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Abstrakt

V okamziku, kdy dojde k poskozeni ¢i opotfebeni kloubt, je jednim z feSeni
problému uméla nahrada. Nahrazenim postizeného kloubu endoprotézou dochazi
ke sniZzeni bolesti a pacient mlize opét vést kvalitni Zivot bez omezeni pohybu.
Pii konstrukci implantatu je tfeba splnit vSechna specifickd kritéria na vlastnosti
materidlu. Dulezity je hlavné jeho povrch, ktery je piimo spojen s kostni tkani.
Po implantaci materidlu do kosti se mtize objevit fada negativnich efektii napt. infekce,
zanét ¢i uvolnéni implantatu v disledku nedostateCné osteointegrace. A pravé vhodnou
modifikaci povrchu materialu by mohla byt zkvalitnéna a urychlena osteointegrace
a nasledna regenerace kostni tkané. Tato prace se zabyvad vyvojem a hodnocenim
modernich materidlli imitujicich strukturu kosti, zejména nanodrsnost a piitomnost
biomimetické slozky, napt. hydroxyapatitu. V samotném experimentu je hodnocena
adheze, proliferace, viabilita, diferenciace a syntéza specifickych proteint lidskych
osteoblastll linie Saos-2 na titanu modifikovaném nanotubami a hydroxyapatitem

v porovnani s nemodifikovanym titanem.

Klicova slova: titan, osteoblasty, nanotuby, hydroxyapatit, nanodrsnost



Abstract

When the big joints like a knee or hip joint are damaged, the solution of this problem is
an artificial substitute. The replacement of damaged joints with endoprotesis helps
to reduce the pain and to move normally. In the design of the implant is necessary
to fulfil all requirements on the properties of the material. The surface of implant is
important, because it is directly connected to bone tissue. After implantation, the negative
effect include infection, inflammation or release of the implant due to limited
osseointegration, may appear. The osseointegration can be improved by modifying
the material surface. This thesis is focused on development and evaluation of advanced
materials imitating the bone structure, especially nanoroughness and the presence
of biomimetic component, such as hydroxyapatite. In this study is evaluated adhesion,
proliferation, viability, differentiation, and synthesis of specific proteins of human
osteoblasts like Saos-2 on titanium modified with nanotubes and plasma sprayed

hydroxyapatite compared with smooth surfaces.
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1. Uvod

V soucasné dob¢ piibyva pacientl, kteti maji problémy s pohybovym aparatem.
Jednim z téchto problémt je opotiebovani velkych kloubii napt. kolenniho a kycelniho.
Nahrazenim téchto kloubti vhodnou endoprotézou dochdzi ke snizeni bolesti, obnoveni
pruznosti a pohybu a celkovému zkvalitnéni Zivota pacienta. Pfi konstrukci implantatu je
tteba splnit specifické pozadavky na vlastnosti materidlu. Diiraz je kladem predevSim
na odolnost vii¢i korozi, mechanickou pevnost a pruznost a vysokou biokompatibilitu.
Titan a titanové slitiny takovéto vlastnosti spliluji a proto jsou hojné vyuzivany
v biomedicinskych aplikacich. V ortopedické a traumatologické chirurgii je dosazeni
stabilniho spojeni kost-implantat zakladem tuspéchu ¢i selhani implantitu. Implantat
se po urcitém case piimo spoji s kosti, ktera se zacind tvofit na povrchu materidlu
bezprostiedn¢ po implantaci. Problém nastdvd v okamziku, kdy na rozhrani
kost-implantat dochazi k tvorbé vaziva a implantait neni lidskou tkani pfijat.
Osteointegrace je slozity a dlouhodoby proces, ktery je ovliviiovan fadou faktord. Jednim
ze zpusobll jak osteointegraci urychlit je uprava povrchu implantatu vhodnymi
modifikacemi. Kostni implantat by m¢l byt navrzen tak, aby napodoboval strukturu kosti,
ktera je organizovana v makro-, mikro- a nanostruktute. Cilem povrchovych modifikaci
je tak dosahnout podobné nanostruktury. Mezi Siroce vyuzivané Gpravy patii naptiklad
mechanické tryskdni, chemické leptani povrchu, plazmové nastfiky hydroxyapatitu
a elektrochemicka metoda znama jako anodicka oxidace (Brunette et al. 2001; Narayanan
et al. 2008; Sittig et al. 1999). Zavedenim téchto uprav dochazi ke zlepSeni
povrchovych vlastnosti materidlu a zejména k vysSi adsorpci specifickych proteint,
které zprosttedkovavaji kontakt mezi buiikou a povrchem implantatu, coz je prvnim
krokem pro adhezi, proliferaci, diferenciaci kostnich osteoblasti a naslednou

osteointegraci implantatu do kosti.



Literarni prehled

2. Historie tkanového inZenyrstvi

Tkanové inzenyrstvi je multidisciplinarni védni obor s velmi bohatou historii.
Prvni historickou zminkou o tkanovém inzenyrstvi je vétS§inou oznacovan slavny obraz
Fra Angelica, ktery zobrazuje zazra¢né uzdraveni nohy Kosmou a Damidnem pomoci
transplantace.

Mezi prvni cilené implantaty patfily dentdlni implantaty. Uz stafi Egyptané
pouzivaly dievo jako faleSny zub pfed 3000 lety. Na tizemi dnes$ni Francie byl nalezen
osteointegrovany zelezny dentalni implantat piiblizné 2200 let stary (Crubezy et al.
1998). Az dvacaté stoleti pfineslo prvni Gspéchy v rozvoji bioimplantati. V obdobi
od roku 1960 - 1970 byly vyvinuty tzv. biomaterialy prvni generace neboli bioinertni
materialy. Tyto materialy byly navrzeny vhodnou kombinaci fyzikalnich a mechanickych
vlastnosti tak, aby odpovidaly mechanickym vlastnostem nahrazované tkan¢
a aby nedovolovaly adsorpci proteinli a bunéénou adhezi za ucelem omezeni mozné
negativni imunitni odpovédi nebo srazeni krve na povrchu implantatu (Hench a Polak
2002). Néekteré znamé priklady klinického pouziti biomateriali prvni generace jsou
totalni endoprotéza, cévni $tépy a srde¢ni chlopné. Bioinertni materialy vSak nebyly
dokonale neutrdlni a Casto dochazelo k odmitnuti implantatu imunitnim systémem
hostitele. Proto se védci zacali specializovat na vyvoj biomaterialt druhé generace,
tzv. bioaktivnich materialti. Mezi tyto materialy patii napt. bioaktivni sklo, hydroxyapatit
(HA), sklokeramika (Bacakova et al. 2004). U téchto materiald bylo naopak zadouci,
aby vyvolaval specifické bunéc¢né reakce jako napt. adhezi bun¢k k materialu, proliferaci
a diferenciaci bun¢k. Dochazelo tak tfeba k diferenciaci kostnich bunék, které mohly
tvofit novou kostni tkan a tim integrovat implantdt do okolni piivodni tkan€ (Hench
a Polak 2002).

Dalsim piikladem z této kategorie je biologicky rozlozitelny material
tzv. biodegradabilni, ktery je po implantaci do lidského téla postupné degradovan.
Typické biodegradabilni materialy jsou polymery jako je polylaktid (PLA), polyglykolid
(PGA) ¢i biokeramika trikalciumfosfat (TCP) (Bohner 2010).
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Navzdory velké klinické GspéSnosti obou generaci maji vySe uvedené materidly
stale jistd omezeni v 1écbé nékterych tézce poskozenych tkani. Soucasny nejpokrocilejsi
trend v tkanovém inZenyrstvi se zaméfuje na tvorbu tzv. trojrozmérného materialu tieti
generace. Pti navrhovani takového materidlu probihd ptfedevsim snaha o to, aby jeho
architektura pifimo podporovala rist a diferenciaci bun¢k spolu s jeho odstranénim
a nahrazenim plné regenerovanou tkani pacienta (Obr. 1) (Langer a Vacanti 1993). Tyto
resorbovatelné materialy maji na svém povrchu navazané spektrum bioaktivnich molekul,
jako jsou ligandy pro adhezni bunécné receptory, funkéni ¢asti pfirozenych rtstovych
faktorti, hormony a enzymy nebo syntetické regulatory bunééného chovani, které se zde
vyskytuji v definované koncentraci a prostorové distribuci proti bioinertnimu pozadi
materialu, které je odolné vici nekontrolovatelné adsorpci proteinli a adhezi bunék.
Po implantaci takového materialu do téla pacienta by pak v idedlnim piipad¢ doslo
Kk postupnému nahrazeni chybéjici kosti za novou plné regenerovanou tkan (Bacakova et

al. 2004).

Obr. 1. Formovani tkanové struktury podobné pfirozenému organu po nasazeni bunék

na vhodny material (Langer a Vacanti 1993).
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3. Kovové materialy v tkifiovém inZenyrstvi

V tkanovém inZenyrstvi se pouzivaji nejriznéj$i materidly, mezi ty hlavni
patii keramika, polymery, kompozity (spojujici vlastnosti n¢kolika materiald riznych
kategorii) a kovy, které se diky své pevnosti vyuzivaji hlavné pro konstrukci
ortopedickych implantatt. Kovy maji v porovnani s polymery a keramikou v¢&tsi pevnost
Vv tahu, jsou odolné proti zlomeni a jejich opotfebovani neni tak vyrazné jako u jinych
materialt (Plecko et al. 2012). Dalsi vyhody kovi jsou jejich mechanické a fyzikalni
vlastnosti napt. elektricka a tepelna vodivost. Ale i kovy maji sva negativa, napi. koroze
(nésledkem plisobeni télnich tekutin) a uvolnovani iontd, které mohou snizit tvorbu kostni
tkdn€, coz vede k odmitnuti implantatu hostitelskym organismem. Diky pfili§ vysoké
denzit¢ mize dochdzet k vymilani kosti a uvoliovani samotné nahrady (Park a Kim

2000). Nejcastéji se pro kostni nahrady vyuzivaji nerezova ocel 316L a titan a jeho slitiny.

3.1 Titanové implantaty

Titan a jeho slitiny tvofi velice vyznamnou ¢ast materiall pouzivanych
pro konstrukci dentdlnich a ortopedickych implantati. Pro fadu aplikaci nejsou
mechanické vlastnosti Cistého titanu dostate¢né, proto se Cast&ji pouziva slitina
Ti-6Al-4V. Tento material byl puvodné vyvinuty pro letecky a kosmicky pramysl,
ale od 70. let minulého stoleti se stdle frekventovanéji pouziva i v medicinskych
aplikacich (Wang 1996). Titan a jeho slitiny se fadi do skupiny materialti vyznacujicich
se biokompatibilitou, to znamena, Ze material nevyvolava nepfiznivou odezvu na povrchu
ani uvniti tkan¢ (Callister 2000). Pro tvorbu implantatu z téchto materialt je dulezita také
jejich schopnost integrovat se do kosti bez ristu vaziva na rozhrani kost-implantat. Tento
jev je v literatufe oznacovan jako kontaktni osteogeneze nebo osteointegrace (Dohan
Ehrenfest 2010). Stav povrchu materialu je rozhodujici pro klinickou tspés$nost vhojeni
implantatu. Implantaty in vivo spoustéji rozsahlou kaskadu reakci v biologickém
mikroprostiedi prostfednictvim interakci s fyziologickymi tekutinami, bilkovinami
a dalsimi typy bunék. Na Obr. 2 je zobrazena odpoved’ kostni tkané na pfitomnost ciziho
implantatu a reakce, které probihaji na povrchu materidlu v rtiznych ¢asovych intervalech

(Geetha et al. 2009).
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Obr. 2. Odpovéd kostni tkané na pfitomnost implantaitu v ¢asovém sledu udalosti

(Geetha et al. 2009).

Odpoveéd’ na kovovy material byva velice specificka a zivotnost implantatu je
limitovéana fadou neptiznivych efekti. Mohou se objevit infekce, rozsahlé zanéty rizného
puvodu ¢i celkové Spatné osteointegrace (Aninwene et al. 2008; Bjursten et al. 2010).
Pro zlepSeni vlastnosti titanu a jeho slitin pro klinickou aplikaci se povrch materialu
vhodné upravuje, coz vede k bioaktivaci, zvySené osteointegraci a nasledné k rychlejsi
integraci implantatu do kosti. Mezi tyto techniky tpravy povrchu patii napt. mechanické
metody (piskovani, tryskani), chemické metody (leptdni povrchu), plazmové néstiiky
hydroxyapatitu (HA), pulsni laserova depozice a elektrochemickd metoda znama jako
anodicka oxidace (Brunette et al. 2001; Narayanan et al. 2008; Sittig et al. 1999).

4. Biomimetické modifikace povrchu implantatu

4.1 Struktura kostni tkané

Pro pochopeni problematiky mechanickych vlastnosti biomaterialti a interakci
mezi nimi a kosti je nutné znat zakladni pojmy o struktufe kostni tkané. Kost je vysoce
vykonny biologicky materidl, ktery kombinuje mékky material (kolagen) a mineraly
(hydroxyapatit) pro dosazeni optimalni pevnosti. Funkce kosti neni jen mechanicka opora
téla a ochrana organd, slouzi také jako zasobarna dilezitych minerdld napt. vapniku
a fosforu. Absorpce a uvolnéni t€chto mineralti udrzuje homeostazu prostredi a zabranuje

nadmérmnym zménam pH. Kostni tkan je hierarchicky uspotadana do nékolika struktur.
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Tyto struktury jsou: makrostruktura (spongiozni a kompaktni kost), mikrostruktura
(osteon, Haversuv systém), submikrostruktura (lamely), nanostruktura (kolagenni
vlakna) a subnanostruktura (molekularni struktura jednotlivych zakladnich prvka

tj. anorganicka a organicka slozka kostni ECM) (Rho et al. 1998).

Collagen
molecule
Cancellous bone /
Collagen C(;-lll)a_glen
Lamella fiber o
Cortical bone \ Ty
Bone
Osteon  Haversian Crystals
A canal —]
J
ﬁ 0.5 um U
— o
H I nm
Microstructure Nanostructure
Macrostructure Sub-microstructure Sub-nanostructure

Obr. 3. Zakladni uspotadani kostni tkané (Rho et al. 1998).

Extracelularni kostni matrix je sloZena z organické slozky, ktera je syntetizovana
osteoblasty, a anorganické slozky. Organicka slozka obsahuje 4 hlavni typy
makromolekul, jsou to glykosaminoglykany (chondroitin-4-sulfat, dermatansulfat,
heparansulfat), proteoglykany (agrekany, biglykan, fibromodulin napojeny na kolagenni
vlakna), fibrozni proteiny (kolagen) a multiadhezni molekuly (osteokalcin, osteopontin)
a glykoproteiny (fibronektin, vitronektin, laminin apod.) (Rey et al. 1995; Herndon et al.
1999; Nesbitt et al. 1993). Anorganickou slozku tvoti pfedevsim krystaly hydroxyapatitu
(HA). Krystaly HA v kostni tkani nemaji jehlicovy tvar, ale deskovity (Weiner a Traub
1992). Deskovité krystaly apatitu o délce az 200 nm se vyskytuji v samostatnych
prostorech uvnitt kolagennich vlaken, ¢imz se limituje jejich schopnost dorlstat
do jehlicovitého tvaru. Jejich uspoiadani je pfiblizné rovnobézné s osou kolagennich
vlaken (Rey et al. 1995). Organicka slozka kosti je tvofena predevsim kolagenem typu 1.

Jednotlivé molekuly kolagenu na sebe vazou hydroxyapatit, ¢imZ je zajiSténa tvrdost
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a zaroven odolnost a pevnost kosti. Ukladani krystalit HA kolem kolagennich vlaken je
také dulezité pro spravnou mineralizaci nové kostni tkan¢€. Mineralizaci podporuji
i nekolagenni proteiny syntetizované osteoblasty napi. osteokalcin a osteopontin,
které maji vysokou afinitu k HA a mohou regulovat velikost, orientaci a uspoiadani HA
krystala (Schneider et al. 2001). Pravé spravna mineralizace nové kostni tkan¢ je klicova
pro osteointegraci implantatu do kosti. Umély materidl by mél byt biomimeticky, tzn.,

mél by napodobovat piirozenou kostni matrix a nemél by byt pro organismus toxicky.
4.2 Nanotuby

Dulezitym faktorem pro spravné vhojeni implantatu do kosti je drsnost povrchu
materialu a velikost téchto nerovnosti. Podle velikosti téchto povrchovych nerovnosti 1ze
rozlisit makrostrukturu (nerovnosti o rozmérech 100 pm - nékolik mm), mikrostrukturu
(100 nm - 100 pum) a nanostrukturu (mén¢ nez 100 nm). Praveé ptitomnost nanostruktury
pozitivné pusobi na bunky lidskych osteoblastli a zvySuje jejich adhezi, proliferaci
a diferenciaci (Brammer et al. 2012). Toto zjisténi neni tak ptekvapivé, vzhledem k tomu
ze ptirozené prostiedi (kostni ECM) téchto bunék je organizované v nanometrech. Proto
se nov¢ vyvinuté biomateridly snazi napodobit tento pozitivni efekt na buiky tim,
ze se jejich povrch modifikuje také pomoci néjaké nanostruktury (Webster et al. 2000).
V tkanovém inZenyrstvi se pouzivaji nanovlakna ¢i rtizné nanotubularni struktury.
Zejména nanotuby jsou v soucasné dobé Casto studovanym materialem. Existuje vice
zptisobu pfipravy nanotub, nejbéznéjSim zpisobem je anodickd oxidace ve vhodném
prostiedi s obsahem latek specificky reagujicich s pasivni vrstvou TiO2. Nanotuby
za téchto podminek kolmo vrlstaji do zadkladniho materidlu. Prvni nanotuby byly
ptipraveny v roce 1991 (Zwilling et al. 1999). Tsuchiya et al. (2006) zjistili, ze existence
nanotubularni struktury na titanu vede ke stimulaci rGstu hydroxyapatitu, ktery je
nezbytny pro uspésnou osteointegraci implantatu. Osteointegrace materidlu je dilezita
pro posouzeni vhodnosti materidlu v klinické praxi. Podstatou osteointegrace
biomaterialu je vristani implantatu do kosti bez jakékoliv dal§i mezivrstvy. Jedna se tedy
o ptimy kontakt zivé kosti s cizim materidlem (Branemark 1983). Tento kontakt vznika
praveé diky povrchu implantatu ¢i jeho povrchové tprave (Franchi et al. 2005). Pro proces
vhojovani implantatu je velice diilezitd spravna adheze bunck k materidlu. Na adhezi

zavisi zivotaschopnost, proliferace, migrace a diferenciace bunék (Anselme 2000).
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Nekolik studii ukazalo, Ze osteoblasty preferencné adheruji na nanotubularni strukturu
nez na hladky material. Napfiklad Das et al. (2009) modifikovali titanovy material
pomoci TiO2 nanotub a porovnavali rust lidskych preosteoblastti (OPC1) na nanotubach
a na leptaném povrchu. Preosteoblasty vice adherovaly na material s nanotubami. Bunky
na nanotubach byly 1épe rozprostiené a svymi filopodii zasahovaly pfimo do nanotub.
Filopodia bun€k zde pusobi jako tzv. senzorické zafizeni a jejich rozprostieni ukazuje
interakci bunék s povrchem materialu a naslednou adhezi (Faix a Rottner 2006).
Nanotuby zvétSuji kontaktni plochu implantatu a umoziuji tak bunikdm tvofit propletenou

sit’ (Das et al. 2009).

7 | wo:s12mm
View field: 2.89 ym Det: SE 500 nm
SEM MAG: 50.0 kx| Date(midiy): 11/05/12

Obr. 4. Piiklad nanotubularni struktury. SEM fotografie povrchové topografie TiO>
nanotub (SEM Vega 3, poiizeno v Ustavu kovovych materialii a korozniho inZenyrstvi,
Fakulta chemické technologie, VSCHT v Praze).
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4.3 Hydroxypatit

Hydroxyapatit (chemicky fosfore¢nan-hydroxid vapenaty Caio(POas)s(OH)2) tvoii
hlavni anorganickou slozku kostni tkan¢ (50-70 %) (Hench 1991). HA krystaly jsou
odpovédné za pevnost kosti v tlaku, zatimco kolagenova vlakna zajistuji vynikajici
elastické¢ vlastnosti. Nicméné vyjimecnd pevnost a odolnost kosti pochdzi nejen
z kombinace materidlovych vlastnosti jednotlivych anorganickych a organickych slozek,
ale i hierarchického trojrozmérného usporadani (Fratzl a Weinkamer 2007). Povrch HA
je krystalicky a tudiz zfidkakdy hladky. Jeho drsnost zlepsuje vazbu proteinti v procesu
biomineralizace kosti (Kirkham et al. 2002) a také zlepSuje biokompatibilitu materialu.
Hydroxyapatit je v tkanovém inzenyrstvi povazovan za bioaktivni material, jenz pfiznivé
ovliviiuje adhezi, rist a osteogenni diferenciaci osteoblastii. Bioaktivita je schopnost
materidlu interagovat s zivym organismem. Bioaktivni povrch implantatu urychluje
tvorbu  rozhrani  implantat-kost a tim  poskytuje implantditu  zvySujici
se sekundarni stabilitu, kterd je dulezita pfedevsim v rané fazi hojeni (Hench a Polak
2002). Navzdory svym vynikajicim biologickym vlastnostem je HA velmi kiehky
a lamavy material, coz omezuje jeho ptimé vyuziti pro ortopedické aplikace (Nakahira
a Eguchi 2001). Proto se hydroxyapatit v tkanovém inzenyrstvi pouziva pro tvorbu
tzv. kompozitnich materidli, coz jsou materidly, které obsahuji kovy, keramiku,
polymery a dal$i materidly a kombinuji jejich vlastnosti. Obsah jednotlivych sloZzek mize
byt upraven tak, aby napodoboval pfirozenou strukturu kosti. Zakladni princip vysoké
biokompatibility HA spociva v jeho schopnosti adsorbovat bunééné adhezni proteiny
(zejména fibronektin a vitronektin) ze séra, coZ umoZznuje adhezi osteoblastl
prostiednictvim integrinovych receptori (Kilpadi et al. 2001). V poslednich letech
se velice Casto vyuZzivaji kompozity HA-titan. HA se ve form& praSku nanéasi na Ti
nebo jeho slitiny pomoci plazmovych nastiiki. Dulezité kritérium pro tvorbu kompozitu
HA-Ti je optimalni koncentrace, velikost, orientace a rust HA krystald (Miiller et al.
2007). Vzhledem k takové variabilité ve vlastnostech HA vznikaji ve studiich rtizné
rozpory, nicméné je prokdzano, Ze jehlovité HA Castice plisobi na bunky ve srovnani
s kulovitymi ¢asticemi nepfiznivé (Laquerriere et al. 2005). HA se pouziva ve formeé
castic sférického tvaru o rozmérech 0,5 — 2 mm. V lidské kostni tkani jsou HA
krystaly ~vmezefeny mezi kolagenova vldkna a  jejich rozméry jsou
50 nm x 25 nm x 2-5 nm na délku, $itku a tloustku (Vallet-Regi a Gonzalez-Calbet 2004).
Tyto krystaly slouzi jako mistni zdroj vapniku pro okolni buiiky a zaroven interaguji
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S kolagenovymi vlakny a zajistuji tak relativné vysoké mechanické vlastnosti kosti.
Castice v fadech mikrometri a mensi se ukézaly dokonce jako nepiiznivé. Tyto HA
Castice vyvolavaly u kostnich bun¢k zvySenou zanétlivou odpoveéd’ (Laquerriere et al.

2005) a snizuji proliferaci bun¢k na materialu (Bac¢akova et al. 2001a).

Dalsim faktorem, ktery ovliviiuje HA biomateridly, je krystalinita. Stupen
krystalinity je vyjadfovan jako relativni podil uspofadanych krystalickych oblasti
ulozenych mezi amorfnimi (Kumar a Miinstedt 2005). HA se v télnich tekutinach
rozpousti, kdyz je jeho krystalinita nizka (Nakayama et al. 2004). S vyssi krystalinitou
by se v podstaté mohla zvysit stabilita a ¢innost bun¢k (Maxian et al. 1993). Overgaard
et al. (1999) porovnavali fixaci implantatti do kosti s HA povlakem o krystalinité¢ 50 %
a 75 % in vivo po 16 a 32 tydnech. Mén¢ krystalicky (50%) HA povlak vykazoval
rychlej$i pocatecni mechanickou fixaci a vrlstani do kosti nez implantat s vyssi
krystalinitou. Nicméné po 32 tydnech nebyly pozorovany Zadné rozdily. Pouze v obdobi
mezi 16. a 32. tydnem byla vidét ztrata HA potahu u implantatu s 50 % HA. Povlak byl
resorbovan a ¢astecné nahrazen novou kosti, coz naznacuje pevnou fixaci a trvanlivost
implantatu (Overgaard et al. 1999). Také Seydlova et al. (2008) ve své studii dokazuji,
ze bunky fibroblasti vykazuji lepsi proliferaci na krystalickém HA v porovnanim
s amorfnim materialem. Oh et al. (2005) ve studii na potkanech prokazali vét$i pfimou
vazbu na implantat a rozsahlejsi obsah kosti u implantatt povlecenych hydroxyapatitem

s krystalinitou piiblizn¢ 70 % (Oh et al. 2005).

Potahovani povrchu implantatu se provadi n¢kolika technikami, napt. depozici
pomoci elektroforézy, iontovym ¢i plazmovym naprasovanim, coZ je nejvice komeréné
pouzivany zpusob (Harada et al. 1996). Reakce bunék na material je velice komplexni
dé¢j zahrnujici mnoho procesti. Modifikovany povrch implantitu podnécuje okolni
kmenové bunky k sekreci slozek extracelularni matrix, butiky se poté za¢nou diferencovat
v osteoblasty. Kalcifikace matrix pak probéhne mezi 6 a 14 dny a kost se zacina

remodelovat za 21 dni (Schwartz a Boyan 1994).
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4.4 Trikalciumfosfat

Trikalciumfosfat (TCP) je stejné jako hydroxyapatit anorganicka latka
stechiometricky podobna amorfnimu biologickému prekursoru kosti. Zadny z uméle
piipravenych TCP neexistuje v pfirod¢, ale 1 uméle ptipravené formy TCP vykazuji
srovnatelné biologické chovani jako kostni apatit (Vaccaro 2002). Existuji 2 hlavni
modifikace syntetického krystalického TCP: nizkoteplotni [ forma TCP,
ktera se v tkanovém inZzenyrstvi vyuziva nejcastéji, a vysokoteplotni oo modifikace TCP
lisici se predevsim chemickou a termodynamickou stabilitou (Liang et al. 2010).
V tkanovém inzenyrstvi byva tento biomaterial ¢asto upiednostiiovan pred synteticky
ptipravenymi krystaly HA. Synteticky HA se rozpousti v téle velmi pomalu, zatimco
hlavni pfednosti TCP je pravé resorbovatelnost. V organismu se postupné rozpousti
anaslednou precipitaci se pfeménuje na kostni apatit, tzn. je nahrazen novou kosti (Jensen
et al. 2007). Na druhou stranu vyssi rozpustnost TCP miize byt také spojena s vys$si mirou
uvolnovani a vyssi lokalni koncentraci vapenatych a fosfatovych iontl, coz mize toxicky
pusobit na okolni butiky (John et al. 2003; Detsch et al. 2008). Pravé toxicky téinek TCP
zpuisobeny rozpousténim a uvoliovanim vysoké koncentrace Ca?* do média zaznamenali
I Detsch et al. (2008). V jejich studii dochazelo k inhibici migrace osteoklastii
na materialu TCP v porovnanim s HA povrchem. Z tohoto divodu se TCP vétSinou
pouziva pro tvorbu kompozitil s jinymi méné resorbovatelnymi materialy napt. s HA,
polykaprolaktonem, polyethylenem ¢i Cistym titanem (Yeo et al. 2011; Gallinetti et al.
2014; Piccirillo et al. 2015). TCP v kompozitech stimuluje kostni buiky ke tvorbé nové
tkan¢, tim pomahad zlepSit osteointegraci vlastniho implantatu. Napiiklad
Yeo et al. (2011) ve své studii zkoumali chovani bunék na hiearchicky uspofadaném
PCL/B-TCP kompozitu s vlozenymi vlakny kolagenu. Kompozit vykazoval vynikajici
mechanické vlastnosti a inicialni adheze buné¢k osteoblasti MG-63 byla vysoka. Po sedmi
dnech kultivace bunky vykazovaly témét dvojnasobnou proliferaci v porovnani
s kontrolou. Kolagenova nanovlakna s B-TCP poskytuji dobré synergické ucinky
na bunéénou aktivitu (Yeo et al. 2011). Podobné vysledky byly pozorovany také
u osteoblastll Saos-2 rostoucich na kompozitu HA/B-TCP, kdy po sedmidenni kultivaci
byla zaznamendna vyS$$i hustota bun¢k na studovaném kompozitu v porovnani
s komerénim kontrolnim vzorkem (Piccirillo et al. 2015). Pti tvorbé kompozitu je dilezity
spravny pomér obou slozek. S vy$§im pomérem B-TCP muze stoupat cytotoxicita

materialu, v dusledku rychlejsiho rozpousténi krystali nez u HA (Shuai et al. 2013).
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Ackoliv bifazické kompozity ze smési HA a TCP poskytuji optimalni rychlost
rozpousténi iontd, coz stimuluje buiniky k produkci kostni hmoty a urychluje naslednou
regeneraci poskozené tkané, nelze je pouzit pro nosné aplikace, vzhledem k jejich
Spatnym mechanickym vlastnostem (Viswanath a Ravishankar 2007; Ramay a Zhang
2004). Z tohoto divodu se ve tkanovém inzenyrstvi kosti TCP pouziva jako povrchova
modifikace n&jakého kovu, napf. titanu a jeho slitin (Suchanek a Yoshimura 1998).
Vrstva biokeramického materialu zabranuje piimé reakci kovu s té€lnimi tekutinami.
Povlékaji se naptiklad dentalni implantaty. Tyto povlaky vykazuji lepsi biokompatibilni

vlastnosti a rychlejsi hojeni nez kovové implantaty (Zomorodian et al. 2015).
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5. Adheze bunék na umély material

Po implantaci materidlu do lidské tkan¢ dochazi ke kontaktu implantatu
s biologickym mikroprosttedim. Bezprostiedné po implantaci dochazi k adsorpci proteinti
(napt. vitronektin, fibronektin) na povrch materialu, takze k pfimému kontaktu mezi
materidlem a bunikami prakticky nedochazi. Tato vrstva naadsorbovanych proteint
zprostiedkovava adhezi bunék na uméely materidl a prenos signalu do bun€k pies bunécéné

receptory (Thomas et al. 1997).

5.1 Pfima vazba bez ucasti receptorovych molekul

Pfima vazba bunék k materidlu bez ucasti ECM (napf. v médiu bez séra)
a specifickych receptorovych molekul je zprosttedkovéana zejména slabymi chemickymi
vazbami, jako jsou vodikové mustky, elektrostatické vazby, Van der Waalsovy sily mezi
molekulami na bunééné membrané a funkénimi chemickymi skupinami na povrchu
materialu. Tento typ vazby nemlze zabezpeCit pienos adekvatniho signalu
z extracelularniho prostfedi do bungk. Jestlize dojde k tomu, Ze buiiky nejsou schopné
syntetizovat a ukladat své vlastni molekuly ECM v relativné kratkém casovém obdobi
(obvykle do 24 az 48 hodin) anebo nemaji nékteré z téchto molekul ptipojené k bunécné
membrané ve spravné konformaci, podléhaji apoptoze (Bacakova et al. 2004; Garcia

et al. 1999; Huang et al. 1998).

5.2 Receptorem zprostiedkovana vazba pres molekuly extracelularni matrix

Mezi molekuly ECM, které zprostiedkovavaji vazbu mezi buikou a materialem
patii napi. fibronektin, vitronektin, kolagen nebo laminin (Garcia et al. 1999). Tyto
molekuly jsou na povrch umélého materialu adsorbovany z kultiva¢niho séra in vitro
nebo z lidskych tekutin in vivo a k povrchu materialu jsou poutany slabymi chemickymi
vazbami. Buniky pak pomoci svych adheznich integrinovych receptort vaZzou specificka
mista téchto proteini ECM, jaké jsou napf. aminokyselinové sekvence. Nejcasteji
vazanymi aminokyselinovymi sekvencemi jsou Arg-Gly-Asp (RGD), ale existuji i dalsi
sekvence. Tyto aminokyselinové sekvence se obecné rozliSuji podle toho, zda jsou
typické pro néjaky protein, napf. RGD sekvence se vyskytuje ve fibronektinu
a vitronektinu, pro kolagen je naopak typickda DGEA sekvence, tj. Asp-Gly-Glu-Ala
anebo zdali preferuji vazbu k néjakému urc¢itému bunéénému typu (napt. sekvence KRSR

(Lys-Arg-Ser-Arg) je specificka pro kostni osteoblasty). Receptory se na sekvence opét
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vazou pomoci slabych sil, stejné jako proteiny ECM na povrch materidlu (Bacdkova

a Svor¢ik 2008; Bacakova et al. 2004).
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Obr. 5. Zastoupeni buné¢nych proteini podilejicich se na adhezi bunék k umélému

materidlu (Anselme 2000).

Adheze a rozprostieni bun¢k na povrchu materidlu patii mezi prvni faze v procesu
interakce mezi bunkou a umélym materialem. Kvalita této prvni faze ovliviiuje dalsi
chovani bunék, ptedevsim jejich proliferaci a diferenciaci a tkanovou odpoveéd’ (Anselme
2000). Studium adheze bun¢k k materialu je pfedmétem zajmu mnoha védci jiz nékolik
let. Schopnost bun€k zit a rust v pfitomnosti ciziho materialu je dulezitym méfitkem
funkéni schopnosti bunék (Dubious et al. 1999). Pravé snizena schopnost adheze bunék
¢i jejich zménéna morfologie znac¢i moznou cytotoxicitu materialu (Lavos-Valereto et al.
2001). Vyvoj jednotlivych bun€k zavisi na interakci buiika-material, na ktery bunka
adheruje. Nicmén¢ bunky, které vykazuji kvalitni adhezi k jednomu povrchu, nemusi

adherovat k povrchu jiného materialu (Ireland et al. 1987).
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6. Markery bunécné adheze a diferenciace

6.1 Vinkulin a Talin

Vinkulin a talin jsou proteiny asociované s integrinovymi receptory. Tyto proteiny
patii do skupiny aktin-vazajicich proteinti lokalizovanych v cytoskeletu eukaryot (Mierke
2009). Na rozdil od talinu mize vinkulin asociovat i s jinymi membranovymi receptory
napf. kadheriny. Funkci téchto proteind je zajistovat bunééné migrace a adheze. Vinkulin
je také dilezitou slozkou fokalnich adheznich plakii. Fokalni adheze jsou hlavnim
zdrojem adhezivnich sil a dilezitym pienaseCem biochemickych signali z vnéjsiho
prostfedi pro mezenchymalné se pohybujici bunku. Pfenasi signaly mezi cytoskeletem
a adhezivnimi receptory (Bacakova et al. 2004). Vinkulin se uplatiuje také pii regulaci
apoptdzy. Jeho ptitomnost v buiice je klicova pro adhezi buitka-material a bunika-buiika
(Janssen et al. 2006; Zamir a Geiger 2001). Talin tvofi mechanické spojeni integrinti
s aktinovymi vlakny a vyrazné reguluje ptfenos sily mezi cytoskeletem a fokalnimi

adhezemi (Hu et al. 2007).

6.2 Kolagen

v

Kolagen je nejhojnéjsim glykoproteinem v téle a doposud bylo rozpoznano asi 28
typt této molekuly, z nichz kazdy se nachazi v jiné Casti téla (Soderhall et al. 2007).
V kostech se nachazi kolagen I typu, ktery je vsSeobecné v lidskych tkanich
nejrozsitenéjsi. Tento typ kolagenu tvoii pres 90 % vSech bilkovin organické kostni
matrix, je také pfitomen v kuzi, dentinu, rohovce, cévni sténé, fibrézni chrupavce
a Slachéach. Molekula kolagenu se skladé ze tfech polypeptidovych fetézcii poskladanych
do heterodimerické struktury (Soderhall et al. 2007). Jednotliva vlakna jsou uspotfadana
do pravotocivé struktury o Sitce 50-200 nm a délce 300 nm, ktera je stabilizovana
pfitomnosti glycinu, prolinu, hydroxyprolinu a zaroven také prostfednictvim vodikovych
mustku a elektrostatickych interakci (Persikov et al. 2005). Uvniti osteoblastti se nejprve
syntetizuje prokolagen, ktery je z buiiky vyloucen a v extracelularnim prostoru dochazi
ke spojeni prokolagennich fibril za vzniku trojité spiraly kolagenového vlakna
(Myllyharju a Kivirikko 2004). Kolagenova vlakna se nachazeji v extracelularni matrix
(ECM), kde se podileji na vzajemnych interakcich mezi buiikami a ECM prostiednictvim
integrinovych receptorti. Kolagenova vlakna hraji dilleZitou roli v regulaci bunécného

rustu, diferenciaci a migraci bunék pomoci jejich vazby na tyto receptory (Heino 2007).
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Kolagen I se pomérné casto pouziva pti modifikaci povrchu umélych materiala
(napf. polyethylenu). Jeho pfitomnost totiz zvySuje biokompatibilitu medicinskych

implantata s m¢kkymi tkanémi (Kinoshita et al. 1993).

6.3 Alkalicka fosfataza

Alkalickd fosfataiza (ALP) se v buiice vyskytuje jak membranové vazana
tak volné. U clovéka je ALP kodovéna C¢tyfmi geny. Tti z nich produkuji tkédnove
specifické izoenzymy ALP: placentalni, onkogenni a stievni. Ctvrty ALP gen koduje
skupinu tkanove nespecifickych proteinti (TNALP), které se odliSuji svymi postrannimi
sacharidovymi fetézci. Tyto sekundarni izoenzymy jsou rozsifeny v celém téle, nejvice
vSak v jatrech, kostech a ledvinach (Whyte et al. 1996). Pro tvorbu a mineralizaci kostni
tkané je nejdilezitéjsi kostni alkalickd fosfataza (Whyte 1994). Zména aktivity ALP

tak potom muze slouzit jako znak rdstu a vyvoje, ale zaroven také poruch organismu.

6.4 Osteopontin

Osteopontin je integrin vazajici fosfoprotein extracelularni matrix. Jeho exprese
neni typickd pouze pro kostni osteoblasty, ale produkuji ho i jiné buinkové typy
napt. fibroblasty ¢i bunky hladkych svali. Osteopontin se uplatiiuje zejména
pii remodelaci kosti. Dle studii se podili na kostni resorpci zprostfedkovanim vazby
osteoklasty-kostni ECM (Reinholt et al. 1990). Osteopontin je také exprimovan v fadé
imunitnich bunék a mize plsobit jako modulator imunitni odpovédi (Rangaswami et al.
2006). Jeho sekrece byva zvysena pii riznych patologickych stavech, jako jsou
kardiovaskularni ¢i nadorova onemocnéni (Scatena et al. 2007). Proto jeho nizka

koncentrace v pfitomnosti kovovych materiali nemusi byt vzdy chapana negativng.
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6.5 Osteokalcin

Osteokalcin je protein extracelularni matrix (ECM) syntetizovan predev§im
bunikami osteoblastii. V kostni tkani vazné kalcium a tim aktivné piisobi na vyvoj, zrani
a udrzeni kvality ECM v kostech. Jeho tvorba v bunkach je zavisla na pfitomnosti
vitaminu K. Osteokalcin se v téle chova také jako hormon. Stimuluje rist beta-bun¢k
slinivky bfisni, ¢imz se zvySuje sekrece inzulinu a zaroven zvysuje citlivost na ng;.
Osteokalcin tak reguluje mnozstvi glukézy v krvi a zesiluje proces spalovani tuka (Lee
et al. 2007). Protoze je osteokalcin primarné exprimovan osteoblasty, patii tedy mezi
pozdni markery osteogenni diferenciace (Liggett et al. 1994). V n¢kterych studiich
se osteokalcin pouziva jako biomarker uc¢innosti zkoumanych 1€kt na 1é€bu osteopordzy

(Pietschmann 1991).
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7. Cile diplomové prace

1. Prvnim cilem mé diplomové prace je hodnotit vliv nanotubularni povrchové
modifikace kovovych materiald vyrobenych ze slitiny Ti-6Al-4V na adhezi,

tvorbu fokalnich adheznich plaki, viabilitu a proliferaci kostnich bunék Saos-2.

2. Druhym cilem je kvantifikovat osteogenni diferenciaci Saos-2 bunék

na nanotubach pfipravenych z Ti-6Al-4V.
3. Tietim cilem je hodnoceni vlivu Ti-6A-4V modifikované hydroxyapatitem,

fluorapatitem a trikalciumfosfatem na adhezi, viabilitu, proliferaci a diferenciaci

kostnich bunék Saos-2.
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Experimentalni ¢ast

8. Materialy a metody

8.1 Material s modifikaci pomoci nanotub

V této diplomové praci byly pro jednotlivé experimenty pouzity vzorky ze slitiny
Ti-6Al-4V ve tvaru disku o praméru 16 mm a tloustce 3 mm. Pied nanostrukturovanim
byly vzorky brouseny a odmasStény Vv ultrazvukové lazni ve smési ethanolu
a isopropanolu. Nanostrukturovani povrchu vzorkt bylo provedeno tzv. anodickou
oxidaci pomoci potenciostatu za pfitomnosti elektrolytii obsahujicich fluoridové ionty.
Potencidlovy reZzim pii nanostrukturovani se skladal z linearniho rdstu potencidlu
rychlosti 100 mV/s a jeho nasledné vydrze na kone¢né hodnoté (10V, 20V, 30V)
po dobu 2000s. Aplikace elektrického pole vedla k ristu oxidické vrstvy a tvorbé nanotub.
Tloust’ka vrstvy se pohybovala od 200 nm pro 10V, az po cca 700 nm pro 30V a pramér
nanotub byl 18 =4 nm pro 10V, 43 + 10 nm pro 20V a 79 + 32 nm pro vzorek 30V. Tyto
vzorky s ozna¢enim 10V, 20V, 30V byly vyrobeny v laboratoti Doc. Lud’ka Josky
v Ustavu kovovych materialti a korozniho inZenyrstvi, Fakulta chemické technologie,
VSCHT v Praze. Déle byl pouzit hladky vzorek bez nanotub ze slitiny Ti-6Al-4V

s oznaceni Ti_C, ktery slouzil jako materidlova kontrola.

SEMHV:15.0kV |

View field: 5.78 ym | Det: SE
SEM MAG: 25.0 kx | Date(midly): 10/01/14

Obr. 6. Ukazka povrchu vzorku nanostrukturovaného pii 30V (Skenovaci elektronovy

mikroskop Vega3, Tescan).
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8.2 Material s modifikaci pomoci nastiiku hydroxyapatitem

Jednotlivé vzorky byly pfipraveny firmou Beznoska s.r.o. Ploché vzorky
s oznaCenim HA byly vyrobené ze slitiny Ti-6Al-4V pokryté plasmou nanaSenou vrstvou
hydroxyapatitu. Krystalinita vzorku byla 36,9 %. Vzorky s ozna¢enim FA byly taktéz
vyrobeny ze slitiny Ti-6Al-4V, ale jejich povrch byl pokryt plasmou nanasenou vrstvou
fluorapatitu a krystalinita byla 59,5 %. VVzorky s oznac¢enim TCP byly vyrobeny ze stejné
slitiny Ti-6Al-4V a jejich povrch byl pokryt plasmou nanaSenou vrstvou
trikalciumfosfatu (TCP) + hydroxyapatitu (HA) v poméru 1:1. Krystalinita vzorku
TCP+HA byla 50,2 %. Vsechny ploché vzorky byly pied nanasenim vrstvy upraveny

tryskanim korundem (prameér vzorki byl 28 a 14 mm a tloustka 2 mm).

8.3 Kultivace bunék na nanotubovych vzorcich

Vzorky 10V, 20V, 30V, Ti_C a kontrolni kryci sklo (Marienfeld Superior,
Némecko) byly sterilizovany v 70 % etanolu po dobu 1 hodiny, dvakrat proplachnuty
ve fosfatovém pufru PBS a umistény do 12-ti jamkové desticky (TPP, Svycarsko). Lidské
osteoblasty Saos-2 (ATCC-HTB-85, Chemos) byly v jednotlivych experimentech
nasazeny do misek s materidlem v hustoté 15300 bunék/cm?v 1,5ml kultivaéniho média
McCoy 5A (Sigma-Aldrich, USA) obohacené¢ho o 15 % fetalni hovéziho sérum (GIBCO,
Life Technologies), hydrogenuhli¢itan sodny (S 8761, Sigma-Aldrich, USA)
a 40pg/ml getamicinu (Getamicin Lek, Ljubljana, Slovinsko). Buiiky se vzorky byly
kultivovany v termostatu s relativni vlhkosti atmosféry piiblizné 95 % s 5 % CO>

pfi teploté 37°C po dobu 7 dni.
8.4 Kultivace bunék na HA vzorcich

Vsechny vzorky HA, FA, TCP o priméru 14 mm a kontrolni kryci sklo
(Marienfeld Superior, Némecko) byly sterilizovany v 70 % etanolu po dobu 1 hodiny,
dvakrat proplachnuty ve fosfatovém pufru PBS a umistény do 24-ti jamkovych desti¢ek
(TPP, Svycarsko). Vzory HA, FA, TCP o priméru 28 mm a kontrolni kryci sklo byly
taktéz sterilizovany v 70 % etanolu po dobu 1 hodiny, dvakrat proplachnuty
ve fosfatovém pufru PBS a umistény do 12 jamkovych desti¢ek (TPP, Svycarsko). Lidské
osteoblasty Saos-2 (ATCC-HTB-85, Chemos) byly v jednotlivych experimentech
nasazeny do misek s materidlem HA, FA a TCP o pruméru 14 mm Vv hustoté 17000

bun&k/cm?a s materiadlem HA, FA a TCP o priiméru 28 mm V hustoté 55000 bunék/cm?
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v 1,5ml kultivaéniho média McCoy 5A (Sigma-Aldrich, USA) obohaceného o 15 %
fetalni hovézi sérum (GIBCO, Life Technologies), hydrogenuhli¢itan sodny (S 8761,
Sigma-Aldrich, USA) a 40ug/ml getamicinu (Getamicin Lek, Ljubljana, Slovinsko).
Bunky se vzorky byly kultivovany v termostatu s relativni vlhkosti atmosféry ptiblizné
95 % s 5 % CO: pti teploté 37°C po dobu 7 dni.

8.5 Pocet a viabilita bunék

Pocet a viabilita bunék byly hodnoceny 1., 3. a 7. den po nasazeni. Prvni a tieti
den byly bunky Saos-2 oplachnuty v PBS a nasledné barveny pomoci LIVE/DEAD®
viability/cytotoxicity kitu (L-3224, Molecular Probes, Life Technologies) po dobu 10
minut. Zakladem tohoto kitu jsou dvé fluorescen¢ni barviva calcein AM a ethidium
homodimer-1. Calcein AM je barvivo, které prochazi bunéénou membranou, a pouze
v zivych bunikach vlivem aktivnich intracelularnich esteraz dochazi k jeho rozstépeni
na zelené fluoreskujici calcein. Naopak ethidium homodimer prochazi pouze poskozenou
membranou mrtvych bunck a v jadie se vaze na DNA. Mrtvé buniky prostiednictvi
ethidium homodimeru emituji cervenou fluorescenci. Jednotlivé poéty obarvenych bunék
byly analyzovény mikrofotografii potizenych na inverznim fluorescen¢nim mikroskopu
znacky Olympus IX71 s digitalni kamerou DP 71 (Japonsko). Pocet zivych a mrtvych
adherovanych bunék byl po¢itan z 10-20-ti mikrofotografii. Zivotaschopnost je vyjadiena
jako procento zivych bunék. Sedmy den byly vzorky promyty v PBS, 10 minut
inkubovany v 1ml roztoku trypsinu EDTA (Sigma-Aldrich, USA) a pocet bun¢k byl
pocitan analyzatorem Vi-CELL XR (Beckman Coulter, USA, 6 méfeni pro kazdou
experimentalni skupinu). Pro hodnoceni poc¢tu bun¢k byla posuzovana i dynamika rstu

bun¢k v jednotlivych dnech pomoci rustové kiivky.

8.6 Imunofluorescenéni barveni markerti bunécné adheze a osteogenni
diferenciace

Vybrané markery bunécné adheze osteogenni diferenciace, konkrétné talin,
vinkulin, kolagen I, osteopontin, alkalicka fosfataza a osteokalcin byly vizualizovany
imunofluorescenénim barvenim pro vyhodnoceni jejich distribuce a prostorového
uspotadani na studovaném materialu. Pro imunofluorescencni barveni talinu a vinkulinu
byly bunky linie Saos-2 na vzorcich 10 minut fixovany 2 % paraformaldehydem (pH 7,4)
ve tietim dnu po nasazeni, ostatni proteiny az v sedmém dnu po nasazeni. Po fixaci byly

vzorky ttikrat promyty v PBS (5 minut) a nasledné hodinu inkubovany v 1 % albuminu
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(BSA, Némecko) v PBS obsahujicim 0,1 % Triton X-100. Albumin zablokoval
nespecifickd vazebna mista pro protilatky a Triton X-100 permeabilizoval membranu
bunck. Po hodin€ byly vzorky 20 minut inkubovany v 1 % Tweenu 20 a nasledné
oplachnuty v PBS. Poté byly ke vzorkiim piidany primarni protilatky proti lidskym
antigentim, konkrétné¢ mysi monoklonalni anti-talin (klon 8D4, Sigma-Aldrich, USA.;
kat. ¢. T3287, fedéno 1:200 v PBS), monoklonalni anti-vinkulin, mysi asciticka tekutina,
(klon hVIN-1, Sigma-Aldrich, kat. ¢. V 9131, fedéno 1:100), krali¢i anti-kolagen |
(Cosmo Bio Co., LTD., kat. ¢. LSL-LB-1197, tedéno 1:200), polyklonalni krali¢i
anti-osteopontin, (lidsky) pAb  (Enzo  Life  Sciences, Inc. USA;
kat. ¢. LSL-LB-1197, fedéno 1:. 200), monoklondlni anti-humdanni placentarni alkalicka
fosfataza (klon 8B6, Sigma-Aldrich, USA, fedéno 1: 200) a polyklonalni krali¢i
anti-osteokalcin (1-49) (lidsky) IgG (Peninsula Laboratories Inc. CA, USA, kat. ¢. T-
4743, fedéno 1:200. Primarni protilatky byly pouzity ptes noc pfi teploté 4°C. Druhy den
byly vzorky oplachnuty v PBS a inkubovéany se sekundarni protilaitkou 80 minut pii
pokojové teploté. Jako sekundarni protilatka proti mySimu antigenu byl pouZit kozi IgG
anti-mouse (H+L) konjugovany s Alexa Fluor®488 (Molecular Probes, kat. ¢. A11017,
fedéno 1:400) a proti polyklonalni primarni krali¢i protilatce byl pouzity IgG anti-rabbit
(H+L) konjugovany s Alexa Fluor®488 (Molecular Probes, kat. ¢. A11070, fedéno
1:400). Po inkubaci byly vzorky oplachnuté roztokem 0,05 % Tweenu 20 v PBS. Bunécna
jadra byla fluorescenéné obarvena barvivem bisBenzimide H 33258 (10ul/ml, Sigma-
Aldrich, USA, kat. ¢. B1155) po dobu 20 minut. Bunky byly hodnoceny fluorescen¢nim
mikroskopem znacky Olympus IX51 s digitalni kamerou DP70 (Japonsko) a konfokalnim
mikroskopem znacky Leica (TCS SP2, Némecko). Pro méfeni intenzity fluorescence bylo
vyhotoveno 10-20 mikrofotografii kazdého vzorku ve stejném expozi¢nim ¢ase po 3
dnech od nasazeni bunék (talin, vinkulin) a po 7 dnech (kolagen 1, osteopontin,
osteokalcin a alkalicka fosfataza). Intenzita fluorescence byla méfena pomoci softwaru
Fluorescent Image Analyser (ver 1.0) (Matéjka 2014) a ndsledné€ normalizovéana na pocet

bunék. Intenzita fluorescence vzorkl barvenych bez primarni protilatky byla odectena.

8.7 Enzymaticka imunosorbentni esej (ELISA) markeri bunééné adheze a
osteogenni diferenciace

Koncentrace adheznich proteinii vinkulin a talin a proteind podilejicich

se na osteogenni diferenciaci bun€k jako kolagen I, osteopontin, alkalickd fosfataza
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a osteokalcin byla méfena na mg proteinu v bunikach po 7 dnech kultivace na vzorcich.
Buiiky Saos-2 byly od vzorkli separovany pomoci roztoku trypsin-EDTA (5 minut,
37°C), resuspendovany v PBS a centrifugovany 5 minut pii 1000 otackach/min. Nasledné
byly buiiky opét resuspendované v PBS a vysledna suspenze byla pres noc uskladnéna
vV boxu pfi -70°C. Druhy den byl pomoci ultrazvuku pfipraven bunécny homogenat.
Ultrasonikace trvala 40 s pii amplitudé 70 % v sonikatoru UP 100 H (Dr. Hielscher
GmbH) a celkovy obsah proteini byl zméfen pomoci kalorimetrické Lowryho metody
(1951). Alikvotni mnozstvi tohoto bunééného homogenatu, které odpovidalo 1-50 pg
proteinu v 50 ul destilované vody, bylo naadsorbovano na 96 jamkovou mikrodesti¢ku
(Maxisorp, NUNC, Roskilde, Dansko) a inkubovano ptes noc v lednici pii 4°C. Druhy
den byla mikrodesti¢ka dvakrat oplachnuta PBS (100 pl/jamku), potom byla nespecificka
vazebna mista zablokovana 1 % albuminem rozpusténym v PBS (100 ul/jamku, 60min).
Po hodin¢ byl do mikrodesticky ptidan 1 % Tween 20 v PBS (100 pl/jamku, 20min).
Po oplachnuti roztokem (100 pl/jamku) 1x PBS + 0,05 % Tween 20, 2x roztokem 0,1 %
Triton X100 v PBS a znovu 1x PBS + 0,05 % Tween 20 byly do mikrodesticky
napipetovany primarni protilatky fedény v PBS (50 ul/jamku, 60min pii pokojové teploté
20°C). Konkrétné se jednalo o mysi monoklonalni anti-talin (klon 8D4, Sigma, USA,
kat. ¢. T3287, fedéno 1:200.), monoklonalni anti-vinkulin, mysi asciticka tekutina, klon
hVIN-1 (Sigma, kat ¢. V 9131, fedéno 1:100), krali¢i anti-kolagenu I, kralik (Cosmo Bio
Co., LTD, Japonsko; kat. ¢, LSL-LB-1197, fedéno 1:200), polyklonalni krali¢i
anti-osteopontin, ¢lovék, pAb (Enzo Life Sciences, Inc. USA; kat. ¢. LSL-LB-1197,
fedéno 1:200), monoklonalni protilatka proti lidské placentarni alkalické fosfataze (klon
8B6, Sigma-Aldrich, USA, fedéni 1: 200), polyklonalni krali¢i anti-osteokalcin (1-49)
(lidsky) IgG (Peninsula Laboratories Inc. CA, USA, kat. ¢. T-4743, fedéno 1:200).
Po inkubaci s primarnimi protilatkami byla desticka opét oplachnuta roztokem
PBS + 0,05% Tween 20 (100ul/jamku) a nasledné bylo pfidano 50 pl/jamku sekundarni
protilatky IgG (Fab2) fragment proti mySimu antigenu (fedény 1:5000) (Sigma, kat. €.
A3682) a kozi IgG (Fab2) fragment proti krali¢cimu antigenu (fedény 1:500) (Sigma,
kat. ¢. A9169). Ob¢ dvé¢ protilatky byly konjugované s peroxidazou a pisobily 45 minut
pii pokojové teploté. Tento krok byl nasledovan dvojitym promytim v PBS
s Triton X-100 (0,1 %) ¢tyfikrat. Poté bylo do kazdé jamky ptidano 100 ul ABTS roztoku
(Sigma Aldrich, USA, kat ¢ A1888). Tato ortofenylendiaminova reakce probihala
30-40 min ve tmé pii pokojové teploté. Roztok ABTS byl pfipraven smichanim 10 ml
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pufru (0,1 M octanu sodného, Sigma Aldrich, kat. ¢. S2889, 0,05M NaH2PO4.2H:0,
Penta, kat. ¢. 13472-35-0, pH 5), 0,5 ml roztoku ABTS (40 mM ABTS, Sigma Aldrich,
USA, A1888), a 10 ul 30 % H20,). Po inkubaci se métila absorbance pii 405 nm pomoci
pristroje Versa Max Microplate Reader (Molecular Devices Corporation, Sunnyvale,
USA).

8.8 Barveni depozitii kalcia u markeru osteogenni diferenciace pomoci

Alizarin Red

Buiky byly fixovany 2 % paraformaldehydem po dobu 10 min a nasledné
promyty destilovanou vodou. Po promyti byl k buiikdm pfidat roztok Alizarinové ¢ervené
S v H20 (Sigma-Aldrich, USA) o koncentraci 40mM, pH 4,1 (pH bylo upraveno pomoci
10 % (v/v) NH4OH). Bunky se vzorky byly inkubovany pii pokojové teploté po dobu
20 min za stalého protfepavani a po inkubaci 4x promyty destilovanou vodou. Jedno
promyti trvalo 5 minut za stalého tiepani. Po tomto promyti bylo do kazdé jamky ptidano
800 ul 10 % (v/v) kyseliny octové (30 min pii pokojové teploté za stalého trepani).
Usazena vrstva bun¢k na vzorcich se seskrabla do zkumavky a 30 s vortexovala. Kazda
zkumavka byla doplnéna 500 pl mineralniho oleje (Sigma Aldrich, USA), inkubovana
10 min pii 85°C a nésledné vlozena do ledu na 5 minut. Po vychlazeni byly zkumavky
15 min centrifugovany pii 20000g a 500 pl supernatantu bylo napipetovano do novych
mikrozkumavek. Jejich obsah byl neutralizovan 200 ul 10 % (v/v) NH4OH (pH 4,1-4,5).
Poslednim krokem bylo méfeni absorbance v triplikatech po 150 ul pii 405 nm pomoci
ptistroje Versa Max Microplate Reader (Molecular Devices Corporation, Sunnyvale,
USA) (Gregory et al. 2004).

8.9 Statisticka analyza

Kvantitativni data jsou prezentovana jako aritmeticky pramér + S.E.M (Standard
Error of Mean, stfedni chyba priméru). Na statistickou analyzu byl pouzit software
SigmasStat (Jandel Corporation, USA). Vzajemné porovnani jednotlivych skupin vzorku
bylo provedeno testem ANOVA a to Student-Newman-Keulsovou metodou.

Za vyznamnou byla povaZovéana hodnota p < 0,05.
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9. Vysledky

9.1 Material s modifikaci pomoci nanotub

9.1.1 Pocet a viabilita bunék

Inicialni adheze lidskych osteoblastii Saos-2 byla prvni den po nasazeni nejvyssi
na kontrolnim skle a hladkém Ti C, Na Ti-6Al-4V nanotubach buiky adherovaly
ve vyrazné niz$i denzité (Obr. 7A). Nicméné viabilita bun¢k Saos-2 byla na vsech
testovanych vzorcich nad 96 %. Tteti den po nasazeni byla hustota bun¢k na povrchu
vsech vzorkd podobna a jejich viabilita byla okolo 97-98 %. Sedmy den byla nejvyssi

hustota Saos-2 pozorovana na hladkém Ti C a naopak nejniz$i na kontrolnim skle

(Obr. 7C). Hustota bun€k na vzorcich 10V a 30V byla vys$si nez na skle.
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Obr. 7. Hustota a zivotaschopnost lidskych osteoblastii linie Saos-2 prvni (A), tieti (B)
a sedmy (C) den po nasazeni na 10V, 20V, 30V nanotubach, na hladkém Ti C

a na kontrolnim skle. Rustova kiivka bunék na téchto povrsich je zobrazena na Obr. 7D.
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Jednotlivé hodnoty jsou vyjadieny jako aritmeticky pramér + S.E.M. Nad sloupci
v grafech jsou oznacené vzorky, které¢ jsou v porovnani s hodnostou daného sloupce
statisticky vyznamné (vyraz ,vs a nazev vzorku®). Za statisticky vyznamné byly

povazovany hodnoty s hladinou vyznamnosti p < 0,05.

9.1.2 Imunofluorescen¢ni barveni markerti bunécné adheze a osteogenni
diferenciace

Koncentrace a distribuce markertt bunécné adheze jako je vinkulin a talin, byly
hodnoceny pomoci imunofluorescencniho barveni a metodou ELISA. Intenzita
fluorescence talinu na buriku byla nejvyssi na nanotubovém vzorku 30V a velmi nizky
signal byl na kontrolnim skle (Obr. 8A). Na vsech vzorcich jsou zaznamenané velmi
dobte vyvinuté fokalné adhezni plaky obsahujici vinkulin (Obr. 9). Na hladkém Ti C
se zdaji byt nepatrné vétsi nez na nanotubovych vzorcich. Na kontrolnim skle jsou fokalni
adheze bun€k Saos-2 mensi nez na ostatnich vzorcich a intenzita fluorescence vinkulinu
je niz$i nez na vzorcich 30V a Ti C. Intenzita fluorescence vinkulinu na buiniku byla
To znamend, Ze intenzita fluorescence talinu a vinkulinu byla vys$§i na nanotubdch
S vetsim prumérem a vétsi tloustkou stény, nez na nanotubach s primérem a tloustkou

stény mensi.
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Obr. 8. Intenzita fluorescence talinu (A) a vinkulinu (B) na bunku v lidskych
osteoblastech Saos-2 na 10V, 20V, 30V nanotubach, hladkém Ti_C a kontrolnim skle
3. den po nasazeni. Data jsou vyjadiena jako aritmeticky primér = S.E.M. Nad sloupci
v grafech jsou oznacené vzorky, které jsou v porovnani s hodnostou daného sloupce
statisticky vyznamné. Za statisticky vyznamné byly povazovany hodnoty s hladinou

vyznamnosti p < 0,05.
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Obr. 9. Imunofluorescenéni barveni vinkulinu (zelena fluorescence) a F-aktinu (Cervena
fluorescence) v lidskych osteoblastech Saos-2 po 3 denni kultivaci na vzorcich 10V, 20V,
30V, hladkém Ti C a kontrolnim skle. Bun&tna jadra (modra fluorescence) byla
dobarvena barvivem Hoechst 33258. Konfokalni laserovy mikroskop Leica SPE,

obj. x 63, zoom x 2, meftitko 20 pm.
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Podobné jako markery bunééné adheze, i koncentrace markerd osteogenni
diferenciace jako je kolagen I, alkalicka fosfataza, osteopontin, a osteokalcin byla
hodnocena pomoci imunofluorescenéniho barveni. Kolagen I a alkalicka fosfataza (ALP)
jsou Casné markery, osteopontin je tzv. sttednédoby marker a osteokalcin je pozdni
marker osteogenni diferenciace bunék. Dalsim pozdnim markerem byla koncentrace
vapniku odhalena barvenim Alizarin Red. Intenzita fluorescence kolagenu I
na bunku byla nejvyssi na vzorku 20V a nejnizsi na 30V (Obr. 10A). Relativné vysoka
intenzita signdlu byla 1 na hladkém Ti C. Fluorescenéni signdl ALP byl vysoky
na nanotubovych vzorcich 10V a 20V, na nanotubach s nejvétSim pramérem tj. 30V byl
o néco nizsi. Nejnizsi signal byl naméfen na hladkém Ti_C a kontrolnim skle (Obr. 10B).
Naopak intenzita signilu osteopontinu se s rostoucim primérem nanotub zvySuje
a vysoka je i na hladkém Ti_C (Obr. 10C). Intenzita fluorescence pozdniho markeru
osteogenni diferenciace tj. osteokalcinu byla nejvyssi na 20V, 30V a Ti_C a o néco nizsi

na nanotubach 10V a kontrolnim skle (Obr. 10D).
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Obr. 10. Intenzita fluorescence kolagenu 1 (A), ALP (B), osteopontinu (C)
a osteokalcinu (D) v lidskych osteoblastech linie Saos-2 na 10V, 20V, 30V nanotubach,
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hladkém Ti_C a kontrolnim skle 7. den po nasazeni. Data jsou vyjadiena jako aritmeticky
pramér = S.E.M. Nad sloupci v grafech jsou oznacené vzorky, které jsou v porovnani
S hodnostou daného sloupce statisticky vyznamné. Za statisticky vyznamné byly

povazovany hodnoty s hladinou vyznamnosti p < 0,05.

9.1.3 Enzymaticka imunosorbentni esej (ELISA) markeri bunééné adheze
a osteogenni diferenciace

Koncentrace adheznich proteind talinu a vinkulinu, které byly méteny
semikvantitativné metodou ELISA, vykazovaly podobny trend jako u méfeni intenzity
fluorescen¢niho signalu. Koncentrace talinu byla vys$i na nanotubach 30V, hladkém
Ti_C a kontrolnim skle v porovnani s nanotubovymi vzorky 10V a 20V (Obr. 11A).
Koncentrace vinkulinu roste od 10V do 30V, ale nejvyssi koncentrace se vSak ukazala

na rovnych povrsich, tedy na hladkém Ti_C a kontrolnim skle (Obr. 11B).

37



B Vinkulin

A Talin
140 120 vs 10V,
s 10V, 20V - 3 r vs 10V, 20V 30V
120 VsV s 10v, 20y Y3100 w10V, ooy
20V 100 20V
= vs 30V i~ 2
—~ 100 vs 30V Ti C ) sklo
ﬁ Ti C Silo % 80
7 50 Sklo é vs vie
S @ 650 vs vie
° g
g 60 e
e 40
S 2
3 <
S
2 2 20
-«
0 0
10V 20V 30V TG Sklo 10V 20V 30V Ti C Sklo

Obr. 11. Absorbance talinu a vinkulinu produkované butikami Saos-2 na nanotubovych
vzorcich 10V, 20V, 30V, hladkém Ti_C a kontrolnim skle 7. den po nasazeni prepocitané
na mg proteinu. Data jsou vyjadiena jako aritmeticky pramér + S.E.M. Nad sloupci
v grafech jsou oznacené vzorky, které¢ jsou v porovnani s hodnostou daného sloupce
statisticky vyznamné (vyraz ,,vs a ndzev vzorku®). Za statisticky vyznamné byly

povazovany hodnoty s hladinou vyznamnosti p < 0,05.

ELISA kolagenu I tj. ¢asného markeru osteogenni diferenciace ukazala nejvyssi
koncentrace na nanotubach 10V, 20V, 30V, tyto hodnoty zacaly vyrazné klesat
na hladkém Ti_C a kontrolnim skle (Obr. 12A). Na nanotubovych vzorcich klesala
primérnd hodnota od 10V az k 30V, ale tyto rozdily koncentraci nebyly statisticky
vyznamné. Pokles hodnot byl vyrazngjs$i u méfeni koncentrace ALP, ktera byla nejvyssi
Vv bunikach na vzorcich 10V a 20V ve srovnani s koncentraci v buiikach na 30V a hladkém
(Obr. 12B). Koncentrace stiednédobého a pozdnich markerti osteogenni diferenciace
buné¢k ukazaly jesté vétsi tendenci klesat se zvySujicim se prumérem Ti-6Al-4V nanotub.
Koncentrace osteopontinu byla nejvyssi v buitkach na nanotubovém vzorku 10V
a nejnizsi na kontrolnim skle (Obr. 12C). Také koncentrace osteokalcinu byla vyrazné
niz§i na vzorku 30V vzorkim 20V a 10V a minimalni na hladkém Ti C
a kontrolnim skle (Obr. 12D). Kvantifikace vapniku pomoci Alizarin Red prokazala
zvySenou koncentraci vapniku v buiikdch na hladkém Ti C ve srovnani s kontrolnim
sklem, zatimco koncentrace vapniku bunék v nanotubovych vzorcich 10V, 20V, 30V byly
velmi podobné hodnoté na skle (Obr. 12E). Tyto vysledky ukazuji, ze koncentrace

adheznich proteint spiSe roste s v&t§im primeérem a tloustkou stény nanotub a naopak
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osteogenni diferenciace bun¢k je podporovana spise jemnéjsi nanostrukturou Ti-6Al-4V

nanotub, tedy vzorky 10V a 20V.
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Obr. 12. Absorbance proteint kolagenu I (A), ALP (B), osteopontinu (C), osteokalcinu
(D) a koncentrace vapniku (E) v lidskych osteoblastech Saos-2 na nanotubovych vzorcich
10V, 20V, 30V, hladkém Ti C a kontrolnim skle. Méfenou metodou ELISA (A-D)
a alizarinovym barvenim (E) 7. den po nasazeni. Data jsou vyjadiena jako aritmeticky

pramér + S.E.M. Nad sloupci v grafech jsou oznacené vzorky, které jsou v porovnani
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S hodnostou daného sloupce statisticky vyznamné. Za statisticky vyznamné byly

povazovany hodnoty s hladinou vyznamnosti p < 0,05.

9.2 Material s modifikaci pomoci nastriku HA, FA, TCP

9.2.1 Poéet a viabilita bunék

Iniciélni adheze lidskych osteoblastii Saos-2 byla posuzovéna na vzorcich FA
a HA anezdvisle na nich na vzorku TCP. Jako kontrola pro vSechny vzorky slouZzilo kryci
sklo. Inicidlni adheze bunék Saos-2 byla prvni den po nasazeni nejvyssi na kontrolnim
sklu a vzorku FA. Na vzorku HA bunky adherovaly ve vyrazné nizsi denzité (Obr. 13A).
Pocatecni adheze osteoblastli na titanu s vrstvou TCP byla v porovnani s kontrolnim
sklem vyssi (Obr. 13B). Zivotaschopnost bun&k byla na viech materialech vysoka. Tieti
den po nasazeni byla hustota bun¢k na vzorcich FA a HA niz$i nez na kontrolnim skle
(Obr. 13C). Na materialu TCP byla zaznamenana vyrazné nizSi denzita bunck
pfi soucasné vysoké viabilité osteoblasti (Obr. 13D). Sedmy den byla nejvyssi hustota
Saos-2 pozorovéana na kontrolnim skle a na vzorku FA. Viabilita bunék zna¢né poklesla
a to zejména na materidlu HA (Obr. 13E). Po sedmidenni kultivaci bun€k na materidlu

TCP byla zaznamenédna extrémné nizka hustota bun¢k a nizké procento zivych bunék

V porovnani s kontrolnim sklem, coZ nasvédcuje tomu, Ze je material TCP toxicky

(Obr. 13F).
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Obr. 13. Hustota a zivotaschopnost (v %) lidskych osteoblasti linie Saos-2 na materialu
FA, HA a kontrolnim krycim sklu prvni (A), tfeti (C) a sedmy (E) den po nasazeni.
Hustota a zivotaschopnost bun¢k Saos-2 na titanu s vrstvou TCP a kontrolnim krycim
sklu prvni (B), tfeti (D) a sedmy (F) den po nasazeni. Jednotlivé hodnoty jsou vyjadieny
jako aritmeticky pramér + S.E.M. Nad sloupci v grafech jsou oznacené vzorky, které jsou
Vv porovnani s hodnostou daného sloupce statisticky vyznamné (vyraz ,,vs a nazev

vzorku®). Za statisticky vyznamné byly povazovany hodnoty s hladinou vyznamnosti

p < 0,05.
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9.2.2 Imunofluorescenéni barveni markeru osteogenni diferenciace

Prostfednictvim imunofluorescenéniho barveni byly v lidskych osteoblastech
Saos-2 oznaCeny zakladni markery osteogenni diferenciace tj. kolagen I, ALP,
osteopontin a osteokalcin 7. den po nasazeni. Na Obr. 14 lze pozorovat jednotlivé
diferenciacni markery v bunikach na materialu FA a kontrolnim skle. Barveni prokézalo
vysokou produkci proteinu ALP a osteopontinu u bunék na materialu FA nez na skle,
naopak rozprostfeni jednotlivych bunék Saos-2 bylo lep$i na kontrolnim skle.
Na materialu HA nebyly buniky po nabarveni nalezeny. Z vySe uvedenych vysledku je
patrné, Ze kontrolni sklo podporuje zejména adhezi a rist bun¢k, zatimco vzorek FA
podporuje vice jejich osteogenni diferenciaci. Po imunofluorescencnim barveni bunék
rostoucich na materidlu TCP a kontrolnim skle byl pozorovany signal na markery ALP,
osteopontin a osteokalcin pouze v burikach rostoucich na kontrolnim skle. Na vzorku TCP
nabyl detekovdn Zadny pozitivni signal na buiiky, fluorescenéné obarven byl pouze
material samotny. Buiniky na TCP byly pravdépodobné poskozeny toxicitou materiadlu
(Obr. 15). Vzorek TCP podporuje inicialni adhezi bungk, ale od 3. dne inhibuje jejich
proliferaci a jevi se pro osteoblasty jako toxicky. Vzhledem k mozné toxicité materiald

nebyly vzorky déle hodnoceny.

FA Sklo
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Obr. 14. Imunofluorescen¢ni barveni kolagenu I (A), ALP (B) osteopontinu (C)

a osteokalcinu (D) v lidskych osteoblastech Saos-2 7. den po jejich nasazeni na material
FA a kontrolni sklo. Konfokalni mikroskop Leica SP2, objektiv x 63, zoom x 2.
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TCP Sklo

Obr. 15. Imunofluorescen¢ni barveni ALP (A), osteopontinu (B) a osteokalcinu (C)
Vv lidkych osteoblastech Saos-2 7. den po jejich nasazeni na material TCP a kontrolni sklo.

Konfokalni mikroskop Leica SP2, objektiv x 63, zoom x 2.
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10. Diskuze

10.1 Material s modifikaci pomoci nanotub

Titan mé vynikajici mechanické vlastnosti, je pevny, odolny vuci korozi
a biokompatibilni s lidskym té€lem (Geetha et al. 2009). Topografie kovovych implantatt
hraje velmi dulezitou roli pii osteointegraci implantati do kosti. Lidské osteoblasty
pozitivné reaguji na nanostrukturované povrchy jako jsou napf. nanotuby (Zhao et al.
2007). Anodickou oxidaci byla pfipravena nanotubuldrni struktura povrchu vzorkl
ze slitiny Ti-6A-4V. Morfologie a velikost nanotub zavisi na podminkach anodizace.
Velikost nanotub by méla byt podobna velikosti kostniho apatitu, ktery je tvofen 10 az 20
nm dlouhymi a 2-3 nm Sirokymi platy (Weiner a Wagner 1998), nebo velikosti vlaken
kolagen I, které jsou 200 nm dlouhé a 2-3 nm $iroké (Kane a Ma 2013). Je obecn¢ znamo,
7ze chemické slozeni, drsnost a nanostruktura povrchu ovliviiuje adhezi bunck
na material. Pro hodnoceni adheze bunék na nami studovany material byla pro in vitro
pokusy pouzita bufikova populace osteoblasti Saos-2. Buiiky Saos-2 byly puvodné
derivovany z primarniho osteosarkomu 11leté divky bélosského ptvodu v roce 1973.
Jedna se o adherentni linii, ktera zcela postrada gen p53 (Fogh et al. 1977). Tyto bunky
byly nasazeny na nanotubové vzorky 10V, 20V, 30V ze slitiny Ti-6Al-4V a hladky
vzorek bez nanotub Ti C. Jako kontrolni material bylo pouzito kryci sklo. Tloustka
nanotubové vrstvy se pohybovala od 200 nm pro 10V, az po cca 700 nm pro 30V
a pramér nanotub byl 18 + 4 nm pro 10V, 43 + 10 nm pro 20V a 79 &= 32 nm pro vzorek
30V. Inicialni adheze osteoblastil na vzorcich 10V, 20V a 30V byla prvni den po nasazeni
niz8i nez na hladkych povrsich. Treti den po nasazeni byla hustota bun¢k na vSech
vzorcich podobnd a nebyla zaznamenana zadna vyraznd odchylka. Sedmy den byla
pozorovana snizend denzita bunék na vzorku 20V v porovnanim s hladkym Ti_C.
povrchu relativn€ nova, existuje n€kolik studii zabyvajicich vlivem této tpravy povrchu
na bunky osteoblastt. Studie Solar et al. (2015) nezaznamenala zadny vliv nanocastic
0 velikosti 1-100 nm na inicialni adhezi osteoblastii linie MG-63. Naopak mysi linie
MC3T3-E1 preferen¢né adherovala na nanotuby narostlé na slitiné Ti-Zr a exprimovala
integriny specifické pro kolagen (a2) a fibronektin (a5) po 4 a 24 hod v porovnanim

s hladkym a leptanym materialem (Sista et al. 2013). Tvrzeni, Ze nanotuby podporuji rist
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a adhezi bun¢k na material, podporuji i Oh et al. (2006), ktefi se ve své praci zabyvali
vlivem TiO2 nanotub na rast mysich bunék MC3T3-E1l. Jejich vysledky ukazuji,
Zze nanotuby zna¢né meéni topografii materialu, ktery diky nim podporuje adhezi
a rozprostfeni bunék. Pfitomnost nanotub vyvolala vyrazné zrychleni tempa ristu
osteoblastii az o 300 — 400 % v porovnani s rychlosti riistu bun¢k na ¢istém titanu, coz
bylo pravdépodobné zptisobeno pravé zménou topografie povrchu materialu a zvétSenou

plochou pro adhezi bun¢k (Oh et al. 2006).

Topografie povrchu materialu, jako je velikost a primér nanotub, ma vliv
na adhezi a rust bunék. Veliky primér samotnych nanotub (napi. 100 nm) nebo Siroké
mezery mezi jednotlivymi nanotubami neumoziuji vazbu bunika-materidl pomoci
integrinovych receptort, tvorbu fokalnich adheznich plakli a naslednou bunécnou
signalizaci (Park et al. 2007; Yu et al. 2010). Vazba bunka-material pomoci buné¢nych
integrinovych receptori je zprostfedkovana adsorpci specifickych proteinli
(napt. vitronektin, fibronektin) na povrch materialu z biologickych tekutin. Nicméné tyto
proteiny na povrchu nanotub s velikym primérem adsorbuji jen fidce v dusledku
piitomnosti velikych mezer (Brammer et al. 2009). Z mnoha studii tak vyplyva,
ze adheze bunék na materidl klesd s rostoucim primeérem nanotub. Napiiklad lidské
osteoblasty dosahovaly nejvySsi hustoty na nanotubdch s vnitinim primérem 15 nm
V porovnanim s hladkym materidlem bez pfitomnosti nanotubularni struktury a hustota
bun¢k na nanotubach s primérem 20, 30, 50, 70 a 100 nm vyrazné klesala. Také
rozprostieni filopodii a produkce fibronektinu v primarnich lidskych osteoblastech byla
vy$$i na vzorku s 15 nm nanotubami nez na nanotubédch s vnitinim primérem 100 nm
(Park et al. 2009). Podobné tomu bylo u Ti vzorkd s TiO2 nanotubami o priméru 30 nm,
které podporovaly adhezi mySich preosteoblasti MC3T3-E1 nejvice, zatimco véEtsi
praméry nanotub (70-100 nm) mély na bunky spiSe negativni vliv (Brammer et al. 2009).
V této praci byl priimér nanotub na vzorcich 18 + 4 nm pro 10V, 43 £ 10 nm pro 20V
a 79 £ 32 nm pro 30V vhodny pro integriny zprosttedkovanou adhezi bunék Saos-2
a tvorbu fokalnich adheznich plakli. Pro integriny je optimalni velikost povrchu
10 nm a fokéalni adhezni plaky jsou tvofeny mezi povrchem materidlu a buikou,
kde idealni vzdalenost mezi materidlem a bunéénou membranou je 15 nm (Anselme et al.
2010). V souladu s touto skute¢nosti, v této praci maji osteoblasty Saos-2 na vSech

vzorcich s nanotubami dobie vyvinuté fokalni adheze (Obr. 9).
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Ackoliv inicialni adheze bunék Saos-2 na nanostruktute byla prvni den po nasazeni nizsi
nez na skle, buniky rostly relativné rychle a 7. den byla jejich hustota podobna
jako na hladkém Ti C a dokonce vy$$i nez na kontrolnim skle s viabilitou 95 %
a vice (Obr. 7C).

Adheze bun¢k na studovany material mize byt také hodnocena stanovenim
koncentrace a distribuce markerti bunééné adheze jako je vinkulin a talin. Koncentrace
téchto proteint byla v této praci métena pomoci imunofluorescen¢niho barveni a metodou
ELISA. Z vysledki vyplyva, Zze koncentrace téchto markeri roste se zvySujicim
se prumérem nanotub. Podobné tomu bylo i na vzorcich s 80 nm nanotubami, kde byla
intenzita vinkulinu v mysich C3H10T1/2 osteogennich buiikach vyssi nez u 30 nm
nanotub ¢i lesténych a leptanych povrchii (Peng et al. 2013). Tento vysledek je v souladu
s uvedenymi vysledky Vv této diplomové praci, ze nejvyssi imunofluorescence vinkulinu
byla na vzorku 30V se stiednim primérem nanotub 79 + 32 nm (Obr. 8B). Vinkulin je
klicovy fokalni adhezni protein, ktery stabilizuje talin-integrin komplex a zvysuje tak
bunécnou adheze. Buniky mohou stabiln¢ adherovat na povrch materialu a aktivovat
expresi vinkulinu. Proto mize exprese vinkulinu v buiikach na implantatu do jisté miry

odrazet silu adheze (Peng et al. 2013).

Pfi testovani vlivu materidlu s nanotubularni strukturou na osteogenni diferenciaci
osteoblastii linie Saos-2 byla meétfena koncentrace vybranych markert, které jsou
pro osteogenni diferenciaci bunék typické. Mezi tyto markery patii kolagen | a ALP jako
ukazatel¢ casné diferenciace bunck, osteopontin jako tzv. stfednédoby marker
a osteokalcin jako pozdni marker osteogenni diferenciace. Dal$im pozdnim ukazatelem
byla koncentrace vapniku stanovena barvenim Alizarin Red. Nejvyssi koncentrace
kolagenu I, ALP a osteopontinu 7. den po nasazeni byla v bunkach rostoucich na vzorku
10V a nejvyssi koncentrace osteokalcinu byla na nanotubovém vzorku 20V. Z téchto
vysledkl vyplyva opacné tvrzeni, nez tomu bylo u adheznich proteinti (tj, Ze s rostoucim
primérem nanotub rostla koncentrace proteini). Osteogenni diferenciace buné&k
je podporovana spiSe mensimi praméry nanotub (tj. vzorky 10V a 20V). Podobné tomu
bylo i ve studii, kde byly pouzity TiO2 nanotuby o praméru 15, 20, 30, 70 a 100 nm.
Ukladani vapniku a produkce osteokalcinu v primarnich lidskych osteoblastech byla vyssi
na TiO2 nanotubach o priméru 15 nm nez na nanotubach o priaméru 20, 30, 70

nebo 100 nm (Park et al. 2009). Také mysi preosteoblasty MC3T3-E1 rostouci na TiO>
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nanotubach vykazovaly lepsi adhezi, mineralizaci a aktivitu ALP na nanotubach s niz§im
primérem (20-70 nm) a naopak na nanotubach o priméru 100-120 nm doslo k tézkému
poskozeni bunék (Yu et al. 2010). Nicméné n¢které studie uvadéji uplné opacné vysledky
a to, ze osteogenni diferenciace se zvySuje s rostoucim primérem nanotub. Nanotuby
S malym primérem 30 nm sice podporovaly adhezi lidskych mezenchymalnich bunék,
ale bez znatelné diferenciace. Naopak koncentrace osteopontinu a osteokalcinu byly
nejvyssi v bunkach rostoucich na nanotubach o priméru 100 nm (Oh et al. 2009).
Podobné vysledky zaznamenali i Brammer et al. (2009) u mySich MC3T3-El
kultivovanych na TiO2 nanotubovych vrstvach. Bunky nejvice adherovaly na nanotuby
o priméru 30 nm, zatimco nanotuby s vy$§im pramérem 70-100 nm sice vyvolaly nizsi
hustotu bunék, nicméné koncentrace a aktivita ALP u nich byla vyss§i neZz u bunék
na 30 nm nanotubach (Brammer et al. 2009). Dalsi studie na TiO2 nanotubach o priméru
50, 70 a 100 nm ukazala, ze 70 nm nanotuby byly optimalni pro osteogenni diferenciaci
lidskych kmenovych bunék odvozenych z tukové tkané. Kromé toho pozorovali, ze TiO:
nanotuby podporovaly osteogenni diferenciaci kmenovych bunék upregulaci trovné
methylace histonu H3 na lysinu 4 v promotorové oblasti osteogenniho genu Runx2
a osteokalcinu tim, ze inhibovaly specifickou demethylazu RBP2 (retinol vazajici
protein 2) (Lv et al. 2015). V této praci byla intenzita osteokalcinu nejvyssi v burikach
rostoucich na vzorcich 20V a 30V tj. na nanotubach o priméru 43 + 10 nm a 79 + 32 nm,

coz zahrnuje optimalni praimér 70 nm uvedeny V praci Lv et al. (2015).

10.2 Material s modifikaci pomoci nastfiku HA, FA a TCP

vvvvvv

zejména z hlediska adheze bun€k k materialu. Pro spravnou osteointegraci implantatu
do kosti, musi byt material dokonale akceptovan lidskym organismem. Toto vhojeni
do kosti miize byt zlepSeno povrchovou modifikaci, ktera bude v kontaktu s lidskou tkani
(Dubious et al. 1999; Lavos-Valereto et al. 2001). Hydroxyapatit se pouziva
K povlakovani materiald zejména diky jeho biokompatibilité, nebot’ je soucasti
anorganické kostni tkané. Samotné krystaly HA nemohou byt vyuzity k vyrobé
implantatu, protoze jsou velmi kiehké. Nicméné nékolik studii prokazalo, zZe material
s HA nastiikem se rychleji osteointegruje, usnadnuje adhezi osteoblastti a tim umoznuje
ptimy kontakt s kosti ve srovnani s nepovlakovanymi implantaty (Baltag et al. 2006).
Nejbeznéjsi formou nanaSeni hydroxyapatitu na material jsou nastfiky pomoci plazmy.

48



Tento zplsob dosahuje vybornych klinickych vysledkii. Nicméné béhem tohoto procesu
vlivem vysoké teploty mize dojit ke strukturdlnim zménam samotného HA a prave
udrZeni dlouhodobé stability HA nastiiku je stale velkym problémem (Lai et al. 2002).
Vzhledem k resorpci HA v biologickém prostiedi miize dochazet k pozvolnému rozpadu
povlaku a ztrat€¢ mechanickych vlastnosti, coz muize vést ke ztraté pevné fixace
mezi implantatem a okolni kostni tkani (Sun et al. 2001). Pro stabilitu HA
se do chemickych nastiika zacal ptidavat fluor, ktery se vyznacuje nizkou rozpustnosti
a odolnosti vici kyselinam. Nekolik studii prokazalo vétsi stabilitu materialu
s fluorapatitovym nastfikem. Napiiklad fluorapatit (FA) implantovany do kozich
stehennich kosti nevykazoval po 12 a 25 tydnech Zadnou degradaci v porovnanim
s ¢aste¢nou resorpci HA (Dhert et al. 1991). V této diplomové praci byla hodnocena
inicialni adheze lidskych osteoblastl linie Saos-2 rostoucich na materialu modifikovaném
pomoci nastiiki hydroxyapatitu, fluorapatitu a trikalciumfosfatu. Kontrolou pro vsechny
vzorky bylo kryci sklo. Na jednotlivych vzorcich byly provedeny testy cytokompatibility
hodnotici vliv téchto materidli na rist, adhezi a osteogenni diferenciaci bunék.
Pro spravnou bunéénou odpoveéd’ na material s HA nastiikem je dilezité optimalizovat
velikost a koncentraci HA c¢astic (Filova et al. 2014). Vlastnosti HA ¢astic jsou dany
zptisobem pfipravy, tvarem, velikosti a drsnosti. Mensi Castice v fadech nanometrt jsou
vice resorbovany nez mikrocastice (Ignjatovic et al. 2010). Velikost ¢astic ma vliv také
na adsorpci proteini ze séra kultivaéniho média ¢i t€lnich tekutin. Dos Santos et al. (2008)
zjistili, Ze adsorpce proteinti albumin a fibronektin na HA povrch s ¢asticemi o velikosti
32 + 6 nm byla vyssi, nez tomu bylo u B-TCP, kde byla velikosti ¢astic 142 + 24 nm.
Nicméné ucinek syntetického hydroxyapatitu na chovani bun¢k neni zcela jasny,
hydroxyapatit byva interpretovan jako biokompatibilni i cytotoxicky (Filova et al. 2014).
Zaroven 1 materidly, na které je HA nanaSen, mohou na builky ptlisobit pozitivné
i negativné. V této praci byly pro HA nastfiky pouzity materialy ze slitiny Ti-6Al-4V,
ktera se vSeobecné vyznaCuje vysokou biokompatibilitou. Rozdilné plsobeni HA
kompozitll na bunky lze vysvétlit tim, ze sypky HA je obvykle homogenné rozptylen
Vv celém zakladnim materidlu, z n€hoZ je kompozit vyroben. Proto podstatna ¢ast HA tak
neni v pfimém kontaktu s buikami a do kontaktu s nimi se dostane pouze po rozpusténi
v kultiva¢nim médiu nebo v krvi (Filova et al. 2014). V této studii byla inicialni adheze
lidskych osteoblastii Saos-2 prvni den po nasazeni nejvyssi na kontrolnim sklu a vzorku

FA. Zaroven pocatecni adheze bun€k na vzorku s TCP byla v porovnani s kontrolnim
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sklem vyssi. VSechny bunky vykazovaly vysokou zivotaschopnost. Adheze lidskych
osteoblastii je obvykle rozdélena do nékolika krokl, které ptredchazeji proliferaci.
Pocate¢ni faze zac¢ind v momenté, kdy jsou bunky nasazeny na biomaterial in vitro
nebo kdyz ptijdou do styku s implantatem in vivo a na povrch materialu jsou adsorbovany
specifické proteiny (fibronektin, vitronektin) ze séra kultivaéniho média ¢i z télnich
tekutin. Poté dochazi ke kontaktu bun¢k s materidlem pies naadsorbované proteiny,
ve stejném momenté dochazi k expresi cytoskeletalnich proteind (talin, vinkulin)
a integrinovych receptori. V tieti fazi dochazi ke shlukovani integrinovych receptort
na membranég, reorganizaci cytoskeletu a aktivhimu rozprostfeni bunék na povrchu
materialu. Obecné plati, ze kvalitni adheze urcuje dalsi chovani bunék. Proto hodnoceni
adheze hraje dilezitou roli v ur€ovani biokompatibility studovaného materialu (Anselme
et al. 2010). Nékolik dalich studii prokazalo, ze modifikace riznych umélych materialt
pomoci HA/FAI/TCP zlepsuje rust bunék. Naptiklad lidské osteoblasty kultivované
na kompozitu HA/polyethylen vykazovaly vysokou proliferaci a diferenciaci a rychlou
organizaci svého cytoskeletu (Di Silvio et al. 2002). Stejné tak i ve studii Huang et al.
(1997) pozorovali vyssi adhezi a naslednou proliferaci bunék na HA/polyethylen
kompozitu nez na ¢istém polyethylenu. Podobné také adherovaly osteoblasty linie
OSTEO-1 na HA potazeny material ze slitiny Ti-6Al-7Nb. Krom¢é adheze vykazovaly
osteoblasty vynikajici rast, proliferaci a viabilitu béhem celého testovaciho obdobi
(Lavos-Valereto et al. 2001). Pozitivni vliv HA ¢astic na adhezi a rist bunék Ize vysvétlit
predevsim tim, ze HA Castice méni topografii povrchu materialu. Dochézi tak ke zlepSeni
adsorpce adheznich proteint ze séra kultivacniho média na material, coz upeviuje adhezi
bun¢k (Gloria et al. 2013). V této praci, sedmy den po nasazeni byla nejvys$si hustota
Saos-2 pozorovéana na kontrolnim skle a na vzorku FA. Viabilita bunék znacné poklesla
a to zejména na materialu HA. Podobné tomu bylo tak i u bunék rostoucich na materialu
TCP, kde byla zaznamenana extrémné nizka hustota bun¢k a nizké procento zivych bunék
Vv porovnani s kontrolnim sklem. Tato skutecnost lze vysvétlit moZznou cytotoxicitou
hydroxyapatitu. Biokompatibilita ¢i cytotoxicita HA ¢astic zavisi na jejich krystalinité
a koncentraci. Ve studii Qinga et al. (2012) bylo zjisténo, Ze koncentrace HA nanocastic
v rozsahu 100 az 500 pg/ml snizila rist a Zivotaschopnost bunék linie MG-63. Bunky
rostouci na materialu s koncentraci ¢astic 100 pg/ml obsahovaly nanoc¢astice HA ve svych

lysozomech a koncentrace ¢astic 250 pg/ml a vyssi vyvolavaly u bunék apoptoézu (Qing

vrwe
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uvoltiovanim Ca®* iontfl, o nichZ je znamo, e maji negativni i¢inek na osteoblasty
in vitro (Hoppe et al. 2011). Naopak pfidanim fluoru do HA se stabilizuje nanaSeny
povlak a nedochazi k jeho uvoliiovani do okolniho prostiedi. Vliv fluorapatitu
na osteoblasty zkoumali také Liu et al. (2010), kteti zaznamenali vysokou inicialni adhezi
osteoblastii linie MG-63 zejména na materidlu s usporadanymi casticemi FA. Oba
materidly s uspofddanymi i neuspofadanymi casticemi FA vSak vykazovaly vysokou
biokompatibitu. Analyza bun€k pritokovou cytometrii ukazala témét 0 % bunécnou
apoptozu na obou povrsich (Liu et al. 2010). Podobné tomu bylo tak i u primarnich
lidskych osteoblastli rostoucich na materialu s nasttikem FA a HA. Po 24 hod nebyly
mezi bunkami zadné statistické rozdily, nicméné po 7 dnech kultivace vykazovaly
osteoblasty vyssi proliferaci zejména na 40 % FA materialu oproti 100 % HA (Bhadang
et al. 2010).

V dalSich pokusech byl hodnocen vliv vzorkii FA, HA a TCP na osteogenni
diferenciaci bun€k Saos-2. Opét byly imunofluorescencné hodnoceny vybrané markery
tj. kolagen I, ALP, osteopontin a osteokalcin 7. den po nasazeni. Po obarveni bunék
rostoucich na materidlu TCP a kontrolnim skle byl pozorovan imunofluorescen¢ni signal
na markery ALP, osteopontin a osteokalcin pouze v bunkach na skle. Na vzorku TCP
nebyl detekovdn Zadny pozitivni signal na buiiky, fluorescenéné byl obarven pouze
material samotny. Vzorek TCP sice podporuje inicidlni adhezi buné¢k, ale od 3. dne
inhibuje jejich proliferaci a jevi se pro lidské osteoblasty jako toxicky.
Z imunofluorescen¢niho barveni lze vidét vysokou produkci proteinu ALP a osteopontinu
Vv buiikach rostoucich na materidlu FA v porovnani s kontrolnim sklem. Naopak lepsi
rozprostieni jednotlivych bunék Saos-2 bylo na skle. Na materialu s HA nasttikem nebyly
buniky po nabarveni nalezeny. Lze tedy fici, ze kontrolni sklo podporuje zejména adhezi
a rust osteoblastli linie Saos-2, zatimco material s FA nastfikem podporuje spise jejich
naslednou osteogenni diferenciaci. Naopak tomu bylo u bunék MG-63, kde byla exprese
osteokalcinu v porovnani se sklem stejna anebo dokonce niz$i. Buniky si na materialu
s fluorohydroxyapatitem sice zachovaly zivotni funkce, ale jejich schopnost
se diferencovat byla omezena (Montanaro et al. 2002). N¢ktefi autofi se domnivaji,
Ze niz§i exprese osteokalcinu muze souviset s nizkou hladinou extra-hepatického
vitaminu K v médiu (Price et al. 1997). Podobné vysledky jako v této praci byly
zaznamenany i ve studii Bhadanga et al. (2010). Nejvyssi koncentrace osteokalcinu

produkovaly osteoblasty rostouci na vzorku FA v porovnanim s HA vzorkem
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¢i kontrolou, kterou zde predstavoval dentin (Bhadang et al. 2010). Vyssi exprese
zejména osteokalcinu je velice zaddouci. Osteokalcin hraje dtilezitou roli v procesu
mineralizace kostni tkan€, coz napomaha osteointegraci implantatu (Liu et al. 1994).
Nekteré predchozi studie ukazaly, Ze FA povlaky s vhodnou koncentraci fluoridovych
iontlh umoziuji rychlejsi osteointegraci materidlu do kosti nez materidly s ¢istym HA
(Kim et al. 2004). Vysoka exprese osteokalcinu byla také v bunikach MG-63 rostoucich
na kovovém materialu modifikovaném FA v porovnanim s hladkou kontrolou. I pfesto,
ze po 3 dnech kultivace byl pocet bun¢k vyssi na hladkém povrchu. Nicméné inicidlni
adheze vétsiho poctu bunék nemusi nutné vést k rychlejsi a kvalitn€jsi osteogenni
diferenciaci bun¢k (Liu et al. 2010). K podobnému zavéru Ize dojit i z vysledki z této
diplomové prace, kdy pocet bunck prvni, tfeti i sedmy den byl nejvyssi na kontrolnim
skle. Ale naopak material s nastiikem FA podporuje lepsi osteogenni diferenciaci
osteoblastii Saos-2, coz je zde vyjadieno zejména imunofluorescencnim barvenim

osteogennich markertt ALP a osteopontinu.
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11. Zavér

V této praci byla hodnocena biokompatibilita materiali se dvéma raznymi
upravami povrchu. Prvni z nich byla modifikace povrchu pomoci Ti-6Al-4V nanotub
ptipravené anodickou oxidaci v pfitomnosti elektrolytt obsahujicich fluoridové ionty
pii 10V, 20V a 30V. Druhym materialem byly 3 typy vzorki ze slitiny Ti-6Al-4V pokryté
plazmovym nastiikem hydroxyapatitu (HA), fluorapatitu (FA) a trikalciumfosfatu (TCP).
Vsechny vzorky byly hodnoceny in vitro s lidskymi osteoblasty linie Saos-2. Na zakladé
provedenych experimentl 1ze fici, Ze inicidlni adheze a proliferace bunék byla
na nanotubovych vzorcich podobna bez ohledu na praimér a velikost nanotub béhem celé
sedmidenni kultivace. Rozdily se projevily pifi imunofluorescen¢nim barveni markert
bunécné adheze a diferenciace. V bunkach rostoucich na vzorku 30V byla vysoka
koncentrace fokalnich adheznich proteint talinu a vinkulinu, na druhé stran¢ vzorky 10V
a 20V spiSe podporuji osteogenni diferenciaci bun€k. To se projevilo zvySenou
koncentraci ¢asnych ¢i pozdnich markeri tj. kolagenu I, ALP a osteokalcinu v porovnani
se vzorkem 30V ¢i hladkym Ti C bez nanotub. Podobné byla hodnocena
1 biokompatibilita vzorkd s nastiikem HA, FA a TCP. Inicidlni adheze osteoblastl
Saos-2 zde byla nejvyssi na kontrolnim skle a vzorku FA a zaroven pocatecni adheze
bun¢k na TCP byla vys$si nez na skle. V prib&hu sedmidenni kultivace se ale pocet bunék
snizil a jejich zivotaschopnost zna¢né poklesla. Sedmy den byla nejvyssi hustota bunék
na kontrolnim skle a FA, nizka hustota a viabilita buné¢k byla na materialu HA a TCP
v porovnani s kontrolou. Imunofluorescen¢ni barveni ukazalo vyss§i produkci proteinu
ALP a osteopontinu v bunkach rostoucich na FA v porovnani s kontrolnim sklem. Byl
to také jediny material s nastfikem, kde byl po obarveni detekovan néjaky pozitivni signal
na buiiky. Vzorky TCP a HA sice podporuji inicidlni adhezi bunék, nicméné od 3. dne
inhibuji jejich proliferaci a jevi se pro lidské osteoblasty jako toxické. Lze tedy fici,
ze kontrolni sklo podporuje zejména adhezi a rist bun€k, zatimco material s FA néstiikem
podporuje spiSe jejich néslednou osteogenni diferenciaci. Na zaklad¢ jednotlivych
vysledki 1ze usoudit, ze Ti-6Al-4V nanotuby jsou slibnéj$i modifikaci nez HA nastfiky,
nicmén¢ ob¢ povrchové Upravy je nutno dale vyvijet a testovat jejich biokompatilibitu

pro potencionalni vyuZiti v klinické praxi.
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