 – kvantifikace proliferace různých buněčných linií pomocí MTT testu. NIH/3T3 

– fibroblasty, A549 – buňky lidského karcinomu, HEK – keratinocyty a ESC – 

embryonální kmenové buňky. K určení statistických rozdílů mezi vzorky byla použita 

ANOVA s post hoc Tukeyho testem vícenásobného srovnání; ** p < 0,01, *** p < 0,001. 

Testy buněčné kompatibility byly provedeny v laboratořích buněčné biologie na CPS 

UTB ve Zlíně. 

 

Výše uvedené výsledky prezentované v rámci této podkapitoly byly 

publikovány v impaktovaném časopise [333]. 

Na vybraných substrátech byla testována další buněčná linie – nediferencovaná 

forma lidských indukovaných pluripotentních kmenových buněk (hiPSC), která 

má potenciál tvořit všechny tkáně v lidském těle. [334] Obr. 57 zobrazuje buňky 

hiPSC na polystyrenových površích. Z grafu na Obr. 57, který zobrazuje relativní 

viabilitu buněk vyplývá, že povrch „Makro/Mikro“ mírně inhibuje proliferaci 

hiPSC. I přes tuto skutečnost jsou oba hierarchicky strukturované povrchy 

(„Mezo/Mikro“ a „Makro/Mikro“) vhodné pro kultivaci hiPSC buněk díky 

vysokým hodnotám relativní viability. 
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Obr. 57 - hiPSC kultivované na hladkém, „Mezo/Mikro“ a „Makro/Mikro“ substrátech 

po čtyřech dnech proliferace kontrastně obarvené pomocí Phaloidin-FITC. Graf 

zobrazuje relativní viabilitu pro všechny povrchy. Indexy * vyjadřují významné odchylky 

(p ≤ 0,05). Testy provedeny na přírodovědecké fakultě Masarykovy univerzity v Brně. 

Buňky hiPSC jsou schopny diferencovat do podoby funkčních kardiomyocytů 

(iPSC-CM), jak nastalo i v případě zde připravených PS substrátů. Je známo, že 

proliferace a zrání iPSC-CM je ovlivněna strukturou substrátu. [335,336] 

Úpravou topografie substrátu je možné napomoci buňkám hiPSC-CM ke 

správnému vývoji. V dalším kroku tedy bylo stanoveno množství celkové RNA 

na připravených površích po 14ti dnech diferenciace. Při srovnání 

strukturovaných povrchů s nativním (hladkým) povrchem lze říci, že nedochází 

k výrazným rozdílům v množství RNA (viz Obr. 58). Strukturovaný 

„Mezo/Mikro“ povrch však vykazuje statisticky významně větší množství RNA 

než na hladkém povrchu.  

Množství RNA však nedává informaci o podílu jednotlivých druhů buněčných 

populací. Z tohoto důvodu byly hodnoceny exprese vybraných genů, které jsou 

spojené právě s kardiogenezí. Bylo studováno několik kardiomarkerů z nichž byl 

pro tuto práci vybrán jeden reprezentativní vzorek genu α-isoformy těžkého 

myozinového řetězce (MYH6). Graf vpravo na Obr. 58 reflektuje podíl buněk 

procházejících kardiomyogenézou. Z porovnání jednotlivých povrchů je možné 

konstatovat, že i přes skutečnost, že na povrchu „Mezo/Mikro“ bylo izolováno 
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větší množství RNA (Obr. 58 vlevo), projev genu souvisejícího s kardiomygenezí 

vykazuje opačné tendence. Výše zmíněné skutečnosti tedy napovídají,  

že hierarchicky strukturovaný povrch „Mezo/Mikro“ podporuje adhezi 

diferencovaných buněk hiPSC avšak nepřispívá ke zvýšené tvorbě 

kardiomyocytů. Oproti tomu topografie povrchu „Makro/Mikro“ sice vykazovala 

nižší přítomnost buněk, avšak specifická struktura povrchu má pozitivní dopad na 

jejich diferenciaci.   

 

Obr. 58 – vpravo – graf zobrazující množství RNA. Vlevo – graf vyjadřující expresi genu 

MYH6 na jednotlivých PS površích. Indexy * a # vyjadřují významné odchylky (p ≤ 

0,05). Testy provedeny na přírodovědecké fakultě Masarykovy univerzity v Brně. 

Přítomnost zralých kardiomyocytů je možné stanovit pomocí metody sledující 

průtok iontů Ca2+. Prostřednictvím této analýzy byly zpozorovány neobvyklé 

vlastnosti hierarchicky strukturovaného „Makro/Mikro“ PS substrátu, což je 

patrné z Obr. 59B. Právě tato specifická topografie totiž způsobuje ojedinělé 

zesílení fluorescenčního signálu. Z výše uvedeného plyne, že úpravu 

polystyrenového substrátu, který je běžně používán pro tkáňové kultury, je možné 

využít ke zvýšení citlivosti reakce kardiomyocytů na ionty Ca2+ a je tedy možné 

použít běžnou kameru, která tyto zesílené signály dokáže bez problémů detekovat.   

Z vyhodnocení fluorescenčních signálů na různě strukturovaných površích, 

plyne, že strukturované PS povrchy mají mnohem vyšší autofluorescenční signál 

než hladké. Tato skutečnost je s největší pravděpodobností způsobena 

mnohonásobným odrazem jak excitačního, tak emisního záření na různě 

strukturovaných površích. Stejně tak můžeme pozorovat mnohem silnější 

fluorescenční signál v případě značených buněk na strukturovaných površích. 

Zesílení signálu je největší na površích vyznačujících se mikro nerovnostmi  

o průměru v rozmezí 0,1 až 10 μm. To znamená, že za největší kvantové výtěžky 

fluorescenčního procesu jsou zodpovědné mikro nerovnosti, které v kombinaci  
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s mezo a makro prohlubněmi vytvářejí nový typ vysoce efektivního povrchu pro 

studium buněčných procesů. 

Podrobněji jsou poznatky spojené se zesilováním fluorescenčního signálu při 

studiu chování kardiomyocytů diskutovány v publikované práci v impaktovaném 

časopise [337]. 

 

Obr. 59 - záznamy intracelulárních vln iontů Ca2+ v tepu kardiomyocytů stanovené 

sondou Fura4. Záznam růstu hiPSC-CM na A) hladkém a B) Makro/Mikro PS substrátu. 

Testy provedeny na přírodovědecké fakultě Masarykovy univerzity v Brně. 
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6.4 Příprava strukturovaných povrchů na bázi hliníku  

Uplatnění hliníku na poli tkáňového inženýrství lze objevit například při 

přípravě porézních aluminových keramik [338], scaffoldů z oxidu hlinitého nejen 

pro kostní tkáňové inženýrství [339–342] nebo použití strukturovaného hliníku 

a jeho oxidu jako šablony pro replikaci struktury na polymerní materiály 

[343,344]. Popis vlivu povrchové struktury hliníku na buněčné chování lze nalézt 

ve studii Ming-Lianga [345]. Výsledky této studie udávají, že nejlépe proliferují 

buňky na povrchu s kombinovanými mikro a nano nerovnostmi.  

V této práci byly optimalizovány procesní parametry leptacích procesů s cílem 

připravit specificky strukturované hliníkové povrchy. Byly zkoumány možnosti 

jejich hydrofobizace a vliv jejich povrchové textury na adhezi polymerních 

systémů.  

V prvních fázích experimentů byl studován vliv složení leptacích směsí  

na změnu povrchové drsnosti, Tab. 7. Spolu se změnou povrchové drsnosti se 

rovněž měnil vzhled povrchových struktur,  Obr. 60. Čas a teplota leptání byla 

nastavena na 4 minuty a 70 °C pro všechny srovnávané leptací pokusy uvedené 

v Tab. 7 a na Obr. 60.  

 

Tab. 7 – složení leptacích směsí a hodnoty drsnosti výsledných povrchů, uvedených na 

Obr. 60. 

Označení Složení leptací směsi Poměr složek [ml] Ra [µm] 

(a) Pískovaný povrch - 6,6 ± 0,4 

(b) H3PO4 10 6,7 ± 0,7 

(c) HNO3 10 5,2 ± 0,6 

(d) H3PO4 + HCl  5 : 5 4,7 ± 0,9 

(e) HNO3 + HCl  5 : 5 2,6 ± 0,8 

(f) H3PO4 + HNO3  5 : 5 7,5 ± 2,2 

(g) H3PO4 + HNO3 + HCl 3,5 : 3.5 : 3.5 2,7 ± 0,5 

(h) H3PO4 + HNO3 + HCl + H2SO4  2,5 : 2,5 : 2,5 : 1 5,3 ± 0,8 

(i) H3PO4 + HNO3 + HCl + H2SO4 + H2O 2,5 : 2,5 : 2,5 : 1 : 1 5,6 ± 0,7 

(j) H2O + NaOH 10 : 0,4 g 6,0 ± 2,4 

(k) H2O + NaOH + NaNO2  10 : 0,4 g : 8 g  4,9 ± 0,8 

(l) H2O + NaOH + NaNO3 10 : 0,4 g : 2 g  7,5 ± 0,7 

(m) H2O + NaOH + NaNO2 + NaNO3 10 : 0,4 g : 8 g : 2 g 6,8 ± 1,5 

(n) H2O + HNO3 + H3PO4 + H2SO4 + NaNO3 10 : 9,8 : 7,8 : 6 : 4 g 6,0 ± 0,4  

(o) HNO3 + H3PO4 + H2SO4 3,5 : 3,5 : 3,5 5,2 ± 0,2 



88 

 

 

Obr. 60 – snímky leptaných povrchů hliníků získané pomocí SEM. Značení vzorků 

odpovídá informacím uvedeným v Tab. 7. 
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Obr. 61 – snímky povrchu hliníku v různých stupních úpravy chemickým leptáním. 

Z provedených experimentů vyplynulo, že u většiny použitých leptacích směsí 

uvedených v Tab. 7 je typ vznikající povrchové struktury podmiňován výchozí 

drsností hliníkové povrchu. Z tohoto důvodu byl vyhledáván leptací postup, který 

by umožňoval připravovat srovnatelné povrchové struktury bez ohledu na 

výchozí drsnost povrchu.  Bylo zjištěno, že tohoto cíle lze částečně dosáhnout 

pomocí roztoku CH3OH + HCl + HNO3 (1:1:1), dále v textu označována jako 

„směs 1“, Obr. 61D-F. Proces leptání probíhal při 23 °C po dobu 3 minut. Na 

obrázcích jsou uvedeny hodnoty parametru drsnosti Ra. Experimenty ukázaly,  

že s pomocí této leptací směsi lze připravit relativně podobné povrchy bez ohledu 

na výchozí topografii povrchů uvedených na Obr. 61A-C. U válcovaného povrchu 
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dochází k mírnému zvyšování hodnoty Ra po procesu leptání, zatímco  

u broušeného a pískovaného povrchu dochází ke snižování hodnot Ra. 

Pro tvorbu Al povrchů připomínajících porézní strukturu, podobně jako 

v případě fibroinu a polystyrenu diskutované v předešlých podkapitolách, byla 

použita leptací směs skládající se z H2O + HNO3 + H3PO4 + H2SO4 + NaNO3  

(v poměru složek 20 ml : 9,8 ml : 7,8 ml : 6 ml : 4 g) dále označována jako „směs 

2“. Proces leptání touto směsí probíhal při 80 °C po dobu 3 minut. Na výsledných 

snímcích z elektronového mikroskopu (viz Obr. 61G-I) je možné pozorovat 

vzniklé strukturované povrchy připomínající povrchové prohlubně.  

V následných experimentech byly leptané hliníkové povrchy dále 

modifikovány tak, aby se vyznačovaly superhydrofobním charakterem, Obr. 62. 

Z poznatků prezentovaných v literatuře byl převzat postup využívající pro tyto 

účely kyselinu stearovou [346–348]. 

 

Obr. 62 – schéma přípravy superhydrofobního Al povrchu pomocí leptání a deponování 

kyseliny stearové. 

Z takto provedených experimentů vyplynulo, že kombinací nových leptacích 

postupů s literárně známým krytím pomocí kyseliny stearové lze připravit 

povrchy s mnohem vyšší hodnotou kontaktního úhlu smáčení v porovnání 

s poznatky prezentovanými v literatuře [346–348].  Bylo zjištěno, že jedním 

z kritických kroků před depozicí kyseliny stearové na povrch leptaného hliníku je 

odstranění oxidačních zbytků leptacího procesu pomocí kyseliny chromsírové po 

dobu 2 minut při 23 °C. Poté byly vzorky vystaveny působení roztoku kyseliny 

stearové v ethanolu (1:1, w/w) při teplotě 60 °C po dobu 29 hodin. S tímto 

přístupem pak lze dosáhnout povrchů s kontaktním úhlem smáčení vodou  

až 173 °, Obr. 34. Superhydrofobní povrchy se vyznačují kombinací chemického 

složení spolu se specifickou povrchovou mikro a nano texturou [349–351]. 
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Jak je vidět z AFM snímků, Obr. 63, kys. stearová vytváří nano texturu na 

porézním povrchu, čímž přispívá k hydrofobním vlastnostem. Bez ošetření kys. 

chromsírovou lze dosáhnout kontaktních úhlů smáčení vodou okolo 150 °. 

 

Obr. 63 – zobrazení hliníkového povrchu před (a) a po (b,c) deponovaní vrstvy kyseliny 

stearové. Obrázky pořízeny pomocí AFM. 

Je známo, že texturované povrchy ovlivňují užitné vlastnosti materiálu, zvyšují 

adhezi [352–354] a podmiňují vývoj buněčných systémů [355,356]. S ohledem 

na tuto skutečnost byla modelově testována pevnost „lepených“ spojů rozdílně 

strukturovaných hliníkových povrchů. Schéma modelového systému je zobrazeno 

na Obr. 64 vpravo. Hliníkové vzorky byly spojovány pomocí polyuretanové 

pryskyřice. Rozměr spojované plochy zaujímal 2×2 cm. 

 

Obr. 64 – vliv povrchové struktury hliníku na pevnost lepeného spoje (vlevo) a schéma 

testovaného systému (vpravo). 
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Pomocí univerzálního testovacího stroje byly připravené systémy namáhány 

tahem až po mez, kdy došlo odtržení spojovaných hliníkových ploch. Získané 

výsledky ukazují, že specifická povrchová struktura v podobě prohlubní vede ke 

zvýšení mezní síly pro oddělení spojovaných ploch i přes nižší hodnotu Ra 

v porovnání s pískovaným nebo hladkým povrchem, Obr. 64 vlevo.  

Poznatky spojené s texturizací hliníku a jejím vlivem na polymerní systémy  

byly publikovány ve třech impaktovaných článcích [357–359]. 
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7. Přínos pro vědu a praxi 

 

Z teoretického hlediska přináší práce nové poznatky v oblasti využití fázově 

separačních procesů při formování vlákenných struktur pomocí aditivních 

výrobních postupů. Neméně důležité jsou poznatky spojené s vlivem rozdílně 

strukturovaných povrchů na chování buněk. Tyto poznatky lze prakticky využít 

pro přípravu pokročilých hierarchicky strukturovaných scaffoldů aplikovatelných 

v oblasti regenerativní medicíny. Takto připravené podpůrné systémy bude 

možné použít pro vytváření tkáňových modelů určených nejen pro náhradu 

poškozené nebo chybějící tkáně v lidském těle, ale rovněž pro testování léčebných 

postupů nebo účinnosti léčiv. Elektricky stimulovatelné scaffoldy na polymerní 

bázi lze využít pro přípravu inteligentních „4D“ scaffoldů simulujících in vivo 

podmínky při základních laboratorních testech v biologických laboratořích. 

Stejně tak nově navržené průtokové bioreaktory mohou být nápomocny při vývoji 

nových typů materiálových soustav aplikovatelných v oblasti regenerativní 

medicíny.  

 

Z praktického hlediska jsou neméně zajímavé poznatky související se studiem 

vlivu toků kapaliny na povrch polymerních materiálů. Zjištění, že teplotní 

gradienty podobně jako povrchové nerovnosti, mohou zásadním způsobem 

urychlovat uvolňování povrchově aktivních látek a polymerních fragmentů do 

vodného prostředí, jsou zcela zásadní jak při navrhování průtokových 

bioreaktorů, tak například při schvalování polymerních materiálů určených pro 

distribuci pitné vody.  

 

Zcela zásadní jsou poznatky spojené s vlivem sekundární struktury fibroinu na 

možnosti jeho povrchové strukturalizace. Pochopení této skutečnosti vede 

k odstranění jedné z nevýhod tohoto biopolymerního systému, a to nízké adheze 

buněk k jeho povrchu. Odstranění tohoto nedostatku bez zásahu do jeho chemické 

podstaty otevírá nové aplikační příležitosti tohoto přírodního polymeru 

s výbornými mechanickými vlastnostmi.  

 

Nové poznatky spojené s povrchovou texturizací hliníkových substrátů 

vyznačujících se rozdílnou povrchovou drsností mají především praktický 

význam. Hliník jako konstrukční materiál je používán v širokém spektru 

průmyslových aplikací, biomateriály nevyjímaje. Pomocí nově navržených 

leptacích postupů lze připravovat specificky strukturované povrchy pro 

formování polymerních materiálů. Takto připravené povrchy lze upravit tak, aby 

vykazovaly samočistící vlastnosti dané extrémně nízkou smáčivostí vodou nebo 

je lze použít pro zvýšení pevnosti lepených spojů a možnou adhezi polymerní 

matrice ke kovovému podkladu. 
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8. Závěr 

Tato práce se zabývala zpracováním materiálových soustav do podoby 

strukturovaných povrchů aplikovatelných v oblasti regenerativní medicíny. Pro 

studium buněčných interakcí v simulovaných in vivo podmínkách byl navržen 

a otestován průtokový bioreaktor. Byly provedeny testy stability vybraného 

polymerního materiálu v rozdílných tokových podmínkách. U vybraných typů byl 

studován vliv povrchových nerovností na chování buněk.  

 

Teoretická část práce se zabývá vlastnostmi, materiály a metodami výroby 

scaffoldů pro účely regenerativní medicíny. Byla zde diskutována problematika 

biokompatibility, biodegradability, mechanických vlastností a porozity scaffoldů. 

Podrobně byly diskutovány rozdílné výrobní technologie scaffoldů. Mimo to zde 

byly rozebrány vybrané typy biomateriálů používaných pro výrobu scaffoldů  

a vliv povrchů na chování buněk.  

 

Pomocí aditivních výrobních postupů 3D tisku, electrospinningu a elektrickým 

polem asistovaného tisku byly připraveny porézní povrchově strukturované 

objekty aplikovatelné v oblasti buněčné biologie a regenerativní medicíny.  

 

V prvních fázích experimentální práce byly srovnávány možnosti SLA a DLP 

tiskových přístupů pro přípravu mřížkových scaffoldů a strukturovaných povrchů. 

Z těchto experimentů vyplynuly limity daných tiskových zařízení a použitých 

fotosenzitivních pryskyřic pro přípravu rozměrově přesných mřížek 

s definovaným povrchem a odstupem stěn menším než 500×500 m. Získané 

poznatky v této oblasti byly aplikovány při přípravě nových typů průtokových 

bioreaktorů. 

 

Pro přípravu biokompatibilních 3D scaffoldů byly použit polykaprolakton. 

Tento typ materiálu byl zpracováván především ze směsných roztoků 

obsahujících dobré a špatné rozpouštědlo. Výsledky z těchto experimentů 

ukázaly, že s pomocí tohoto přístupu může docházet ve formovaném polymerním 

systému k fázové separaci, která má za následek vznik unikátních hierarchicky 

strukturovaných scaffoldů a mikro vlákenných vrstev. 

  

 Dále byl představen nový postup přípravy tzv. 4D scaffoldů založený na 

zvlákňování a 3D tisku polymeru s piezoelektrickými vlastnostmi. Do podoby 

organizovaných mřížkových struktur a náhodně skládaných nano vlákenných 

vrstev byl zpracováván terpolymer poly(vinylidenfluorid-trifluorethylen-

chlortrifluorethylen). Bylo prokázáno, že tento polymer lze pomocí zvolených 

technologií formovat, a také že si po zpracování zachovává svou funkčnost – je 

schopný pod napětím měnit tvar, mechanické vlastnosti. Mimo to lze ovlivňovat 
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povrchový reliéf vláken jako takových, což lze s výhodou použít pro přípravu 

hierarchicky strukturovaných objektů.  

 

Bylo navrženo a pomocí stereolitografického 3D tisku vyrobeno několik 

funkčních modelů průtokového bioreaktoru pro simulaci in vivo podmínek 

v laboratoři. Během testování byl zjištěn zásadní vliv toku na adhezi buněk. Bylo 

zjištěno, že i nízké průtočné rychlosti vedou k odplavování buněk. V návaznosti 

na toto zjištění byla testována stabilita vybraného polymerního systému za 

rozdílných tokových podmínek. Výsledky těchto experimentů prokázaly, že 

zejména organizovaný tok kapaliny nad povrchem zkoumaného polymerního 

materiálu vede k zrychlenému uvolňování povrchově aktivních látek do vodného 

prostředí. Na vznik nelaminárních toků mohou mít vliv, stejně jako teplotní 

gradienty, povrchové nerovnosti vyskytující se na površích strukturovaných 

vrstev a scaffoldů.  

 

S ohledem na skutečnost, že pro přípravu hierarchicky strukturovaných 

vlákenných vrstev a scaffoldů byly používány roztoky polymerů, při jejichž 

vysychání mohlo docházet k fázové separaci, vyvolané buďto přítomností 

špatného rozpouštědla nebo kondenzací vzdušné vlhkosti, byl studován vliv 

těchto proměnných na formování povrchově strukturovaných vrstev. Pro tyto 

účely byly zvoleny dva modelové polymerní systémy používané v oblasti 

buněčné biologie a tkáňového inženýrství. Prvním systémem byl fibroin, druhým 

tkáňový polystyren. Povrch těchto materiálů byl upravován pomocí více krokové 

fázové separace. Tímto jednoduchým a rychlým postupem byla připravena celá 

řada nových typů porézních povrchů a objemových struktur s nerovnostmi 

v řádech stovek nanometrů až mikrometrů. Takto připravené povrchy byly 

testovány s ohledem na buněčné chování. Získané poznatky v této oblasti ukazují, 

že metodu fázové separace lze s výhodou použít pro přípravu struktur 

podmiňujících chování buněk – jejich adhezi, proliferaci, diferenciaci. 

Fibroblasty na hierarchicky strukturovaných površích obsahují mnohem méně 

stresových fibril. Některé typy povrchů mohou iniciovat změnu buněčné 

morfologie, která může být zásadním faktorem podmiňujícím buněčnou 

diferenciaci. Hierarchicky strukturované povrchy mohou být nápomocné 

například při studiu kardiomyocytů, kde bylo zjištěno, že specifická povrchová 

struktura vytvořená pomocí fázové separace přispívá k výraznému zesílení 

fluorescenčních signálů, které reflektují specifické buněčné cykly. 

 

Poslední studovanou problematikou byla strukturalizace materiálů na bázi 

hliníku, které lze využít pro formování polymerních povrchů. Bylo prokázáno, že 

pomocí specifických leptacích postupů lze připravovat strukturované povrchy, 

které se svým vzhledem podobají povrchům generovaným pomocí fázové 

separace. Nově navržené postupy lze použít pro rozdílné typy výchozích 

povrchových reliéfů, aniž by došlo k ovlivnění cílené povrchové topografie. 
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