
Univerzita Karlova 
3. lékařská fakulta 

 
 
 
 
  
 
 
 
 

 
 
 
 
 

Dizertační práce 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Praha, 2020                                       Ing. Roman Matějka 
 
 



1 
 

Univerzita Karlova 
3. lékařská fakulta 

 
 

  
 
 
 

Dizertační práce 
 
 
 

Autonomní systém pro udržení biofyzikálních podmínek potřebných pro kultivaci 

biologických kultur in vitro 

V aplikaci pro kardiovaskulární náhrady 

 

 

Autonomous system for maintaining the biophysical conditions required for culturing 

biological cultures in vitro 

In application for cardiovascular replacements 

 
 
 

Školitel: prof. MUDr. Jozef Rosina, Ph.D., MBA 



2 
 

 
 
 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Prohlášení: 

Prohlašuji, že jsem závěrečnou práci zpracoval/a samostatně a že jsem řádně uvedl a citoval 

všechny použité prameny a literaturu. Současně prohlašuji, že práce nebyla využita 

k získání jiného nebo stejného titulu 

Souhlasím s trvalým uložením elektronické verze mé práce v databázi systému 

meziuniverzitního projektu Theses.cz za účelem soustavné kontroly podobnosti 

kvalifikačních prací. 

V Praze, 10.8.2020 

      Ing. Roman Matějka 

       



3 
 

 

Identifikační záznam: 

Pro tvorbu identifikačního záznamu se řiďte normami ČSN ISO 690 a ČSN ISO 690-2. 

MATĚJKA, Roman. Autonomní systém pro udržení biofyzikálních podmínek potřebných 

pro kultivaci biologických kultur in vitro. [Autonomous system for maintaining the 

biophysical conditions required for culturing biological cultures in vitro]. Praha, 2020. 81 

s, 11 příl. Dizertační práce. Univerzita Karlova, 3. lékařská fakulta, Ústav lékařské 

biofyziky a lékařské informatiky. Vedoucí práce Rosina, Jozef. 

Klíčová slova: Bioreaktory, decelularizace, dynamické kultivační systémy, 

kardiovaskulární náhrady, kompresní namáhání, rekolonizace buňkami, smykové napětí  

Keywords: Bioreactors, decellularization, dynamic culture systems, cardiovascular 

replacements, compressive stress, cell recolonization, shear stress 

 

 

 

 

 

 

 

 



4 
 

Poděkování 
 

Rád bych poděkoval svému školiteli prof. MUDr. Jozefu Rosinovi, Ph.D., MBA. za jeho 

vedení a pomoc při realizaci dizertační práce.  

Dále bych rád poděkoval prof. Ing. Peteru Kneppovi, DrSc. za možnost realizace 

technických řešeni v laboratořích Fakulty biomedicínského inženýrství, ČVUT v Praze, 

a doc. MUDr. Lucii Bačákové, CSc. za její cenné rady v oblasti tkáňového inženýrství a 

možnost realizace buněčných experimentů na odd. Biomateriálů a tkáňového inženýrství, 

Fyziologického ústavu AV ČR, v.v.i.. 

Velmi rád bych též poděkoval své přítelkyni Janě, za podporu a trpělivost v průběhu mého 

studia a realizace této práce. 

 

Tato vznikla za podpory projektů Ministerstva zdravotnictví ČR s reg. č. 15-29153A, 

NV18-02-00422 a NV19-02-00068, dále projektu GAUK 637712 a projektu 

„BIOCEV“ CZ.1.05/1.1.00/02.0109.   



5 
 

Abstrakt 
Kardiovaskulární onemocnění patří celosvětově mezi hlavní příčiny úmrtí. Operační 

techniky, zahrnující přemostění, nahrazení nebo plastiku poškozené tkáně, potřebují 

vhodné štěpy pro tyto operace. Ideálním zdrojem jsou autologně získané štepy, které však 

vyžadují další invazivní přístup a není jich dostatek nebo nevyhovují z hlediska anatomie. 

Alogenní štěpy ze zemřelých dárců nejsou ihned k dispozici pro akutní zásahy. Syntetické 

náhrady vykazují dobré výsledky u velkých tepen, ovšem v pro náhradu cév malého 

průměru dochází k jejich restenózám a mnohdy vyžadují další reoperaci. Využití metod 

tkáňového inženýrství pro modifikaci těchto náhrad osídlením pomocí buněk může 

poskytnou lepší výsledky. Dále decelularizované xenogenní tkáně jsou slibné matrice pro 

vývoj tkáňově upravených kardiovaskulárních štěpů. Díky decelularizaci je 

minimalizován jejich imunogenní komplex při zachování vhodné stavební struktury. 

V kombinaci s rekolonizací vhodnými buňkami za pomoci kultivačních bioreaktorů 

mohou vzniknout nové funkční kardiovaskulární náhrady. Klíčovými prvky při vytvoření 

kardiovaskulárních náhrad je endotelizace vnitřního lumenu. Vliv smykového napětí 

simulovaného v bioreaktoru má pozitivní vliv na modulaci růstu endotelu v kombinaci 

s vhodným substrátem. Buňky hladkého svalu zase vytváření mechanickou oporu a 

zajištuji vazokonstrikci a vazodilataci. Hydrodynamická stimulace tlakem a natažením 

podporuje proliferaci hladkého svalu, příp. diferenciaci kmenových a stromálních buněk 

do fenotypu hladkého svalu. V rámci práce byly vytvořeny systémy pro automatizovanou 

decelularizaci tkání a systémy pro dynamickou kultivaci buněk zajišťující stimulaci 

pomocí smykového napětí a cyklické tlakové stimulace. Tyto stimulace prokazatelně 

podporovaly fenotypickou maturaci buněk, jejich proliferaci a diferenciaci. Na základě 

výsledků byla vytvořena optimalizovaná procedura, jež využívala navržené technologie 

pro přípravu rekolonizovaných kardiovaskulárních záplat na bázi decelularizovaného 

prasečího a ovčího perikardu, jež byly osídleny autologními stromálními buňkami 

z tukové tkáně. Vlivem mechanické stimulace došlo k homogenní rekolonizaci 

decelularizované tkáně za 5 dní a byla nastartována diferenciace stromálních buněk 

směrem k hladkému svalu. Takto připravené záplaty byly implantovány na umělý defekt 

a. carotis. Po explantaci a histologické analýze bylo prokázáno, že u rekolonizovaných 

záplat vznikla nova endotelová vrstva již po 1 měsíci.  

Klíčová slova: Bioreaktory, decelularizace, dynamické kultivační systémy, 

kardiovaskulární náhrady, kompresní namáhání, rekolonizace buňkami, smykové napětí  
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Abstract 
Cardiovascular disease is one of the leading causes of death worldwide. Surgical 

techniques, including bridging, replacing, or plasticizing damaged tissue, need suitable 

grafts for these operations. The ideal source is autologously obtained grafts, which, 

however, require another invasive approach, and there are not enough of them, or they do 

not meet the optimal anatomical form. Allogeneic grafts from cadaveric donors are not 

immediately available for acute interventions. Synthetic replacements show good results 

in large arteries, but restenosis occurs in small diameter vessels and often require further 

reoperation. The use of tissue engineering methods to modify these replacements by cell 

colonization may provide their better patency. Furthermore, decellularized xenogeneic 

tissues are promising matrices for the development of tissue-engineered cardiovascular 

grafts. Due decellularization the immunogenic complex is minimized while maintaining 

a suitable building structure. In combination with recolonization with suitable cells using 

culture bioreactors, new functional cardiovascular replacements can be created. 

Endothelialization of the inner lumen is a crucial element in the formation of 

cardiovascular replacements. The effect of shear stress simulated in the bioreactor has a 

positive effect on the modulation of endothelial growth in combination with a suitable 

substrate. Smooth muscle cells, create mechanical support and provide vasoconstriction 

and vasodilation. Hydrodynamic stimulation by pressure and stretching supports the 

proliferation of smooth muscles, or differentiation of stem and stromal cells into a smooth 

muscle cell phenotype. These simulations have been shown to promote phenotypic cell 

maturation, proliferation and differentiation. Based on the results, an optimized procedure 

was created, which used the proposed technologies for the preparation of recolonized 

cardiovascular patches based on decellularized porcine and ovine pericardium, that were 

recollonized by autologous stromal cells from adipose tissue. Due to mechanical 

stimulation, decellularized tissue was homogeneously recolonized in 5 days and alo 

stromal cell differentiation towards smooth muscle was maintained. These prepared 

patches were implanted on an artificial defect of the carotid artery in animal model. After 

explantation and histological analysis, it was shown that a new endothelial layer formed 

in the recolonized patches after only 1 month. 

Keywords: Bioreactors, decellularization, dynamic culture systems, cardiovascular 

replacements, compressive stress, cell recolonization, shear stress 
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1 Úvod  
Okluzivní arteriální choroby, včetně ischemické choroby srdeční a periferních 

arteriálních onemocnění, patří mezi nejčastější příčiny úmrtí, jak v České republice, tak i 

celosvětově. Současné metody obnovení cévního zásobení do postižené tkáně spočívají v 

angioplastice, umístění stentu nebo přemostěním, tzv. bypassem. Autologní cévy, zvlášť 

vena saphena magna, arteria thoracica interna a arteria radialis představují standard pro 

náhradu cév malého průměru. V případě nemožnosti jejich použití (např. špatný stav cév 

pacienta) je možné také využít alogenní nebo xenogenní náhrady, popř. i náhrady 

z umělých materiálů. Takovéto štěpy vykazují uspokojivě dlouhodobé výsledky pro 

nahrazení tepen s velkým a středním průměrem, ale při aplikaci na cévy malého průměru, 

tj. menší než 6 mm, jako jsou koronární tepny, se zvyšuje riziko nežádoucích reakcí. Na 

poli tkáňového inženýrství se tak v současnosti vyvíjí buněčné náhrady založené na 

scaffoldech ze syntetického, příp. přírodního polymeru, v některých případech 

připravovaného z decelularizovaných tkání. Pro vytvoření kvalitní tkáně je nutné použití 

dynamických kultivačních systémů, jež zajišťují fyziologické podmínky pro proliferaci a 

diferenciaci buněk tvořících budoucí tkáň.  

1.1 Stavba cévní stěny 
Krevní cévy (tepny i žíly) se skládají ze tří hlavních soustředně uspořádaných vrstev, jež 

se označují tunica intima, tunica media a tunica adventitia (Obrázek 1). 

 

Obrázek 1 - Stavba cévní stěny (Blausen 2014) 
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Tunica intima tvoří vnitřní vrstvu cév. Obsahuje monovrstvu endoteliálních buněk, 

podepřenou vnitřní elastickou vrstvou. U zdravých krevních cév je vrstva endoteliálních 

buněk kontinuální a semipermeabilní (Belanger 1990). Hlavní význam endotelu spočívá 

v zabraňování srážení krve, zánětům a infekcím a zajišťování další signalizace z vnitřního 

lumenu cévy směrem k buňkám hladkého svalstva v tunica media (Beck a D'Amore 

1997). Endotelové buňky jsou podporovány tenkou vrstvou extracelulární hmoty zvanou 

endoteliální bazální membrána. Tato bazální membrána je bohatá na kolagen (Co) typu 

IV a laminin (LM) a obsahuje acelulární vrstvu nazývanou vnitřní elastická lamina 

(lamina elastica interna). Z hlediska samotné mechanické odolnosti tvoří tato část pouze 

minoritní podíl (Wagenseil a Mecham 2009). 

Tunica media je nejsilnější vrstva a obsahuje kontraktilní buňky hladkého svalstva cév 

(VSMC – Vascular Smooth Muscle Cells), které jsou zodpovědné za cévní tonus. VSMC 

jsou uspořádané do kruhu, jsou inervované a přijímají signály z luminálního endotelu a z 

krve. 

VSMC jsou nejhojnějším typem buněk ve stěně cév a tvoří svalovou vrstvu cév (hlavně 

tepen). Společně s extracelulární hmotou (ECM) jsou rozhodující pro udržení krevního 

tlaku a neustálého průtoku krve. Nejvíce zastoupené proteiny ECM kolagen typu I a III a 

elastin dodávají cévám vynikající pevnost v tahu a elasticitu. Zatímco kolagen udržuje 

strukturální integritu cévy, elastin brání nadměrné dilataci cévy a přispívá k poddajnosti 

cév (Tschoeke et al. 2008). 

Tunica adventita je tvořena převážně z fibroelastické pojivové tkáně s longitudinálně 

orientovanými vlákny. Od tunica media je oddělena vnější elastickou membránou 

(Stegemann et al. 2007). Udržuje integritu cévy a tvoří hlavní složku její rezistence 

(Belanger 1990). 

1.2 Endotel a jeho diferenciace 
Endotelové buňky uspořádané do jednovrstvé výstelky cév tvoří semipermeabilní 

membránu pro přestup látek mezi krví a hlubšími vrstvami cévy, dále však také mají 

významnou regulační funkci. Schopnost endotelia reagovat na průtok krve byla objevena 

před více než 150 lety patologem Virchowem, který upozornil na heterogenní morfologii 

endotelia podél arteriálního stromu, která korelovala s vývojem průtoku, kterým byly 

buňky ovlivněné (Galbraith et al. 1998). To vedlo k dalším studiím in vivo i in vitro 

s cílem charakterizovat vliv průtoku na endotel. Mnoho studií upozorňuje, že 
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biomechanické síly vzniklé z průtoku ovlivňuje endotelovou strukturu a funkci, včetně 

zvýšené permeability pro makromolekuly, akumulaci lipoproteinů a zánik a obnovu 

buněk okolo větvení a bifurkací (Davies et al. 1984; Gimbrone et al. 2000; Lee et al. 

2008).  

Arteriální strom, který se skládá z velkých elastických a svalových cév, je neustále 

vystaven hemodynamickým silám, které se mění v širokém rozsahu amplitudy, frekvence 

a směru.  Hemodynamické síly se skládají z tlaku působícího kolmo na stěnu nádoby, 

cyklického napětí a smykového napětí působícího paralelně ke stěně, což vytváří třecí 

smykovou sílu na povrch endotelu (Davies 1995).  U velkých tepen je rozsah smykového 

napětí v rozmezí 10 – 40 dyn/cm2 a je umocněn pulzní charakteristikou průtoku, čímž 

vzniká gradient smykového napětí o daném rozsahu (Langille et al. 1986).  V oblastech s 

jedinečnými morfologiemi, jako např. zakřivení a bifurkace, je trvalý laminární tok 

narušen a vytváří oblasti oddělených toků, kde dochází k recirkulaci, která se mění 

v průběhu kardiálního cyklu. Tyto sekundární toky modifikují profil původního 

laminárního toku, a proto ovlivňují výsledné smykové namáhání působící na endotel 

(Malek et al. 1999).  

Modely in vitro i měření in vivo ukázaly, že hodnota smykového napětí v těchto oblastech 

se pohybuje od negativních hodnot až po nulu (v oblastech separace průtoku), až do 

kladných hodnot 40 dyn/cm2. Při patofyziologiích, např. zvýšeném krevním tlaku, tato 

hodnota může ještě narůst (Nerem et al. 1998). 

Okamžité i dlouhodobé změny toku krve vyvolávají adaptaci velkých tepen. Tato 

adaptace je závislá na přítomnosti neporušené endotliální vrstvy (Langille a Donnell 

1986). Částečně je to způsobeno produkcí endotelových metabolitů, které řadíme mezi 

vazokonstriktory a vazodilatátory, které lokálně působí na vaskulární napětí buněk hladké 

svaloviny uložené hlouběji v cévě. Při patologických podmínkách se objevuje extrémní 

adaptace, kdy remodelace spočívá v buněčné proliferaci, apoptóze (programované 

buněčné smrti), degradaci a syntéze buněčné matrix (Rajendran et al. 2013; Russo et al. 

2018).  

Mechanické síly, jako smykové napětí, tahové napětí a hydrostatický tlak přispívají 

k vytváření vaskulárního systému endotelovými buňkami podobně jako chemické 

mediátory – hormony, cytokiny a neurotransmitery (Yamamoto et al. 2003). Smykové 

napětí je vytvořené prouděním krve a tkáňového moku a hraje významnou roli při 
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angiogenezi, kontrole vaskulárního napětí a remodelaci cév. Bylo dokázáno, že také 

ovlivňuje endoteliální progenitorové buňky (EPC) k diferenciaci do endotelových buněk 

(Obi et al. 2009). 

1.2.1 Vliv smykového napětí na endotel a dynamické systémy 

Při in vitro studiích zase byly dokázány přímé účinky biomechanických sil na endoteliální 

strukturu a funkci. Dokázaly rychlou odpověď endotelu na definovanou velikost a 

charakter smykového napětí, aplikované namáhání má také vliv na následné transkripční 

změny (Nerem, et al. 1998). Endotelové buňky neustále podléhají smykovému napětí, 

přičemž velikost tohoto napětí se udává 1 – 5 dyn/cm2 pro vény a 10 – 40 pro arterie (dela 

Paz a D'Amore 2009). Mnoho studií dokázalo, že smykové napětí aplikované na kmenové 

buňky ve fyziologických hodnotách (0 – 20 dyn/cm2) mělo pozitivní efekt na diferenciaci 

do endotelových buněk (Bai et al. 2009; Dong et al. 2009; Fischer et al. 2009; Kim et al. 

2011). Např. (Kim, et al. 2011) uvádí, že smykové napětí o hodnotě 2,5 dyn/cm2 zvýšilo 

hodnotu endotelového markeru CD-31. Ve studii (Bai, et al. 2009) uvedli, že při 

smykovém napětí o hodnotách 10 a 15 dyn/cm2 zvýšilo produkci endotelových markerů, 

přičemž hodnoty smykového napětí 20 a 25 dyn/cm2 naopak produkci snížily.  

Proliferace širokého spektra buněk je závislá na působení smykového napětí, působícího 

na buněčné mechanoreceptory (membránové receptory, iontové kanály, integriny apod.) 

mající vliv na další procesy (hladiny intracelulárního kalcia, oxidu dusného, prostacyclin, 

remodelace cytoskeletu) (Davies 1995). Průtokové systémy využívají dvou konfigurací 

(Obrázek 2). Jednou je rotace kónického kužele kolmo uloženého nad povrchem desky 

(tzv. orbitální třepačka, Obrázek 2a). Protože jak lokální relativní rychlost, tak i 

vzdálenost mezi povrchy kužele a desky se mění lineárně s radiální polohou, dosáhne toto 

uspořádání prostorově homogenního smykového napětí na obou příslušných površích. V 

závislosti na kuželovém zúžení a uložené úhlové rychlosti lze dosáhnout širokého rozsahu 

smykového napětí, které sahá i do turbulentního režimu (Topper et al. 1997). 

Druhou hlavní konfigurací je sestava rovnoběžných desek, mezi kterými protéká médium 

(Obrázek 2b). Vzhledem k malé velikosti štěrbiny vzniká mezi deskami laminární 

proudění a buňky jsou rovnoměrně namáhány smykovým napětím. Pohon média mezi 

deskami může být proveden jak gravitačně, tak i pumpou. V závislosti na geometrických 

vlastnostech desek a rychlosti proudění média může být vytvořeno variabilní smykové 

napětí (Ruel et al. 1995). Vzhledem k obtížnému sledování buněčné kultury během 
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kultivace v první konfiguraci se častěji využívá paralelních desek (Schnittler et al. 1993), 

jak dokládají následující studie: (Frangos et al. 1988; Chun et al. 1997; Levesque a Nerem 

1985) 

 

Obrázek 2 - konfigurace systémů s průtokovým namáháním: a) rotující kužel, b) paralelní desky. Obrázek převzat z 
(Brown 2000). 

Mezi nejčastější zařízení pro aplikaci smykového napětí na endotelové buňky patří 

kultivační komory s paralelními deskami (Bai, et al. 2009; Takizawa et al. 2010; Tefft et 

al. 2013; Wu et al. 2008; Yee et al. 2006; Zeng et al. 2006) a tubulární systémy (tj. varianta 

průtokové komory, kdy médium protéká kapilárou, ve které jsou nasazené buňky) (Dong, 

et al. 2009; Kim, et al. 2011), orbitální třepačky jsou využívány méně (Fischer, et al. 

2009; Zhang et al. 2009). Výhodou prvních dvou typů zařízení je stabilní hodnota 

smykového napětí o dané velikosti, naopak nevýhodou je, že pro porovnání více hodnot 

smykového napětí je potřeba několik sériových experimentů, kdy podmínky kultivace 

nemusí být stejné. Orbitální třepačky vytvářejí gradientní pole smykového napětí, neboli 

lze je využít pro experimenty na srovnání účinků různých napětí, nevýhodou ovšem je, 

že hodnoty napětí nelze přesně nastavit. 

1.3 Buňky hladkého svalstva a jejich diferenciace 
Cévní buňky hladkého svalstva (VSMC) hrají důležitou roli ve fyziologickém fungování 

krevních cév a v cévních patologických změnách. Ve zdravých krevních cévách 

dospělého organismu VSMC zajišťují kontrakci a relaxaci cév. Tento buněčný fenotyp je 

charakterizován bohatými kontraktilními vlákny obsahujícími VSMC-specifické 

kontraktilní proteiny, jako jsou α-isoforma aktinu a izoformy těžkého řetězce myosinu 

SM-1 a SM-2 a další specifické proteiny (Bacakova 2018a). Dynamická kultivace 

mezenchymálních kmenových buněk je důležitým nástrojem pro indukci a stanovení 

kontraktilního diferencovaného fenotypu v těchto buňkách. Diferenciace kmenových 

buněk vůči VSMC vyžaduje pulzující tlak a cyklické namáhání, podobně jako působí 

hemodynamické namáhání na cévy in vivo. Stupeň diferenciace kmenových buněk vůči 
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VSMC je určen úrovní exprese specifických markerů, zejména: α-aktinu hladkého svalu 

(SM), myocardinu a SM22-α (časné markery); h-caldesmonu a SM calponinu 

(intermediární markery); a desminu, meta-vinculinu, SM-1 a SM-2 izoforem 

myosinového těžkého řetězce a smoothelinu (pozdní markery) (Bacakova 2018a). Účinek 

mechanického napětí lze dále modulovat přítomností různých růstových faktorů (PDGF, 

TGF-β) (Bacakova 2018b). TGF-ß je hlavním růstovým faktorem podporujícím 

diferenciaci vůči buňkám hladkého svalstva (SMC) prostřednictvím signální dráhy TGF-

ß1. V přítomnosti TGF-β1 dochází ke zvýšení produkce diferenciačních markerů SMC v 

kmenových buňkách (Garat et al. 2000; Qiu et al. 2005). Podobné pozitivní účinky na 

diferenciaci buněk vůči fenotypu SMC (buňky hladké svaloviny) byly popsány v kostním 

morfogenetickém proteinu 4 (BMP-4) (Bacakova 2018a). 

Biomechanické síly, jako je tlak a průtok, jsou nezbytné pro diferenciaci kmenových 

buněk do SMC a lze je přirovnat k napětí během fyzické aktivity. Buňky se přizpůsobují 

změnám v mechanickém prostředí změnou morfologie a změnou genové exprese a 

fenotypu. Kromě toho produkce kolagenu a tvorba elastických vláken jsou rozhodující 

pro vývoj tunica media (Yokoyama et al. 2017). 

1.3.1 Mechanické namáhání SMC a dynamické systémy 

Diferenciace SMC je výrazně ovlivněna mechanickým napětím. Většina typů buněk, na 

které se ASC (mezenchymální kmenové buňky izolované  z tukové tkáně) diferencují, 

např. SMC, jsou vysoce mechanosenzitivní (Ye et al. 2014). Buňky jsou schopné reagovat 

na mechanické síly prostřednictvím mechanosenzitivních receptorů. Tyto receptory jsou 

schopny přeměnit mechanické napětí na biochemické signály procesem 

mechanotransdukce. Účelem použití mechanického stresu během kultivace in vitro je 

vytvoření fyziologických podmínek, kterým jsou buňky v těle vystaveny. 

Mechanotransdukční mechanismy zahrnují integriny, mechanicky řízené iontové kanály, 

receptory spojené s G proteiny a senzory, např. řasinky (Ye, et al. 2014). 

Pro mechanické namáhání SMC a diferenciaci kmenových buněk směrem k hladké 

svalovině se nejčastěji používají systémy na bázi kompresivního tlaku a podélné jednoosé 

tenzi. Hydrostatická komprese (Obrázek 3) má několik podstatných výhod: jednoduchost 

zařízení, prostorová homogenita stimulu, snadnost konfigurace více zátěžových replikátů 

(pomocí rozdělovače) a snadnost dodání a přenosu buď statických nebo přechodných 

zátěžových vstupů (Brown 2000). Vzhledem k nepřímému kontaktu se zatěžovacím 
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systémem desky, nevzniká žádné nebezpečí ohledně lokálního stlačení vzorků a dochází 

tak k plynulému přenosu metabolitů mezi kultivační vrstvou a živným médiem. Dodávané 

zatížení navíc není závislé na stavu adheze mezi kulturou a jejím substrátem (Brown 

2000). Bohužel tlaky plynů v inkubátoru odpovídají kvazi-fyziologickému kultivačnímu 

stresu vedoucí k vysoké hladině pO2 a pCO2 (Ozawa et al. 1990). Další výkyvy mohou 

nastat při příliš nízké nebo vysoké frekvenci tlakových pulsů (Tanck et al. 1999). Jde o 

nejjednodušší princip mechanické zátěže, která využívá jak pozitivní, tak negativní 

výchylky tlaku. Tento typ zátěže se využívá již od 70. let 20 .stol, jak dokládají následující 

práce: (Bourret a Rodan 1976), (Lippiello et al. 1985), (van Kampen et al. 1985). Typicky 

se využívá dvou konfigurací systémů, a to namáhání buněčné kultury prostřednictvím 

tlaku distribuovaným kultivačním médiem (Obrázek 3a) a namáhání scaffoldů pomocí 

poháněného pístu (Obrázek 3b). Druhý ze způsobů se využívá zejména pro namáhání 

nosičů na bází chondrogenních tkání (Brown 2000). 

 

Obrázek 3 - Sestavy pro kompresivní namáhání. A) kompresivní namáhání 2D buněčné kultury prostřednictvím tlaku 
šířícího se kultivačním médiem. B) tlakové namáhání buněk inkorporovaných do buněčného nosiče, který je přímo 

tlakově komprimován pístem. Obrázek převzat z (Brown 2000). 

Systémy pro podélné jednoosé namáhání (Obrázek 4) jsou často využívaný zejména kvůli 

jednoduché implementaci a nízké ceně. Podstatou je působení síly v jednom směru na 

substrát osazený buňkami, přičemž substrát musí být do jisté míry elastický. Z toho 

důvodu se nejčastěji používají silikonové, polystyrenové či polymerové substráty, příp. 

nativní tkáně.   

Pro experimenty se využívají jak komerční, tak vlastní systémy (Ghazanfari et al. 2009; 

Rabbani et al. 2016; Seriani et al. 2016; Shao et al. 2013; Yao a Wong 2015). Podstata 

namáhání je založená na podélné tenzi substrátu s nasazenými buňkami v jedné ose 

(Obrázek 4a), nebo flexi substrátu s buňkami umístěným na základnách (Obrázek 4b). 
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Vzhledem k Poissonově jevu působí na buňky v obou konfiguracích napětí kolmé ke 

směru namáhání.  Zásadním parametrem pro tento typ namáhání je poměr natažení a 

stimulační frekvence, kterou však splňují pouze některé systémy (Rabbani, et al. 2016; 

Seriani, et al. 2016). Rozsah natahovacího poměru se mění v systémech mezi 1 a 25%, 

stejně jako rozsah frekvencí, které obvykle zahrnují interval 0,2 – 5 Hz. Některé další 

systémy také poskytují další nastavení, jako je doba trvání představovaná počtem cyklů 

(Rabbani, et al. 2016). 

 

Obrázek 4 - Systémy s jednoosým namáháním a) podélnou tenzí, b) flexí substrátu. Obrázek převzat z (Brown 2000). 

Mnoho studií zkoumalo korelaci mezi tlakovým namáháním, proliferací buněk a 

diferenciací SMC. Byly popsány dvě mechanosenzitivní signální dráhy spojené s 

diferenciací SMC: dráha spojená s RhoA a dráha spojená s FAK kinázou. Aktivace těchto 

signálních drah vede ke zvýšené produkci SMC diferenciačních markerů (Miralles et al. 

2003). Dlouhodobá inkubace buněk a mechanická napětí vyvolaná tokem tekutin, 

zejména kompresivní namáhání, podporují expresi SMC-specifického cytoskeletálního 

proteinu ve stromálních buňkách kostní dřeně, kde tlakové napětí 120/60 mmHg (tj. 16/8 

kPa) vyvolalo vyšší úroveň exprese SM-1 myosinu než namáhání smykovým napětím 

0,6/1,2 l/min a kombinované namáhání (Kobayashi et al. 2004a). Cyklický fyziologický 

tlak 120/80 torr (16/11 kPa) změnil buněčnou morfologii a během 7 dnů zvýšil rychlost 

proliferace v kmenových buňkách (Maul et al. 2007). Delší preinkubační doba (7 – 21 

dní), následovaná mechanickou stimulací, přispěla ke zvýšené expresi SMC proteinu 

(Maul et al. 2011). Vyšší hustoty buněčné populace a vyšší exprese markerů časné 

diferenciace α-aktinu a calponinu bylo dosaženo v kultuře stimulované tlakem než ve 

statických podmínkách (Bacakova 2018b). 
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Bylo stanoveno, že optimální hodnoty tlakového cyklického napětí pro zrání lidských 

umbilikálních arteriálních SMC jsou amplituda od 11 do 18 kPa s frekvencí 0,2 Hz. To 

bylo naznačeno vysokou životaschopností buněk, tvorbou stresových vláken, 

fibronektinovou fibrilogenezí a tvorbou 3D struktury SMC (Yokoyama, et al. 2017). 

Zvýšený hydrostatický tlak, kolísající mezi 8 a 16 kPa, zvyšoval celkový obsah kolagenu 

a nerozpustného elastinu a také zvyšoval průtržný tlak umělého arteriálního konstruktu 

(Crapo a Wang 2011). 

1.4 Cévní náhrady 
Kardiovaskulární onemocnění jsou hlavní příčinou úmrtí na celém světě. Mezi běžné 

projevy patří ischemická choroba srdeční a periferní arteriální onemocnění, které se 

vyvíjejí v důsledku kritického aterosklerotického zúžení zásobujících tepen.  

Okamžitá obnova tkáňové perfuze je klíčová pro prevenci srdečního selhání u pacientů 

s ischemickou chorobou srdeční a poškození ischemických končetin. Stále tak 

k nejčastěji prováděným kardiovaskulárním chirurgickým výkonům patří nahrazení 

poškozené tkáně vhodným štěpem pomocí přemostění (bypass), nahrazení poškozené 

tkáně (substituce) nebo angioplastika pomocí záplat (Chlupáč et al. 2009). Štěpy pro tyto 

uvedené výkony mohou být tzv. autografty tj. vlastní tkáň pacienta (žíla nebo tepna); 

alografty nejčastěji získané od zemřelých dárců (v případě cévních náhrad); xenografty, 

neboli tkáně z jiného živočišného druhu, a v neposlední řadě umělé syntetické náhrady. 

Každá z těchto metod má však svá omezení. Mezi něž patří nedostatek vlastní nebo 

dárcovské tkáně, přenos patogenu, antikoagulační terapie, riziko infekce a omezená 

životnost. Navíc mnohé z nich neumožňují úplnou regeneraci a plnou náhradu funkce, a 

zvyšují tak pravděpodobnosti komplikací a opakovaného chirurgického zákroku  (Bouten 

et al. 2011).  

Autologní náhrady jsou obecně brány za zlatý standard pro náhradu poškozených cév 

malého průměr (< 4 - 6 mm) a jsou branné jako první možné řešení. Nejčastějším zdrojem 

těchto náhrad je pacientova vlastní v. saphena magna, a. thoracica interna a a. radialis. 

Na druhou stranu je pro použití autologních náhrad vyžadován invazivní přístup pro jejich 

získání a stejně tak je jejich množství limitované. Navíc v řadě případů je jejich stav 

nevhodný pro další použití z hlediska nevhodné anatomické struktury jako je například 

gracilita, nevhodné větvení a cévní odbočení, formace trombů nebo aterosklerotických 

plátů (Pashneh-Tala et al. 2016). Uvádí se, že u pacientů, kteří potřebují primární 



19 
 

revaskularizaci dolních končetin, až 30 % postrádá vhodnou autogenní žílu (Collins et al. 

2008). Tento počet se zvyšuje na 50 % u pacientů vyžadujících sekundární bypass. Kromě 

toho mohou žilní štěpy v peri-anastomotických oblastech vést k neointimální hyperplazii 

(Schwann et al. 2009). Míra průchodnosti po implantaci v. saphena zůstává omezená, 

přičemž rekonstrukce koronárních i femuro-podkolenních tepen vykazují míru selhání 

přibližně 50 % po 10 letech (Harskamp et al. 2013). 

Implantace umělých náhrad vyrobených z biologicky nerozložitelných polymerů, tj. 

polytetrafluorethylenu (PTFE), Gore-Tex a Dacronu, se ukázala jako účinná při výměně 

velkých cév. Avšak při použití při aplikaci vaskulárních štěpů o malém průměru byly 

komplikovány trombogenezí (Takagi et al. 2010). Z toho důvodu začaly vznikat náhrady 

cév, jež kombinují více metod s cílem poskytnout alternativní a inovativní řešení pro 

cévní náhradu malého průměru, interdisciplinární přístup by mohl nabídnout šanci 

navrhnout štěp pro jakoukoli konkrétní cílovou tkáň a klinické potřeby. 

Syntetické materiály pro cévní náhrady se používají již od 70. let minulého (Dacron (De 

Bakey et al. 1958), PTFE (Campbell et al. 1976; Soyer et al. 1972)). Jak je uvedeno výše, 

nízká míra průchodnosti a nebezpečí trombogeneze po implantaci byla běžným 

omezením těchto vaskulárních štěpů. Východiskem tak bylo použití náhrad založených 

na alo- nebo xenograftech. První komerčně dostupné náhrady tohoto typu byly Artegraft 

(North Brunswick, NJ) (Hutchin et al. 1975), Procol (Hancock Jaffe Laboratories Inc., 

Irvine, CA)(Hatzibaloglou et al. 2004) a Cryovein (CryoLife, Kennesaw, GA)(Madden 

et al. 2004), objevily se na trhu ke konci sedmdesátých let. Následovaly náhrady 

biologického původu se zabudovanými xenogenními buňkami, vzhledem k omezené 

dostupnosti autologních buněk (Weinberg a Bell 1986). Jako základ pro tyto cévy se 

používaly kolagenové gely, které však vykazovaly špatní mechanické vlastnosti a 

výsledná céva tak neudržela svoji integritu a pevnost. Dnes je tak nastaven soubor kritérií 

pro kontrolu kvality vyrobených cévních náhrad, který je založen na standardech zlatého 

standardu v. saphaeny, které spočívají v kontrole mechanických vlastností, tj. minimální 

doporučený průtržný tlak je 1 700 mmHg (226 kPa) (Konig et al. 2009) a odolnost vůči 

cyklickému zatížení in vitro je 30 dnů (L'Heureux et al. 2006).  

Současně používané náhrady lze tedy dle použitého původu lešení rozdělit na náhrady 

s využitím syntetických, přírodních nebo hybridních materiálů. Přírodní polymery mohou 
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být dále roztříděny na materiál založený na extracelulární matrici (ECM) a 

decelularizované přírodní matrice. 

Výroba buněčných cévních náhrad s využitím syntetických polymerů má výhodu 

v možnosti upravení vlastností štěpu tak, aby vyhovovaly klinickým potřebám. Na 

druhou stranu je však nevýhodou náročnost technologie a potřeba specifického materiálu.  

Dalšími významnými nevýhodami těchto materiálů, jsou nedostatek vazebných míst pro 

buňky a nutnost zajistit antitrombogenní vlastnost lumenu. Bylo testováno množství 

polymerů a kopolymerů. Mezi nejstudovanější patří degradovatelné polyestery, jako je 

kyselina polyglykolová (PGA)(E. Niklason a S. Langer 1997), kyselina poly-mléčná 

(PLA), kyselina poly-1-mléčná (PLLA)(Yokota et al. 2008), jejich kopolymer poly-

(laktid-ko-glykolid) (PLGA)(In Jeong et al. 2007) a polykaprolakton (PCL). Mezi 

biologicky rozložitelné polymery patří polyurethany (PU) (Hashi et al. 2007) a poly-

(glycerol-sebakát) (PGS)(Wu et al. 2012), které jsou bioresorbovatelnými elastomery. 

Navzdory řadě těchto studií však pouze minimum studií vyhodnotilo tyto nosiče jako 

využitelné. Většina těchto nosičů vykazovala sklony ke tvorbě trombů, čímž došlo 

k ucpání cévy po několika dnech až týdnech po implantaci, případně nevykazovaly 

dostatečnou mechanickou odolnost nebo nepropustnost. 

Nedostatek biologické aktivity syntetických nosičů vedl k výrobě lešení z přírodních 

polymerů získaných z ECM. Proteiny odvozené z ECM mají výhodu v zachování 

přirozených vazebných míst pro buněčnou adhezi, zlepšení biomimetických a 

biokompatibilních vlastností materiálu a stimulaci kolonizace a proliferace rekrutovaných 

buněk. Aktuálně se nejvíce využívají kolagen, želatina, elastin, fibrin a hedvábný fibroin. 

Typické postupy pro výrobu nosičů z těchto polymerů jsou elektrostatické zvlákňování 

(Soffer et al. 2008) a vymrazování (Zhang et al. 2006), většina studií je však zaměřena na 

výrobu náhrad pomocí lití do forem, kdy směs požadovaného gelu a buněčné suspenze je 

nalita do trubkové formy vyrobené z polypropylenové trubice (Boccafoschi et al. 2007; 

Schutte et al. 2010). Po prvním období inkubace a růstu buněk následuje období zrání v 

dynamických podmínkách, aby bylo dosaženo vlastností cévní tkáně (Weinberg a Bell 

1986).  

Přirozené polymery jsou uznávány jako platné alternativy při výrobě cévních náhrad s 

malým průměrem, kvůli jejich vyšší biokompatibilitě a schopnosti remodelovat in vivo. 

Nicméně přírodní polymery obecně nabízejí sníženou mechanickou pevnost ve srovnání 
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se svými syntetickými protějšky a mohou být náchylnější k degradaci, která, pokud není 

pečlivě kontrolovaná, může vést k prasknutí a tvorbě aneurysmatu (Carrabba a Madeddu 

2018). 

Nesoulad mechanických vlastností, pokud jde o pevnost, elasticitu, dlouhodobou 

odolnost a únavu, mezi scaffoldem vyrobeným z přírodních polymerů a nativní cévou 

vedl k vývoji štěpů se strukturou více podobnou biologickým tkáním. Další pokusy se tak 

zaměřily na využití decelularizovaných tkání odebraných z alogenních nebo xenogenních 

zdrojů. Eliminace buněk je nutná, aby se zabránilo imunologické reakci od příjemce, ale 

tento proces musí zachovat struktury a funkci ECM. Obvykle se používají detergenty, 

jako je dodecylsulfát sodný, oktylglukosid, deoxycholát sodný a enzymy, jako je dispáza 

II, nukleázy, fosfolipáza a termolysin, často v kombinaci s mechanickými a fyzikálními 

metodami k urychlení procesu (Crapo et al. 2011). 

Pro výrobu náhrad z decelularizovaných tkání se využívají jak vaskulární, tak i 

nevaskulární tkáně. Oproti syntetickým náhradám mají vysokou míru průchodnosti a 

funkčnosti i po několika letech od implantace (Lindsey et al. 2018). Řada náhrad 

založených na decelularizovaných tkáních již byla pro své pozitivní účinky 

komercializována. Např. Procol (Hancock Jaffe Laboratories Inc., CA, USA), vaskulární 

štěp SG 100 SynerGraft®, (CryoLife, GA, USA) a již zmíněný Artegraft (North 

Brunswick, NJ, USA). 

Nehledě na původ tkáně vykazují i tyto náhrady mnohé limity. Hlavní příčinou selhání je 

imunitní reakce vyvolaná zbytky cizího buněčného materiálu. Ačkoli biologický původ 

tkáně zmenšoval mezeru mezi vlastnostmi nativní cévy a vestavěného štěpu, přetrvávající 

omezení spočívá v odlišném chování při dlouhodobé zátěži (Shetty et al. 2009). Tento 

rozdíl vede k selhání štěpu a možnému vytvoření aneurysmatu (Gössl et al. 2012). Kromě 

toho jsou decelularizované štěpy pocházející z nevaskulární tkáně nevhodné pro aplikace, 

ve kterých je lešení nutné přizpůsobit se růstu spolu s pacientem. U těchto pacientů jsou 

aterosklerotické a fibrotické remodelace a kalcifikace nejčastějšími důsledky špatné 

integrace štěpu s okolní tkání, což má za následek stenózu a selhání štěpu a vyžaduje 

vícenásobné intervence pro substituci (Woo et al. 2016). 
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2 Cíle práce 
Cílem práce bylo prokázat pozitivní vliv dynamické kultivace buněk v kultivačních 

systémech (bioreaktorech) na proliferaci, diferenciaci a genovou expresy buněk oproti 

běžné používané statické kultivaci. Hlavním záměrem bylo využití těchto kultivačních 

systémů pro výzkum a vývoj nových implantabilních tkáňových náhrad pro 

kardiovaskulární aplikace.  

Jednotlivé dílčí hypotézy a cíle práce lze následovně shrnout: 

2.1 Decelularizace tkání a jejich příprava pro rekolonizaci buňkami 
Vývoj a optimalizace metody pro automatizovanou decelualrizaci planárních prasečí a 

ovčích perikardů a karotid. Při decelularizaci vzniká tkán u niž je potlačen imunogenní 

komplex. Takto připravená tkán je vhodná pro použítí jako xenogenní náhrada. 

Decelularizace vyžaduje optimalizaci procesu decelularizačních činidel a proplachu pro 

získání netoxické a sterilní tkáně. Zároveň při decelularizaci dochází ke zhoršení 

mechanických vlastností tkáně které musí být minimální. Pro automatizaci byl vyvinut 

unikátní systém. Publikováno v rámci prací (Matějka et al. 2020a; Vondrášek et al. 2018) 

2.2 Stimulace smykovým napětím pro modulaci růstu endotelových buněk 

v in vitro podmínkách 
Endotelové buňka jsou klíčovým prvkem pro zajištění antitrombogenního povrchu 

kardiovaskulárních náhrad. V těle je endotel stimulován protékající krví jež působí 

smykovým napětí pro jeho fenotypickou maturaci a vývoj. Endotelizace povrchu 

umělých cévních náhrad s předkultivování v kultivačním bioreaktoru napomůže 

fenotypické maturaci endotelu pro vytvoření souvislé odolné vrstvy. Publikováno v rámci 

práce (Chlupac et al. 2014; Matejka et al. 2013) a technické řešení v užitných vzorech 

(Matějka et al. 2017; Matějka et al. 2016a) 

2.3 Stimulace hydrodynamickým tlakem pro modulaci růstu a diferenciace 

hladkých svalových buněk v in vitro podmínkách 
Hladké svalové buňky tvoří hlavní opornou funkcí cév a zajišťují jejich vazokonstrikci a 

vazodilataci. Hlavním stimulem je mechanická zátěž v podobě hydrodynamické zátěže 

tvořené cyklickým hydrostatickým tlakem a elastickým tahem. Tyto stimuly zajištují 

fenotypickou maturaci hladkého svalu a zároveň v kobinaci s vhodnými růstovými 

faktory (TGF-B, BMP-4) podporují diferenciaci kmenových a stromálních buněk do 
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fenotypu hladkého svalu. Zároveň tato stimulace podporuje proliferaci buněk a formaci 

stavebních extracelulárních proteinů. Publikováno (Bacakova et al. 2020; Bacakova et al. 

2018a; Bacakova et al. 2019) a technické řešení v užitných vzorech (Matějka et al. 2020c) 

2.4 Příprava implantabilních kardiovaskulárních náhrad v bioreaktoru in 

vitro 

Kombinace decelularizovaných nosičů rekolonizovaných autologními 

stromálními buňkami je možností přípravy kardiovaskulárních náhrad u kterých 

bude urychlena schopnost regenerace in vivo a bude podpořena následná 

endotelizace. Klíčovým prvkem je získání homogenně rekolonizovaného nosiče 

k čemuž je možné využít mechanické stimulace stromálních buněk což podpoří 

jejich proliferaci, penetraci do tkáně a nastartuje diferenciační proces.  Publikováno 

v rámci práce (Matějka, et al. 2020a) a technické řešení v užitných vzorech (Matějka et 

al. 2020b; Matějka et al. 2016b) 

2.5 Implantace připravených náhrad a jejich pilotní testování in vivo 
Připravané kardiovaskulární náhrady v podobě cévních záplat budou otestovány 

v animálním modelu in vivo a bude po měsíční periodě sledována jejich celková 

remodelace v těle a tvorba endotelové vrstvy. Tyto záplaty budou připraveny ve 

vyvinutých a optimalizovaných systémech pro buněčnou kultivaci.  
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3 Materiály a metody 
V rámci realizace práce vznikla řada kultivačních systému skládajících se ze speciálně 

navržených kultivačních komor a systému pro zajištění perfuze kultivačního média a 

generování mechanických stimulů. Jak kultivační komory, tak stimulační systémy byly 

postupně optimalizovány pro zajištění vhodných podmínek pro kultivaci buněk, jejich 

proliferaci nebo diferenciaci. Veškeré návrhy systémů byly optimalizovány pro instalaci 

uvnitř buněčného inkubátoru. Konstrukční řešení oproti řadě jiných experimentálních 

návrhů nebo i komerčním řešením bylo optimalizováno pro dlouhodobé experimenty a 

pro opakovatelné použití. V průběhu realizace byly průběžně testovány veškeré 

konstrukční materiály z hlediska cytotoxicity a byly průběžně vystavovány cyklům parní 

sterilizace v autoklávu. V následujících kapitolách jsou souhrnně popsány jednotlivé 

kultivační systémy a dále jsou prezentovány v rámci publikačních výsledků. Valná 

většina systému byla chráněna formou užitných vzorů, jež dokumentují detailněji 

technické řešení a jsou uvedeny v přílohách. Na Obrázek 5 jsou zachyceny vybrané 

systémy. 

 

Obrázek 5 - Vybrané kultivační komory a systémy. A – komora pro decelularizované vzorky perikardu, B – komora 
pro tlakovou stimulaci na skle, C – komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách, D – automatizovaný 

decelularizační systém, E – rotační osazovací systém pro endotelizaci tubulárních náhrad, F – komora pro elasticko-
tlakovou stimulaci na silikonovém substrátu, G – komora PPFC pro stimulaci pomocí smykového napětí, H – 

mikroperfuzní stimulační systém s připojenou komorou  a rezervoárem. 
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3.1 Systém pro automatizovanou decelularizaci zvířecích planárních a 

tubulárních tkání 
Jak již bylo zmíněno v úvodu, decelularizace tkáně vyžaduje kombinaci více kroků 

zahrnujících rozklad buněčné membrány (detergent, hypo- či hypertonické prostředí), 

rozklad zbytků DNA/RNA pomocí enzymů a důkladný proplach. Tyto postupy lze 

realizovat i za použití běžných laboratorních metod, ovšem jedná se o časově náročný 

proces který je nutné realizovat několik dní, jak je publikováno v práci (Musilkova et al. 

2019). 

Pro potřeby automatizace těchto procesů byl vytvořen speciální systém. Tento systému 

se skládá ze dvou peristaltických čerpadel, sestavy ventilů a speciálních komor pro 

uchycení tkáně.  První čerpadlo zajišťuje přípravu a plnění decelularizačních komor 

roztoky detergentů, enzymů a destilované vody. Druhé čerpadlo zajištuje recirkulaci 

roztoků v decelularizačních komorách a homogenní oplach tkáně. Řízení systému je 

zajištěno pomocí kontroléru NI compactRIO (National Instruments, Austin, TX, USA) se 

speciálním ovládacím software v LabVIEW (National Instruments) pro nastavení 

jednotlivých parametrů. 

Důležitým prvkem je pak samotné řízení procesu decelularizace. Jednotlivé etapy, tj. 

rozklad pomocí detergentů, enzymatické štěpení a proplach probíhá v cyklech. Při 

každém tomto cyklu je naplněna decelularizační komora s tkání dílčím množstvím 

požadovaného roztoku/vody. Následuje recirkulace a oplach tkáně o daném časovém 

intervalu. Po tomto intervalu je komora vypuštěna a je naplněn znovu koncentrovaný 

roztok/čistá demineralizovaná voda. Díky tomu vzniká při každém cyklu vysoký 

chemický gradient. Tyto cykly jsou použity pro všechny jednotlivé roztoky a byly 

optimalizovány pro potřeby jednotlivých tkání. Pro zvýšení aktivity použitých činidel, 

především enzymů, je také celý systém umístěn v teplotně řízené komoře s teplotou 

37 °C. Kromě zvýšení aktivity bylo toto řešení také zvoleno pro zajištění 

reprodukovatelnosti celého procesu. Schématické zobrazení systému a jeho instalace je 

znázorněna na Obrázek 6. 
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Obrázek 6 - schematické znázornění systému na decelularizaci tkání a jeho instalace v temperované komoře. 

Důležitou částí systému jsou speciálně navržené decelularizační komory. Do těchto 

komor je uchycena daná tkáň a je následně připojena do decelularizačních systému. Tyto 

komory byly optimalizovány z hlediska fixace tkáně, a to tak aby docházelo 

k rovnoměrnému oplachu tkáně při recirkulaci roztoku. Zároveň byl také kladen důraz na 

minimální mrtvý objem. Komory pro planární vzorky umožňuje uchycení tkáně o 

maximálním rozměru 12 x 6 cm. Primární návrh byl uzpůsoben pro použití s prasečími, 

ovčími perikardy a také lidskými perikardy. Uchycení tkáně je řešeno pomocí 

chirurgického našití na silikonový nástavec. Tkáň je uchycena na jedné straně a je 

v průběhu recirkulace oplachována po obou plochách. Funkční znázornění komory je 

vyobrazeno na Obrázek 7. 

 

Obrázek 7 - funkční znázornění komory pro decelularizaci planárních tkání a její použití v decelularizačním systému. 

Komora pro tubulární tkáně, primárně tepny a žíly, je tvořena trubicovým tělem. Tkáň je 

nasazena na trn o odpovídajícím průměru tak, aby mohly roztoky protékat skrz cévu. 
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Uchycení je opět řešeno pomocí chirurgického hedvábí. Decelularizační roztoky protékají 

skrz cévu a poté dochází ještě k oplachu vnější stěny. Tyto komory je možné řetězit pro 

paralelní decelularizaci více tkání zároveň. Funkční znázornění komory je vyobrazeno na 

Obrázek 8. 

Pro potřeby decelularizace prasečích a ovčích perikardů byl optimalizován následující 

protokol. Jako decelularizační činidlo byl použit 0,5% roztok dodecylsíranu sodného 

(SDS). Tento roztok byl použit v 6 recirkulačních cyklech, každý trval 10 min. Poté byl 

SDS vymyt pomocí 5 recirkulačních cyklů dH2O, každý trvající 5 min. Poté byl proveden 

60minutový cyklus DNAzy. Roztok DNAzy o koncentraci 40 µg/ml byla rozpuštěna v 

TRIS pufru. Poté byl celý proces ukončen důkladným promytím tkáně dH2O, 

sestávajícím ze 120 10minutových cyklů. 

Pro prasečí cévy (karotidy) byl také použit protokol zahrnující SDS a DNAzu. V tomto 

případě díky tlustší stěně tkáně byla zvýšena koncentrace SDS na 2 % a zvýšen čas na 8 

cyklů po 15 min. Následoval 60minutový proplach v DNAze. Poté byl znova zopakován 

postup s SDS, ale pouze o 0,5 % koncentraci; opět 8 cyklů po 15 min. Následoval 

proplach 120 cyklů po 20 min.  

Následně byla tkáň sterilizována v 70% roztoku ethanolu po dobu 1 hod. a propláchnuta 

sterilním PBS, ve kterém byla i uložena při teplotě do 4 °C. 

 

 

Obrázek 8 - funkční znázornění komory pro decelularizaci tubulárních tkání a jejich instalace v decelularizačním 
systému. 
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3.2 Kultivační komora typu PPFC pro stimulaci pomocí smykového napětí 
Pro stimulaci endotelových buněk a testování endotelizace povrchu byla vytvořena 

speciální kultivační komora. Návrh na kultivační komory vycházel z osvědčených řešení 

typu PPFC, tj. planparalelní desky s úzkou průtočnou štěrbinou. Konstrukce byla 

realizovaná z třískově obráběného polykarbonátu. Substrát pro kultivaci bylo standardní 

krycí sklíčko rozměru 24x40 mm. Navržená kultivační komora umožňuje vložení až 4 

skel o tomto rozměru pro možnost paralelní kultivace více vzorků. Schematické 

znázornění viz Obrázek 9 a instalace v buněčném inkubátoru viz Obrázek 10.  Toto 

sklíčko bylo před použitím potaženo vrstvou kolagenu, lamininu nebo fibronektinu. 

Následně na takto připravené vrstvy byl nasazeny endotelové buňky HSVEC (lidské 

endotelové buňky z v. saphena), které byly prekultivované ve statických podmínkách po 

dobu 24 hod. Následně byla komora sestavena a byly zafixovány sklíčka s buňkami. 

Takto připravená komora byla následně připojena k perfuznímu okruhu a nastaven průtok 

odpovídající smykovému napětí 12 dyn/cm2 (1,2 Pa). Perfuze byla zajištěna pomocí 

externí peristaltické pumpy Stockert CAPS pump (Stockert GMB, Freiburg, Německo) 

která byla elektronicky ovládána pomocí datové karty NI-PCI-7831 R (National 

Instruments, Austin, TX, USA) a vlastního SW v LabVIEW (taktéž National 

Instruments). Perfuzní okruh byl dále doplněn o pružník tlakových rázů (Chlupac, et al. 

2014) a (Matejka, et al. 2013). 

  

Obrázek 9 - schématické znázornění kultivační komory typu PPFC. 
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Obrázek 10 – A - sestava kultivačních komor a perfuzního okruhu, B - externí peristaltická pumpa s ovládacím SW a 
C - detail kultivačních komor. 

Systém manipulace se sklíčkem s osazenými buňkami při sestavení a následné připojení 

k perfuznímu okruhu, kdy bylo vytvořeno velké množství bublin v komoře, nebyl 

optimální z hlediska ergonomie realizace pokusu. Proto byla vytvořena optimalizovaná 

verze sestavy. Základ vycházel z dosavadní funkční verze kultivační komory, do které 

byly přidán port typu Luer-Lock pro připojení sterilního septa, takže buňky byly nasazeny 

přímo do komory až po sestavení celé soustavy. Dále byl optimalizován design komory 

pro použití v mikroskopu pro možnost živého sledování buněk při kultivaci. Pro snížení 

mrtvého objemu soustavy a zlepšení celkové ergonomie byla použita peristaltická pumpa 

vlastní konstrukce, která byla umístěna přímo v buněčném inkubátoru. Inovovaný systém, 

včetně detailu mikroskopu pro živé sledování, barvivové zkoušky proudění v komoře a 

ovládací aplikace je zobrazen na Obrázek 11 

Nasazení a sestavení komory probíhalo obdobně jak v předešlém případě, ovšem sklíčko, 

jež bylo vloženo, neobsahovalo buňky, pouze potah. Tento potah také mohl být usušen. 

Poté, co byla komora sestavena, byla připojena k perfuznímu okruhu a byla zaplavena. 

V této proceduře byly jednak eliminovány veškeré bubliny v komoře a systému a zároveň 

bylo vyrovnáno pH a teplota. Následně bylo přes sterilní septum vstříknuta buněčná 

suspenze buněk, jež se rozlila přes sklíčka. Po 30minutové fázi adheze byla zapnuta 

perfuze, které byla postupně zvětšena na požadovanou stimulaci. Schéma nové verze 

komory je znázorněno na Obrázek 12. Dynamická kultivace při časosběrném snímání je 
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znázorněna Obrázek 13, kde je patrná proliferace buněk a jejich počínající orientace 

v proudění. Obrázek 14 pak znázorňuje výsledek kultivace po 72 hodinách kultivace. 

 

Obrázek 11 – A - nová verze kultivační komory a perfuzního systému v buněčném inkubátoru, B – detail kultivační 
komory v mikroskopu pro živé snímání buněk, C – barvivová zkouška tvorby laminárního proudění v komoře a D – 

ovládací SW systému. 

 

Obrázek 12 - Schématické znázornění kultivační komory typu PPFF s portem pro nasazení buněk a možností 
instalace do mikroskopu. 
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Obrázek 13 - časosběrné snímání při kultivaci v komoře, zleva - čas 0 po vstříknutí buněčné suspenze, 50 minut 
adheze buněk, 24 hodin průběžná stimulace, buňky bez zřejmé orientace, po 28 hodinách buňky se orientují ve směru 

proudění. 

 

Obrázek 14 - Dynamická kultivace po 72 hodinách od nasazení, vlevo orientace buněk v proudění, vpravo 
imunofluorescenčně barvený VE-kadherin (červeně) a talin demonstrující vazbu mezibuněčných kontaktů a vazbu na 
povrch. 

 

3.3 Kultivační systém pro osazení a kultivaci endotelových buněk na 

decelularizovaných prasečích karotidách a syntetických cévních 

náhradách 
Pro osazení tubulárních struktur (syntetické protézy, decelularizované cévy) pomocí 

endotelových a později i stromálních buněk z tukové tkáně byly vytvořeny dva speciální 

systémy. Pro optimální nasazení vnitřního lumenu byl vytvořen speciální rotační 

osazovací systém. Tento systém umožňuje uchycení cévy nebo cévní náhrady ve 

speciálním držáku, který obsahuje jednocestné ventily pro nasazení buněčné suspenze. 

Následně je tento držák umístěn do rotační komory, kde je pomocí pomalé rotace docíleno 

osazení vnitřního lumenu. Poté je tento držák vyjmut a vložen do kultivační komory, která 

je připojena k perfuznímu systému a dochází ke stimulaci. Obě technické řešení jsou 
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popsány v přiložených užitných vzorech (Matějka, et al. 2017; Matějka, et al. 2016a). 

Jednotlivé díly systémů jsou zobrazeny na Obrázek 15. 

 

Obrázek 15 - A držák cévy s decelularizovaná cévou, B - rotační osazovací komory, C - rotační systém umístěný na 
kývne podložce, D - komora pro stimulaci. 

3.4 Kultivační komora pro tlakovou stimulaci planárních 

decelularizovaných vzorků 
Pro tlakovou stimulaci na decelularizovaných matricích byla vytvořena speciální 

kultivační komora. Tato komora se skládá ze čtyř hlavních částí. Střední dvě části 

vytvářejí tkáňový držák s rezervoáry. Decelularizovaná tkáň je předem nařezána na 

čtverce o rozměrech 35 x 35 mm, které jsou následně umístěny do středu rezervoárů. 

Rezervoár má čtvercový tvar a vymezuje kultivační plochu na 30 x 30 mm. Zbývající 2,5 

mm tkáně z každé její strany jsou fixovány díly kultivační komory. Utěsnění je zajištěno 

pomocí silikonových O-kroužků. Komora je následně uzavřena kryty obsahujícími 

fluidní porty a opět těsněna O-kroužky. Celé sestavení a stažení komory je řešeno pomocí 

nerezových šroubů M4 a rýhovaných matic. Aby se minimalizovalo riziko jakékoli 

kontaminace nebo toxicity, tyto šrouby nejsou v kontaktu s tkání nebo kultivačním 
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médiem. Všechny ostatní části komory jsou vyrobeny z netoxických materiálů tj. 

polykarbonátu, polyamidu nebo silikonu. Veškeré materiály byly testovány na 

potenciální cytotoxicitu. Kryty obsahují 2 fluidní porty typu Luer-Lock pro připojení 

sterilního septa, případně senzoru tlaku a dvě úhlové přípojky pro připojení perfuzního 

okruhu a stimulačního systému. Celkový pohled na kultivační komoru a její části je 

znázorněn na Obrázek 16. Technické řešení je popsáno podrobně v přiloženém užitném 

vzoru (Matějka, et al. 2016b). 

 

Obrázek 16 - Celkový pohled na sestavenou kultivační komoru (nahoře). Vlevo dole řez komorou a jednotlivými 
částmi, uprostřed dole detail držáku tkáně s rezervoáry, vpravo dole detail decelularizované tkáně po kultivačním 

experimentu. 

3.5 Modifikovaná kultivační komora pro tlakovou stimulaci na skle a 

silikonu 
Na základě funkčního řešení komory pro tlakovou stimulaci na decelularizovaných 

vzorcích perikardu byla vytvořeny dvě modifikace kultivační komory. Modifikace 

zahrnovala úpravu pro použití standardního krycího sklíčka 24 x 24 mm. V tomto případě 

byla použita stejná koncepce s rozdílem, že komora měla pouze jednu osazovací stranu. 

Zároveň byla komora upravena pro možnost průběžného snímání mikroskopického 

snímání. Tato komora byla využita pro optimalizaci tlakové zátěže z hlediska 

diferenciace kmenových buněk směrem k hladkému svalu a studiu vlivu na proliferaci. 

Tento typ komory je zachycen na Obrázek 17. 
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Obrázek 17 - Kultivační komora pro tlakovou stimulaci na skle, vlevo sestavená komora, vpravo umístěna v 
mikroskopu pro živé snímání buněk. 

Další modifikací byla náhrad rigidního substrátu za elastický. Pro tento případ bylo 

upraveno dno stávající komory pro fixaci speciálních silikonových vaniček, jež byly 

odlity z čirého silikonu. V tomto případě kromě tlakové stimulace ještě přibyl další 

element stimulace v podobě víceosého natahování. Tento typ komory je znázorněn na 

Obrázek 18. 

 

Obrázek 18 - Modifikace kultivační komory pro kultivaci na elastickém silikonovém substrátu. Patrná tvorba 
extracelulární hmoty. 
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3.6 Modifikovaná kultivační komora pro tlakovou stimulaci ve 

standardních kultivačních deskách 
Pro testování velkého množství vzorků nebo realizace více paralelních experimentů je 

navržené řešení komory popsané v předchozí kapitole komplikované. Proto bylo 

vytvořeno obdobné řešení, jež využívá jako kultivační komoru standardizovanou více 

jamkovou desku (včetně i verze s 150 µm tenkým sklem pro následnou mikroskopii). 

Tato deska je uzavřena a utěsněna pomocí krytů a připojena ke stimulátoru. Řešení 

umožňuje řazení více komor. Toto řešení bylo použito pro testování vlivu tlakové 

stimulace na různých materiálech, např. v rámci publikované studie o růstu buněk na 

fibrilární nanocelulóze (CNF) spolu s potahem uhlíkových nanotrubic (CNT) resp. 

vícestěnných uhlíkových nanotrubek (MWCNT) . Detailní technické řešení je popsáno 

v přiloženém užitném vzoru (Matějka, et al. 2020c). Kultivační systém s navrženou 

komorou je vyobrazen na Obrázek 19. 

 

Obrázek 19 - Kultivační systém s připojenou komorou pro tlakovou stimulaci ve více jamkových deskách (a) a detail 
kultivační komory (b). 

3.7 Mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací 
Za účelem zajištění perfuze buněčné kultury kultivačním médiem a zajištění stimulace 

buněk pulzními tlakovými vlnami byl také vyvinut unikátní systém. Tento systém je 

založen na elektronicky řízeném lineárním ovladači s připojením stříkačky a perfuzního 

okruhu. Platforma NI compactDAQ (National Instruments) byla použita s moduly 

sestávajícími z digitálních vstupních / výstupních vedení nezbytných pro řízení čerpadla 
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a ventilů (modul cDAQ 9401) a s analogovým modulem pro převodník tlaku (modul 

cDAQ 9218). 

Běžným systémem pro zajištění perfuze u komerčních nebo experimentálních řešení je 

použití peristaltických čerpadel. Jejich nevýhodou však je, že při čerpání vytváří tlakové 

rázy, jež jsou způsobené postupným stlačováním okluzní hadice v čerpací hlavě. Tento 

negativní jev lze minimalizovat tlakovým pružníkem, což ovšem zvyšuje nároky na 

objem média a potenciálně vytváří místo kontaminace a vzniku bublin. Velkou výhodou 

řešení je, že kultivační okruh a samotné „čerpadlo“ je tvořeno sterilními díly. V případě 

výměny média je tak vyměněna pouze injekční stříkačka s novým kultivačním médiem. 

Technické řešení také umožňuje volbu různých velikostí stříkaček vzhledem k celkovému 

objemu média a také maximálními průtoku. Průtoku je dán rychlostí posuvu pístu, jde o 

tzv. konstantní průtok bez pulzních vln, příp. je možné průtok modulovat pro vytvoření 

definované tlakové/průtokové vlny.  Jistou nevýhodou na rozdíl od systému využívajícího 

peristaltického čerpadla je, že není možné v systému s lineárním pístovým čerpadlem 

zajistit kontinuální recirkulaci média. V rámci navrženého technického řešení je tento 

problém řešen pomocí dočasného rezervoáru, jež je při perfuzi plněn médiem 

protékajícím skrz kultivační komoru a poté slouží ke znovunaplnění injekční stříkačky. 

V tento okamžik dochází ke krátkému přerušení toku média/stimulace.  

Perfuzní okruh je v tomto případě tvořen injekční stříkačkou, která v kombinaci 

s lineárním aktuátorem vytváří sterilní (v případě plastových stříkaček i jednorázové) 

pístové čerpadlo. Médium je čerpáno přes soustavu silikonových hadic a kultivační 

komoru do rezervoáru, kdy po jeho naplnění dojde k přečerpání zpět do injekční 

stříkačky.  

Za injekční stříkačkou je pomocí Y spojky hadice rozdělena na dvě větve, které prochází 

přepínacím kleštinovým ventilem. Tento ventil zajišťuje, že vždy je průchozí pouze jedna 

větev. První větev pokračuje do kultivační komory a druhá je návratová z rezervoáru. Za 

kultivační komorou hadice prochází přes škrtící kleštinový ventil do rezervoáru (Obrázek 

20). Tento ventil umožnuje kromě uzavření okruhu také modulovat průtočný odpor 

soustavy. V kombinaci s řízeným objemovým průtokem je také možné realizovat 

tlakovou stimulaci. Rezervoár obsahuje přípojku pro 220nm filtr zajištující sterilní 

vyrovnání tlaku a výměnu atmosféry obohacené o CO2. Veškeré hadicové spojky 
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obsahují koncovky typu Luer-Lock pro standardizaci a možnost použití jednorázového 

lékařského materiálu. 

 

Obrázek 20 – jednotlivé režimy mikroperfúzního systému. 

K ovládání systému byl vytvořen vlastní software v LabVIEW (National Instruments). 

Tento software řídí pohyb lineárního ovladače a implementuje zpětnou vazbu pro 

stimulaci tlaku, kontroluje stav média ve stříkačce a řeší automaticky regeneraci systému 

a znovunaplnění injekční stříkačky. Systém a jeho řízení je upraveno pro nepřetržitý 

provoz s možností dálkového dohledu. Napájení systému a ovládací elektroniky je 

zálohované pomocí externí bateriové UPS, která je zároveň připojena k dalšímu 

jištěnému zdroji pro zajištění nepřetržitého provozu. Ovládací elektronika a uživatelské 
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rozhraní systému je zachyceno na Obrázek 21.  Technické řešení perfúzního systému je 

podrobně popsáno v užitném vzoru (Matějka, et al. 2020b).  

 

Obrázek 21 - A - instalovaný perfuzní systém v buněčném inkubátoru, B - ovládací elektronika, C - uživatelské 
rozhraní pro nastavení parametrů. 

Pro tlakovou stimulaci je v systému implementováno zpětnovazební řízení. V tomto 

režimu využívá systém tlakový kapalinový senzor používaný pro invazivní měření 



39 
 

krevního tlaku, typ TruWave (Baxter, Irvine, CA, USA). Tento senzor je připojen 

k pomocnému portu kultivační komory, kde snímá tlak. Řídicí software umožnuje 

nastavení prahových tlaků a frekvence. V případě, že dochází k úniku tlaku a 

netěsnostem, systém vyhodnotí a upozorní obsluhu a je přepnut do nouzového režimu 

s minimální perfuzí. V případě tlakové stimulace, jež byla v řadě publikovaných prací 

použita, byl v systému využit druhý kleštinový ventil, jenž uzavřel průtok do rezervoáru. 

Generování hydrostatického tlaku bylo potom realizováno pohybem pístu stříkačky na 

základě monitorovaného tlaku v kultivační komoře. Tento režim je znázorněn na Obrázek 

22. 

 

Obrázek 22 - Perfuzní systém v režimu tlakové stimulace. 

 

3.8 Metodika buněčných experimentů a analýz 
Popis všech metod, které byly používané pro přípravu buněčných experimentů, tj. použité 

materiály, typ buněk, násady atd.; a dále analýzy, které byly použité pro stanovení 

výsledků jsou popsány ve článcích autora, které jsou součástí příloh.   
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4 Výsledky a diskuze 

4.1 Příprava decelularizovaných tkání 
Detailní výsledky jsou uvedené v následujících publikacích: 

MATĚJKA, R., M. KOŇAŘÍK, J. ŠTĚPANOVSKÁ, J. LIPENSKÝ, J. CHLUPÁČ, D. 
TUREK, Š. PRAŽÁK, A. BROŽ, Z. ŠIMŮNKOVÁ, I. MRÁZOVÁ, S. FOROSTYAK, 
P. KNEPPO, J. ROSINA, L. BAČÁKOVÁ a J. PIRK Bioreactor Processed Stromal Cell 
Seeding and Cultivation on Decellularized Pericardium Patches for Cardiovascular Use. 
Applied Sciences,  2020a, 10(16). 

MUSILKOVA, J., E. FILOVA, J. PALA, R. MATEJKA, D. HADRABA, D. 
VONDRASEK, O. KAPLAN, T. RIEDEL, E. BRYNDA, J. KUCEROVA, M. 
KONARIK, F. LOPOT, P. JAN a L. BACAKOVA Human decellularized and crosslinked 
pericardium coated with bioactive molecular assemblies. Biomed Mater, Dec 9 2019, 
15(1), 015008. 

VONDRÁŠEK, D., D. HADRABA, R. MATĚJKA, F. LOPOT, M. SVOBODA a K. 
JELEN Uniaxial Tensile Testing Device for Measuring Mechanical Properties of 
Biological Tissue with Stress-Relaxation Test under a Confocal Microscope. 
Manufacturing Technology,  2018, 18(5), 866-872. 

 
V rámci optimalizace procesu decelularizace tkáně bylo optimalizováno složení 

decelularizačních činidel, nastavení vhodných kroků a postupů pro decelularizaci. 

Samotná decelularizace byla hodnocena jednak histologicky na přítomnost jader nebo 

jejich reziduí, tak z hlediska mechanických vlastností. Původní postup ruční přípravy 

(Musilkova et al. 2019) za použití třepačky byl nahrazen využitím automatizovaného 

systému (Matějka, et al. 2020a).  

Dále bylo optimalizováno složení decelularizačních činidel a jejich koncentrací. 

Používaný byly 4% deoxycholát sodný a 0,5% dodecylsíran sodný. Na základě 

mechanických zkoušek bylo prokázáno že použití deoxycholátu výrazně snižuje 

mechanické vlastnosti tkáně oproti SDS. V případě použití SDS je elastický modul 58,91 

MPa, měřeno při paralelně orientovaných vláknech, a 49,61 MPa při kolmé orientaci 

vláken (Vondrášek, et al. 2018). Při použití deoxycholátu je v případě paralelní orientace 

vláken elastický modul 11,30 MPa a 8,67 MPa v případě kolmé orientace vláken 

(Musilkova, et al. 2019). 

Zhodnocení účinnosti procesu a optimálního nastavení jednotlivých kroků decelularizace 

bylo hodnoceno pomocí histologického barvení kryořezu o tloušťce 10 µm, jež byly 

průběžně připravovány v průběhu decelularizace. Tyto řezy byly barveny pomocí DAPI 



41 
 

na přítomnost jader buněk a zbytkové DNA. Jak je patrné na Obrázek 23, tak v nativní 

tkáni jsou patrné jádra původních buněk (kontrolní vzorek). Po cyklech proplachu 

s detergentem v podobě 0,5% roztoku SDS dochází k porušení struktury původních 

buněk, nejsou patrná jádra. Dochází však zachycení zbytků DNA v tkání. Proto byl použit 

krok zahrnující i štěpení pomocí DNAzy. Po následném proplachu již nejsou patrné jak 

jádra, tak zbytky DNA v tkáni. Z hlediska optimalizace procesu byla také hodnocena 

cytotoxicita z lyzátů a bakteriologické testy sterility. 

 

Obrázek 23 – Průběh decelularizace prasečího perikardu. Histologické kryořezy o tloušťce 10 µm a barvené pomocí 
DAPI. Nahoře nativní tkáň s patrnými jádry buněk. Uprostřed tkáň po cyklech SDS před použitím DNAzy s patrnými 

zbytky DNA. Dole plně decelularizovaná tkáň bez patrných zbytků jader a DNA. 
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Vytvořený protokol decelularizace zahrnující decelularizační činidla jako je SDS a 

DNAza spolu s oplachem demineralizovanou vodou byl implementován do nastavení 

systému na základě prací autorů (Crapo, et al. 2011) a (Gilbert et al. 2006). Mnoho 

popsaných metod vyžaduje opakované kroky zahrnující změnu decelularizačních činidel 

nebo vody po určité době, aby se udržel gradient chemické koncentrace. Ke zlepšení 

způsobu a zajištění homogenní decelularizace se používá třepání v třepačce. Tyto kroky 

mohou být časově náročné. Pro usnadnění těchto kroků a zajištění nepřetržité 

automatizace celého procesu byl vytvořen nový systém pro automatickou decelularizaci, 

popsaný v kapitole 3.1. Tento systém implementuje cyklický proces výměny činidel a 

promývací vody na základě požadovaného nastavení, čímž nahrazuje ruční výměnu a 

zajišťuje nepřetržitý provoz. Rovněž byla použita speciální kultivační komora fixující 

tkán a zajišťující proudění použitých tekutin optimálně okolo celé plochy tkáně, čímž se 

zlepšuje homogenita. 

Jak je ukázáno na Obrázek 23, nativní tkáň má jasně viditelná buněčná jádra, zatímco u 

plně decelularizovaných tkání nejsou viditelná ani buněčná jádra, ani zbytky DNA. 

Buněčná kultivace jak v dynamickém systému, tak ve statických podmínkách také 

ukázala, že takto připravená decelularizovaná tkáň je vhodná pro následnou rekolonizaci 

pomocí buněk, což bylo využito v dalších experimentech (Obrázek 30).  

Lze proto shrnout, že tento protokol implementovaný do vytvořeného systému pro 

automatizovanou decelularizaci tkání poskytuje decelularizovanou tkáň vhodnou pro 

další modifikaci nebo rekolonizaci buňkami. Celý proces je optimalizovaný tak, že takto 

připravenou tkáň je možné získat za 24 hod. bez nutnosti zásahu do procesu nebo 

manipulaci s tkání. Tento proces byl otestován jak pro prasečí, tak ovčí perikardy, jež 

dále slouží pro přípravu implantabilních cévních záplat na alogenní i xenogenní bázi 

(Abdolghafoorian et al. 2017; Boccafoschi et al. 2017; Lin et al. 2018). 

Stejně tak i z hlediska mechanických vlastností bylo ověřeno, že metoda je vhodná a 

poskytuje tkáň s podobnými vlastnostmi, jaké jsou používané pro komerčně používané 

implantabilní tkáně na bázi decelularizovaných bovinních a porcinních perikardů, nebo 

jejich modifikaci pomocí kroslinkování glutaraldehydem (Gauvin et al. 2013; Hülsmann 

et al. 2012) 
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4.2 Podpora endotelizace povrchů a vliv smykového napětí 
Detailní výsledky jsou uvedené v následujících publikacích: 

CHLUPAC, J., E. FILOVA, J. HAVLIKOVA, R. MATEJKA, T. RIEDEL, M. 
HOUSKA, E. BRYNDA, E. PAMULA, M. RÉMY, R. BAREILLE, P. FERNANDEZ, 
R. DACULSI, C. BOURGET, L. BACAKOVA a L. BORDENAVE The gene expression 
of human endothelial cells is modulated by subendothelial extracellular matrix proteins: 
Short-term response to laminar shear stress. Tissue Engineering - Part A, 2014 2014, 
20(15-16), 2253-2264.  

MATEJKA, R., J. ROSINA, E. FILOVA, J. HAVLIKOVA, J. CHLUPAC a J. 
STEPANOVSKA. Automated dynamic bioreactor for 2D endothelial structures. In 2013 
E-Health and Bioengineering Conference, EHB 2013. 2013. – rozšířený recenzovaný 
konferenční abstrakt 

České vysoké učení technické v Praze, Národní Centrum Tkání a Buněk a.s., 
Fyziologický ústav AVČR, v. v. i. Kultivační komora pro dynamickou kultivaci buněk 
na tubulárních nosičích. Původci: MATĚJKA, R., J. ŠTĚPANOVSKÁ, J. ROSINA, D. 
HRŮZOVÁ, J. ZÁRUBOVÁ a E. FILOVÁ Česká republika Užitný vzor 30441. 
7.3.2017. 

České vysoké učení technické v Praze, Národní Centrum Tkání a Buněk a.s., 
Fyziologický ústav AVČR, v. v. i. Systém pro rotační endotelizaci cévních protéz. 
Původci: MATĚJKA, R., J. ŠTĚPANOVSKÁ, J. ROSINA, D. HRŮZOVÁ a J. 
ZÁRUBOVÁ Česká republika Užitný vzor 31066. 3.10.2017. 

 
Nedostatek funkčního endotelu na vnitřní straně vaskulárních štěpů malého průměru vede 

k intimální hyperplazii a trombotické okluzi. Jednou z možností pro potlačení těchto 

negativních jevů je endtolizace vaskulární protézy (Deutsch et al. 2009; Herring et al. 

1984). Pouhé nasazení buněk je však z hlediska aplikace problematické z hlediska adheze 

buněk a retence buněk při vystavení proudění a smykovému napětí v in vivo podmínkách. 

Modifikací povrchu biokompatilními proteiny bežnými v extracelulární hmotě je možné 

podpořit adhezi buněk a jejich růst (De Visscher et al. 2012; Stegemann, et al. 2007; 

Williams et al. 2011). Další možnost představují kultivační bioreaktory které simulují 

fyziologickou zátěž postupně pro prekondicionovaní buněčné kultury na povrchu této 

protézy (Chien 2007; Li et al. 2005; Vara et al. 2008).  

Právě pro tyto potřeby byl využit navržený kultivační dynamický systém s definovaným 

smykovým napětím. Kultivace buněk HSVEC (lidský endotel z v. saphena) byla nasazen 

na sklíčka modifikované kolagenem I (Co), kolagenem s navázaným lamininem (Co / 

LM) a kolagenem s navázaným fibronektinem pro zvýšení schopnosti adheze buněk. 

Takto připravené kultury byly vystaveny krátkodobému laminárnímu smykovému napětí 
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o velikosti 12 dyn/cm2 (1,2 Pa). Volba těchto povrchů byla uvažována pro případnou 

modifikaci cévních protéz pro zvýšení schopnosti adheze endotelových buněk na 

umělých protézách. 

Již po krátkodobém vystavení buněk laminárnímu smykovému napětí je vidět jejich 

změna v morfologii, kdy dochází ke změně z dlaždicového tvaru (typického pro statickou 

kultivaci endotelových buněk) ve fyziologicky protáhlý tvar ve směru proudění, jak je 

znázorněno na Obrázek 24.  

 

Obrázek 24 - Morfologie HSVEC na kolagenu (Co), Co / LM a Co / FN. Imunofluorescence VE-kadherinu (A1–9), 
Vinculin (B1–9), KDR (C1–9) a vWF (D1–9) (zelená), jádra buněk kontrastně barvená Hoechstem (modrá). Proudění 

je zleva doprava, jak je naznačeno obousměrnými šipkami. Epifluorescenční mikroskop Olympus IX50, Olympus 
Digitální fotoaparát DP70, zvětšení 100, stupnice měřítka = 20 mm. Obrázek publikován v (Chlupac, et al. 2014). 

Navzdory rozdílům v drsnosti jednotlivých povrchů a smáčivosti nebyly pozorovány 

žádné rozdíly v adhezi a růstu endoteliálních buněk ve statických podmínkách. Na rozdíl 

tomu buňky kultivované v dynamických podmínkách kultivované na Co/LM a Co/FN 

vykazovaly větší adhezi a rezistenci na průtok oproti čistému kolagenu Co. Genová 

exprese spolu imunofluorescenčním barvením také poukázala na to, že kombinované 
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povrchy Co/LM a CO/FN jsou vhodnější pro možnou modifikaci umělých cévních 

náhrad, protože podporují interakci buňky a materiálu. V rámci dynamické kultivace je 

ještě zvýšená interakce mezibuněčných kontaktů. 

Role subendoteliální extracelulární hmoty a její vliv na smykové napětí byla studována 

na řadě povrchů obsahujících kolagen I, laminin a fibronektin. Obecně kolagen I  

podporuje adhezi endotelových buněk k povrchu, ovšem v případě vystavení vyšším 

smykovým napětím (> 20 dyn/cm2) dochází k odtržení buněčné kultury z povrchu 

(Feugier et al. 2005). Proto byly vytvořeny kompozity kolagenu I s lamininem (Co/LM) 

a koalgenu I s fibronektinem. Lamin je jedním z proteinu bazální membrány podporující 

buněčnou adhezi a angiogenezi (Malinda et al. 1999). Jeho kovalentní navázání na ePTFE 

protézy také podpořila endotelizaci vnitřního povrchu (Williams, et al. 2011). Fibronektin 

je zase protein přítomný v mnoha buněčných procesech zahrnujících buněčnou proliferaci 

a migraci, jež jsou důležité pro celkovou remodelaci poškozených cév (Schwartz a 

Assoian 2001). 

 

4.3 Vliv tlakové stimulace na proliferaci kmenových a stromálních buněk 

diferenciaci směrem k hladkému svalu 
 
4.3.1 Dynamická kultivace na skle a fibrinové síti a nanovlákenném substrátu 

Detailní výsledky jsou uvedené v následujících publikacích: 

BACAKOVA, L., M. TRAVNICKOVA, E. FILOVA, R. MATĚJKA, J. 
STEPANOVSKA, J. MUSILKOVA, J. ZARUBOVA a M. MOLITOR. The Role of 
Vascular Smooth Muscle Cells in the Physiology and Pathophysiology of Blood Vessels. 
In K. SAKUMA ed. Muscle Cell and Tissue - Current Status of Research Field. 
IntechOpen, 2018. 
 
BACAKOVA, L., J. PAJOROVA, M. TOMKOVA, R. MATEJKA, A. BROZ, J. 
STEPANOVSKA, S. PRAZAK, A. SKOGBERG, S. SILJANDER a P. KALLIO 
Applications of Nanocellulose/Nanocarbon Composites: Focus on Biotechnology and 
Medicine. Nanomaterials (Basel), Jan 23 2020, 10(2). 
 
České vysoké učení technické v Praze, Fyziologický ústav AVČR, v.v.i., Institut klinické 
a experimentální medicíny. Kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních 
jamkách. Původci: MATĚJKA, R., J. ŠTĚPANOVSKÁ, Š. PRAŽÁK, L. BAČÁKOVÁ, 
P. KNEPPO, M. KOŇAŘÍK, J. CHLUPÁČ a J. PIRK Česká republika Užitný vzor 
33916.14.4.2020. 
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Dynamická kultivace kmenových (stromálních) ASC nebo i fenotypicky maturovaných 

SMC buněk je důležitým nástrojem pro obnovení a zachování kontraktilního 

diferencovaného fenotypu těchto buněk (Huang a Niklason 2014; Tschoeke et al. 2009). 

Opakovaně bylo prokázáno, že diferenciace směrem k SMC nebo vaskulárním SMC 

(VSMC) vyžaduje pulsatilní cyklickou zátěž, tj. složky hemodynamického stresu, jež jsou 

vystaveny cévy a jejich stěna in vivo (Kurpinski et al. 2006). 

Pozitivní účinky tlakové stimulace na diferenciaci lidských kmenových buněk ASC 

směrem k VSMC byly nalezeny i v případě našich experimentů realizovaných ve výše 

popsaném kultivačním systému. Pro zvýšení adheze buněk byla sklíčka potažena tenkým 

fibrinovým gelem popsaným v publikaci (Riedel et al. 2009). Kultura ASC buněk s 

počáteční hustotou cca. 70 000 buněk/cm2 byla kultivována po dobu 3 a 7 dnů ve statické 

kultuře a dynamickém systému s tlakovou stimulací. Tato stimulace byla nastavena na 

fyziologickou hodnotu 120/80 mmHg (15,9/10,6 kPa) a rychlost pulzu simulující 60 

úderů za minutu (1 Hz). V kultivačním médium bylo dále přidáno 2,5 ng/ml TGF-β1 a 

2,5 ng/ml BMP-4.  

Tlakové zatížení výrazně podporovalo proliferaci ASC po 3 dnech (Obrázek 25B) a po 7 

dnech (Obrázek 25D) oproti statické kontrole (Obrázek 25A a C). ASC byly pozitivně 

obarveny na α-aktin na všech vzorcích. V případě dynamické kultivace navíc byl 

navýšený počet buněk v případě dynamické kultivace 7. den kultivace (Obrázek 25D). 

To naznačuje, že diferenciace ASC do VSMC v přítomnosti TGF-β1 a BMP-4 byla 

významně zvýšena dynamickým tlakovým zatížením. 
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Obrázek 25 - Imunofluorescenční barvení a-aktinu (červená) a kalponinu (zelená) u ASC kultivovaných na 
fibrinovém gelu na skle za statických podmínek (A, C) a za dynamických podmínek (B, D), A, B: 3 dny kultivace; C, 

D: 7 dní kultivace. Jádra buněk jsou kontrastně barvena Hoechstem # 33258. IX71 Olympus mikroskop, digitální 
fotoaparát DP71, obj. × 10. 

Toto bylo potvrzeno i v rámci dalších (zatím nepublikovaných výsledků). Kde byly ve 

stejném systému lidské ASC buňky vystaveny dynamické zátěži po dobu 3 dnů a byl 

srovnán vliv fibrinového gelu na jejich proliferaci a diferenciaci. Kultivace opět probíhala 

v médiu obsahujícím TGF- β1 a BMP-4. Jako kontrola bylo také použito tzv. proliferační 

médium, určené pro růst buněk a zabraňující jejich diferenciaci, obsahující FGF-2. 



48 
 

 

Obrázek 26 - Počty buněk na daném substrátu při statické a dynamické kultivaci (vlevo), relativní intenzita 
fluorescence vtažená na počet buněk H1 kalponinu u statické a dynamické kultivace. 

 

Obrázek 27 - imunofluorescenčně barvený H1-kalponin při různých typech kultivace na skle a fibrinovém potahu. 

Proliferace ASC v různých kultivačních prostředích byla stanovena na základě počtu 

buněk a morfologie buněk. Ve statických podmínkách nebyl významný rozdíl v hustotě 

buněčné populace; byl však patrný trend, že počet buněk byl na fibrinovém gelu mírně 

vyšší, viz Obrázek 26. Fibrinová síť také podpořila paralelní buněčnou orientaci v kultuře 
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za statických i dynamických podmínek, jak je patrné na Obrázek 27 v horní části. Došlo 

k významnému nárůstu počtu buněk (cca 1,5krát) v dynamických podmínkách ve 

srovnání se statickým podmínkám kultivace. V dynamických podmínkách nedošlo k 

významnému rozdílu v počtu buněk mezi jednotlivými substráty; buňky však tvořily 

vícevrstvé shluky. Tyto shluky pak ovlivnily vyšší rozptyl naměřených dat. Toto je také 

dokumentováno barevně značenou projekcí na Obrázek 28. 

Analýza fluorescenčních obrázků také prokázala významný rozdíl mezi statickou a 

dynamickou kultivací jak u skla, tak fibrinu ve srovnání se všemi ostatními vzorky. 

Samotný rozdíl mezi typy substrátu v případě stejného typu kultivace není signifikantní. 

 

Obrázek 28 - Vlevo imunofluorescenčně značený kolagen I (červeně) a fibronektin (zeleně) u statické a dynamické 
kultivace na skle a fibrinu. Vpravo barevně kódovaná (podle hloubky) jádra buněk. 

Imunofluorescenční barvení fibronektinu a kolagenu I bylo použito pro analýzu tvorby 

extracelulárních proteinů a také pro celkové vyhodnocení morfologie buněčných kultur 

pěstovaných za různých podmínek, viz Obrázek 28. Fibrinem potažené sklo podporovalo 

paralelní orientaci buněk, což vedlo k homogenně orientovaným fibronektinovým 

vláknům. V dynamických podmínkách na skle byly také pozorovány oblasti s 

orientovanými buňkami. Na skle za statických podmínek byly buňky orientovány zcela 

náhodně. Zajímavostí je také, že dynamická kultivace pomohla k formaci vícevrstvých 

struktur, jak je patrné na barevně kódované projekci jader na Obrázek 28 vpravo. U 

dynamické kultivace jsou patrné až 3 nebo 4 vrstvy buněk. Vzhledem ke krátké dobé 

kultivace, pouze 3 dny, jsou tyto vícevrstvé formace ve formě shluků.  
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Dynamická kultivace buněk výrazně zlepšila adhezi a následný růst buněk PrASC 

(mezenchymálních kmenových buněk izolovaných z tukové tkáně prasete) i na 

nanocelulózových substrátech. Buňky byly lépe rozprostřeny a jejich počet po třech 

dnech dynamické kultivace byl výrazně vyšší než v odpovídajících vzorcích 

inkubovaných za statických podmínek po dobu čtyř dnů (Obrázek 29). Zlepšení 

kolonizace buněk dynamickou kultivací bylo pozorováno zejména u vzorků s tenkým 

povlakem CNF + MWCNT. Na silném i tenkém povlaku CNF + MWCNT byly buňky za 

dynamických podmínek distribuovány téměř homogenně, zatímco na čistém povlaku 

CNF měly buňky tendenci vytvářet shluky. Lze proto učinit závěr, že přidání MWCNT 

do kationtových CNF zlepšilo kolonizaci materiálu PrASC za dynamických podmínek 

buněčné kultury (Bacakova, et al. 2020). 

 

Obrázek 29 – Kmenové (stromální) buňky z prasečí tukové tkáně (PrASC) kultivované v statickém a dynamickém 
buněčném kultivačním systému vytvářejícím tlak po dobu tří dnu. Buňky byly pěstovány na celulózové síti s tlustým 
nebo tenkým povlakem CNF + MWCNT (sloupec (a) a (b)), s povlakem CNF (sloupec (c)) a bez jakéhokoli povlaku 

(sloupec (d))). Buňky byly obarveny imunofluorescencí na vinculin (zelený), s TRITC-konjugovaným falloidinem 
pro zobrazení F-aktina (červený) a DAPI pro jádra (modrý). Celulózová síť měla v modrém kanálu autofluorescenci. 

Konfokální mikroskop Dragonfly 503 s kamerou Zyla 4.2 PLUS sCMOS, objektiv HC PL APO 20x / 0,75 IMM 
CORR CS2. Měřítko: 50 um. 

 

4.3.2 Dynamická kultivace na decelularizované tkáni 

Analýza růstu a diferenciace buněk na povrchu decelularizované matrice ukázala, že mezi 

statickou kultivací a dynamickou kultivací je hlavní rozdíl po 10 dnech kultivace. Jak je 

znázorněno na Obrázek 30, buňky vytvářejí za statických podmínek shluky místo toho, 
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aby se rovnoměrně šířily po celém povrchu. Signál h1-kalponinu je také slabší a je 

přítomen v menším počtu buněk. Za dynamických podmínek se však vytvoří homogenní 

buněčná vrstva a h1-kalponin je přítomen ve většině buněk, včetně buněk s dobře 

vyvinutými kalponinovými vlákny. V tomto případě lze za dynamických kultivačních 

podmínek pozorovat také zvýšený růst buněk a celkově lepší růst buněk na povrchu 

decelularizované tkáně. 

 

Obrázek 30 - Růst a diferenciace PrASC na decelularizovaném porcinním perikardu. 

Pozitivní účinek na diferenciaci kmenových buněk směrem k SMC byl prokázán ve 

studiích využívajících kombinaci růstových faktorů TGF-ß1 a BMP-4. To vedlo ke 

zvýšení produkce specifických diferenciačních markerů cytoskeletálních proteinů, jako 

je α-aktin a h1-calponin, které jsou přítomny pouze v diferencovaných SMC po 7 a více 

dnech statické kultivace (Lagna et al. 2007). Diferenciaci buněk vůči fenotypu SMC lze 
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dále zvýšit vhodnou mechanickou stimulací v dynamickém systému. Pozitivní účinek 

mechanické stimulace na diferenciaci vůči SMC byl popsán pro buňky kultivované i bez 

přítomnosti TGF-ß1 a BMP-4 (Bacakova et al. 2018b; Dan et al. 2015). Kromě toho 

mechanická stimulace pomáhá udržovat buňky v diferencovaném stavu a zabraňuje 

dediferenciaci (Wang et al. 2010). 

Buňky byly mechanicky zatěžovány cyklickým hydrostatickým tlakem o prahových 

hodnotách 120/80 mmHg (15.9/10.6 kPa). Tato stimulace indukovala diferenciaci PrASC 

buněk do fenotypu SMC, jak prokazuje exprese H1-kalponinu. V této souvislosti byly 

popsány dvě mechanosenzitivní signální dráhy spojené s diferenciací SMC: dráha spojená 

s RhoA a dráha spojená s FAK kinázou. Aktivace těchto signálních drah vede ke zvýšené 

syntéze markerů diferenciace SMC v buňkách (Miralles, et al. 2003). V analogické studii  

(Kobayashi et al. 2004b) také nalezli zvýšenou expresi SMC markerů ve stromálních 

buňkách kostní dřeně krys při tlakové zátěži. Stejně tak v rámci prací (Maul, et al. 2007; 

Maul, et al. 2011) došlo ke zvýšení produkci SMC markerů, kde byly krysí stromální 

buňky kultivovány na sklíčkách potažených kolagenem I při tlakové a kombinované 

tlakově-elastické zátěži. 

  



53 
 

4.4 Recelularizace decelularizovaných tkání pro přípravu implantabilních 

cévních náhrad v kultivačním bioreaktoru 
Detailní výsledky jsou uvedené v následujících publikacích: 

MATĚJKA, R., M. KOŇAŘÍK, J. ŠTĚPANOVSKÁ, J. LIPENSKÝ, J. CHLUPÁČ, D. 
TUREK, Š. PRAŽÁK, A. BROŽ, Z. ŠIMŮNKOVÁ, I. MRÁZOVÁ, S. FOROSTYAK, 
P. KNEPPO, J. ROSINA, L. BAČÁKOVÁ a J. PIRK Bioreactor Processed Stromal Cell 
Seeding and Cultivation on Decellularized Pericardium Patches for Cardiovascular Use. 
Applied Sciences,  2020a, 10(16).  
 
České vysoké učení technické v Praze, Ústav makromolekulární chemie AV ČR, v. v. i., 
Fyziologický ústav AVČR, v. v. i. Kultivační komora pro stimulaci planárních vzorků 
decelularizovaného perikardu. Původci: MATĚJKA, R., J. ŠTĚPANOVSKÁ, J. 
ROSINA, P. KNEPPO, E. BRYNDA, T. RIEDEL, E. FILOVÁ, M. TRÁVNÍČKOVÁ, 
J. ZÁRUBOVÁ a Z. RIEDELOVA Česká republika Užitný vzor 30705. 30.5.2017. 
 
České vysoké učení technické v Praze, Institut klinické a experimentální medicíny. 
Mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk. 
Původci: MATĚJKA, R., J. ŠTĚPANOVSKÁ, P. KNEPPO, M. KOŇAŘÍK, J. 
CHLUPÁČ a J. PIRK Česká republika Užitný vzor 33917.14.4.2020. 
 
4.4.1 Vliv dynamické kultivace na rekolonizaci decelularizované tkáně pomocí 

autologních buněk 

Pro analýzu schopnosti vrůstání buněk do decelularizované tkáně byly histologické 

vzorky rozděleny na 50 µm části. V těchto částech byly spočítány jednotivé počty buněk 

a následně statisticky vyhodnoceny pomocí metody Kruskal-Wallisova testu 

(jednofaktorová neparametrická ANOVA) s hladinou významnosti p ≤ 0,05 (Matějka, et 

al. 2020a). 

Analýza histologických obrazů (Obrázek 31) a počtu buněk v daných hloubkách 

(Obrázek 32) ukazuje zásadní rozdíl mezi statickou a dynamickou kultivací. Ve 

statických podmínkách není žádný významný rozdíl mezi 5 a 10 dny kultivace. V obou 

případech buňky pronikly do hloubky 50 um, ale není prokázán růst buněk do hlubších 

oblastí tkáně. 

Výsledky dynamické kultivace však ukazují výrazně zlepšené pronikání buněk do všech 

vrstev tkáně. Také je patrný určitý klesající charakter, kde počet buněk klesá s rostoucí 

hloubkou. Tento jev je způsoben tím, že pro případ demostrace vlivu dynamické kultivace 

byla osazena pouze jedna strana decelularizované tkáně. Pro přípravu homogenně 

rekolonizovaných tkání byly osazeny obě strany před dynamickou kultivací, jak je 

popsáno v kapitole 4.4.2.  V hloubkách >100 µm je významný rozdíl mezi statickou a 
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dynamickou kultivací. V obou časových intervalech jsou pozorovatelné buňky ve všech 

vrstvách dynamicky kultivovaných vzorků. Po 10 dnech dynamické kultivace je vidět, že 

téměř celá tkáň byla nově rekolonizována, byť s ubývajícím počtem oproti nižším 

hloubkám. 
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Obrázek 31 – Srovnání rekolonizace decelularizované tkáně promocí PrASC při statických a dynamických 
podmínkách, doba kultivace 5 a 10 dní, 20 µm kryořezy barvené pomocí DAPI. Mikroskop Leica Dmi8, objektiv 10x 
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Obrázek 32 - Počty buněk v daných 50 um segmentech tkáně. Statistická hladina významnosti p ≤ 0,05. Pro každý 
typ kultivace a interval bylo hodnoceno z 10 náhodných vzorků. Červená čára představuje median; modrý rámeček 
ohraničuje 1. a 3. kvartil; hradba ohraničuje minimální a maximální hodnoty a červené body jsou odlehlé hodnoty. 

Jak bylo konstatováno výše, tak rekolonizace ve statických podmínkách nedává 

uspokojivé výsledky. Jak je znázorněno na Obrázek 31 a Obrázek 32, tak pouze 1/5 

decelularizované tkáně byla rekolonizována buňkami po 10 dnech kultivace. Podobné 

výsledky byly získány v jiných studiích, ve kterých bylo zapotřebí několik týdnu 

kultivace, aby došlo k rekolonizaci připravených tkáňových matric buňkami a došlo 

k určitému zrání buněk (Villalona et al. 2010). Využití perfúzních a stimulačních reaktorů 

významně podporuje proces rekolonizace tkáně in vitro, jak uvádí studie autorů 

(Melchiorri et al. 2016). Několik studí také hledalo korelaci mezi tlakovým namáháním, 

buněčnou proliferaci a diferenciací kmenových buněk směrem k SMC. Cyklický 

fyziologický tlak nastavený 120/80 mmHg změnil buněčnou morfologii a zvýšil rychlost 

proliferace v kmenových buňkách za 7 dní, jak popisuje studie (Maul, et al. 2007). Navíc 

inkubace buněk v bioreaktoru podporuje jejich maturaci a prekondiciování před použitím 

pro implantaci díky simulovaným více fyziologickým podmínkám, jak je popsáno ve 

studii autorů (Villalona, et al. 2010). 
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4.4.2 Příprava autologně recelularizovaných tkáňových záplat pro 

kardiovaskulární aplikace 

Jak bylo popsáno výše, buňky při dynamické kultivaci pronikly téměř po celé tkáni po 10 

dnech kultivace. Počet buněk s hloubkou však postupně klesal. Po 5 dnech dynamické 

kultivace byly buňky schopné proniknout do cca poloviny hloubky decelularizované 

tkáně. Pro docílení homogenity rekolonizace decelularizovaných tkání byla 

optimalizována jak kultivační komora, tak samotný způsob nasazení. Návrh kultivační 

komory umožňuje osazení decelularizované tkáně z obou stran. Díky tomu bylo docíleno 

homogenní rekolonizace celé tkáně v průběhu již 5 dní dynamické kultivace. Rozdílný 

způsob nasazení buněk a vliv na rekolonizaci tkáně je znázorněn na Obrázek 33. 

 

Obrázek 33 - Srovnání metod osazení decelularizovaných tkáni před kultivací v reaktoru. Nahoře jednostranné dole 
oboustranné osazení decelularizované tkáně.  Dynamická kultivace 5 dní, buňky prasečí stromální buňky PrASC. 20 
µm histologické řezy v parafinu, barvené pomocí hematoxylinu-eozinu a DAPI. 

Dále, jak je demonstrováno na 20 µm histologických řezech na Obrázek 34 a Obrázek 35, 

je prasečí i ovčí perikard homogenně rekolonizovaný buňkami pro implantabilní použití. 

Takto připravené tkáně sloužily pro vytvoření autologně osídlených cévních záplat na 

bázi decelularizované alogenní (prasečí perikard) a xenogenní (ovčí perikard) tkáně. 
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Obrázek 34 - Decelularizovaný prasečí perikard a jeho následná recelularizace prasečími stromálními buňkami 

PrASC. Oboustranné osazení tkáně v kultivační komoře. Dynamická kultivace v reaktoru 5 dní. 20 µm histologické 
řezy v parafinu, barvené pomocí hematoxylinu-eozinu a DAPI. 

 
Obrázek 35 – Decelularizovaný ovčí perikard a jeho následná recelularizace prasečími stromálními buňkami PrASC. 

Oboustranné osazení tkáně v kultivační komoře. Dynamická kultivace v reaktoru 5 dní. 20 µm histologické řezy 
v parafinu, barvené pomocí hematoxylinu-eozinu a DAPI. 
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4.5 In vivo remodelace a endotelizace autologně recelularizovaných 

kardiovaskulárních záplat 
Výše uvedené výsledky byly využity pro in vivo ověření připravených autologně 

osídlených kardiovaskulárních záplat v praseti. V rámci této dosud nepublikované části 

byly kardiovaskulární záplaty připravené na bázi prasečího a ovčího perikardu osídleného 

autologními buňkami daného prasete implantovány na uměle vytvořený defekt na 

karotickém povodí, jak je znázorněno na Obrázek 36. Logisticky tento protokol 

vyžadoval celkové dvě operace. Postup byl následující: 

1. Odběr podkožního tuku z krční oblasti prasete – první operace 

2. Izolace stromálních buněk a jejich pěstování ve statických podmínkách do 1. 

pasáže 

3. Oboustranné nasazení na decelularizovanou tkáň 

4. Dynamická kultivace v reaktoru pro rekolonizaci decelularizované tkáně 

5. Implantace na umělé vytvořený defekt na a. carotis – druhá operace u stejného 

prasete 

6. Měsíční observace a explantace 

 

Obrázek 36 - Zleva, operační preparace a.caritis, příprava umělého defektu, našití cévní záplaty, obnovení průtoku. 

 

Po měsíční observaci zvířete byly tyto části cévy se záplatou explantovány a byla 

provedena imunohistologická analýza. Jak je patrné na Obrázek 37, tak v případě nativní 
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cévy je jasně patrná endotelová vrstva tvořící tunica intima. U pouze decelularizované 

záplaty došlo k remodelaci v těle pomocí hladkosvalových buněk, ovšem vnitřní lumen 

cévy je bez zjevné formace CD31 pozitivních (endotelových) buněk. V případě 

rekolonizované cévy pomocí autologních stromálních buněk došlo po 1 měsíci k formaci 

nové CD31 pozitivní vrstvy buněk. Oproti nativní vrstvě EC buněk není tato vrstva 

tvořena monovrstvou. Tento výsledek významně podporuje celkový význam kultivačních 

systémů pro přípravu implantabilních štěpů. 

 

Obrázek 37 - imunofluorescenčně barvené histologické řezy explantované nativní cévy, záplaty tvořené pouze 
decelularizovaná tkání a záplaty rekolonizované autologními stromálními buňkami. Imunofluorescenčně značné 

CD31 (zeleně), F-aktin (červeně) a jádra modře. 

  

Nativní céva Decelularizovaná záplata Rekolonizovaná záplata 
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5 Závěr 
V rámci práce bylo vyvinuto několik technologických řešení kultivačních systémů, u 

kterých byl prokazatelně potvrzen pozitivní vliv dynamické kultivace na buněčnou 

proliferaci, fenotypickou maturaci, diferenciaci a genovou expresi. Tyto výsledky jsou 

prezentovány v rámci 5 publikací a technické řešení navržených technologií je popsáno 

v 5 užitných vzorech, jež jsou přiloženy.  

Jednotlivé etapy lze shrnout: 

Decelularizace tkání a jejich příprava pro rekolonizaci buňkami 

Byla vytvořena optimalizovaná metoda pro decelularizaci prasečích a ovčích perikardů, 

která poskytuje za 24 hodin decelularizovanou tkáň bez zbytků původních buněk. Tato 

tkáň je sterilní bez známek cytotoxicity. Takto připravená tkáň je vhodná pro další použití 

jako základní materiál pro přípravu kardiovaskulárních náhrad.  

Stimulace smykovým napětím pro modulaci růstu endotelových buněk v in vitro 

podmínkách 

Vliv smykového napětí simulovaného v bioreaktoru a jeho pozitivní vliv na modulaci 

růstu endotelu byl prokázán u povrchů tvořených kolagenem a kolagenem s navázaným 

laminimem a fibrinem. Tato stimulace může pomoct pro snížení trombogenicity umělých 

cévních náhrad. Při nasazení ve statických podmínkách není schopen endotel vydržet 

následnou zátěž v průtoku. Prekondiciováním v bioreaktoru dochází k produkci integrinů 

zvyšujících vazbu mezi buňkami a mezi buňkou a povrchem. 

Stimulace hydrodynamickým tlakem pro modulaci růstu a diferenciace hladkých 

svalových buněk v in vitro podmínkách 

Navržené systémy pro tlakovou stimulaci pozitivně ovlivňují diferenciaci kmenových a 

stromálních buněk směrem k hladkému svalu a podporují jeho proliferaci. Byla 

prokázána tvorba proteinu specifických pro hladký sval. V kombinaci s růstovými faktory 

typu TGF-β a BMP-4 byly signifikantní výsledky diferenciace směrem k hladkému svalu 

již po 3 dnech dynamické kultivace. Tyto výsledky byly prokázány jednak na fibrinových 

potazích, dále na nanocelulózových vláknech s nanotrubicovým potahem a také na 

decelularizovaných tkáních.  
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Příprava implantabilních kardiovaskulárních náhrad v bioreaktoru in vitro 

Na základě výsledků byla vytvořena optimalizovaná procedura, jež využívala navržené 

technologie pro přípravu rekolonizovaných kardiovaskulárních záplat na bázi 

decelularizovaného prasečího a ovčího perikardu, jež byly osídleny autologními 

stromálními buňkami z tukové tkáně. Vlivem mechanické stimulace došlo k homogenní 

rekolonizaci decelularizované tkáně za 5 dní a byla nastartována diferenciace stromálních 

buněk směrem k hladkému svalu. Tato procedura zahrnoval izolaci stromálních buněk, 

jejich prekultivaci, nasazení na tkáň a kultivaci v reaktoru. Celkový čas pro přípravu 

takovýchto autologně osídlených záplat byl 8 – 10 dní pro izolaci a prekultivaci buněk 

z tukové tkáně, 5 dní kultivace reaktoru pro rekolonizaci.  

Implantace připravených náhrad a jejich pilotní testování in vivo 

V bioreaktoru připravené cévní záplaty na bázi decelularizovaného prasečího perikardu 

byly osídleny pomocí autologních stromálních buněk. Takto připravené záplaty byly 

implantovány na umělý defekt a. carotis. Po měsíční observaci byly explantovány. U 

záplat, které byly před implantací rekolonizovány buňkami, došlo k tvorbě nové 

endotelové vrstvy ve vnitřním lumenu.  
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The Gene Expression of Human Endothelial Cells Is
Modulated by Subendothelial Extracellular Matrix Proteins:

Short-Term Response to Laminar Shear Stress

Jaroslav Chlupac, MD,1,2 Elena Filova, MSc, PhD,1 Jana Havlikova, MSc,1 Roman Matejka, MSc,3

Tomas Riedel, PhD,4 Milan Houska, PhD,4 Eduard Brynda, PhD,4 Elzbieta Pamula, PhD, DSc,5

Murielle Rémy, PhD,6 Reine Bareille,6 Philippe Fernandez, MD, PhD,6 Richard Daculsi, MD,6

Chantal Bourget,6 Lucie Bacakova, MD, PhD,1 and Laurence Bordenave, MD, PhD6

Vascular surgery for atherosclerosis is confronted by the lack of a suitable bypass material. Tissue engineering
strives to produce bio-artificial conduits to provide resistance to thrombosis. The objectives of our study were to
culture endothelial cells (EC) on composite assemblies of extracellular matrix proteins, and to evaluate the
cellular phenotype under flow. Cell-adhesive assemblies were fabricated on glass slides as combinations of
collagen (Co), laminin (LM), and fibronectin (FN), resulting in three samples: Co, Co/LM, and Co/FN. Surface
topography, roughness, and wettability were determined. Human saphenous vein EC were harvested from
cardiac patients, cultured on the assemblies and submitted to laminar shear stress (SS) of 12 dyn/cm2 for 40, 80,
and 120min. Cell retention was assessed and qRT-PCR of adhesion genes (VE-cadherin, vinculin, KDR, CD-31
or PECAM-1, b1-integrins) and metabolic genes (t-PA, NF-jB, eNOS andMMP-1) was performed. Quantitative
immunofluorescence of VE cadherin, vinculin, KDR, and vonWillebrand factor was performed after 2 and 6 h of
flow. Static samples were excluded from shearing. The cells reached confluence with similar growth curves.
The cells on Co/LM and Co/FN were resistant to flow up to 120min but minor desquamation occurred on Co
corresponding with temporary downregulation of VE cadherin and vinculin-mRNA and decreased fluorescence
of vinculin. The cells seeded on Co/LM initially more upregulated vinculin-mRNA and also the inflammatory
factor NF-jB, and the cells plated on Co/FN changed the expression profile minimally in comparison with the
static control. Fluorescence of VE cadherin and vonWillebrand factor was enhanced on Co/FN. The cells
cultured on Co/LM and Co/FN increased the vinculin fluorescence and expressed more VE cadherin and KDR-
mRNA than the cells on Co. The cells plated on Co/FN upregulated the mRNA of VE cadherin, CD-31, and
MMP 1 to a greater extent than the cells on Co/LM and they enhanced the fluorescence of VE cadherin, KDR,
and vonWillebrand factor. Some of these changes sustained up to 6 h of flow, as confirmed by immunofluo-
rescence. Combined matrices Co/LM and Co/FN seem to be more suitable for EC seeding and retention
under flow. Moreover, Co/FN matrix promoted slightly more favorable cellular phenotype than Co/LM under
SS of 2–6 h.

Introduction

Atherosclerosis of coronary and peripheral arteries
has become a major disease in industrialized countries.

The annual number of lower extremity interventions totals
more than 120 bypass procedures per 100,000 inhabitants in

the United States.1 Cardiovascular surgery, however, con-
fronts a shortage of available material for bypass grafting,
since the gold-standard patients’ own artery or vein is fre-
quently lacking. Currently used synthetic blood vessel
prostheses, namely polyethylene terephthalate (PET, Da-
cron) and expanded polytetrafluoroethylene (ePTFE), have
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a c hi e v e d e x c ell e nt r es ults i n b y p assi n g l ar g e- di a m et er v es-
s els, f or e x a m pl e, t h e a ort a a n d ili a c art eri es; h o w e v er, t h e y
d o n ot p erf or m  w ell i n l o w- fl o w or s m all- di a m et er v ess els
(< 6  m m), f or e x a m pl e, i n c or o n ar y, b el o w t h e k n e e, or  mi-
cr o v as c ul ar r e gi o ns.  O n e of t h e  m ai n r e as o ns f or t his f ail ur e is
t h e s urf a c e t hr o m b o g e ni cit y a n d t h e d e v el o p m e nt of i nti m al
h y p er pl asi a as a r es ult of a  mis m at c h i n t h e vis c o el asti c
pr o p erti es of n ati v e tiss u e a n d t h e s y nt h eti c  m at eri al. 2

L ar g e ar e as of c ar di o v as c ul ar i m pl a nts, s u c h as h e art v al v es
a n d v as c ul ar pr ost h es es, d o n ot s p o nt a n e o usl y c o v er  wit h
e n d ot h eli al c ells ( E C) i n h u m a ns, a n d it h as b e e n s h o w n t h at
pr ei m pl a nt s e e di n g a n d pr e c o n diti o ni n g of t h e p ati e nt’s a u-
t ol o g o us  E C i m pr o v es t h e l o n g-t er m p at e n c y a n d p erf or m a n c e
of s y nt h eti c gr afts. 3 Tiss u e e n gi n e eri n g of v as c ul ar gr afts h as
b e c o m e a  m e a ni n gf ul o bj e cti v e of r es e ar c h i n t h e l ast t hr e e
d e c a d es, a n d a d v a n c es i n  m at eri als s ci e n c e 4 t o g et h er  wit h
c ult uri n g a n d s e e di n g li vi n g c ells h as pr o v e n t h e c o n c e pt of a
bi o- arti fi ci al v as c ul ar b y p ass t o b e pr a cti c a bl e.  T o f a bri c at e a
v as c ul ar gr aft, s o m e of t h e  m aj or dr a w b a c ks t h at n e e d t o b e
o v er c o m e i n c ell s e e di n g ar e as f oll o ws: first, t h e att a c h m e nt
of  E C t o t h e a d h esi v e s u bstr at e, s e c o n d, t h eir r et e nti o n u n d er
fl o w a n d, t hir d,  m ai nt ai ni n g t h e c o m pl e x p h ysi ol o gi c al f u n c-
ti o ns of t h e e n d ot h eli al li ni n g, f or e x a m pl e, s y nt h esis of
m ol e c ul es i m p ort a nt f or c ell- m atri x a d h esi o n, v as o dil ati o n,
fi bri n ol ysis, a n d r e d u c e d i m m u n e r es p o ns es,  w hi c h ar e es-
s e nti al i n n or m al v as c ul ar h o m e ost asis a n d r e m o d eli n g. 5

W e ass u m e t h at t h e pr ot ei n c o m p ositi o n of t h e e xtr a c ell ul ar
m atri x ( E C M) s h o ul d h a v e a p ot e nti al r ol e i n t h e f oll o wi n g
p h ysi ol o gi c al pr o c ess es of  E C: a d h esi o n a n d pr olif er ati o n i n
t h e c ult ur e, r esist a n c e t o t h e fl o w i n a p ar all el- pl at e fl o w
c h a m b er, a n d fi n all y s h e ar str ess ( S S)- m e di at e d g e n e e x pr es-
si o n of  E C.  W e t h er ef or e st u di e d t h e fl o w- d e p e n d e nt r es p o ns e
of  E C t o t hr e e diff er e nt ass e m bli es of a d h esi v e  m atri x pr ot ei ns:
c oll a g e n t y p e I g el ( C o), c oll a g e n I  wit h att a c h e d l a mi ni n ( C o/
L M), a n d c oll a g e n I  wit h att a c h e d fi br o n e cti n ( C o/ F N). Pr ot ei n
ass e m bli es of t his t y p e h a v e b e e n r e c o g ni z e d t o b e pr a cti c a bl e
i n c o ati n g s c aff ol ds f or tiss u e e n gi n e eri n g.6 I n t h e fl o w e x p er-
i m e nt,  w e c h os e t o e x pl or e a s et of fi v e g e n es t h at ar e i n v ol v e d
i n c ell – c ell ( v as c ul ar e n d ot h eli al c a d h eri n [ V E- c a d h eri n]) a n d
c ell – m atri x ( vi n c uli n, b 1 -i nt e gri ns) a d h esi o n a n d als o i n  m e-
c h a ni c al f or c e s e nsi n g ( ki n as e i ns ert d o m ai n r e c e pt or [ K D R ],
cl ust er of diff er e nti ati o n  m ol e c ul e- 3 1 [ C D- 3 1 ]), or pl at el et/
e n d ot h eli al c ell a d h esi o n  m ol e c ul e- 1 [ P E C A M- 1 ]), a n d a s et of
f o ur g e n es i n v ol v e d i n c ell  m et a b olis m r el at e d t o c o a g ul ati o n
(tiss u e pl as mi n o g e n a cti v at or [t- P A]), v as o dil ati o n ( e n d ot h eli al
nitri c o xi d e s y nt h as e [ e N O S ]), i m m u n e r es p o ns e ( n u cl e ar f a ct or
of k a p p a li g ht p ol y p e pti d e g e n e e n h a n c er i n  B c ells [ N F- j B ]),
a n d v as c ul ar r e m o d eli n g ( m atri x  m et all o pr ot ei n as e- 1 [ M M P-
1 ]).  T h e pr ot ei n ass e m bli es  w er e c h ar a ct eri z e d i n t er ms of t h eir
s urf a c e t o p o gr a p h y, r o u g h n ess, a n d  w ett a bilit y. I n a d diti o n, t h e
gr o wt h c ur v es, S S r esist a n c e ( 1 2 d y n/ c m 2 u p t o 2 h) a n d g e n e
e x pr essi o n pr o fil es  w er e d et er mi n e d i n h u m a n s a p h e n o us v ei n
E C  wit h a vi e w t o tiss u e e n gi n e eri n g of bl o o d v ess els.

M at eri al s a n d  M et h o d s

Pr e p ar ati o n a n d c h ar a ct eri z ati o n
of t h e pr ot ei n a s s e m bli e s

T h e ass e m bli es  w er e pr e p ar e d fr o m c oll a g e n t y p e I (r at
t ail,  C N- 3 5 4 2 3 6;  Bi os ci e n c e),  L M ( E n g el br et h- H ol m-
S w ar m  m uri n e s ar c o m a b as e m e nt  m e m br a n e,  C N- L 2 0 2 0;
Si g m a- Al dri c h), a n d F N ( h u m a n pl as m a,  C N- 1 0 6 8 8 8 5 1 0 0 1;

R o c h e).  A st o c k s ol uti o n of  C o  w as dil ut e d b y 0. 0 2 M a c eti c
a ci d t o a c o n c e ntr ati o n of 7 5 m g/ m L.  A st a n d ar d  mi cr os c o pi c
gl ass sli d e ( 4. 5 · 2. 5 c m 2 )  w as c o at e d  wit h 2  m L of t h e s o-
l uti o n t o o bt ai n a s ol uti o n l a y er c o nt ai ni n g 5 m g/ c m 2 .  T h e
s ol uti o n l a y er  w as c o n v ert e d i nt o a  C o g el b y e x p osi n g t h e
s a m pl e t o a m m o ni a v a p or f or 5  mi n a n d ri nsi n g it  wit h
p h os p h at e- b uff er e d s ali n e ( P B S) dil ut e d  wit h  w at er t o 1 0 %.
L M  w as att a c h e d t o t h e  C o fil m b y i n c u b ati o n  wit h 2  m L
P B S s ol uti o ns at a  L M c o n c e ntr ati o n of 4 0 m g/ m L, or F N at
a c o n c e ntr ati o n of 5 0 m g/ m L o v er ni g ht. S a m pl es c o at e d o nl y
wit h c oll a g e n g el  w er e ri ns e d  wit h  w at er, a n d t h e s a m pl es
C o/ L M a n d  C o/ F N  w er e ri ns e d  wit h 1 0 % P B S.  All t h e
s a m pl es  w er e fi n all y air dri e d a n d  U V st erili z e d f or 3 0  mi n.

T h e att a c h m e nt of  L M a n d F N fr o m P B S t o a  C o l a y er
pr e p ar e d o n t h e g ol d s urf a c e of a s urf a c e pl as m o n r es o n a n c e
( S P R) c hi p  w as o bs er v e d i n sit u usi n g a n S P R i nstr u m e nt
c ust o m- b uilt at t h e I nstit ut e of P h ot o ni cs a n d  El e ctr o ni cs,
A c a d e m y of S ci e n c es of t h e  C z e c h  R e p u bli c, Pr a g u e.  A
f o ur- c h a n n el fl o w c ell  w as pr ess e d o n t h e c oll a g e n- c o at e d
S P R c hi p a n d t h e S P R r es p o ns es t o  L M a n d F N s ol uti o ns
dri v e n b y a p erist alti c p u m p si m ult a n e o usl y t hr o u g h i n d e-
p e n d e nt c h a n n els  w er e r e c or d e d.

T h e s urf a c e  w ett a bilit y of t h e ass e m bli es  w as c h ar a ct er-
i z e d b y  m e as uri n g t h e s essil e dr o p c o nt a ct a n gl es usi n g t h e
L a pl a c e- Y o u n g  m et h o d ( O C A 2 0;  D at a p h ysi cs).  Milli p or e
Q  w at er dr o pl ets 2 m L i n v ol u m e  w er e p ut o n t h e s urf a c e a n d
t h e a v er a g e c o nt a ct a n gl e v al u es  w er e o bt ai n e d b y  m e a-
s uri n g t h e c o nt a ct a n gl es of i n di vi d u al dr o pl ets.

T h e s urf a c e t o p o gr a p h y  w as o bs er v e d usi n g a  m ulti m o d e
A F M ( N a n os c o p e III a;  Di git al I nstr u m e nts).  T h e i m a g es
w er e r e c or d e d usi n g t h e t a p pi n g  m o d e a n d sili c o n ti ps  wit h a
s pri n g c o nst a nt of 4 2  N/ m a n d a n o mi n al r a di us of c ur v at ur e
of 7 n m ( O T E S P A;  Br u k er  A F M Pr o b es).  A v er a g e r o u g h-
n ess ( R a)  w as c al c ul at e d f or all s c a n n e d ar e as b as e d o n t h e
pr o gr a m pr o vi d e d  wit h t h e i nstr u m e nt.

E C s e e di n g, s h e ari n g, a n d e v al u ati o n

H u m a n s a p h e n o us v ei n e n d ot h eli al c ells ( H S V E C)  w er e
h ar v est e d fr o m h u m a n p ati e nts aft er a n a ort o- c or o n ar y b y p ass
pr o c e d ur e as a pri m ar y c ell c ult ur e a c c or di n g t o  m et h o ds
d es cri b e d els e w h er e. 7 Bri e fl y, s a p h e n o us v ei n gr aft  w as
c a n n ul at e d,  w as h e d  wit h P B S, a n d fill e d  wit h c oll a g e n as e
t y p e 2 ( Si g m a  Al dri c h) at 3 7 C f or 1 5  mi n.  E C  w er e r e c o v-
er e d, p o ol e d, a n d a m pli fi e d i n pl asti c fl as ks ( F al c o n,  B D
Bi os ci e n c es) i n a n  M 1 9 9 c ult ur e  m e di u m (I n vitr o g e n) s u p-
pl e m e nt e d  wit h 2 0 % of f et al c alf s er u m ( F C S; P A A), h e p ari n
5 0 I U/ m L ( C h o a y), b asi c fi br o bl ast gr o wt h f a ct or 1 0 n g/ m L
( Pr o m o c ell), a n d a  mi xt ur e s ol uti o n of p e ni cilli n ( 1 0 · 1 0 3 I U/
m L) a n d str e pt o m y ci n ( 1 0 m g/ m L) 1: 1 0 0 ( Si g m a). F or t h e
pr olif er ati o n ass a y, t h e  H S V E C of p ass a g e n u m b er P 5  w er e
s e e d e d i n a l o w er d e nsit y of 3 · 1 0 4 c ells/ c m 2 o nt o e a c h of t h e
s urf a c es.  T h e a d h eri n g c ells  w er e o bs er v e d 6, 2 4, 4 8, 7 2, a n d
1 4 4 h aft er s e e di n g ( Ol y m p us I X 5 0 li g ht  mi cr os c o p e); si x
r a n d o ml y c h os e n  mi cr os c o pi c fi el ds  w er e p h ot o gr a p h e d
( Ol y m p us  D P 7 0 di git al c a m er a,  m a g ni fi c ati o n 2 0 · ) a n d t h e
c ell n u m b ers  w er e e v al u at e d b y c o u nti n g t h e c ell n u cl ei.

F or t h e fl o w e x p eri m e nt, t h e  H S V E C  w er e s e e d e d at a
hi g h er d e nsit y of 5 · 1 0 4 c ells/ c m 2 .  W h e n r e a c hi n g c o n fl u e n c e
at 4 8 h, t h e  H S V E C  w er e e x p os e d t o a p ar all el- pl at e fl o w
c h a m b er,  w hi c h si m ul at e d t h e bl o o d str e a m.  T h e cir c ul ati n g
m e di u m ( 3 7 C)  w as c o m p os e d of  M 1 9 9, 1 0 % F C S, a n d

2 2 5 4 C H L U P A C  E T  A L.



h e p ari n 5 0 I U/ m L.  T h e t est e d s urf a c es  w er e s u b mitt e d t o a
fl o w of 2 0  m L/ mi n a n d t h e l a mi n ar S S = 1 2 d y n/ c m 2 w as a p-
pli e d f or 4 0, 8 0, a n d 1 2 0  mi n. F or t h e p ur p os es of i m m u n o-
fl u or es c e n c e i m a gi n g a n d q u a nti fi c ati o n, t h e fl o w  w as a p pli e d
f or 2 h a n d t h e n e xt e n d e d u p t o 6 h. St ati c c o ntr ol s a m pl es
w er e k e pt  wit h o ut s h e ari n g.  Aft er S S a d mi nistr ati o n, t h e a d-
h eri n g c ells  w er e p h ot o gr a p h e d a n d c o u nt e d t o ass ess t h eir
r esist a n c e t o d es q u a m ati o n d uri n g fl o w.

M ol e c ul ar bi ol o g y

I m m e di at el y aft er fl o w e x p os ur e, t h e s a m pl es  w er e i m-
m ers e d i nt o c ol d ( 4 C)  H a n ks s ol uti o n ( H B S S; I n vitr o g e n)
a n d t h e c ells  w er e tr y psi ni z e d fr o m t h e s u p p ort  wit h  Tr y p-
si n + E D T A ( Si g m a) s ol uti o n ( T E) a n d fr o z e n.  T h e t ot al
m ess e n g er ri b o n u cl ei c a ci d ( m R N A)  w as t h e n e xtr a ct e d a n d
tr e at e d a c c or di n g t o F er n a n d e z et al .7 A q u a ntit ati v e r e al-
ti m e p ol y m er as e c h ai n r e a cti o n of t h e f oll o wi n g ni n e g e n es
w as p erf or m e d:  V E- c a d h eri n ( V E- c a d.), vi n c uli n, K D R or
v as c ul ar e n d ot h eli al gr o wt h f a ct or r e c e pt or- 2 ( V E G F R- 2 ) or
Fl k- 1 , C D- 3 1 or P E C A M- 1 , b 1 -i nt e gri n c h ai n, t- P A, N F- j B ,
e N O S , a n d M M P- 1 .  T h e u p- or d o w nr e g ul ati o n of t h e
m R N A e x pr essi o n is s h o w n as a r el ati v e v al u e i n r el ati o n t o
t h e h o us e k e e pi n g g e n e P 0 t h at e n c o d es f or a ri b os o m al
pr ot ei n a n d is n ot i n fl u e n c e d b y t h e e x p eri m e nt al c o n diti o ns.
T h e pri m er, t e m p er at ur es, a n d l e n gt h of p ol y m er as e c h ai n
r e a cti o n pr o d u cts ar e list e d els e w h er e.8, 9 T h e n or m ali z e d
m R N A l e v el i n c ells u n d er st ati c c o n diti o ns  w as ar bitr aril y
s et at ‘‘ 1,’’ a n d t h e d at a ar e pr es e nt e d as f ol d v al u es t h at ar e
c o m p ar e d eit h er t o t h e st ati c c o ntr ol or t o a n ot h er s a m pl e.

I m m u n o fl u or e s c e n c e a n al y si s

T o e v al u at e  w h et h er t h e diff er e nti al e x pr essi o n of  m R N A
w as tr a nsl at e d i nt o pr ot ei n, t h e s a m pl es  w er e fi x e d  wit h 7 0 %
et h a n ol, ri ns e d  wit h P B S, a n d st ai n e d  wit h a nti- h u m a n a nti-
b o di es: r a b bit a nti- V E- c a d h eri n I g G ( A H P 6 2 8 Z;  A b D S er-
ot e c),  m o us e a nti- Vi n c uli n I g G 1 ( V 9 1 3 1; Si g m a),  m o us e
a nti- K D R / V E G F R 2 I g G 1 ( L S- C 1 0 9 1 0 0;  L S  Bi os ci e n c es),
a n d r a b bit a nti- v o n  Will e br a n d f a ct or ( v W F, F 3 5 2 0; Si g m a).
A nti-r a b bit or a nti- m o us e  Al e x a Fl u or 4 8 8- c o nj u g at e d g o at
I g G ( A 1 1 0 7 0,  A 1 1 0 1 7; I n vitr o g e n)  w as us e d as a s e c o n d ar y
a nti b o d y.  T h e c ell n u cl ei  w er e c o u nt erst ai n e d  wit h  H o e c hst
3 3 2 5 8 ( 8 6 1 4 0 5; Si g m a).  T h e c ells  w er e o bs er v e d usi n g a n
Ol y m p us I X 5 0 li g ht  mi cr os c o p e.  Ni n e r a n d o ml y c h os e n
mi cr os c o pi c fi el ds  w er e p h ot o gr a p h e d  wit h t h e s a m e e x p o-
s ur e s etti n gs ( Ol y m p us  D P 7 0 di git al c a m er a,  m a g ni fi c ati o n
2 0 · f or  V E- c a d h eri n, vi n c uli n, a n d 1 0 0 · f or K D R a n d
v W F).  A t hr es h ol d  w as s et o n e v er y i m a g e t o r e m o v e t h e
n o n pr ot ei n ar e a fr o m t h e i m a g e d at a.  T h e t hr es h ol d s etti n g
w as t h e s a m e f or e a c h i m a g e f or a gi v e n pr ot ei n.  T h e n, t h e
c u m ul ati v e s u m of all pi x el i nt e nsiti es  w as c o m p ut e d a n d
t h e b a c k gr o u n d i nt e nsit y of t h e n e g ati v e st ai ni n g c o ntr ol
w as s u btr a ct e d.  T h e t ot al i m m u n o fl u or es c e n c e i nt e nsit y of
t h e pr ot ei n  w as e x pr ess e d i n r el ati v e v al u es a n d n or m ali z e d
t o t h e n u m b er of c ells i n t h e  mi cr os c o pi c fi el d.  T h e i nt e nsit y
of t h e st ati c s a m pl es  w as ar bitr aril y s et t o ‘‘ 1.’’

St ati sti c al a n al y si s

T h e d at a  wit hi n o n e e x p eri m e nt  w er e e x pr ess e d as  m e a n
a n d st a n d ar d d e vi ati o n.  H o w e v er, a n eff ort  w as  m a d e t o
p erf or m e a c h st e p of t h e e x p eri m e nt i n tri pli c at e ( n = 3).

T h es e d at a  w er e p o ol e d a n d e x pr ess e d as  m e a n a n d st a n d ar d
err or of  m e a n. I n s o m e d at a gr o u ps n = 2 or n = 1, si n c e s o m e
of t h e  m e as ur e m e nts h a d t o b e er as e d, eit h er d u e t o r e p e at e d
t e c h ni c al dif fi c ulti es ( e. g., c ell d es q u a m ati o n o n  C o) or b e-
c a us e s o m e of t h e v al u es  w er e n u m eri c all y dist a nt o utli ers
a n d t h us u nli k el y.  T h e d at a  w er e c o m p ar e d usi n g o n e- w a y
a n al ysis of v ari a n c e ( H ol m- Si d a k t est) f or  m ulti pl e c o m p ari-
s o n ( Si g m a St at 3. 1 2 0 0 4; S yst at S oft w ar e, I n c.).  T h e diff er-
e n c e b et w e e n gr o u ps  w as c o nsi d er e d si g ni fi c a nt at p < 0. 0 5.

R e s ult s

S urf a c e c o m p o siti o n

Fi g ur e 1 s h o ws t h e att a c h m e nt of  L M a n d F N fr o m P B S
t o a  C o l a y er pr e p ar e d o n t h e g ol d s urf a c e of a S P R c hi p.
T h e S P R r es p o ns e  w as o bs er v e d i n sit u si m ult a n e o usl y o n
t h e s a m e s urf a c e l o c at e d i n diff er e nt fl o w c h a n n els t hr o u g h
w hi c h t h e  L M or F N s ol uti o ns  w er e p u m p e d.  T h e pr ot ei ns
r e m ai n e d att a c h e d aft er r e pl a ci n g t h eir s ol uti o ns  wit h P B S.

S urf a c e  w ett a bilit y a n d r o u g h n e s s

W hil e F N is c a p a bl e of bi n di n g t o  C o t y p e I vi a s p e ci fi c
bi n di n g sit es,  L M bi n ds i n t his  w a y o nl y t o c oll a g e n t y p e I V.
T h e el e ctr ost ati c i nt er a cti o n b et w e e n t h e  C o of is o el e ctri c
p oi nt pI = 7. 8 a n d F N ( pI = 5. 4), or  L M ( pI = 4. 8), p ositi v el y
a n d n e g ati v el y c h ar g e d i n P B S ( p H = 7. 4), r es p e cti v el y,
mi g ht pr o vi d e t h e dri vi n g f or c es f or  L M a n d F N a ds or pti o n
t o t h e  C o I c o ati n g pr e p ar e d i n t his  w or k.  T h e  w at er s essil e
dr o p c o nt a ct a n gl es, y ,  m e as ur e d o n t h e  C o,  C o/ L M, a n d  C o/
F N s urf a c es ar e s h o w n i n  T a bl e 1.  A n i n cr e as e i n t h e c o nt a ct
a n gl e fr o m 3 0 – 3 o n  C o t o 6 3 – 1 a n d 6 4 – 1 o n  C o/
L M a n d  C o/ F N, r es p e cti v el y, i n di c at e d a d e cr e as e i n t h e
w ett a bilit y of t h e  C o c o ati n g.  T h e  w ett a bilit y pr o b a bl y d e-
cr e as e d b y a dr o p i n t h e n u m b er of str o n gl y h y dr at e d p osi-
ti v el y c h ar g e d  C o gr o u ps d u e t o t h e f or m ati o n of i o ni c b o n ds
b et w e e n s o m e of t h e m, a n d n e g ati v el y c h ar g e d gr o u ps o n
t h e a ds or b e d F N or  L M. I n a d diti o n, s o m e n o n p ol ar a mi n o
a ci d r esi d u es of a ds or b e d pr ot ei ns c o ul d b e e x p os e d t o

FI G. 1. Att a c h m e nt of fi br o n e cti n ( c ur v e 1) a n d l a mi ni n
( c ur v e 2) t o a c oll a g e n t y p e I l a y er o bs er v e d b y s urf a c e
pl as m o n r es o n a n c e ( S P R).  Arr o ws i n di c at e r e pl a c e m e nt of
t h e s ol uti o ns: p h os p h at e- b uff er e d s ali n e ( P B S), fi br o n e cti n
( 5 0 m g/ m L), a n d l a mi ni n ( 4 0 m g/ m L) i n P B S.
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water, thus increasing the free coating/water interfacial en-
ergy. The formation of polar bonds, probably ionic, with the
Co surface overcomes the increase in interfacial energy.

Figure 2 shows a representative surface morphology of
the protein assemblies prepared on microscopic glass slides.
Similar collagen fibers are visible on all the samples. Even if
the individual fibers extend more from the Co/FN surface
than from the Co/LM surface, the average roughness values
measured on the surfaces were nearly the same on the Co/
FN and Co/LM surfaces (Table 1). The marked difference
between the high wettability of the Co surface and the low
wettability of the Co/FN and Co/LM surfaces (Table 1)
evidently does not correspond with the similar topography
of these surfaces. Assuming Co density of about 1.2mg/cm3

and thickness of the deposited collagen film containing
0.005mg/cm2, film thickness of 2.4 mm can be estimated.
No defects deeper than 20 nm were observed in the coatings
that could indicate areas of uncoated glass surface.

Cell adhesion, proliferation, and flow experiment

The growth curves of the HSVEC seeded at lower density
over a period of 6 days are shown in Figure 3A. Though a
statistical difference in contact angle and in surface rough-
ness was detected between Co and Co/LM or Co/FN,
( p < 0.001) (Table 1), no difference in proliferation rate was
noted among the surfaces. The cells seeded at higher density
reached confluence 48 h after seeding on all tested surfaces
and were subsequently submitted to flow. The cell densities
on Co, Co/LM, and Co/FN after 40, 80, and 120min SS of
12 dyn/cm2 are displayed in Figure 3B. Postflow detachment
of some of the cells was observed mainly on the Co surface;
however, this difference was not statistically significant.

Molecular biology

The relative amount of mRNA of nine selected genes
extracted from the cells at 40, 80, and 120min intervals and

the corresponding gene expression profiles on Co, Co/LM
and Co/FN are displayed in Figure 4A–C, respectively. The
data were compared with the corresponding static control.
On the collagen sample, downregulation of the expression
of some of the adhesion genes was observed, and this was
statistically significant at the 80-min interval for VE-cadherin
( p< 0.02) and vinculin ( p< 0.05).

As for Co/LM, most of the adhesive genes were upre-
gulated at 40min with a gradual return to a static value at 80
and 120min. However, this upregulation was considered
significant only in vinculin at 40-min ( p < 0.01). Metabolic
genes were mostly downregulated, although nonsignifi-
cantly, with the exception of NF-jB, which was increased at
both 40min ( p < 0.01) and 80min ( p < 0.05).

The effect of SS on the cells on Co/FN was as follows: most
of the adhesive genes were also upregulated, but with tem-
porary attenuation at 80min. A decreased amount of mRNA
was detected in metabolic genes, with the exception of NF-jB,
although a slight trend to return to a static level was observed.
However, none of these changes was statistically significant.

A statistical comparison of the gene expression in cells
cultured on Co, Co/LM, and Co/FN substrata at 40, 80, and
120-min intervals of SS is visualized in Figure 5. Adding
LM onto Co generally resulted in enhanced expression of
cell adhesion genes, which was significant in VE-cadherin,
vinculin ( p < 0.01) and KDR ( p < 0.05) at 40min and in CD-
31 ( p< 0.05) at 80min, respectively. However, this signif-
icant increase became less marked after 120-min exposure
to flow. Significant changes were not demonstrated in the
expression of the metabolic genes in the course of the ex-
periment. Only the amount of mRNA of t-PA decreased
( p < 0.01) temporarily at the 40-min point.

Supplementing FN on to Co also led to augmented ex-
pression of cell adhesion genes, significantly in VE-cadherin
and KDR ( p < 0.05) at 40min. The elevation of mRNA was
nonsignificant at the 80-min interval, and it was significant
again in VE-cadherin ( p < 0.05) and CD-31 ( p < 0.01) at
120min. As in the case of Co/LM, the expression of met-
abolic genes was not remarkably changed over time, except
for temporary attenuation of t-PA at 40min ( p < 0.01).

A comparison of Co/LM versus Co/FN showed that the
mRNA of cell adhesion genes at 40min was expressed
variously. Co/LM provided significantly more expression of
vinculin ( p< 0.01) at 40min and CD-31 ( p < 0.01) at
80min. However, after 120min the adhesive genes were
more elevated on Co/FN (with the exception of vinculin),
VE-cadherin ( p < 0.05), and CD-31 ( p < 0.01) being sig-
nificant. The synthesis of the mRNA of metabolic genes was
comparable at the 40-min and 80-min time points, with the
exception of augmented MMP-1 ( p< 0.05) on Co/FN at

Table 1. Surface Wettability (Sessile Water Drop

Contact Angle y) and Surface Roughness

of Protein Assemblies on a Glass Substrate

(A) Glass (B) Co (C) Co/LM (D) Co/FN

y (deg) 37 – 2 30– 3 63 – 1 64– 1
p < 0.001 vs. B, C, D vs. A, C, D vs. A, B vs. A, B
Ra (nm) 0.18 – 0.02 0.54– 0.03 0.87 – 0.08 0.86– 0.09
p < 0.001 vs. B, C, D vs. A, C, D vs. A, B vs. A, B

Mean– SD, y n = 4.
Ra n= 5; deg., degrees; vs., versus; Co, collagen type I; Co/LM,

collagen/laminin; Co/FN, collagen/fibronectin; Ra, average roughness.

FIG. 2. Surface topography of a microscopic glass slide (A), collagen type I (B), collagen/laminin (C), and collagen/
fibronectin (D) surfaces visualized by atomic force microscopy of dry samples. Scanning area 5 · 5 mm. Color images
available online at www.liebertpub.com/tea
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80min. Co/FN support generated upregulation of all of the
metabolic genes at the 120-min interval, although this was
not statistically significant.

Immunofluorescence

The relative immunofluorescence intensities of VE-cadherin,
vinculin, KDR, and vWF in static, 2 and 6h flow samples are
shown in Figure 6, including the levels of statistical sig-
nificance. On the collagen surface, vinculin, KDR, and vWF
were significantly decreased at 2 h compared with static.
This decrease was still significant at 6 h; however, vinculin
and KDR increased their intensities between 2 and 6 h. VE-
cad. remained unchanged. VE-cad. and vinculin were tem-
porarily downregulated at mRNA level—significantly at
80min but insignificantly at 2 h. The decrease of KDR
mRNA was not significant (Fig. 4A).

On the Co/LM surface, the intensities of VE-cad. and
vinculin were unchanged at 2 h but significantly decreased at
6 h. The intensities of KDR and vWF significantly dropped
at 2 h and vWF also at 6 h. The intensities of KDR and vWF
were augmented between 2 and 6 h; however, vWF did not
reach a static level. The unchanged intensities of VE-cad.
and vinculin correspond with the mRNA levels. The de-
crease of KDR mRNA was not significant (Fig. 4B).

As for Co/FN, the intensities of VE-cad. and vWF in-
creased significantly, vinculin was unchanged, and KDR
significantly dropped after 2 h flow. At 6 h, VE-cad. de-
creased to a static level, vinculin dropped, KDR remained
decreased, and vWF remained increased. VE-cad. and vin-
culin decreased and KDR and vWF did not change in in-
tensity between 2 and 6 h. VE-cad. mRNA also increased
(nonsignificantly) after 2 h, vinculin was similarly un-
changed, and KDR mRNA was also unchanged (Fig. 4C).

The results of the immunofluorescence staining are pre-
sented in Figure 7. The cells are confluent and display a
cobble-stone morphology in static cultures (Fig. 7A–D, 1, 4,
7). They become elongated and oriented with the direction
of flow, slightly after 2 h of flow (Fig. 7A–D, 2, 5, 8) and
more after 6 h of flow (Fig. 7A–D, 3, 6, 9). VE-cadherin
stains continuously at the cell–cell interface under static
(Fig. 7A, 1, 4, 7) and becomes slightly disintegrated under
flow (Fig. 7A, 2–3, 5–6, 8–9). Vinculin-containing focal
adhesions are somewhat better developed under flow on Co/
LM (Fig. 7B, 5–6) and on Co/FN (Fig. 7B, 8–9) than on Co
(Fig. 7B, 2–3). The KDR stain becomes more fine-grained

FIG. 3. Growth curves (A) and flow resistance (B) of
human saphenous vein endothelial cells (HSVEC) on col-
lagen type I (Co), collagen/laminin (Co/LM), and collagen/
fibronectin (Co/FN) assemblies. The seeding density was
3 · 104 cells/cm2 and the culture period was 6 days (A) and
seeding density 5 · 104 cells/cm2 and culture period 48 h,
static control = 100% (B). ANOVA, analysis of variance;
n.s., nonsignificant; SEM, standard error of mean. FIG. 4. Gene expression profiles of HSVEC under shear

stress on collagen type I (Co) (A), Co/LM (B), and Co/FN
(C) assemblies. Fold values of mRNA obtained by qRT-
PCR. Static control = 1 was measured separately for each of
the surfaces. See Introduction/Discussion for the gene de-
scription. mRNA, messenger ribonucleic acid; qRT-PCR,
quantitative real-time polymerase chain reaction.
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u n d er fl o w ( Fi g. 7 C, 2 – 3, 5 – 6, 8 – 9) c o m p ar e d  wit h t h e  m or e
dis p ers e d distri b uti o n u n d er st ati c ( Fi g. 7 C, 1, 4, 7). v W F
st ai ni n g is l o c ali z e d i ntr a c ell ul ar i n  W ei b el – P al a d e b o di es
u n d er st ati c ( Fi g. 7 D, 1, 4, 7) a n d a p p e ars als o e xtr a c ell ul ar
u n d er fl o w ( Fi g. 7 D, 2 – 3, 5 – 6, 8 – 9).

A c o m p aris o n of t h e fl u or es c e n c e i nt e nsiti es of  C o,  C o/
L M, a n d  C o/ F N is gi v e n i n Fi g ur e 8, i n cl u di n g t h e st atisti c al
si g ni fi c a n c es.  C o m p ari n g  C o/ L M t o  C o at 2 h, vi n c uli n i n-
cr e as e d (t h e i n cr e as e i n vi n c uli n  m R N A  w as n o nsi g ni fi c a nt,
Fi g. 5 B), v W F d e cr e as e d, a n d  V E- c a d. a n d K D R w er e u n-
c h a n g e d (si mil ar t o t h e  V E- c a d. a n d K D R m R N A l e v els,
Fi g. 5 A,  C).  M ost i m p ort a ntl y, t h e i nt e nsit y of all f o ur
pr ot ei ns ( V E- c a d., vi n c uli n, K D R , a n d v W F)  w as si g ni fi-
c a ntl y hi g h er o n  C o/ F N t h a n o n b ot h  C o a n d  C o/ L M at t h e
2 h ti m e- p oi nt ( e x c e pt f or vi n c uli n o n  C o/ L M,  w hi c h  w as
si mil ar t o  C o/ F N).  T his cl os el y c orr es p o n ds  wit h t h e a m o u nt
of  V E- c a d.  m R N A ( Fi g. 5 A); h o w e v er, t h e c h a n g es i n
vi n c uli n a n d K D R m R N A  w er e n o nsi g ni fi c a nt ( Fi g. 5 B,  C).

At 6 h,  V E- c a d. a n d v W F o n  C o/ F N  w er e still i n cr e as e d,
w hil e vi n c uli n a n d K D R w er e c o m p ar a bl e t o  C o/ L M.  Vi n-
c uli n a n d v W F o n  C o/ F N  w er e i n cr e as e d,  V E- c a d. a n d K D R
w er e c o m p ar a bl e t o  C o at 6 h.  Vi n c uli n a n d K D R o n  C o/ L M
i n cr e as e d,  V E- c a d. a n d v W F o n  C o/ L M d e cr e as e d c o m-
p ar e d  wit h  C o at 6 h.

Di s c u s si o n

T h e c o n c e pt of a ut ol o g o us  E C s e e di n g o n t o t h e l u m e n of a
v as c ul ar pr ost h esis  w as i ntr o d u c e d i n t h e e arl y 1 9 8 0s. 1 0 A

h e alt h y n or m al e n d ot h eli al li ni n g e ns ur es a bl o o d- c o m p ati bl e
s urf a c e, 1 1 a n d t h e c o m bi n ati o n of p ol y m eri c arti fi ci al  m a-
t eri al a n d s e e di n g of li vi n g c ell s o nt o a pr ot ei n- b a s e d
s c aff ol d i s still a pr e v aili n g o pti o n i n v a s c ul ar ti s s u e e n-
gi n e eri n g. 1 2 – 1 4

T h e s urf a c e t o p o gr a p h y a n d t h e  w ett a bilit y of bi o m at e-
ri als h a v e a gr e at i m p a ct o n t h e a d h esi o n a n d gr o wt h of
c ult ur e d c ells. 1 5 I n o ur st u d y, gl ass c o at e d  wit h  C o al o n e
w as a  m or e h y dr o p hili c s urf a c e,  w hil e  C o/ L M a n d  C o/ F N
bi-l a y ers  w er e s h o w n t o b e  m or e h y dr o p h o bi c.  H o w e v er,
E C’ a d h esi o n a n d pr olif er ati o n f oll o w e d a si mil ar gr o wt h
c ur v e o n all t hr e e s a m pl es.  T his c a n b e e x pl ai n e d b y t h e
si mil ar s urf a c e t o p o gr a p h y, b y t h e r el ati v el y hi g h s e e di n g
d e nsit y a n d b y t h e c a p a bilit y of pri m ar y e n d ot h eli u m  wit h a
l o w p ass a g e n u m b er ( P 5) t o r e a c h r a pi dl y c o n fl u e n c e, i n
p arti c ul ar o n a n  E C M  m atri x s u p p ort of a n y ki n d. 1 6 H o w-
e v er, u n d er d y n a mi c c o n diti o ns, t h e c ell a d h esi o n g e n es
w er e sli g htl y d o w nr e g ul at e d o n  C o,  w hi c h  m a y c orr es p o n d
wit h t h eir r el ati v el y hi g h h y dr o p hili cit y ( c o nt a ct a n gl e
* 3 0 ).  C ell a d h esi o n is o pti m al o n  m o d er at el y h y dr o p hili c
s urf a c es, t h at is, t h os e  wit h a c o nt a ct a n gl e of 5 0 – 9 0 ,  w hil e
o n hi g hl y h y dr o p hili c or hi g hl y h y dr o p h o bi c s urf a c es t h e
c ell a d h esi o n is l o w er (f or a r e vi e w, s e e  B a c a k o v a et al. 4 ). I n
a c c or d a n c e  wit h t his, t h e a d h esi o n g e n es t e n d e d t o b e u p-
r e g ul at e d i n c ells o n  C o/ L M a n d  C o/ F N, t h at is, o n s urf a c es
h a vi n g c o nt a ct a n gl es o n a n a v er a g e of 6 3 a n d 6 4 , r e-
s p e cti v el y.  M or e o v er, c ell r et e nti o n u n d er fl o w s h o w e d a
t e n d e n c y t o b e b ett er ( alt h o u g h n o nsi g ni fi c a ntl y) o n t h es e
bi-l a y ers.  T his c o n fir ms o ur c o n c e pt t h at c ells c a n gr o w, 1 7

FI G. 5. C o m p aris o n of g e n e e x pr essi o n i n  H S V E C o n c oll a g e n t y p e I ( C o),  C o/ L M, a n d  C o/ F N s urf a c es. F ol d v al u es of
m R N A o bt ai n e d b y q R T- P C R. S e e I ntr o d u cti o n/ Dis c ussi o n f or t h e g e n e d es cri pti o n.

2 2 5 8 C H L U P A C  E T  A L.



and particularly resist flow, better on composite matrices18

resembling the natural ECM, and show more physiological
gene expression under SS, depending on the underlying
matrix.

Balcells and Edelman19 seeded bovine aortic endothelial
cells (BAEC) in serum-free media on tissue culture poly-
styrene coated with FN or LM or gelatin. They did not find
significant differences in cell adhesion and proliferation.
They suggest that preadsorbed proteins nonspecifically en-
hance cell adhesion, but they specifically influence cell
function, as was shown by the increased prostacyclin pro-

duction on FN or LM compared to gelatin. The authors
explain this observation by the existence of different types
and/or affinity of the integrins that regulate cell function in
dependence on adhesive support. These findings are in full
agreement with our study, where the functional gene profile
of the EC under flow proved to be better on the Co/LM
samples, and mainly on Co/FN.

The main challenge for current vascular tissue engi-
neering is to maintain the retention and the function of the
endothelial layer. Exposing EC to physiological long-term
laminar SS (10–20dyn/cm2) can provide an analogy with the
native endothelial lining in the straight part of arteries.20,21

Physiological laminar SS produces atheroprotective endo-
thelial phenotype, while turbulent flow and low levels of
SS produce atherothrombosis-susceptible phenotype both
in vitro22 and in vivo.23,24 We are aware that a 2-h-gene
profile may represent an ‘‘acute onset’’ response to SS that
may transiently be pro-inflammatory, and that chronic ef-
fects of normal SS (cell alignment and steady state of
gene expression) would have been achieved several hours
later.25,26 To confirm the cell phenotype, we extended the
flow up to 6 h for the immunofluorescence study. Last but
not least, 2 h interval may produce some of the early
changes in mRNA levels related to endothelial dysfunc-
tion27 and it is theoretically an acceptable time for potential
seeding and preconditioning of human cells on body im-
plants during surgery.28

We investigated nine genes and four proteins, which were
previously shown to be differentially expressed in cultured
EC after submitting to flow. Although they play a clear role
in vascular health, the reference data for comparison re-
garding the expression profiles of EC on engineered sur-
faces typically contain some contradictory results.29,30

VE-cadherin is a cell–cell adhesion and permeability-
associated glycoprotein, which also serves as an adaptor in
blood flow sensing. Increased endothelial permeability is
associated with localization of atherosclerosis. Disintegra-
tion of VE-cad. stain at 2 and 6 h under laminar flow is
physiological and transient and neither the expression level
of VE-cad., nor its distribution between membrane and
cytosol are changed upon shearing of BAEC (12 dyn/cm2,
6–24 h) on pure glass23 or on type I collagen.31 Our exper-
iment revealed transitory downregulation of VE-cad. on the
Co sample at 80min, suggesting a temporary disintegration
of cell–cell junctions. However, VE-cad. mRNA was sig-
nificantly more expressed at the 120-min point on Co/FN
(1.6-fold) (protein 1.4-fold) than on both Co and Co/LM,
indicating better reorganization of the cell–cell contacts.
Parallel to this, Fernandez et al.8 found 1.6-fold augmen-
tation on gelatin and 2.8-fold augmentation in cells on fibrin
glue-coated slides after 4 h.

Vinculin is a membrane-cytoskeletal protein localized in
focal adhesion plaques, and it employs the linkage of in-
tegrin adhesion molecules to the actin cytoskeleton.32,33 The
onset of flow does not significantly change the mean re-
modeling rate of the adhesion sites in confluent cells, but it
promotes a shift of adhesion displacement in the down-
stream direction.32 Cells under increased shear reinforce
their adhesion to the substrate; however, the extent of the
increased expression of vinculin and paxillin is not extremely
high.34 In our experiment, EC significantly downregulated
vinculin on the Co substratum—mRNA at 80min and

FIG. 6. Relative immunofluorescence intensity of VE-
cadherin (VE-cad), vinculin (Vincul), kinase domain re-
ceptor (KDR), and von Willebrand factor (vWF) in HSVEC
cultured on collagen (A), Co/LM (B), and Co/FN (C) as-
semblies. A comparison of static, 2 and 6 h flow samples is
presented.
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protein fluorescence at 2 h, suggesting disintegration of
cell adhesion under flow. By contrast, cells on Co/LM
and Co/FN increased the total fluorescence of vinculin
compared with Co, and cells on Co/LM increased the
amount of mRNA for vinculin (significantly at 40min)
possibly indicating improved cell attachment to com-
bined matrices.

KDR (VEGFR-2, Flk-1) is a membrane-bound receptor
for VEGF. It is involved in signaling transduction, an-
giogenesis, and cell survival. Long-term physiological SS
(6–24 h) has been shown to selectively upregulate the ex-
pression of KDR.35 In our setting, testing KDR mRNA and
protein gave mixed results, as the period of flow was
probably too short to see clear activation of KDR similar to
the activation in other studies.8,36,37

CD-31 (PECAM-1) is found in intercellular junctions, and
plays an important role in the EC-leukocyte interaction. In
the EC stimulated by fluid SS, CD-31 is directly involved in

transmitting the flow mechanical forces.38 Moreover,
PECAM-1, VE-cadherin, and KDR molecules together
comprise a mechanosensory complex of EC.39 HSVEC ex-
posed to 12 dyn/cm2 for 4 h significantly downregulated
CD-31 when seeded on planar gelatin, but the level was
unchanged on planar fibrin glue or inside tubular vascular
grafts.8,40 In our study, CD-31 expression was significantly
more stimulated at 80min on Co/LM than on Co and Co/FN
and, conversely, the mRNA level was significantly greater
(1.77-fold) on Co/FN at 120min than on Co and Co/LM.

b1-integrin is a part of the integrin super-family of ad-
hesion molecules that directly bind to ECM proteins, and
interact with signaling and cytoskeletal proteins (grouped in
focal adhesions) to regulate cellular adherence, focal adhe-
sion plasticity, cell motility, and survival. Integrins are also
directly involved in mechanosensing of flow.41 HUVECs
under physiologically high SS (15 dyn/cm2) enhance more
than 2.5-fold the expression of integrin subunits a5 and b1,

FIG. 7. Morphology of HSVEC on collagen (Co), Co/LM, and Co/FN assemblies. Immunofluorescence of VE-cadherin
(A1–9), Vinculin (B1–9), KDR (C1–9), and vWF (D1–9) (green), cell nuclei counterstained with Hoechst (blue). The flow
direction is from left to right, as indicated by the two-way arrows. Epifluorescence microscope Olympus IX50, Olympus
DP70 digital camera, magnification 100 · , scale bar = 20 mm. Color images available online at www.liebertpub.com/tea
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which are preferential receptors for FN. This increases cell-
matrix attachment, migration, and survival, thus being an
atheroprotective change.42 In our experiment, b1-integrin
was insignificantly upregulated on both Co/LM and Co/FN
at 40min compared to static. At 80min and mainly at
120min, it was more increased on Co/FN (1.89-fold) than
on Co/LM (1.16-fold), but this was not significant. We were
unable to measure the mRNA for b1-intergrin on pure Co for
major cell loss during flow. Increased upregulation of in-
tegrin on Co/FN compared with Co/LM may be in accor-
dance with Urbich’s study,42 since the preferential receptor
for LM (a6) was only slightly upregulated by shear com-
pared with FN receptor b1. Moreover, FN integrin receptors
avb3 and a5b1 play a major role in the adaptation of EC to
flow.43,44 This may explain the slightly better cellular re-
sponse on Co/FN than on Co or Co/LM under SS in this
study.45

t-PA is an important enzyme involved in blood clot lysis,
and it is related to normal vascular health. Its recombinant
form is widely used as a therapeutic agent. McCormick
et al.46 found the DNA microarray ratios for t-PA 1.03 at 6 h
and 1.28 at 24 h of SS (25 dyn/cm2). However, the Northern
ratio (protein) for t-PA at 6 h was 2.23, twice that of the t-PA
Northern ratio at 24 h. The authors conclude that this dis-
crepancy, although not significant, may be due to the low
expression level in HUVEC. However, HSVEC exposed to
SS of 12 dyn/cm2 for 4 h increased the expression of t-PA
2.2-fold ( p< 0.05), 2.9-fold (nonsignificant), and 2.56-fold
( p < 0.05) on planar gelatin, planar fibrin-glue, and tubular
fibrin glue-coated ePTFE grafts, respectively, suggesting
regulation of EC under laminar SS in an anti-thrombotic
way.8 In our setting, the expression levels of mRNA for t-
PA were variable and nonsignificant among the samples
(apart from temporary upregulation on Co at 40min).

NF-jB is a protein complex controlling transcription of
DNA. In almost all cell types, it is integrated in responses to
stress, and plays a key role in inflammation. BAEC cultured

on tissue culture plastic and exposed to 12 dyn/cm2 showed
a transient increase (two to three-fold) in NF-jB at 30 and
60min, and no further increase was observed at 120min.47

In human aortic EC (HAEC) the activation of NF-jB was
significantly elevated when exposed to prolonged (> 2 h)
steady low shear (2 dyn/cm2) compared with exposure to
prolonged high (i.e., physiological) shear of 16 dyn/cm2.48

This is in accordance with our study, where EC on Co/LM
and Co/FN upregulated NF-jB around three-fold, being
significant on Co/LM at 40min and 80min and nonsignifi-
cant at 120min, and never significant on Co/FN for any
interval. We assume that prolonged stimulation (up to 24 h)
would probably reverse this temporary augmentation.49 In
addition, NF-jB expression under laminar SS potentially
exerts dual functions by inducing both pro-inflammatory
and cytoprotective transcripts.50 Thus, upregulation of NF-
jB by physiologically high SS is only transitory, in contrast
to disturbed flow, which can cause prolonged activation and
early atherosclerotic changes.

Human cells in vivo are constantly exposed to multi-
component matrices varying in composition. Flow-induced
early signaling in BAEC plated on various ECM proteins
was previously studied,51,52 and the authors found that SS-
induced NF-jB activation is more pronounced in cells cul-
tured on FN and fibrinogen, which are transitional ECM
proteins deposited more in case of inflammation, injury, and
angiogenesis. However, BAEC plated on Co and LM re-
tained more quiescent phenotype under shear, consistent
with low cell turnover. Thus, including collagen in mixed
artificial basement membrane actively suppressed the FN-
dependent activation of NF-jB by flow, as shown in cells on
combined matrix Co/FN. However, the causal relationship
in vivo between ECM remodeling and NF-jB activation
remains to be elucidated.51 Moreover, mixed matrices in
certain concentrations, such as Co/FN, may result in sig-
naling co-operativity in EC.52 This is in agreement with our
study, which was also performed on a two-component ma-
trix, although the increased activation of some molecules on
Co/FN was not statistically significant compared to Co and
Co/LM, due to variation among the experiments. Another
example of matrix-specific activation of the inflammatory
signaling pathway under SS (45min) is the activation of c-
Jun NH2-terminal kinases in EC cultured on FN, but not on
Co.53 However, this happens transiently after the acute onset
of laminar SS or after chronic stimulation with oscillatory
flow, and this pro-inflammatory pathway would be quiescent
for cells under prolonged application of laminar shear.54

eNOS generates the production of NO in blood vessels,
and is vital in cell signaling and in regulating normal vas-
cular tone. SS is believed to be the most important stimulus
for NO production. Porcine aortic EC were proved to en-
hance two-fold the production of eNOS upon 16 dyn/cm2

shear for 6 h when seeded on glass with LM support; how-
ever, culturing on Co or FN was noninductive for eNOS
under SS thanks to additional cell-laminin interaction via
nonintegrin proteins.55 eNOS is also clearly upregulated by
SS in BAEC. However, the evidence is less convincing in
HUVEC (25 dyn/cm2, 6 h), since the output of NO from EC
is promoted by a number of other mechanisms for example,
synthesis of NO precursor L-arginine.46 To support this, we
did not observe significant changes in eNOS mRNA in
HSVEC up to 2 h in any of our samples.

FIG. 8. Relative immunofluorescence intensity of VE-
cadherin (A), vinculin (B), KDR (C), and vWF (D) in
HSVEC. A comparison of collagen (Co), Co/LM, and Co/
FN assemblies is presented.
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M M P- 1 is a  m e m b er of t h e f a mil y of e n z y m es i n v ol v e d i n
t h e br e a k d o w n of  E C M i n b ot h p h ysi ol o gi c al a n d p at h o-
l o gi c al pr o c ess es.  T w e nt y-f o ur h o urs of l a mi n ar S S of
1 2 d y n/ c m 2 si g ni fi c a ntl y ( 2. 8-f ol d) i n cr e as es t h e a m o u nt of
M M P- 1 i n  H A E C as a  m a nif est ati o n of n or m al v as c ul ar
r e m o d eli n g a n d p ot e nti al  w o u n d h e ali n g.3 5 1. 7-f ol d i n d u c-
ti o n  w as r e p ort e d i n  H U V E C s u bj e ct e d t o a si mil ar e x p er-
i m e nt al s etti n g a n d, o n t h e ot h er h a n d, a 1. 4-f ol d i n cr e as e
w as n ot e d u n d er t ur b ul e nt ( at h er o-i n d u cti v e) fl o w. 5 6 W e di d
n ot o bs er v e r el e v a nt c h a n g es, pr o b a bl y d u e t o t h e s h ort ti m e
of s h e ari n g; h o w e v er, c ells o n  C o/ F N a u g m e nt e d M M P- 1
m or e t h a n o n  C o/ L M (si g ni fi c a ntl y at t h e 8 0  mi n p oi nt).

v W F is a n a d h esi v e gl y c o pr ot ei n i n v ol v e d i n bl o o d c o-
a g ul ati o n a n d s er v es as a  m ar k er of  E C diff er e nti ati o n. 5 7 S S
i n d u c es p h ysi ol o gi c al r el e as e of v W F fr o m  E C b ot h i nt o t h e
m e di u m a n d i nt o b as ol at er al  E C M  wit h o ut e n h a n c e d v W F
m R N A e x pr essi o n. 5 8 H o w e v er,  w e o bs er v e d i n cr e as e d
fl u or es c e n c e of v W F pr ot ei n ( pr o b a bl y b ot h i ntr a c ell u-
l ar + e xtr a c ell ul ar) o n  C o/ F N c o m p ar e d  wit h  C o a n d  C o/ L M
at 2 h a n d at 6 h. Si n c e v W F  m e di at es  E C a d h esi o n t o t h e
v ess el  w all i n p h ysi ol o gi c c o n diti o ns,  w e r e g ar d t his as
i m pr o v e d c ell ul ar p h e n ot y p e o n  C o/ F N r at h er t h a n a p at h o-
l o gi c pr o-t hr o m b oti c c h a n g e.5, 8, 5 8

I n c o n diti o ns of tiss u e e n gi n e eri n g, t h e g o al is t o a c hi e v e
r a pi d s urf a c e e n d ot h eli ali z ati o n of v as c ul ar i m pl a nts, p ossi bl e
pr e c o n diti o ni n g b y l a mi n ar fl o w, a n d  m ai nt ai ni n g t h e f u n c-
ti o n of t h e s e e d e d c ells,  m ai nl y t h eir a nti-t hr o m b o g e ni c
pr o p erti es. 3 0 T h e c o ntri b uti o n of o ur st u d y c o nsists of d e fi n-
i n g t h e s h ort-t er m ( u p t o 2 h) eff e ct of p h ysi ol o gi c al l a mi n ar
S S o n p h e n ot y pi c  m o d ul ati o n of h u m a n p ati e nt- d eri v e d  E C i n
cl os e d e p e n d e n c e o n pr e c o ati n g c o m p osit e  E C M  m atri c es f or
t h e p ur p os es of v as c ul ar tiss u e e n gi n e eri n g.
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m o n ol a y er o n  C o,  C o/ L M a n d  C o/ F N pl a n ar s u b str at e s.
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c orr e s p o n di n g e n h a n c e d i m m u n o fl u or e s c e n c e of pr ot ei n s
u n d er fl o w u p t o 6 h.

A c k n o wl e d g m e nt s

W e ar e gr at ef ul f or t h e s u p p ort r e c ei v e d fr o m v ari o us
gr a nt a g e n ci es:  Gr a nt  A g e n c y of t h e  C z e c h  R e p u bli c ( pr o-
j e cts P 1 0 8/ 1 0/ 1 1 0 6, P 1 0 8/ 1 1/ 1 8 5 7, P 3 0 5/ 0 8/ 0 1 0 8, a n d
P 2 0 5/ 1 2/ 1 7 0 2).  Mi nistr y of  E d u c ati o n,  Y o ut h a n d S p orts of
t h e  C z e c h  R e p u bli c ( Pr oj e ct  B arr a n d e 2 0 0 5- 0 6- 0 3 6- 1,
BI O P O L  E E 2. 3. 3 0. 0 0 2 9, a n d  BI O C E V  C Z. 1. 0 5/ 1. 1. 0 0/
0 2. 0 1 0 9).  Gr a nt  A g e n c y of t h e  Mi nistr y of  H e alt h  C R
( pr oj e ct  N o  N T 1 1 2 7 0- 4/ 2 0 1 0).  Gr a nt  A g e n c y of  C h arl es
U ni v ersit y i n Pr a g u e,  C z e c h  R e p u bli c ( gr a nt  G A U K-
6 3 7 7 1 2).  Mr.  R o bi n  H e al e y ( C z e c h  T e c h ni c al  U ni v ersit y,
Pr a g u e,  C z e c h  R e p u bli c) is gr at ef ull y a c k n o wl e d g e d f or his
l a n g u a g e r e visi o n of t h e arti cl e.

Di s cl o s ur e  St at e m e nt

N o c o m p eti n g fi n a n ci al i nt er ests e xist.

R ef er e n c e s

1.  G o o d n e y, P. P.,  B e c k,  A. W.,  N a gl e, J.,  W el c h,  H. G., a n d
Z w ol a k,  R. M.  N ati o n al tr e n ds i n l o w er e xtr e mit y b y p ass
s ur g er y, e n d o v as c ul ar i nt er v e nti o ns, a n d  m aj or a m p ut a-
ti o ns. J  V as c S ur g 5 0, 5 4, 2 0 0 9.

2.  C hl u p a c, J., Fil o v a,  E., a n d  B a c a k o v a,  L.  Bl o o d v ess el r e-
pl a c e m e nt: 5 0 y e ars of d e v el o p m e nt a n d tiss u e e n gi n e eri n g
p ar a di g ms i n v as c ul ar s ur g er y. P h ysi ol  R es 5 8( S u p pl. 2),
1 1 9, 2 0 0 9.

3.  M ei n h art, J. G.,  D e uts c h,  M., Fis c hl ei n,  T.,  H o w a ni et z,  N.,
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properties, nonanimal origin, and resemblance to biological molecules in dimension, chemistry and
viscoelastic properties, etc. [3–6].

Cellulose nanomaterials include cellulose nanofibrils (CNFs) and cellulose nanocrystals (CNCs) [3].
CNFs are manufactured using either a bottom-up or a top-down approach. The bottom-up approach
involves bacterial (Gluconacetobacter) biosynthesis to obtain bacterial cellulose (BC), while, in the
top-down method, cellulosic biomass from plant fibers is disintegrated into smaller CNFs [7] that
contain amorphous and crystalline regions [3]. The fibrillation of cellulose is achieved using mechanical
forces, chemical treatments, enzymes or combinations of these. After fibrillation, the width of CNFs
is typically between 3 and 100 nm, and the length can be several micrometers [8]. Separation of the
crystalline parts from the amorphous regions of the fibers or fibrils to obtain CNCs typically requires
acid hydrolysis, which destroys the amorphous regions [9]. Entangled CNFs are longer, while CNCs
possess shorter needle- or rod-like morphology with a similar diameter and a more rigid molecule due
to their higher crystallinity [3,9]. In general, the properties of nanocelluloses are variable and depend
on their origin, type, processing, pretreatments and functionalization. Integration with other materials,
as well as fabrication of the final product, further a ects the properties of the resulting composite or
hybrid structure.

Carbon nanoparticles include fullerenes (usually C60), graphene-based particles (graphene,
graphene oxide, reduced graphene oxide, graphene quantum dots), nanotubes (single-walled,
double-walled, few-walled or multi-walled) and nanodiamonds (for a review, see [10–20]). The most
frequently used nanocellulose nanocarbon composites contain graphene or carbon nanotubes, while
composites of nanocellulose with nanodiamond, and particularly with fullerenes, are less frequently
used. Other carbon nanostructures, which are less frequently used in nanocellulose nanocarbon
composites, at least for biomedical applications, include carbon nanofibers [21–25], carbon quantum
dots [26–28] activated carbon [29,30] and carbon black [31–33].

Nanocellulose nanocarbon composites can be prepared in one-dimensional (1D), two-dimensional
(2D) or three-dimensional (3D) forms. 1D composites are represented, for example, by C60 fullerenes
grafted onto cellulose nanocrystals that have undergone amination or oxidation [34,35]. 2D composites
are represented by films, which can be self-standing or supported, i.e., in the form of free-standing
membranes [29,36–41] or in the form of coatings deposited on bulk materials [33,42]. The films can be
formed by depositing carbon nanoparticles on a nanocellulose layer [43,44]. More frequently, however,
they are fabricated from aqueous dispersions of nanocellulose and carbon nanoparticles [39,42].
It should be pointed out that cellulose nanoparticles are excellent dispersive agents for carbon
nanoparticles, as they prevent the aggregation of these nanoparticles and maintain them in long-term
stable homogeneous suspensions without the need to subject them to chemical functionalization [45,46].
Suspensions of cellulose and carbon nanoparticles are also starting materials for the creation of
3D nanocellulose nanocarbon composites in the form of aerogels, foams or sponges [45,47–50]. In
addition, composite 3D sca olds, especially for tissue engineering and for regenerative medicine,
can be fabricated by 3D printing using bioinks based on cellulose and carbon nanoparticles [51,52].
Both 2D composites and 3D composites can also be created by adding carbon nanoparticles to
cultures of cellulose-producing bacteria, such as Gluconacetobacter xylinus. These nanoparticles are then
incorporated into bacterial nanocellulose in situ during its growth [53–57]. Another approach is via
the electrospinning or wet spinning of solutions containing cellulose and carbon nanoparticles [58–60].

Nanocellulose nanocarbon composites exhibit several more advantageous properties than
materials containing only cellulose nanoparticles or only carbon nanoparticles. Adding carbon
nanoparticles to nanocellulose materials can further increase their mechanical strength [59,61].
At the same time, the presence of nanocellulose promotes the flexibility and stretchability of the
materials [52,62,63]; for a review, see [64]. Adding graphene, carbon nanotubes or boron-doped
diamond nanoparticles endows nanocellulose materials with electrical conductivity [39,50,57,65,66].
Other advantageous properties of nanocellulose nanocarbon composites include their thermal
stability [67–69], tunable thermal conductivity and optical transparency [48,57,70], intrinsic
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fluorescence and luminescence [26,71,72] photothermal activity [56], hydrolytic stability [61],
nanoporous character and high adsorption capacity [49,61]. Nanocellulose nanocarbon composites
can therefore be used in a wide range of industrial and technological applications, such as water
purification [22,29,43,49,54,56,61,73–76], the isolation and separation of various molecules [22,74,77–79],
energy generation, storage and conversion [21,23,44,47,64,80–85], biocatalysis [86], food
packaging [67–69,87], construction of fire retardants [48], heat spreaders [70] and shape memory
devices [38,88–90]. These composites are also used as fillers for various materials, usually polymers, in
order to improve their mechanical, electrical and other physical and chemical properties [67–69,87,91].

In addition, nanocellulose nanocarbon composites are promising for biomedical applications,
though these applications are less frequent than industrial applications. Biomedical applications
include radical scavenging [34,92], photothermal ablation of pathogenic bacteria [93], photodynamic
and combined chemophotothermal therapy against cancer [35,94], drug delivery [16,28,65,72,95–97],
biosensorics [31–33,63,66,71,91,98–104], and particularly tissue engineering and wound dressings.
Hybrid materials containing nanocellulose and nanocarbons stimulated the growth and osteogenic
di erentiation of human bone marrow mesenchymal stem cells [37,59]. They provided good substrates
for the attachment, growth and di erentiation of SH-SHY5Y human neuroblastoma cells [51] and PC12
neural cells, particularly under electrical stimulation [105]. They enhanced the outgrowth of neurites
from rat dorsal root ganglions in vitro and stimulated nerve regeneration in rats in vivo [106]. They also
promoted the growth of vascular endothelial cells, enhanced angiogenesis and arteriogenesis in a chick
chorioallantoic membrane model [107], and improved cardiac conduction when applied to surgically
disrupted myocardium in dogs [52]. In addition, these materials supported the growth of human
dermal fibroblasts [108] and mouse subcutaneous L929 fibroblasts [58,62], promoted wound healing
in vivo in mice [109] and showed an antibacterial e ect [30]. These materials are therefore promising
for bone, neural and vascular tissue engineering, for creating cardiac patches and for advanced wound
dressings. The biomedical applications of nanocellulose nanocarbon composites are summarized in
Table 1.
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Table 1. Biomedical applications of nanocellulose nanocarbon composites.

Application Nanocellulose Nanocarbon Composites Containing:

Fullerenes Graphene CNTs Nanodiamonds Others

Radical scavenging NH2-CNC C60 [34];
CNC C60(OH)30 [92]

Photodynamic cancer therapy TEMPO-oxidized
CNC C60-NH2 [35]

Photothermal,
chemo-photothermal therapy

Bacteria: [93]

Cancer: [94]

Drug delivery Anticancer drugs (doxorubicin)
[72,95,96] Anticancer and other drugs [16] Anticancer drugs

(doxorubicin) [97]
Carbon quantum dots: Anticancer

drugs (temozolomide) [28]

(Bio)sensors

Electrochemical: cholesterol [98];
glucose and bacteria [110]; avian

leucosis virus [111]; organic liquids
[112]

Electrochemical:
ATP metabolites [102]; oxygen [84]

Electrochemical: Biotin
[66]

Carbon black: Electrochemical
aptasensor for S. aureus [32];

electrochemical sensor for H2O2
[33]

Piezoelectric: strain, human motion
[63,99,113]

Piezoresistance and thermoelectric-based:
pressure and temperature [103];

pressure [17];
strain, human motion [90,91,114];

humidity, human breath [104]

Carbon black: Strain, human
motion [31,33]

Optical:
oxygen and temperature

[115]; oxygen [116]

Optical: SERS: bilirubin [100];
Fluorescence: laccase [71]

Carbon quantum dots: optical
sensor for biothiols [26]

Acoustic: ammonia [101]

Isolation of biomolecules Histidine-rich proteins, hemoglobin
[77]; bovine serum albumin [79]

Electrical stimulation of
tissues

Cardiac tissue [52]; neural tissue
[106]

Tissue engineering (TE)
General cell biocompatibility [68,69,87];

bone TE [37,59]; neural TE [105];
vascular TE [107]

Neural tissue engineering [51]; TE
in general [117]

Wound dressing healing Polysaccharides fullerene
C60 derivatives [118]

Human dermal fibroblasts in vitro
[108]; mouse model in vivo [109]

L929 fibroblasts in vitro
[58,62]; HeLa cells in vitro,

wound dressings
delivering doxorubicin

[97]

Activated carbon: antibacterial
wound dressing [30]



Nanomaterials 2020, 10, 196 5 of 32

This review summarizes recent knowledge on the types, properties and applications of
nanocellulose nanocarbon-based hybrid materials, particularly in biotechnology, biomedicine and
tissue engineering, and reports on the experience acquired by our group.

2. Nanocellulose Fullerene Composites

2.1. Characterization of Fullerenes

Fullerenes are spheroidal cage-like molecules composed entirely of carbon atoms (Figure 1a).
Fullerenes with 60 and 70 carbon atoms (C60 and C70) are the most stable molecules, and they are
therefore most frequently used in industrial and biomedical applications. Fullerenes were discovered
in 1985 by Sir Harold Walter Kroto (1939–2016) and his co-workers Richard Smalley, Robert Curl, James
Heath and Sean O’Brien. Kroto, Smalley and Curl were awarded the Nobel Prize in 1996. Fullerenes
were named after Richard Buckminster “Bucky” Fuller (1895–1983), an American architect, designer,
futurist, inventor, poet and visionary, who designed his geodesic dome on similar structural principles
(for a review, see [12,13,18,119,120]). Fullerenes are carbon nanoparticles with diverse biological
activities. This is due to the fact that they can act as either acceptors or donors of electrons (for a
review, see [121]). The acceptor activity can lead to oxidative damage to cell components, such as
DNA, cell membrane, mitochondria and various enzymes, to the activation of inflammatory reactions,
and to cell apoptosis. These harmful e ects of fullerenes can, however, be utilized for photodynamic
therapy against tumors and pathogenic microorganisms (for a review, see [122]). The electron donor
activity is associated with quenching oxygen radicals, which can be used in protecting skin against UV
irradiation, in anti-inflammatory therapy against osteoarthritis, in cardioprotection during ischemia,
in neuroprotection during amyloid-related diseases, damage by alcohol or heavy metals, in obesity
treatment and in the treatment of diabetes-related disorders. Due to their structural analogy with
clathrin-coated vesicles, fullerenes are also promising candidates for drug and gene delivery (for a
review, see [12,13,18,119]).

Figure 1. Scheme of fullerene C60 (a) and of the preparation and structure of nanocellulose fullerene
composites (b).

However, fullerenes have low solubility in many solvents, especially in water. This is a major
drawback for their wider application in biomedical applications. The water solubility of fullerenes
can be achieved by functionalizing them with hydrophilic groups, but this approach does not solve
problems arising from the aggregation and clustering of fullerenes. In addition, the formation of
singlet oxygen, which is needed for photodynamic therapy, decreases after functionalization due to
the perturbation of the fullerene system. These problems can be mitigated by the complexation of
fullerenes with water-soluble agents, including nanocellulose [35].
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2.2. Preparation and (Bio)Application of Nanocellulose Fullerene Composites

Cellulose nanocrystals (CNCs) were used to create nanocellulose fullerene composites. These
nanocrystals are typically produced by acid hydrolysis of cellulose fibers, employing either sulfuric acid
or hydrochloric acid in order to destroy the amorphous regions of the cellulose, while the crystalline
segments remain intact. CNCs can have a needle-like or rod-like morphology, and are also referred to
as nanowhiskers or nanorods. This morphology is characterized by a high aspect ratio (i.e., high length
to diameter ratio), and thus by a relatively large surface area. In addition, CNCs have a wide range of
other advantageous properties, such as high mechanical resistance, broad chemical-modifying capacity,
renewability, biodegradability and low cytotoxicity [34,35]; for a review, see [2]. From these points
of view, CNCs were considered ideal for immobilization of fullerene nanoparticles [92]. A scheme
of preparation of nanocellulose fullerene composites is depicted in Figure 1b. Composites of CNCs
with fullerenes C60 were prepared by amine functionalization of CNCs and by subsequently grafting
C60 onto the surface of amine-terminated CNCs [34]. Conversely, functionalized fullerenes, e.g.,
polyhydroxylated fullerenes C60(OH)30, were conjugated with the surface of CNCs [92]. Both of
these composites showed a higher radical scavenging capacity in vitro than fullerenes alone, and
therefore are promising for biomedical application in antioxidant therapies, e.g., as components of
skin care products. In the third type of composites, both cellulose nanocrystals and fullerenes were
functionalized, i.e., amino-fullerene C60 derivatives were covalently grafted onto the surface of 2,
2, 6, 6-tetramethylpiperidine-1-oxylradical (TEMPO)-oxidized nanocrystalline cellulose [35]. These
composites hold promise for photodynamic cancer therapy (Table 1). When these composites were
added to the culture medium of human breast cancer MCF-7 cells in the dark, they were taken up
by these cells without changes in the cell viability, as revealed by a resazurin assay. However, when
irradiated with light, these composites showed dose-dependent toxicity for MCF-7 cells [35].

However, fullerenes are less widely used in nanocellulose nanocarbon composites than other
carbon allotropes, particularly graphene and carbon nanotubes. More frequently, fullerenes are
incorporated into a non-nanostructured cellulose matrix. For example, fullerene C70, characterized
by a strong thermally activated delayed fluorescence at elevated temperatures, which is extremely
oxygen sensitive, was incorporated into ethyl cellulose, i.e., a highly oxygen-permeable polymer. This
composite was used for construction of an optical dual sensor for oxygen and temperature [115].
An oxygen sensor was constructed using isotopically enriched carbon-13 fullerene C70, dissolved in
an ethyl cellulose matrix [116]. Mixed-matrix membranes, consisting of ethyl cellulose as a continuous
matrix and fullerenes C60 as a dispersed phase, were prepared for propylene propane separation [78].
Electrospun cellulose acetate nanofibers reinforced with fullerenes were used in the construction of
dry-type actuators [123]. Cellulose impregnated with fullerenes C60 dissolved in o-xylene showed
greater extraction e ciency for Cu2 , Ni2 and Cd2 ions from an aqueous environment than the
pure polymer [124]. Biocompatible composites containing polysaccharides (cellulose, chitosan and
gamma-cyclodextrin) and fullerene derivatives (amino-C60 and hydroxy-C60) were developed for
various applications ranging from dressing and treating chronically infected wounds to nonlinear
optics, biosensors, and therapeutic agents [118].

3. Nanocellulose Graphene Composites

3.1. Characterization of Graphene

Graphene is a single layer of sp2-hybridized carbon atoms arranged into a two-dimensional
honeycomb-like lattice (Figure 2a). In other words, graphene is a one-atom-thick layer of graphite.
It is a basic building block for other carbon allotropes, such as fullerenes, carbon nanotubes and
graphite. Graphene is a very thin, nearly transparent sheet, but it is remarkably strong (about 100 times
stronger than steel), and highly electrically and thermally conductive (for a review, see [19,20,125,126]).
Graphene can be prepared by various methods, which can be divided into two main categories, namely
the top-down approach and the bottom-up approach. The top-down approaches include treatment of
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graphite by mechanical or electrochemical exfoliation, intercalation or sonication, and also nanotube
slicing. The bottom-up approaches include growth of graphene from carbon-metal melts, epitaxial
growth of graphene on silicon carbide, the dry ice method, and deposition methods such as chemical
vapor deposition or dip coating a substrate with graphene oxide (GO), followed by GO reduction (for
a review, see [19,20,125,126]). Graphene can be prepared in the form of monolayer or bilayer sheets,
nanoplatelets, nanoflakes, nanoribbons and nanoscrolls. Chemically, graphene-based materials include
pure graphene sheets, GO or reduced graphene oxide (rGO). Pure graphene sheets can be produced
by mechanical exfoliation of graphite or by chemical vapor deposition. GO, a highly oxidative and
water-soluble form of graphene, can be obtained by the exfoliation of graphite oxide. Reduced GO can
be prepared by chemical, thermal or pressure reduction, and even by bacteria-mediated reduction
of GO, which improves its electrical properties (for a review, see [13,18,19,37,125,126]). Graphene
and graphene-based materials hold a great promise not only for a wide range of industrial and
technology applications, but also for biomedical applications, such as drug, gene and protein delivery,
photothermal therapy, construction of biosensors, bioimaging, antimicrobial treatment, and also as
sca olds for tissue engineering (for a review, see [20]).

Figure 2. Scheme of graphene (a) and of the preparation and structure of nanocellulose graphene
composites (b).

3.2. Preparation and Industrial Application of Nanocellulose Graphene Composites

Similarly as in fullerenes, cellulose nanoparticles in the form of nanofibrils and nanocrystals
increase the dispersion of graphene nanoparticles in water-based environments and prevent their
aggregation without the need to subject them to chemical functionalization [46]. A water-based
dispersion is the starting material for fabricating nanocellulose graphene composites (Figure 2b). These
composites can be created by filtration [127], filtration combined with hot pressing for fabricating
films [128], or by freeze-drying [75] and freeze-casting [48] for fabricating 3D materials, such as aerogels
and foams. Other methods are deposition of graphene on a nanocellulose layer [43] and incorporation
of graphene into nanocellulose during its biological synthesis by bacteria [54–56].

All forms of nanocellulose and graphene have been used for constructing nanocellulose graphene
composites, i.e., CNFs, CNCs, unmodified graphene, GO and rGO. In order to modulate the properties
of nanocellulose graphene composites for specific applications, these materials can be further enriched
by various substances, such as metallic or ceramic nanoparticles, oxides, carbides, sulfides, vitamin
C, synthetic and natural polymers, enzymes and antibodies. For example, nanocellulose graphene
composites have high adsorption, filtration and photocatalytic ability, and they are therefore widely
used for water purification, e.g., for removing antibiotics [75], dyes [43], heavy metals, such as Cu2 ,
Hg2 , Ni2 and Ag [61,76], or for their bactericidal e ect [56]. The water-cleaning capacity of these
composites can be further enhanced by introducing additional photocatalytic agents, i.e., palladium
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nanoparticles [54] or zinc oxide (ZnO) nanoparticles [73]. An optimized ultrafiltration membrane
for water purification was constructed from polyvinylidene fluoride (PVDF), modified by cellulose
nanocrystals functionalized with common bactericides, such as dodecyl dimethyl benzyl ammonium
chloride, ZnO and GO nanosheets [129]. Another important additive is vitamin C, which reduces
the GO in nanocellulose GO composites, increases the surface area of the material and increases pore
formation, and thus enhances the capacity of the composites for water purification [49]. A combination
of rGO-coated cellulose nanofibers with hydrophobic and oleophilic trimethyl chlorosilane enhanced
the adsorption capacity of this composite, which is necessary for e ective removal of oil-based
pollutants from water [74].

Another important industrial application of nanocellulose graphene composites is in energy
storage, generation and conversion. Devices for these purposes include supercapacitors [64,80,130],
hydrogen storage devices [131], electrodes for hydrogen evolution reaction [132], lithium ion
batteries [133], actuators [81], solar steam generators [82] and electric heating membranes [83].
These devices can be based on pure nanocellulose nanocarbon composites without additives [80–83].
However, they often contain additives such as manganese oxide (MnO), which contributes to
faradaic pseudocapacitance in supercapacitors [130] or polypyrrole, which acts as an insulator,
but its oxidized derivatives are good electrical conductors [134]. Other additives are palladium or
platinum nanoparticles for enhanced hydrogen storage [131], nitrogen-doped molybdenum carbide
nanobelts in electrocatalysts for hydrogen evolution reaction [132], and silicon oxide nanoparticles in
lithium ion batteries [133].

Other important industrial applications of nanocellulose graphene composites are in the
construction of fire retardants, shape memory devices, biocatalysts and materials for food packaging.
Super-insulating, fire-retardant, mechanically strong anisotropic foams were produced by freeze-casting
suspensions of cellulose nanofibers, GO and sepiolite nanorods, and they performed better than
traditional polymer-based insulating materials [48]. Shape memory devices are based on GO CNC thin
films and nanomembranes [38,88] or on GO introduced into a nanocellulose paper made of nanofibers
extracted from sisal fibers [89]. An example of a biocatalyst is a nanocellulose polypyrrole GO
nanocomposite for immobilization of lipase, a versatile hydrolytic enzyme. This biocatalyst was
employed for synthesizing ethyl acetoacetate, a fruit flavor compound [86]. Food packaging materials
were constructed by filling CNCs and rGO, either separately or in the form of CNC rGO nanohybrids,
into poly (lactic acid) (PLA) matrix or in a poly (3-hydroxybutyrate-co-3-hydroxyvalerate) (PHBV)
matrix. These composite materials exhibited better mechanical properties than the pristine polymers,
and possessed antibacterial activity. In addition, the composites with CNC rGO nanohybrids performed
better than those with a single component nanofiller, i.e., either CNCs or rGO. Due to their antibacterial
activity, antioxidant properties and good in vitro cytocompatibility, these composites are also promising
for biomedical applications, e.g., as sca olds for tissue engineering [67–69,87].

3.3. Biomedical Application of Nanocellulose Graphene Composites

The biomedical applications of nanocellulose nanographene composites include photothermal
ablation of pathogenic bacteria, combined chemo-photothermal therapy against cancer, drug delivery,
biosensorics, isolation and separation of various biomolecules, wound dressing and particularly tissue
engineering (Table 1).

For photothermal ablation of pathogenic bacteria, a composite paper containing nanocellulose
with Au linked to GO using quaternized carboxymethyl chitosan was developed. When excited
by near-infrared laser irradiation, the paper generated a rise in temperature of more than 80 C,
su cient for photothermal ablation, both on Gram-positive bacteria (Bacillus subtilis and Staphylococcus
aureus) and on Gram-negative bacteria (Escherichia coli and Pseudomonas aeruginosa). Additionally, the
composite paper showed a remarkable enhancement in tensile strength, bursting index and tear index
in comparison with the properties of pure nanocellulose paper [93].
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For chemophotothermal synergistic therapy of colon cancer cells, dual stimuli-responsive
polyelectrolyte nanoparticles were developed by layer-by-layer (LbL) assembly of aminated
nanodextran and carboxylated nanocellulose on the surface of chemically modified GO. Tests on the
HCT116 human colon cancer cell line revealed that these nanoparticles allowed for the intracellular
delivery of curcumin, which was released in response either to acidic environments or to near-infrared
excitation [94]. In this context, nanocellulose graphene composites are good candidates as carriers for
controlled drug delivery, particularly of anticancer drugs. Systems releasing doxorubicin, a model drug
with broad-spectrum anticancer properties, were developed. These systems included nanocomposite
carboxymethyl cellulose GO hydrogel beads [95], nanocomposite films made of graphene quantum
dots incorporated into a carboxymethyl cellulose hydrogel [72] or macroporous polyacrylamide
hydrogels. These hydrogels were prepared using an oil-in-water Pickering emulsion, containing GO
and hydroxyethyl cellulose with a quaternary ammonium group [96].

Sensing and biosensing is another important application of nanocellulose graphene composites.
These sensors can be divided into electrochemical, piezoelectric, optical and acoustic wave-based
sensors. Electrochemical sensors were constructed for detecting cholesterol [98], glucose and pathogenic
bacteria [110], avian leucosis virus [111] and organic liquids [112]. The biosensor for detecting cholesterol
was based on chemically-modified nanocellulose, grafted with silylated GO and enriched with ZnO
nanoparticles in order to enhance its electrical conductivity [98]. The biosensor for detecting glucose
and pathogenic bacteria was based on nanocellulose paper coated with GO, reduced by vitamin C and
functionalized with platinum nanoparticles with a cauliflower-like morphology in order to enhance
the electrical conductivity of the composite. The platinum surface was functionalized either with
glucose oxidase (via chitosan encapsulation) or with an RNA aptamer [110]. The biosensor for the
avian leucosis virus was an immunosensor, based on graphene-perylene-3, 4, 9, 10-tetracarboxylic acid
nanocomposites as carriers for primary antibodies, on composites of nanocellulose and Au nanoparticles
as carriers for secondary antibodies, and on the alkaline phosphatase catalytic reaction [111]. The sensor
for organic liquids, mainly organic solvents, was based on cellulose nanocrystal-graphene nanohybrids,
selectively located in the interstitial space between the natural rubber latex microspheres [112].

Piezoelectric nanocellulose graphene-based sensors have usually been designed for strain sensing,
i.e., as wearable electronics for monitoring the motion of various parts of the human body, e.g.,
fingers [63,99,113]. For these purposes, the flexibility and stretchability of nanocellulose was further
enhanced by adding other polymers, such as elastomers, represented e.g., by polydimethylsiloxane
(PDMS) [113], or hydrogels, represented e.g., by poly(vinyl alcohol) (PVA), crosslinked (together with
cellulose nanofibers and graphene) with borax [63].

Optical sensors can be based on surface-enhanced Raman spectroscopy (SERS) or
fluorescence. Cellulose SERS strips decorated with plasmonic nanoparticles, termed
graphene-isolated-Au-nanocrystals (GIANs), were developed for constructing portable sensors for
detecting complex biological samples, e.g., for detecting free bilirubin in the blood of newborns [100].
A fluorescence sensor, based on sulfur and nitrogen-co-doped graphene quantum dots, immersed
into nanocellulosic hydrogels, was developed for detecting laccase. This enzyme is widely used in
industrial and technological applications, such as bleaching of fabrics, tooth whitening, decoloration of
hair, water purification and in oxidizing dyes in beer, must and wines [71].

An example of an acoustic wave-based sensor is an ammonia sensor, based on a quartz crystal
microbalance (QCM) with a sensing coating. This coating is composed of negatively-charged
electrospun cellulose acetate nanofibers, positively-charged polyethylenimine and negatively-charged
GO, and it was created by the electrostatic LbL self-assembly technique [101].

For protein isolation, a metal a nity carboxymethyl cellulose-functionalized magnetic
graphene was prepared by successive modifications of GO nanosheets with magnetic nanoparticles,
carboxymethyl cellulose and iminodiacetic acid, and then chelated with copper ions. This composite
exhibited high adsorption selectivity toward histidine-rich proteins, which was utilized for isolating
hemoglobin from human whole blood, and also for isolating a polyhistidine-tagged recombinant
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protein from Escherichia coli lysate, namely Staphylococcus aureus enterotoxin B [77]. For macromolecular
separation, cellulose acetate nanocomposite ultrafiltration membranes were fabricated using 2D layered
nanosheets, e.g., GO and exfoliated molybdenum disulfide (MoS2), and were successfully tested using
macromolecular bovine serum albumin [79].

Nanocellulose graphene composites are also important components of tissue engineering sca olds,
improving their mechanical properties and their bioactivity. In the studies by Pal et al. (2017), mentioned
above, a PLA CNC rGO nanocomposite film showed antibacterial activity against Gram-positive
Staphylococcus aureus and against Gram-negative Escherichia coli. At the same time, this film exhibited
negligible cytotoxicity against a mouse NIH-3T3 fibroblast cell line, as revealed by an MTT assay
of the activity of mitochondrial oxidoreductase enzymes [87]. Nanocomposites of CNCs and rGO,
incorporated into PLA matrix through the melt-mixing method, were noncytotoxic and cytocompatible
with epithelial human embryonic kidney 293 (HEK293) cells [68]. PLA incorporated with rGO and
TEMPO-oxidized CNCs, grafted with poly(ethylene glycol) (PEG), displayed radical scavenging activity
and negligible toxicity and cytocompatibility to mouse embryonic C3H10T1 2 cells [69]. A composite
film consisting of hydrophilic bacterial cellulose nanofibers and hydrophobic rGO, prepared from GO
using a bacterial reduction method, supported the adhesion, viability and proliferation of human bone
marrow mesenchymal stem cells in a similar way to standard cell culture polystyrene, and better than
pure rGO films [37]. Incorporating GO into electrospun cellulose acetate nanofibrous sca olds enhanced
the adhesion and growth of human umbilical cord mesenchymal stem cells. It also enhanced osteogenic
di erentiation of these cells, manifested by the activity of alkaline phosphatase, and biomineralization
of the sca olds in a simulated body fluid [59]. Nanofibrous composites of bacterial nanocellulose,
a conductive poly(3,4-ethylene dioxythiophene) (PEDOT) polymer and GO, mimicking the native
extracellular matrix and allowing electrical stimulation of neural PC12 cells, induced specific orientation
and di erentiation of these cells [105]. Polyvinyl alcohol carboxymethyl cellulose (PVA CMC) sca olds
loaded with rGO nanoparticles, prepared by lyophilization, enhanced the proliferation of EA.hy926
endothelial cells in vitro and angiogenesis in vivo using a chick chorioallantoic membrane model [107].
Polyacrylamide-sodium carboxymethylcellulose hybrid hydrogels reinforced with GO and or CNCs
also have potential for tissue engineering applications due to their tunable mechanical properties [135].
Genetically modified hydrophobin, a fungal cysteine-rich protein, was used to connect nanofibrillated
cellulose of wood origin and graphene flakes in order to construct biomimetic mechanically-resistant
materials similar to nacre and combining high toughness, strength and sti ness [136].

Nanocellulose graphene composites also have great potential for the fabrication of antibacterial
textiles and for advanced wound dressing. Antibacterial textiles were prepared by electrospinning a
mixture containing cellulose acetate, TiO2 and GO sheets. These textiles showed high antibacterial
activity with an inhibition rate higher than 95% against Bacillus subtilis and Bacillus cereus [137]. Bacterial
cellulose is considered as one of the most suitable materials for advanced wound dressing, due to its
appropriate mechanical properties, such as strength, Young’s modulus, elasticity and conformability,
and also due to its great capacity to retain moisture in the wound (for a review, see [2]). These favorable
properties can be further enhanced by adding graphene-based materials and by crosslinking with
synthetic polymers, such as poly (ethylene glycol), poly (vinyl alcohol), poly (acrylic acid) and poly
(acrylamide). In a study by Chen et al. (2019), a bacterial nanocellulose-grafted poly (acrylic acid) GO
composite hydrogel was prepared as a potential wound dressing. The inclusion of GO improved
the attachment and proliferation of human dermal fibroblasts in cultures on the composites [108].
Similarly, hydroxypropyl cellulose matrix incorporated with GO and silver-coated ZnO nanoparticles
showed improved tensile strength, and also anti-ultraviolet, antibacterial and immunostimulatory
e ects, which promoted wound healing in an in vivo mouse model [109].
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4. Nanocellulose Carbon Nanotube Composites

4.1. Characterization of Carbon Nanotubes

Carbon nanotubes (CNTs; Figure 3a) are tubular structures formed by a single cylindrical graphene
sheet (single-walled carbon nanotubes, referred to as SWCNTs or SWNTs) or several graphene sheets
arranged concentrically (multiwalled carbon nanotubes, referred to as MWCNTs or MWNTs, which
also include double-walled CNTs (DWCNTs [16]), and few-walled CNTs (FWCNTs [17]). Carbon
nanotubes were discovered as a by-product of fullerene synthesis, and were first described by Iijima et
al. (1991) [138]. CNTs have a high aspect ratio (i.e., length to diameter ratio) and thus a relatively large
surface area. Their diameter is on the nanometer scale (e.g., from 0.4 nm to 2–3 nm in single-walled
nanotubes), but their length can reach several micrometers or even centimeters. Due to these properties,
CNTs are suitable candidates for hydrogen storage, for the removal of contaminants from water and
air, and also for drug delivery. CNTs have excellent mechanical properties, mainly due to the sp2

bonds. The tensile strength of SWCNTs has been reported to be almost 100 times higher than that of
steel, while their specific weight is about six times lower. CNTs can therefore be used for reinforcing
various synthetic and natural polymers for industrial and biomedical applications, e.g., for hard tissue
engineering. When added to a polymer matrix, CNTs can resemble inorganic mineral nanoparticles
in the bone tissue, and they can form nanoscale irregularities on the surface of 2D materials and
in the pores of 3D materials, which improve the cell adhesion and growth. CNTs are electrically
conductive and enable electrical stimulation of cells, which further improves the adhesion, growth and
di erentiation of cells (for a review, see [10–14,18,139]). However, free CNTs can be cytotoxic, which is
attributed to their ability to cause oxidative damage, and also to their contamination with transition
metals (e.g., Fe, Ni, Y), which serve as catalysts during CNT preparation. Methods for producing
metal-free CNTs have therefore been developed, e.g., arc-discharge evaporation of graphite rods [139].

Figure 3. Scheme of multi-walled and single-walled carbon nanotubes (a) and of the preparation and
structure of nanocellulose carbon nanotube composites (b).

CNTs also resemble CNFs from the point of view of their morphology and their mechanical
properties. For example, highly crystalline, thick CNFs derived from tunicates exhibited mean strength
of 3–6 GPa, which was comparable with commercially available MWCNTs. However, the mean strength
of other types of CNFs is lower; for example, in wood-derived CNFs the mean strength ranged from
1.6 to 3 GPa [140]. CNTs therefore improve the mechanical strength of nanocellulose CNT composites,
and endow them with electrical conductivity, similarly as graphene. As a result, nanocellulose CNT
composites are used in similar industrial and biomedical applications as nanocellulose graphene
composites, e.g., water purification, energy generation, storage and conversion, filling polymeric
materials, constructing sensors and biosensors, drug delivery, cancer treatment, electrical stimulation
of tissues, and tissue engineering.
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4.2. Preparation and Industrial Application of Nanocellulose CNT Composites

The nanocellulose component in the nanocellulose CNT composites is used in the form of
nanofibrils and nanocrystals, and carbon nanotubes usually in the form of SWCNTs or MWCNTs.
Similarly as in composites containing graphene and other carbon allotropes, cellulose nanoparticles
facilitate the homogeneous dispersion of CNTs in aqueous environments (Figure 3b), where the two
types of nanoparticles are linked by noncovalent interactions, e.g., hydrophobic and electrostatic
interactions [42,46]. The dispersion of CNTs can be further facilitated by TEMPO-mediated oxidation
of cellulose nanoparticles, which endows them with abundant anionic carboxyl groups [141].
Other ways include the functionalization of CNTs with self-assembling amphiphilic glycosylated
proteins [142] or the use of oil-in-water Pickering emulsions of cellulose nanoparticles [143]. From
the aqueous dispersions, 2D and 3D nanocellulose CNT composites can be formed, e.g., by vacuum
filtration, centrifugal cast molding, foam forming, casting and printing [39,45,50,141]. Pickering
emulsions of cellulose nanocrystals and SWCNTs or MWCNTs were used for fabricating aerogels
and foams by freeze-drying [143]. Similarly as in nanocellulose graphene composites, CNTs can
be added to cultures of bacteria producing nanocellulose, and incorporated into the bacterial
nanocellulose during its growth [53,57]. Composite nanocellulose SWCNT films can be transparent or
semitransparent [39,45,141], and can transmit radiant energy [144].

Like nanocellulose graphene composites, nanocellulose CNT composites can be combined with
various atoms, molecules and nanoparticles in order to enhance their properties for specific applications.
For example, Ag nanoparticles attached to the surface of MWCNTs influenced the electrochemical
properties of CNT-based films developed on a bacterial nanocellulose membrane [36]. Nanocellulose
and CNTs can be also used as additives to various hybrid materials. For example, a hybrid material,
created by combination of poly (3,4-ethylenedioxythiophene)-poly (styrenesulfonate) (PEDOT:PSS),
silver nanoparticles (AgNPs), CNTs and a nanocellulose layer, was used for constructing a tactile
sensor [103]. Incorporation of polypyrrole-coated CNTs into chemically cross-linked CNC aerogels
created promising materials for flexible 3D supercapacitors [145]. A combination of cellulose acetate,
chitosan and SWCNTs with Fe3O4 and TiO2 in electrospun nanofibers enables combined removal of
Cr6 , As5 , methylene blue and Congo red from aqueous solutions via the adsorption and photocatalytic
reduction processes [146].

Energy-related applications of nanocellulose CNT composites include biofuel cells, varactors,
supercapacitors, and electrodes for lithium batteries, thermoelectric generators for heat-to-electricity
conversion or for constructing heating elements [50]. A biofuel cell comprising electrodes based on
supercapacitive materials, i.e., on CNTs and a nanocellulose polypyrrole composite, was utilized
to power an oxygen biosensor. Laccase, immobilized on naphthylated MWCNTs, and fructose
dehydrogenase, adsorbed on a porous polypyrrole matrix, were used as cathode and anode
bioelectrocatalysts, respectively [84]. Another biofuel cell was based on a conductive MWCNT
network, developed on a bacterial nanocellulose film, and functionalized with redox enzymes,
including pyroquinoline quinone glucose dehydrogenase (anodic catalyst) and bilirubin oxidase
(cathodic catalyst). This system generated electrical power via the oxidation of glucose and the
reduction of molecular oxygen [44]. Microelectromechanical system varactors, i.e., voltage-controlled
capacitors, consisted of a freestanding SWCNT film, which was employed as a movable component,
and a flexible nanocellulose aerogel filling [85]. Supercapacitors with high physical flexibility,
desirable electrochemical properties and excellent mechanical integrity were realized by rationally
exploiting the unique properties of bacterial nanocellulose, CNTs, and ionic liquid-based polymer
gel electrolytes [147]. Other flexible 3D supercapacitor devices were fabricated by incorporating
polypyrrole nanofibers, polypyrrole-coated CNTs, and manganese dioxide (MnO2) nanoparticles
in chemically cross-linked cellulose nanocrystal aerogels [145]. Electrospun core-shell nanofibrous
membranes, containing CNTs stabilized with cellulose nanocrystals, were developed for use as
high-performance flexible supercapacitor electrodes with enhanced water resistance, thermal stability
and mechanical toughness [40]. Electrodes for lithium batteries were based on freestanding
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LiCoO2 MWCNT cellulose nanofibril composites, fabricated by a vacuum filtration technique [148],
or on freestanding CNT-nanocrystalline cellulose composite films [41]. Thermoelectric generators
for heat-to-electricity conversion were based on large-area bacterial nanocellulose films with an
embedded dispersed CNT percolation network, incorporated into the films during nanocellulose
production by bacteria in culture [57]. Electrical energy can also be converted into thermal energy,
as demonstrated by the composite structure of wood-derived nanocellulose, MWCNTs and pulp,
designed for a heating element application [50].

4.3. Biomedical Application of Nanocellulose CNT Composites

Biomedical applications of composites of cellulose and CNTs are summarized in Table 1. These
composites are important systems for drug delivery. The CNTs in the composites can be conjugated with
many therapeutics, usually anticancer drugs, but also other types of drugs. For example, an osmotic
pump tablet system coated with cellulose acetate membrane containing MWCNTs was developed for
delivery of indomethacin (for a review, see [16,65]). Cancer cells can be killed by nanocellulose-CNT
dispersions even without the presence of anticancer drugs. For example, nonmercerized type-II
cellulose nanocrystals in dispersions with SWCNTs displayed cytotoxicity for human epithelial
colorectal adenocarcinoma Caco-2 cells, but they enhanced the mitochondrial metabolism of normal
cells [149].

Construction of sensors and biosensors is another important application of nanocellulose CNT
composites useful for (bio) technology and medicine. A tactile piezoresistance and thermoelectric-based
sensor, mentioned above, which is capable of simultaneously sensing temperature and pressure, is
fabricated from TEMPO-oxidized cellulose, PEDOT:PSS, AgNPs and CNTs [103]. Another pressure
sensor was developed using aerogels consisting of plant cellulose nanofibers and functionalized
few-walled CNTs [17]. Highly conductive and flexible membranes with a semi-interpenetrating
network structure, fabricated from MWCNTs and cellulose nanofibers, showed the electrical features
of capacitive pressure sensors and were promising for various electronics applications, e.g., touch
screens [150]. Advanced flexible strain sensors for controlling the human body motion were fabricated
by pumping hybrid fillers consisting of CNTs CNCs into porous electrospun thermoplastic polyurethane
membranes [91]. Other strain sensors were fabricated by a facile latex assembly approach, in which
CNCs played a key role in tailoring the percolating network of conductive natural rubber CNT
composites [114]. A water-responsive shape memory hybrid polymer, based on a thermoplastic
polyurethane matrix crosslinked with hydroxyethyl cotton cellulose nanofibers and MWCNTs, was also
developed for constructing a strain sensor [90]. A flexible and highly sensitive humidity sensor, capable
of monitoring human breath, was based on TEMPO-oxidized nanofibrillated cellulose and CNTs [104].
An electrochemical biosensor for three adenosine triphosphate (ATP) metabolites, namely uric acid,
xanthine and hypoxanthine, was based on a composite of NH2-MWCNT black phosphorene AgNPs,
dispersed in carboxymethyl cellulose [102]. Another electrochemical molecularly-imprinted sensor was
based on a nanofibrous membrane prepared by the electrospinning technique from cellulose acetate,
MWCNTs and polyvinylpyrrolidone, and was used for determining ascorbic acid [151]. An oxygen
biosensor powered by a biofuel cell containing MWNCTs, a nanocellulose polypyrrole composite,
laccase and fructose dehydrogenase, was mentioned above [84]. Versatile wearable textile sensors, e.g.,
for gas sensing, were produced from cellulose nanofibers extracted from tunicates, homogeneously
composited with SWCNTs, by wet spinning in an aligned direction [60].

Other important biomedical applications of nanocellulose CNT composites are in electrical
stimulation of cells and tissues in order to improve their regeneration and function, and in tissue
engineering. For example, stretchable, flexible and electrically conductive biopatches for restorating
conduction in damaged cardiac regions and for preventing arrhythmias were prepared. These
patches were based on nanofibrillated cellulose SWCNT ink three-dimensionally printed onto bacterial
nanocellulose. They restored cardiac conduction after its disruption by a surgical incision made in
the ventricular part of the heart in experimental dogs [52]. For neural tissue stimulation, multiblock
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conductive nerve sca olds with self-powered electrical stimulation were prepared. These sca olds
were based on polypyrrole bacterial nanocellulose composites with platinum nanoparticles on the
anode side for glucose oxidation, and nitrogen-doped CNTs on the cathode side for oxygen reduction.
These sca olds enhanced the elongation of neurites outgrowing from rat dorsal root ganglions in vitro
and stimulated nerve regeneration in a rat sciatic nerve gap model in vivo in comparison with
composites containing only polypyrrole and bacterial nanocellulose. These sca olds could replace
the metal needles that are currently used for external electrical stimulation of neural tissue, which
may cause pain and a risk of infection [106]. 3D printing was also used for creating sca olds based
on a conductive ink composed of wood-derived CNFs and SWCNTs. These sca olds were intended
for neural tissue engineering for experimental brain studies, and supported the attachment, growth
and viability of human neuroblastoma SH-SHY5Y cells [51]. Other sca olds for tissue engineering
consisted of electrospun cellulose acetate nanofibers, assembled with positively-charged chitosan
and negatively-charged MWCNTs via an LbL technique. These sca olds promoted the adsorption
of cell adhesion-mediating molecules from the serum supplement of the culture medium and the
adhesion and growth of mouse subcutaneous L929 fibroblasts [117]. Our own results related to the
potential application of nanocellulose CNT composites as sca olds for tissue engineering are reported
in Appendix A.

5. Nanocellulose Nanodiamond Composites

5.1. Characterization of Nanodiamond

Diamond is an allotrope of carbon, consisting of carbon atoms arranged in a cubic crystal structure
covalently bonded in sp3 hybridization (Figure 4a). Like all nanostructured materials, nanodiamonds
or diamond nanoparticles are defined as features not exceeding 100 nm in at least one dimension,
although some larger diamond particles, i.e., 125–210 nm, are still referred to as nanodiamonds (for
a review, see [152]). At the same time, the size of ultrananocrystalline diamond particles is 3–5
nm [153,154]. Diamond nanoparticles can be prepared by various methods. The most widely used
techniques are detonation of carbon-containing explosives in an oxygen-deficit environment and
microwave-enhanced plasma chemical vapor deposition (MECVD). Other techniques include the
radiofrequency plasma-assisted chemical vapor deposition (PACVD) method, milling of diamond
microcrystals, hydrothermal synthesis, ion bombardment, laser bombardment, ultrasound synthesis
and electrochemical synthesis (for a review, see [10,152–156]). Nanodiamonds are considered to be
the most advanced carbon materials in the world. This is due to their excellent mechanical, optical,
electrical, thermal and chemical properties. The mechanical properties of nanodiamonds include
the highest hardness of all materials on earth, a high Young’s modulus, high fracture toughness,
high pressure resistance and a low friction coe cient. Their optical properties include transparency,
high optical dispersion, and their ability to display various colors and to emit intrinsic luminescence
(fluorescence), which is due to defects in the diamond lattice or contamination of the lattice with
foreign atoms, such as N, B, H, Ni, Co, Cr or Si. Regarding their electrical properties, nanodiamonds
can act as good insulators in their pristine state and as semiconductors after doping, usually with
boron. Their thermal properties include superior thermal conductivity and low thermal expansion.
The chemical properties of nanodiamonds include low chemical reactivity and resistance to liquid- and
gas-phase oxidations. However, nanodiamonds can be doped with various atoms, and their surface
can be functionalized by various atoms, chemical groups and (bio)molecules ([152,153,157,158]; for a
review, see [10–15,155]).
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Figure 4. Scheme of a nanodiamond (a) and of the preparation and structure of
nanocellulose nanodiamond composites (b).

5.2. Preparation and (Bio)Application of Nanocellulose Nanodiamond Composites

There is greater use of diamond nanoparticles than of fullerenes in nanocellulose nanocarbon
composites, but diamond nanoparticles are used less than graphene and carbon nanotubes. This may
be because a nanodiamond is more expensive and is electrically nonconductive in its pristine state. In
composites with nanofibrillated cellulose (Figure 4b), a nanodiamond was used for constructing highly
thermally conductive, mechanically resistant and optically transparent films with potential application
as lateral heat spreaders for portable electronic equipment [70]. A highly mechanically resistant and
optically transparent nanopaper was made of cationic CNFs and anionic nanodiamond particles by
filtration from a hydrocolloid and subsequent drying [159]. Moreover, a diamond can be rendered
electrically semiconductive by doping it with boron, and then can be used for constructing biosensors.
For example, a sensor for biotin was developed by the adsorption of captavidin, a nitrated avidin with
moderate a nity to biotin, on a carboxymethylcellulose layer stabilized on a boron-doped diamond
electrode by a Nafion film. This biosensor was used for analyzing biotin in blood plasma [66] (Table 1).

The reinforcing e ect of diamond nanoparticles, coupled with their optical transparency,
has also been used advantageously for other biomedical applications, particularly for wound
dressing. Nanocellulose nanodiamond composites are more mechanically resistant than purely
nanocellulose-based materials, but they retain their flexibility and stretchability. In addition, their
optical transparency enables direct inspection of wounds without the need to remove the dressing.
For example, incorporating diamond nanoparticles in a concentration of 2 wt % into chitosan bacterial
nanocellulose composite films resulted in a 3.5-fold increase in the elastic modulus of these films. These
composite films were transparent, but their transparency can be modulated by the concentration of
diamond nanoparticles, turning them gray and semitransparent at higher nanodiamond concentrations
(3 and 4 wt %). The viability of mouse subcutaneous L929 fibroblasts in cultures on these films,
evaluated by an MTT test of the activity of cell mitochondrial enzymes, was more than 90% at 24 h after
seeding. However, at 48 h, it had dropped to about 75%, which indicated that diamond nanoparticles
are slightly cytotoxic [62]. A similar result was obtained on L929 fibroblasts grown on electrospun
composite nanofibrous mats containing chitosan, bacterial cellulose and 1–3 wt % medical-grade
nanodiamonds [58]. The viability of these cells, estimated by the MTT assay, dropped from approx.
90% on day 1 to approx. 75% on day 3. Nevertheless, the addition of nanodiamonds facilitated the
electrospinning process, reduced the diameter of the nanofibers in the mats, regulated the water vapor
permeability of the mats, enhanced their hydrophilicity and improved their mechanical properties to a
similar level as in native skin [58].

Adding diamond nanoparticles per se did not significantly increase the antibacterial activity
of chitosan bacterial nanocellulose composites [62]. This activity can be further enhanced, e.g., by
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adding silver nanoparticles [160]. Nanocellulose nanodiamond composites can also act as a suitable
platform for drug delivery. This was demonstrated on transparent doxorubicin-loaded carboxylated
nanodiamonds cellulose nanocomposite membranes, which are promising candidates for wound
dressings. These membranes are porous, transparent, with appropriate mechanical properties, and
without doxorubicin they are noncytotoxic for HeLa cells [97].

6. Composites of Nanocellulose with Other Carbon Nanoparticles

In addition to fullerenes, graphene, nanotubes and nanodiamonds, other important carbon
nanoparticles used in industrial, biotechnological and biomedical applications include carbon
nanofibers, carbon quantum dots and nanostructures formed by activated carbon and carbon black.
All these nanomaterials can be used in nanocellulose nanocarbon composites. The biomedical
applications of these composites are summarized in Table 1.

6.1. Composites of Nanocellulose and Carbon Nanofibers

Carbon nanofibers can be created by carbonization of cellulose nanofibers originating from bacterial
nanocellulose [21,23,161], urea [161], filter paper [162] or plant-derived cellulose [22,24]. Another
method of preparing carbon nanofibers is chemical vapor deposition (CVD; [25]). These carbon
nanofibers can be further combined with other carbon nanoparticles, mainly graphene. For example,
a composite paper consisting of nitrogen-doped carbon nanofibers, reduced graphene oxide (rGO)
and bacterial cellulose was designed as a high-performance, mechanically tough, and bendable
electrode for a supercapacitor. The bacterial nanocellulose in this paper is exploited both as a biomass
precursor for the creation of carbon nanofibers by pyrolysis and as a supporting substrate for the
newly-created material [21]. In another study, highly conductive freestanding cross-linked carbon
nanofibers, derived from bacterial cellulose in a rapid plasma pyrolysis process, were used as substrates
for the growth of vertically-oriented graphene sheets for constructing alternating current filtering
supercapacitors [23]. A small amount of rGO can also act as an e ective initiator of carbonization
of cellulose nanofibers through microwave treatment [24]. Carbonization of aerogels, prepared
from a mixture of PVA, cellulose nanofibers and GO by freeze-drying, enhanced the hydrophobic
properties, the specific surface area and the adsorption capacity of these aerogels. These materials then
became suitable candidates for oil-water separation and environmental protection [22]. In addition
to graphene, cellulose-derived carbon nanofibers can be combined with various other nanoparticles
and nanostructures, such as Pt nanoparticles for methanol oxidation reaction [161], TiO2 films and
Fe3O4 nanoparticles for lithium ion batteries [162], tin oxide (SnO) nanoparticles for lithium-sulfur
batteries [163] or NiCo2S4 nanoparticles for hydrogen evolution reaction [164]. Carbon nanofibers
are also promising for biomedical applications, particularly bone tissue engineering. Their nanoscale
diameter produced a nanoscale surface roughness of their compacts or of their composite with
poly-lactic-co-glycolic acid (PLGA). This nanoroughness promoted preferential adhesion of osteoblasts
from other cell types, particularly fibroblasts, which could prevent fibrous encapsulation of bone
implants [25].

6.2. Composites of Nanocellulose and Carbon Quantum Dots

Carbon quantum dots (CQDs) are quasispherical carbon nanoparticles (less than 10 nm in
diameter) with a chemical structure and physical properties similar to those of graphene oxide. These
nanoparticles emit a strong wavelength-dependent fluorescence. By changing the CQD size, the color
of the emitted light can be tuned from deep ultraviolet to visible and near-infrared light. In addition, the
fluorescence of CQDs, and also their water solubility, can be further modulated by functionalizing their
surface with various atoms, chemical functional groups and molecules, such as metals, carboxyl groups,
organic dyes and polymers. CQDs present good photostability, low photobleaching and relatively
low cytotoxicity, and they are therefore considered to be suitable for biomedical applications such as
bioimaging, biosensing, photodynamic and photothermal therapy of cancer, and drug delivery [165].
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In hybrid materials with nanocellulose, CQDs were applied for constructing biosensors and
drug delivery systems, and also for water purification. An optical sensor for visual discrimination
of biothiols was based on a bacterial cellulose nanopaper substrate with ratiometric fluorescent
sensing elements. These elements included N-acetyl l-cysteine capped green cadmium telluride (CdTe)
quantum dots-rhodamine B and red CdTe quantum dots-carbon dots [26]. Hybrid materials containing
carbon quantum dots and cellulose are also promising carriers for drug delivery. Composite core shell
chitosan-poly (ethylene oxide)-carbon quantum dots carboxymethyl cellulose-poly(vinyl alcohol)
nanofibers were prepared through coaxial electrospinning as a biodegradable implant for local delivery
of temozolomide (TMZ), an anticancer drug. When tested in vitro, the antitumor activity of TMZ
conjugated with carbon quantum dots against the tumor U251 cell lines was higher than the activity of
the free drug [28]. Last but not least, carbon quantum dots, homogeneously dispersed together with
magnetic Fe3O4 nanoparticles in electrospun cellulose nanofibers, were promising for the removal of
Hg(II) ions from water [27].

6.3. Composites of Nanocellulose and Activated Carbon

Activated carbon is a form of carbon processed to have small, low-volume pores that increase the
surface area, which is then available for the adsorption and removal of various toxic contaminants
and microorganisms. Composite membranes consisting of a bilayer of porous activated carbon
and TEMPO-oxidized plant-derived CNFs showed high capability for removing Escherichia coli
from water [29]. Activated carbon was also a component of a wound dressing material consisting
of a polyvinyl alcohol and cellulose acetate phthalate polymeric composite film, reinforced with
Cu Zn bimetal-dispersed activated carbon micro nanofibers. This material suppressed the growth of
Pseudomonas aeruginosa, the most prevalent bacteria in infected wounds caused by burns, surgery and
traumatic injuries [30].

6.4. Composites of Nanocellulose and Carbon Black

Carbon black is a form of paracrystalline carbon, produced industrially by partial combustion or
thermal decomposition of gaseous or liquid hydrocarbons under controlled conditions. Carbon black
has a high surface-area-to-volume ratio, though not so high as that of activated carbon. Although it
is considered to have low toxicity, the International Agency for Research on Cancer has classified it
as possibly carcinogenic to humans. In addition, as a component of environmental pollution, carbon
black can cause oxidative damage and an inflammatory reaction, which further mediate genotoxicity,
reproductive toxicity, neurotoxicity and diseases of the respiratory and cardiovascular systems [166,167].
Nevertheless, carbon black is currently used as a filler in tires and in other rubber products, and as a
pigment in inks, paints and plastics.

Composites of nanocellulose and carbon black have been used mainly for constructing biosensors,
particularly wearable sensors for strain and human body motion, e.g., motion of the fingers, the elbow
joint and the throat. A strain-sensing device with excellent waterproof, self-cleaning and anticorrosion
properties was based on a superhydrophobic electrically conductive paper. This paper fabricated
by dip-coating a printing paper into a carbon black carbon nanotube methyl cellulose suspension
and into a hydrophobic fumed silica suspension [33]. Another strain-sensing device was fabricated
by printing carbon black conductive nanostructures on cellulose acetate paper. At the same time,
this material had electrochemical properties promising for the detection of hydrogen peroxide [31].
An electrochemical aptasensor for detecting Staphylococcus aureus, e.g., in human blood serum, was
designed as a nanocomposite of Au nanoparticles, carbon black nanoparticles and cellulose nanofibers,
and was endowed with a thiolated specific S. aureus aptamer as a sensing element [32].

7. Potential Cytotoxicity and Immunogenicity of Nanocellulose Nanocarbon Composites

The vast majority of studies dealing with potential biomedical applications of
nanocellulose nanocarbon composites have reported no cytotoxicity or negligible cytotoxicity
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of these composites, namely of nanocellulose fullerene composites [35], nanocellulose graphene
composites [68,69,72,87,107], nanocellulose CNT composites [51,149] and nanocellulose nanodiamond
composites [58,62,97]. Composites containing other carbon nanoparticles, such as activated carbon
nanoparticles [30] or carbon quantum dots [28] have also shown no significant cytotoxic e ects. In the
mentioned studies, cytotoxicity was mainly tested in vitro on various cell types, such as fibroblasts,
epithelial and endothelial cells, and mainly on cell lines, including tumor cell lines. The cell viability
and proliferation were usually evaluated by tests of the activity of mitochondrial enzymes, such as
MTT assay, resazurin (Alamar Blue) assay, or by a direct microscopic examination of the cells. Some
composites have also been tested in vivo, e.g., in a rat model (nanocellulose CNT composites; [106]), a
canine model (nanocellulose CNT composites; [52]), or using a chick chorioallantoic membrane model
(nanocellulose graphene composites, [107]), without adverse e ects.

However, the individual components of nanocellulose nanocarbon composites, particularly carbon
nanoparticles, can act as cytotoxic, if they are not bound to any matrix and are free to move. Graphene
and graphene-based carbon nanomaterials, such as fullerenes and nanotubes, are hydrophobic in
their pristine state, and can enter into hydrophobic interactions with cholesterol in the cell membrane,
which can be extracted from the membrane. In this manner, carbon nanoparticles can damage cells
even without penetrating them. Another mechanism of cell membrane damage is the generation of
reactive oxygen species (ROS) by carbon nanoparticles. In addition, the nanoparticles can penetrate the
cell membrane, and can cause oxidative damage to mitochondria, and can also enter the cell nucleus
and act as genotoxic agents (for a review, see [10,12,19,20]). Nanodiamonds have been considered
to be relatively nontoxic in comparison with other carbon nanoparticles. However, as shown in our
earlier studies, hydrophobic, hydrogen-terminated and positively-charged diamond nanoparticles
can enter the cells, impair their growth and cause cell death [152,156]. The mechanism of cell damage
by nanodiamonds is by generating ROS, and by excessive delivery of sodium ions adsorbed on the
nanodiamond surface [168]. Last but not least, carbon nanoparticles can be immunogenic, i.e., they
can activate inflammatory reactions, which can be, as has been demonstrated on carbon black, the
main pathogenic mechanism of respiratory, cardiovascular and other serious diseases [166,167].

Cellulose nanoparticles, which are generally considered to be biocompatible [34,114] and of a
low ecological toxicity [169], can also act as cytotoxic and immunogenic. It has even been speculated
that, due to their high aspect ratio and sti ness, CNCs may cause similar pulmonary toxicity as
carbon nanotubes and asbestos [170]. In a mouse model, cellulose nanocrystals induced oxidative
stress, caused pulmonary inflammation and damage, increased levels of collagen and transforming
growth factor-beta (TGF- ) in lungs, and impaired pulmonary functions [170]. In addition, these
e ects were markedly more pronounced in female mice than in male mice. The immunogenicity of
CNCs was also proven in vitro. CNCs and their cationic derivatives CNC-aminoethylmethacrylate and
CNC-aminoethylmethacrylamide evoked an inflammatory response in mouse macrophage J774A.1
cells and in peripheral blood mononuclear cells by increasing the level of ROS in mitochondria, the
release of ATP from mitochondria and by stimulating the secretion of interleukin-1beta (IL-1 ) [171].
The cytotoxicity and immunogenicity of CNCs depend on the preparation conditions and are
increased under harsh and caustic conditions, e.g., the so-called mercerization process, i.e., an
alkali treatment [149]. CNFs can also cause cytotoxicity and oxidative damage, which can be even
more pronounced than in the case of CNCs, and can evoke an inflammatory response (for a review,
see [2,172]). The potential cytotoxicity and immunogenicity of nanocellulose, nanocarbon and their
composites should therefore be taken into account when they are for use in biomedical applications.

8. Conclusions

Nanocellulose nanocarbon composites and other hybrid materials containing cellulose
nanoparticles (nanofibrils or nanocrystals) and carbon nanoparticles (fullerenes, graphene, carbon
nanotubes, nanodiamonds and other carbon nanoparticles) are novel materials that are promising for
a wide range of applications in industry, (bio)technology and medicine. This is due to their unique
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properties, such as high mechanical strength coupled with flexibility and stretchability (composites
with graphene, carbon nanotubes and nanodiamond), shape memory (composites with graphene
and carbon nanotubes), photodynamic and photothermal activity (composites with fullerenes and
graphene), electrical conductivity (composites with graphene and carbon nanotubes), semiconductivity
(composites with boron-doped diamond), thermal conductivity (composites with graphene and
nanodiamonds), tunable optical transparency (composites with single-walled carbon nanotubes and
nanodiamonds), intrinsic fluorescence and luminescence (composites with graphene quantum dots
and carbon quantum dots), and high adsorption and filtration capacity (composites with graphene,
carbon nanotubes and carbon quantum dots). These properties arise mainly from the advantageous
combination of nanocellulose and nanocarbon, which associates and enhances the desirable e ects
of each of these components. These materials can be prepared relatively easily from a water-based
suspension, which is advantageous particularly for biomedical applications. These applications include
drug delivery, biosensorics, isolation of various biomolecules, electrical stimulation of damaged tissues,
and particularly tissue engineering (bone, neural and vascular) and wound dressing. Our results have
proven supportive e ects of nanocellulose carbon nanotube composites on the adhesion and growth
of human and porcine adipose tissue-derived stem cells, particularly under dynamic cultivation in a
pressure-generating lab-made bioreactor (see Appendix A). However, it should be pointed out that the
biomedical applications of nanocellulose nanocarbon composites are associated with the risk of their
potential cytotoxicity and immunogenicity, although this risk appears to be lower than for the single
components of these materials.
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Appendix A

In our own experiments, we have contributed to the knowledge on potential biomedical
applications of nanocellulose carbon nanotube composites, namely regarding their application in tissue
engineering. In these experiments, a PurCotton cellulose mesh (Winner Industrial Park, Shenzhen,
China) was modified with an aqueous dispersion of positively-charged (i.e., cationic) wood-derived
CNFs, described in our earlier review article [2], and MWCNTs. Two types of composite samples
were prepared, namely the samples with “thick” and “thin” coating of the fibers in the cellulose
mesh. For thick coating, square-shaped samples of the cellulose mesh were fully immersed in an
aqueous suspension of CNFs MWCNTs, and during this immersion, the samples were homogeneously
impregnated with the nanoparticles. For thin coating, only one corner of the cellulose samples
was submerged into the CNF MWCNT suspension, which resulted in infiltration of the suspension
throughout the cellulose mesh by capillary forces. Both types of samples were then dried for 5 h at 60
C. Both types of samples displayed a grayish color, which was more intense in samples with a thick

coating. A pure CNF coating was prepared similarly to the thick coatings, and the meshes without
coating were used as a control.
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The samples were sterilized by UV light (20 min for each side), fixed into CellCrowns inserts
(Sca dex Ltd., Tampere, Finland), placed into 24-well cell culture plates (TPP, Trasadingen, Switzerland)
and seeded with human adipose tissue-derived stem cells (hASC) or porcine adipose tissue-derived
stem cells (pASC). Human ASC were isolated from subcutaneous fat tissue, obtained by liposuction
from the abdominal region of healthy female donors after their informed consent, under ethical approval
issued by the Ethics Committee of Hospital “Na Bulovce” in Prague, and in compliance with the tenets
of the Declaration of Helsinki on experiments involving human tissues. The isolation was described in
more details in our earlier studies [173,174]. Porcine ASC were isolated by enzymatic disintegration of
subcutaneous fat tissue samples obtained by excision from laboratory pigs in collaboration with the
Institute of Clinical and Experimental Medicine (IKEM) in Prague, Czech Republic. Characterization
of cells by flow cytometry revealed the positivity of cells for standard surface markers of ASCs, namely
CD105, CD90, CD73 and CD29 in hASC, and CD105, CD90, CD29 and CD44 in pASCs. The ASCs from
both species were negative or almost negative for hematopoietic markers, such as CD34 and CD45,
and for CD31, an endothelial marker [174,175].

The cells were seeded on the material samples at a density of 50,000 cells per well into 1.5 mL of
the culture media. Human ASCs were cultivated in Dulbecco’s modified Eagle’s Medium (DMEM;
Life Technologies, Gibco, Carlsbad, CA, USA) with 10% of fetal bovine serum (FBS; Life Technologies,
Gibco), 40 g mL of gentamicin (LEK, Ljubljana, Slovenia) and 10 ng mL of recombinant human
fibroblast growth factor basic (FGF2; GenScript, Piscataway, NJ, USA). Porcine ASCs were cultivated
in Dulbecco’s modified Eagle’s Medium (Low glucose, Sigma-Aldrich Co., St. Louis, MO, USA) and
Ham’s Nutrient Mixture F12 medium (DMEM F 12, Sigma-Aldrich Co.) in a ratio of 1:1 with 10% of
fetal bovine serum (FBS; Life Technologies, Gibco), 1% Antibiotic Antimycotic solution (Sigma-Aldrich
Co.) and 10 ng mL of recombinant human fibroblast growth factor basic (FGF2; GenScript).

After one or seven days of cultivation, the cells were fixed with 4% paraformaldehyde
(Sigma-Aldrich Co.) for 20 min, and 0.1% Triton X-100 (Sigma-Aldrich Co.) diluted in
phosphate-bu ered saline (PBS) was applied for 20 min at room temperature in order to permeabilize
the cell membranes. Nonspecific binding sites for antibodies were then blocked by a solution of 1%
bovine serum albumin and 0.1% Tween 20 in PBS (all Sigma-Aldrich Co.). Vinculin, a protein of focal
adhesion plaques associated with integrin adhesion receptors, was visualized by treating the samples
for 1 h at 37 C with primary antibody against human vinculin (V9131, monoclonal mouse antibody,
clone hVIN-1, Sigma-Aldrich Co.), diluted in the blocking solution (1% albumin and 0.1% Tween
20 in PBS) in a ratio of 1:200. After washing with PBS, the samples were incubated for 1 h at room
temperature in the dark with a secondary antibody, i.e., goat anti-mouse F(ab’)2 fragments of IgG (H
L), conjugated with Alexa Fluor 488 (A11017; Molecular Probes, Eugene, OR, USA; Thermo Fisher
Scientific, Waltham, MA, USA), diluted in PBS to a ratio of 1:400. Finally, cytoskeletal F-actin filaments
were stained by phalloidin conjugated with tetramethylrhodamine isothiocynate (TRITC) fluorescent
dye (Sigma-Aldrich Co.), diluted in PBS to a final concentration of 5 g mL, for 1 h at room temperature
in the dark. Microscopy images were acquired using spinning disk confocal system Dragonfly 503
(Andor, Belfast, UK) with Zyla 4.2 PLUS sCMOS camera (Andor, Belfast, UK) mounted on microscope
Leica DMi8 (Leica Microsystems, Wetzlar, Germany) with objective HC PL APO 20x 0.75 IMM CORR
CS2; Free Working Distance 0.66 mm or HC PL APO 40x 1.10 W CORR CS2; Free Working Distance

0.65 mm.
We found that the initial adhesion and subsequent growth of cells, evaluated by the cell number

and spreading on days 1 and 7, were similar on all coated samples. There was no apparent di erence
between samples coated with thick and thin layers of CNFs MWCNTs and samples coated only
with CNFs. However, all types of coatings markedly improved the adhesion and growth of cells in
comparison with a pure uncoated cellulose mesh (Figure A1). In general, the cell growth was relatively
slow in all tested samples. On day 7, the cell number in all tested samples was only slightly higher than
on day 1. In addition, hASCs grew slightly better than pASCs, particularly on samples coated with
CNFs MWCNTs. Therefore, we decided to cultivate pASCs on the tested samples under dynamic
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conditions, which are known to improve the growth of cells by their mechanical stimulation, by a
better supply of nutrients and oxygen and by quicker waste removal.

Figure A1. Human adipose tissue-derived stem cells (hASC) and porcine adipose tissue-derived stem
cells (pASC) on days 1 and 7 after seeding on a cellulose mesh with thick or thin CNF MWCNT coating
(column (a) and (b), respectively), with CNF coating (column (c)), and without any coating (column
(d)). Cells were stained by immunofluorescence for vinculin (green), with TRITC-conjugated phalloidin
for F-actin (red) and with Hoechst #33258 for the nuclei (blue). Cellulose mesh had autofluorescence
in the blue channel. Dragonfly 503 spinning disk confocal microscope with a Zyla 4.2 PLUS sCMOS
camera, objective HC PL APO 20x 0.75 IMM CORR CS2. Scale bar: 50 m.

The dynamic cultivation was held in a unique lab-made cultivation chamber (Figure A2). This
chamber allows for fixing a standard well plate with tested substrates and its hermetical sealing to
maintain the desired pressure. This chamber was connected to a custom pressure stimulator. This
stimulator consists of a servo-controlled linear stage with piston pump and special controlling software.
This software allows for setting stimulation parameters that include high low pressure, motor speed,
pulsatile frequency and the shape of the pressure wave.

Porcine ASCs were seeded on CellCrown-fixed substrates in 24-well plates at the same number
and in the same cultivation medium as mentioned above. Afterwards, the well plate for dynamic
cultivation was fixed into the cultivation chamber, and this chamber was sealed and connected to the
pressure stimulator. In the initial phase, the cells were left for 24 h without any pressure stimulation
in order to allow their adhesion to the materials. The system was opened through a 220-nm filter to
atmosphere forced with slow motion of pump piston to equilibrate CO2 level and pH of medium.
After this resting phase, the pressure stimulation was set to 15.9 10.6 kPa (120 80 mmHg) high low
pressure with frequency of 1 Hz (60 pulses per minute) with triangular pulse shape with 1:1 ratio. This
dynamic cultivation lasted for 72 h (96 h of cultivation in total including the 24-h rest phase). Static
control samples were cultivated for 96 h in a well plate with standard lid in the same CO2 incubator as
the dynamic samples.
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Figure A2. Lab-made dynamic cultivation system for pressure stimulation of cells on the tested material
samples. The whole system in a cell incubator (a); detail of a cultivation chamber (b).

We found that dynamic cell cultivation markedly improved the adhesion and subsequent growth
of pASCs. The cells were better spread and their number after three days of dynamic cultivation
(day 4 after seeding) was markedly higher than in the corresponding samples incubated under static
conditions for four days (Figure A3), and also for seven days (Figure A1). The improvement in
cell colonization by dynamic cultivation was observed particularly on samples with thin CNF
MWCNT coating. On both thick and thin CNF MWCNT coatings, the cells under dynamic conditions
were distributed almost homogeneously, while on the pure CNF coating, the cells tended to form
clusters. A similar picture was observed in our earlier study performed on human dermal fibroblasts
in four-day-old static cultures on the same cationic CNFs, where the cells were less widespread and
distributed less homogeneously than on anionic CNFs [2]. Therefore, it can be concluded that the
addition of MWCNTs to cationic CNFs improved the colonization of the material with pASCs under
dynamic cell culture conditions.

Figure A3. Porcine adipose tissue-derived stem cells (pASC) cultivated in a conventional static cell
culture system for four days or in a pressure-generating dynamic cell culture system for three days
(after one day of static cultivation). The cells were grown on a cellulose mesh with thick or thin
CNF MWCNT coating (column (a) and (b), respectively), with CNF coating (column (c)), and
without any coating (column (d)). Cells were stained by immunofluorescence for vinculin (green), with
TRITC-conjugated phalloidin for F-actin (red) and with DAPI for the nuclei (blue). Cellulose mesh had
autofluorescence in the blue channel. Dragonfly 503 spinning disk confocal microscope with a Zyla 4.2
PLUS sCMOS camera, objective HC PL APO 20x 0.75 IMM CORR CS2. Scale bar: 50 m.
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Abstract

Vascular smooth muscle cells (VSMCs) play important roles in the physiology and patho-
physiology of the blood vessels. In a healthy adult organism, VSMCs are quiescent, but 
after a blood vessel injury, they undergo phenotypic modulation from the contractile 
phenotype to the synthetic phenotype, characterized by high activity in migration, prolif-
eration and proteosynthesis. This behavior of VSMCs can lead to stenosis or obliteration 
of the vascular lumen. For this reason, VSMCs have tended to be avoided in the construc-
tion of blood vessel replacements. However, VSMCs are a physiological and the most 
numerous component of blood vessels, so their presence in novel advanced vascular 
replacements is indispensable. Either differentiated VSMCs or stem cells as precursors 
of VSMCs can be used in the reconstruction of the tunica media in these replacements. 
VSMCs can be obtained from blood vessels (usually from subcutaneous veins) taken 
surgically from the patients and can be expanded in vitro. During in vitro cultivation, 
VSMCs lose their differentiation markers, at least partly. These cells should therefore 
be re-differentiated by seeding them on appropriate scaffolds by composing cell culture 
media and by mechanical stimulation in dynamic bioreactors. Similar approaches can 
also be applied for differentiating stem cells, particularly adipose tissue-derived stem 
cells, toward VSMCs for the purposes of vascular tissue engineering.

Keywords: vascular replacements, adipose tissue-derived stem cells, transforming 
growth factor-beta, bone morphogenetic protein-4, mechanical loading, dynamic 
bioreactors, smooth muscle cell differentiation, tissue engineering, regenerative 
medicine
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1. Introduction

VSMCs are the most numerous cell types in blood vessels, where they are located in the 

medial layer of the vascular wall, that is, in the tunica media. These cells are necessary for 

the physiological functioning of blood vessels, particularly for vasoconstriction, for vasodi-

latation and for synthesis of vascular extracellular matrix. These cells are also implicated in 

pathological changes in blood vessels during atherosclerosis, hypertension, diabetic angiopa-

thy and other vascular disorders. After biochemical or mechanical damage to blood vessels, 

VSMCs undergo phenotypic modulation, that is, they make the transition from their original 

quiescent contractile phenotype to a synthetic phenotype, characterized by increased proteo-

synthesis and by activation of the migration and growth of VSMCs [1–4]. These changes often 

lead to irreversible damage to blood vessels, including stenosis and occlusion. Ischemia of the 

tissues supplied by the damaged vessels is then manifested by serious disorders, for example, 

heart failure, brain stroke or necrosis of leg tissues, which can result in amputation of the leg.

Low patency of arteries can be treated by balloon angioplasty or by endarterectomy. However, 

in cases of severe blood vessel damage, vascular replacements need to be implanted, usually 

in the form of bypasses spanning the damaged region of the original vessel.

Vascular bypass grafts can be obtained from four sources: autologous, allogenous, xenogenous 

or artificial. Autologous grafts, that is, grafts derived from the patient, have the drawbacks of 
limited availability, donor site morbidity, burden to the patient due to additional surgery 

and, in the case of implantation of a vein into an arterial position, also mechanical mismatch. 

Allogeneous transplants, that is, transplants derived from the same species, or xenogenous 

transplants, that is, transplants derived from a different species, are associated with a risk 
of immune rejection, disease transmission and, when they are fixed in glutaraldehyde, also 
potential release of cytotoxic molecules [5, 6]). In view of these problems, artificially con-

structed vascular grafts have been considered as very promising for future applications.

Artificial grafts currently used in clinical practice are made of synthetic polymers, namely 
polyethylene terephthalate (PET), expanded polytetrafluoroethylene (ePTFE) and, in some 
cases, also polyurethane [5, 7, 8]. The first generation of these prostheses was constructed as 
cell-free, that is, without the reconstruction of any layer of the natural blood vessel. However, 

the inner surface of the prosthesis attracted cell types participating in thrombus formation, 
immune reaction and prosthesis restenosis, that is, thrombocytes, inflammatory cells (leu-

cocytes, lymphocytes, monocytes, macrophages), and also VSMCs. VSMCs migrated on the 

prosthesis mainly from the sites of the anastomosis of the graft with the original vessel and 

were prone to excessive proliferation. In addition, precursors of VSMCs, originating from the 

bone marrow and circulating in the blood, can adhere to the inner surface of the prosthesis 

and can proliferate [9]. All these events can lead to considerable stenosis, obliteration and 

failure of vascular prostheses, especially medium-diameter vascular grafts (up to 8 mm in 

diameter) and small-diameter vascular grafts (up to 4 mm in diameter). Attempts have there-

fore been made to cover the luminal surface of the prosthesis with a confluent, phenotypically 
mature and semi-permeable endothelial cell layer, which is considered optimal for prevent-

ing thrombosis, inflammatory cell adhesion and VSMC hyperplasia [5, 7, 8].
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However, in advanced vascular replacements, it is necessary to reconstruct not only the endothelial 

cell layer, that is, the main component of the tunica intima, but also the other layers of the vascular 

wall, particularly the tunica media with VSMCs as the physiological component of natural blood 

vessels. It is necessary only to control the proliferation activity of these cells precisely and to direct 

them toward a differentiated quiescent contractile phenotype. In modern tissue engineering, it is 
also desirable to differentiate stem cells toward VSMCs, particularly stem cells derived from adi-
pose tissue, which is relatively easily accessible and is available in sufficient quantities [10, 11].

This chapter summarizes our own experience and the experience of other authors in  

re-differentiating VSMCs on vascular constructs via appropriate cultivation substrates, the com-

position of cell culture media, cell–cell interaction and mechanical stimulation in dynamic bioreac-

tors. Similar approaches have also been applied for differentiating stem cells, particularly adipose 
tissue-derived stem cells, toward VSMCs for the purposes of vascular tissue engineering.

2. Use of differentiated VSMCs in blood vessel tissue engineering

As mentioned earlier, attempts have been made to reconstruct the tunica intima on artificial 
vascular replacements, and these replacements have been used sporadically in clinical prac-

tice [7, 8]. At the same time, the tunica media has been reconstructed only rarely in vascular 

replacements, due to the tendency of VSMCs to proliferate excessively, and these attempts 
still remain at the experimental level. However, as was mentioned earlier, the presence of the 

tunica media enhances the functionality of artificially constructed blood vessels, if the VSMCs 
gain their quiescent contractile phenotype [12]. This phenotype is usually lost during the 

expansion of VSMCs after they have been harvested from blood vessels obtained surgically 

from patients. The contractile phenotype can be restored by an appropriate structure and 

composition of the scaffolds, by appropriate composition of cell culture media, by appropri-
ate cell–cell interactions and by appropriate mechanical stimulation of VSMCs in dynamic 

cell culture systems, especially if the factors mentioned here are applied in combination.

2.1. Structure and composition of the scaffolds

As concerns the structure of the scaffolds, three-dimensional (3D) porous scaffolds are more 
physiological than two-dimensional (2D) scaffolds, because 3D scaffolds better mimic the archi-
tecture of the native tunica media and enable a multilayered arrangement of VSMCs [13, 14]. The 

differentiation response of VSMCs to the uniaxial stress generated by a dynamic cell culture 
system was more pronounced in 3D scaffolds than on 2D scaffolds [15].

As concerns the chemical composition of the scaffolds, attempts are being made to fabricate 
these scaffolds from degradable materials, such as synthetic polymers (e.g., polylactides, 
polyglycolides, polycaprolactone and their copolymers), natural polymers (collagen, elastin, 

fibronectin, laminin, fibrin) and combinations of these materials [14–20]. Degradable scaffolds 
are used for vascular tissue engineering, because the scaffolds will gradually be removed and 
replaced by a newly regenerated vascular tissue. In addition, some natural polymers maintain 

the VSMCs in a differentiated contractile phenotype, for example, elastin and proteins of the 
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cell basement membrane, namely type IV collagen and laminin, while other natural polymers, 

such as fibronectin and vitronectin, stimulate the phenotypic modulation of VSMCs toward 
the synthetic phenotype and VSMC migration and proliferation [18, 21, 22]. The role of type I 

collagen is ambiguous. Polymeric fibrillary type I collagen in a healthy blood vessel keeps the 
VSMCs in their quiescent state, but degraded or denatured type I collagen supports VSMC 

proliferation [21, 23]. Scaffolds obtained by decellularization of various tissues, including 
blood vessels, recently emerged as very promising structures for cardiovascular tissue engi-

neering. After decellularization, the tissues lose most of their immunogenicity and could even 

be used for xenogeneic transplantation. At the same time, these scaffolds retain their original 
biochemical composition and mechanical properties [11, 12, 19, 20, 24].

2.2. Composition of the cell culture medium

Another important issue in the reconstruction of the tunica media is the composition of the 

cell culture medium. In the initial phase of colonization of the scaffolds with VSMCs, the 
migration and proliferation of these cells and their synthesis of ECM molecules is desirable, 

and therefore a standard serum-supplemented medium can be used. At the same time, the 

scaffolds should be seeded with a high number of VSMCs in order to shorten their migratory 
and proliferative phase as much as possible. It is known that the confluence of VSMCs and 
the development of cell–cell contact support the re-differentiation of VSMCs toward the con-

tractile phenotype [25]. When the scaffolds are well populated with VSMCs, it is necessary to 
achieve the quiescent differentiated contractile phenotype of VSMCs. For this purpose, chem-

ically defined serum-free or serum-low media are used, for example, media supplemented 
with transforming growth factor-β (TGF-β) [26–28] or with heparin [29]. At the same time, 

heparin supports endothelialization of the prosthesis [30], which also contributes to the devel-

opment of the contractile phenotype in VSMCs, for example, by producing sulfated heparin-

like glycosaminoglycans [2, 18, 31], nitric oxide [32, 33] and by developing contacts between 

VSMC and endothelial cells, that is, myoendothelial gap junctions [27].

2.3. Interactions of VSMCs with endothelial cells and with other VSMCs

VSMCs co-cultured in direct contact with endothelial cells showed more pronounced differ-

entiation toward the contractile phenotype (manifested by increased expression of contractile 

proteins, that is, SM1 and SM2 isoforms of smooth muscle myosin heavy chain, calponin 1 and 

smooth muscle α-actin) than VSMCs co-cultured with endothelial cells without direct contact 
with these cells. This effect was mediated by connexin 43 (Cx43), an important component 
of myoendothelial gap junctions. Inhibition of gap junctional communication pharmacologi-

cally or by knock down of Cx43 in endothelial cells blocked TGF-β signaling and VSMC dif-
ferentiation [27]. However, the gap junctions between VSMCs are a more controversial issue. 

On the one hand, an increased number of these junctions and upregulation of Cx43 have been 
shown to be associated with undesirable VSMC proliferation and vascular diseases. On the 

other hand, when increased expression of Cx43 in VSMCs was induced by TGF-β1, these cells 
enhanced the expression of smooth muscle α-actin (SM α-actin), calponin and SM1 myosin 
heavy chain, that is, markers of VSMC differentiation toward the contractile phenotype [34].

In comparison with other connexins, for example, Cx37, Cx43 is highly mechanosensitive. The 
exposure of human coronary artery smooth muscle cell to shear stress of 5 dyn/cm2, but not 
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to physiological shear stress of 12 dyn/cm2, caused the dysfunction of Cx40/Cx43 heterotypic 
myoendothelial gap junctions, which may be replaced by homotypic Cx43/Cx43 channels and 
induced the transition of VSMCs to the synthetic phenotype, which was manifested by decreased 

expression of smooth muscle myosin heavy chain (SM-MHC) and calponin and by increased 

release of platelet-derived growth factor-BB (PDGF-BB). At the same time, the VSMCs under 
shear stress of 5 dyn/cm2 were randomly oriented, while under shear stress of 12 dyn/cm2, these 

cells were aligned in the flow direction [35].

In our experiments, we investigated the effects of periodical uniaxial stretching of VSMCs on 
the Cx43 expression. Mechanical stimulation of VSMCs was performed using STREX equip-

ment (B Bridge International, Ltd). VSMCs were seeded in flexible silicone chambers coated 
with type I collagen and fibronectin. After a 2-day static culture, the VSMCs were subjected 
to stretch at a frequency of 0.5 Hz and an amplitude of 5%. After a further period of 48 h, the 

frequency was changed to 1 Hz. The changes in Cx43 expression were tested by qRT-PCR. At 
near-physiological conditions (frequency of 1 Hz and amplitude of 5%), the expression imme-

diately rose almost 5 fold, with the maximum in the first 30 min. At a lower degree of stimula-

tion (at a frequency of 0.5 Hz and an amplitude of 5%), the maximal expression was delayed 

to about 60 min, and it was considerably lower. For longer time periods, the expression of 

Cx43 decreased again (Figure 1). VSMCs were also stained by immunofluorescence to show 
the changes in the arrangement and the distribution of the contractile protein SM α-actin. 
After stretching, the SM α-actin was more intensely stained than in the control static culture 
and was organized into filaments, especially in cells after 24 h of stretching (Figure 2).

2.4. Mechanical loading of VSMCs in a dynamic culture system

In general, dynamic cultivation of VSMCs is an important tool for restoring the contractile dif-

ferentiated phenotype of these cells [16, 19]. It has been shown repeatedly that differentiation 
of VSMCs requires pulsatile stress and cyclic strain, that is, components of the hemodynamic 

stress to which blood vessels are exposed in vivo [36].

As concerns pulsatile stress, rabbit aortic VSMCs were seeded onto rubber-like elastic, three-

dimensional poly(lactide-co-caprolactone) scaffolds and were exposed to a pulsatile flow of 

Figure 1. Relative mRNA expression of connexin 43 (GJA1) in rat aortic smooth muscle cells after uniaxial stretching in 
the STREX dynamic cell culture system (B bridge international, ltd.) for 0–48 h at a frequency of 0.5 Hz (dark) or 1 Hz 

(light).
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the culture medium (flow rate 130 ml/min, pressure 25 mmHg with a pulse of 1 Hz, amplitude 
of radial distention 5%, exposure 8 weeks). The pulsatile strain and the shear stress enhanced 

the VSMC proliferation and collagen production. However, at the same time, the expression 

of SM α-actin, an early marker of VSMC differentiation, was upregulated 2.5-fold in com-

parison with the value in VSMCs under static conditions, and the VSMCs were aligned in a 

direction radial to the distending direction, that is, similarly as in native blood vessels in vivo, 

whereas the VSMCs were randomly oriented under static conditions [37].

The behavior of VSMCs in a pulsatile bioreactor can be further modulated by the presence or 

absence of endothelial cells. Endothelial cells were seeded on the opposite side of a porous 

polycarbonate membrane and were placed in contact with a collagen gel containing VSMCs. 

The presence of the endothelial cells increased the VSMC size and the expression of the con-

tractile proteins, namely SM α-actin and SM-MHC. Absence of endothelial cells decreased 
the expression of SM α-actin and SM-MHC without affecting the size of the VSMCs. The 
proliferation of VSMCs was not affected by the presence or absence of endothelial cells [38].

As concerns cyclic strain, collagen-based gels laden with primary human umbilical artery 

VSMCs were exposed to a 10% cyclic strain at 0.5 Hz for 5 days. Cyclic stimulation promoted 

cell-driven collagen matrix bi-axial compaction, enhancing the mechanical strength of the 

strained samples with respect to the static controls. Moreover, cyclic strain had a positive 

effect on VSMC behavior: the cells maintained their contractile phenotype and spread uni-
formly throughout the thickness of the walls of collagen-based tubular structures [39].

The effect of cyclic strain can be further modulated by the presence of various growth factors. 
For example, VSMCs in a 3D collagen type 1 matrix were exposed to a 10% circumferential 
strain at a frequency of 1 Hz. These conditions increased the gel compaction and the VSMC 

proliferation, which was further enhanced by adding PDGF into the cell culture medium. 
Conversely, the addition of TGF-β strongly inhibited cell proliferation and increased the 
expression of SM α-actin [40]. In a study by Yao et al. [41], rat aortic VSMCs in 70% confluence 
and after starving in a Dulbecco’s Modified Eagle Medium (DMEM) without serum for 24 h 
were subjected to cyclic strain of 10% elongation at 1.25 Hz for 24 h in the Flexercell Tension 

Figure 2. Immunofluorescence of SM α-actin in rat aortic smooth muscle cells in 2-day-old cultures after exposure to 
uniaxial stretching at a frequency of 1 Hz for 4 h (A), 24 h (B) and in control cells without stretching (C). Leica SPE 

confocal microscope (DM 2500 CSQ V-VIS), obj. 63×. Scale bar = 25 μm.
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Plus system. The strain stimulated the secretion of TGF-β1 by VSMCs and upregulated the 
expression of contractile phenotype markers in these cells, namely smooth muscle protein 

22-α (SM22-α), SM α-actin and calponin.

The parameters of the cyclic strain also strongly modulate the VSMC response. For example, 

rat aortic VSMCs were exposed to cyclic strains in vitro with defined parameters, that is, 5% 
strain, considered as physiological, and 15% strain, considered as pathological. Both types of 

strain had a frequency of 1.25 Hz and were applied for 24 h. The results showed that 15% strain 

significantly increased VSMC migration and proliferation in comparison with 5% strain [42].

3. Use of stem cells as a source of VSMCs for blood vessel tissue 
engineering

Stem cells have emerged as a promising resource for advanced tissue engineering, including 

vascular tissue engineering. Differentiated VSMCs are often obtained from aged and poly-

morbid patients. These cells show lower proliferation potential than is desirable, as the har-

vested cells need to be expanded in cell culture conditions. In addition, the VSMCs also show 

a higher tendency toward senescence. Another consideration is that these VSMCs are mostly 

of venous origin because it is easier and less invasive to isolate subcutaneous veins than arter-

ies. However, venous VSMCs have different properties from those of arterial VSMCs, for 
example, they are adapted for lower pressure and slower blood circulation in the vein system.

Stem cells are a component of the blood vessels themselves, where they are distributed 

throughout the entire vascular wall, that is, in the subendothelial space of the tunica intima, in 

the tunica media and also in the tunica adventitia. Their primary function is postnatal vasculo-

genesis and regeneration of the vascular wall after injury, but they can also be a cell source for 

vascular tissue engineering [43–45]. However, harvesting stem cells and isolating differenti-
ated VSMCs are associated with similar problems [46].

Other sources of stem cells with the potential to be differentiated into VSMCs are human 
pluripotent stem cells, obtained from embryonic tissues [47, 48] and induced pluripotent stem 

cells (iPSCs) [49–51]. However, the use of these cells, although promising, is associated with 

ethical and legal issues in human embryonic stem cells and with a risk of potential tumorige-

nicity of iPSCs. These complications can be overcome by the use of stem cells isolated from 

extrafetal tissues, for example, placenta [52] and umbilical cord [53] or by the use of stem 

cells from adult tissues, such as bone marrow [36, 54, 55], epidermis, namely hair follicles 

[56] or skeletal muscle [57]. In addition, adult stem cells can be applied in autologous form. 

However, harvesting the adult tissues mentioned here is often invasive and painful, and the 

tissues are obtained in relatively small quantities. Consequently, adipose tissue-derived stem 

cells (ASCs) seem to be the most promising source because the adipose tissue, located sub-

cutaneously, can be obtained by a less invasive method, that is, liposuction, and in relatively 

large quantities.

ASCs have been used relatively widely for experimental vascular tissue engineering. 

The main tools for differentiating ASCs toward VSMCs include composing cell culture 
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media and exerting mechanical stress in dynamic cell culture systems, similarly as for 

the re-differentiation of VSMCs. Examples of results obtained by various authors [10, 11, 

58–67] are summarized in Table 1.

Author Scaffolds Medium supplement Cultivation 
system

Obtained VSMC 
markers

Rodríguez 
et al. [10]

Uncoated tissue culture 

polystyrene dishes 

or dishes coated with 

laminin or collagen

Medium MCDB 131 
with 1% FBS plus 

100 units/ml of heparin

Static SM α-actin, calponin, 
caldesmon, SM22-α, 
SM-MHC, smoothelin

Kim et al. [58] Tissue culture 

polystyrene

Angiotensin II Static SM α-actin, calponin, 
h-caldesmon, SM-MHC

Kim et al. [59] Tissue culture 

polystyrene

Bradykinin Static SM α-actin

Kim et al. [60] Tissue culture 

polystyrene

Thromboxane A
2
 

mimetic U46619

Static SM α-actin, calponin, 
SM-MHC, smoothelin

Nincheri et al. 
[61]

Tissue culture 

polystyrene, microscope 

slides coated with 

gelatine

Sphingosine 

1-phosphate

Static SM α-actin, transgelin, 
cytoskeletal F-actin 

assembly, Ca2+ currents

Wang et al.. 

[62]

Tissue culture 

polystyrene dishes

TGF-β1, BMP-4 Static SM α-actin, SM22-α, 
calponin, SM-MHC

Aji et al. [63] Tissue culture 

polystyrene

TGF-β1, BMP-4 Static SM α-actin, SM22α, 
calponin, SM-MHC

Elçin et al. [64] 8-chamber slides (Labtek) TGF-β1, BMP-4, 
angiotensin II

Static SM α-actin, calponin, 
h-caldesmon SM-MHC

Lachaud et al. 

[65]

Tissue culture 

polystyrene dishes

EGF Static SM α-actin, calponin, 
caldesmon, SM22α, 
desmin, SM-MHC, 

smoothelin-B

Wang et al. 

[66]

Polyglycolic acid mesh TGF-β1, BMP-4 Pulsatile stress SM α-actin, calponin, 
SM-MHC

Harris et al. 

[11]

Decellularized saphenous 

vein

angiotensin II, SPC, 

TGF-β1
Bioreactor 

generating:

Tension

Compression

Pressure

Perfusion

calponin, caldesmon, 

SM-MHC

Rashidi et al. 
[67]

Plasma-treated silicon 

membranes with collagen 

I

TGF-β1 Cyclic strain SM α-actin, SM22-α, 
h-caldesmon, calponin3

TGF-β1: transforming growth factor-β1; BMP-4: bone morphogenetic protein-4 (a polypeptide belonging to the TGF-β 
superfamily); SM α-actin: α-isoform of smooth muscle actin; SM22-α: smooth muscle protein 22-α; SM-MHC: smooth 
muscle myosin heavy chain; Transgelin: actin cross-linking/gelling protein in fibroblasts and smooth muscle cells; SPC: 
sphingosylphosphorylcholine; EGF: epidermal growth factor.

Table 1. Culture conditions for differentiation of ASCs into VSMCs and the obtained markers of differentiation.
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For our experiments, the ASCs were isolated from lipoaspirates obtained from patients by 

liposuction under their informed consent and ethical approval. Lipoaspirates of subcutane-

ous adipose tissue were taken from three different regions, that is, the abdominal region and 
the inner or outer side of the thighs. Liposuction was performed under low negative pres-

sure (−200 mmHg) and under high negative pressure (−700 mmHg). The ASCs were then 
harvested by a method originally described by Estes et al. [68], with a slight modification 
described in our earlier study [69].

3.1. Differentiation of ASCs toward VSMCs by the composition of the cell culture 
medium

In our first set of experiments, we attempted to optimize the composition of the cell cul-
ture media in a conventional static cell culture system in order to differentiate the ASCs 
toward VSMCs. First, three types of culture media were tested, namely a DMEM medium 

(Sigma-Aldrich, Cat. No. D5648) with 10% of fetal bovine serum (FBS), SmGM®-2 Smooth 
Muscle Growth Medium-2 BulletKit® (SMGM, Lonza, USA, Cat. No. CC-3182) and 
Endothelial Growth Medium-2 (EGM-2, Lonza, USA, Cat. No. 3162). These media alone, 
that is, without additional supplementation, did not promote the differentiation of ASCs 
into VSMCs. Therefore, we supplemented the media with transforming growth factor-β1 
(TGF-β1; 2.5 ng/mL, Abcam) and with bone morphogenetic protein-4 (BMP-4; 2.5 ng/ml, 
Sigma-Aldrich) because this combination of growth factors showed greater differentiation 
efficiency than TGF-β1 or BMP-4 alone or in combination with angiotensin II [64]. The 

addition of TGF-β1 into SMGM-2 and EGM-2 media caused rapid proliferation and subse-

quent detachment of the ASCs. The differentiation experiments were therefore performed 
with DMEM +2% of FBS + TGF-β1 + BMP-4. The addition of TGF-β1 increased the prolif-
eration of ASCs in comparison with DMEM +2% FBS without any supplement. When the 

ASCs were cultured with TGF-β1 and BMP-4 for three days, immunofluorescence staining 
revealed the formation of SM α-actin-containing filaments and an increasing number of 
calponin-positive cells (Figure 3A-C). In later culture intervals (days 14–17), cells with 

slight positivity for desmin and sporadic SM-MHC-positive cells were also detected. Cells 

cultured without the supplements only sporadically contained SM α-actin filaments or 
calponin (Figure 3D and E). In our experiments, we observed individual differences in 
proliferation and differentiation among the ASCs from various patients and also among 
the cells taken from the same patient but from different regions of the body.

3.2. Differentiation of ASCs toward VSMCs by the composition of the cell culture 
medium and by mechanical load

In our second set of experiments, we studied the differentiation of ASCs toward VSMCs by com-

bining cell differentiation media with mechanical load. The blood pumped by the heart generates 
several mechanical stimuli on the arterial wall, such as the wall shear stress affecting endothelial 
cells, and also the pressure force and the cyclic strain stress. These types of stimuli promote or 

accelerate the differentiation and the phenotypic maturation of ASCs and other stem cells into 
VSMCs [36, 55, 66]. In order to simulate the effects of these mechanical stimuli, we have devel-
oped a unique dynamic cultivation system. This system consists of special cultivation chambers 
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Figure 4. Cultivation chambers used for mechanical stimulation (left). The use of transparent surfaces allows microscopic 

live-cell imaging (right).

and a pressure generation system. The design of the chamber allows the use of rigid substrates 

(glass) or flexible substrates (cast silicone). A rigid substrate is used for evaluating the effect of 
the pressure force. A flexible substrate simulates an elastic arterial wall. The pressure force that 
is applied mimics the dilatation and constriction of the arterial wall by generating cyclic strain 

stress. To improve their hydrophilicity, the substrates are plasma treated. In addition, these sub-

strates can be coated with collagen or fibrin gels to improve the adhesion and the initial pro-

liferation of the cells. After cell seeding, the chamber is hermetically sealed to allow controlled 

stimulation (Figure 4). The pressure generation is maintained by a computer-controlled custom-

built linear syringe pump. A pressure-based feedback-controlling algorithm is implemented to 

Figure 3. Immmunofluorescence staining of SM α-actin (red) and calponin (green) in ASCs on day 3 of differentiation 
(A–C) in a medium containing TGF-β and BMP-4. Immunofluorescence staining of desmin (D) on day 14 and of 
SM-MHC (E) on day 17. Cell nuclei are visualized with Hoechst #33258 (blue). Olympus IX 71 microscope, objective ×20 
and ×40, scale 100 μm and 50 μm, respectively.
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maintain stable conditions. Pressure pulses are generated between two set points that simulate 

systolic and diastolic pressure. Maximum pressure can be set up to 300 mmHg (40 kPa), with a 
maximum pulse rate of up to 180 beats per minute (3 Hz).

Our experimental results, obtained in the dynamic culture system described above, indicated 

positive effects of pressure stimulation on the differentiation of ASCs toward VSMCs. ASCs in 
low passages 2–4, with initial density of approx. 70,000 cells/cm2, were cultured in high glu-

cose DMEM medium (Sigma-Aldrich, Cat. No. D5648), supplemented with 2% FBS, TGF-β1 
(2.5 ng/mL, Abcam) and BMP-4 (2.5 ng/ml, Sigma-Aldrich) for 3 or 7 days under static culture 
conditions or under dynamic pulse pressure stimulation. This stimulation was set to physi-

ological 120/80 mmHg (15.9/10.6 kPa) and pulse rate simulating 60 beats per minute (1 Hz). 

The cell culture medium was replaced after 3 days. The ASCs were stained for SM α-actin 
(Sigma-Aldrich, Cat. No. S2547), an early marker of VSMC differentiation, and for calponin 
(Abcam, Cat. No. ab46794), an intermediate marker of VSMC differentiation, and the cell nuclei 
were counterstained with Hoechst #33258. Pressure loading supported ASC proliferation after 
3 days (Figure 5B) and after 7 days (Figure 5D). This was manifested by a higher cell population 

Figure 5. Immunofluorescence staining of SM α-actin (red) and calponin (green) in ASCs cultured embedded in a fibrin 
gel on glass under static conditions (A, C) and under dynamic conditions (B, D), using the system depicted in Figure 4. 

A, B: 3 days of cultivation; C, D: 7 days of cultivation. Cell nuclei are counterstained with Hoechst #33258. IX71 Olympus 
microscope, DP71 digital camera, obj. × 10.

Vascular Smooth Muscle Cells (VSMCs) in Blood Vessel Tissue Engineering: The Use…
http://dx.doi.org/10.5772/intechopen.77108

299



Figure 6. Capillary formation in the co-culture model of ASCs with endothelial cells. A: Vascular network formed by 

endothelial cells in the co-culture model, endothelial cells stained against VE-cadherin. B: Detail of vascular sprouting; 
VE-cadherin in green, CD146 (a marker of pericytes) in red. C: Stabilization of capillaries by perivascular cells after 

7 days of co-culture; VE-cadherin in green, SM α-actin in red. D: Detail of the close contact between perivascular cells and 
endothelial cells; VE-cadherin in green, SM α-actin in red. Nikon Ti-E inverted fluorescence microscope with a CARV 
II confocal scanner.

density than in the static culture (Figure 5A and C). The ASCs were positively stained for SM 

α-actin on all samples. Moreover, increased numbers of cells positively stained for calponin 
were found in ASCs cultured in fibrin gel under pulse pressure on day 7 (Figure 5D). This sug-

gests that the differentiation of ASCs into VSMCs in the presence of TGF-β1 and BMP-4 was 
significantly enhanced by dynamic pressure loading.

3.3. Differentiation of ASCs in co-culture with vascular endothelial cells

In our third set of experiments, we studied the behavior of ASCs in co-culture with vascu-

lar endothelial cells. ASCs are known to possess the ability to stimulate endothelial cells to 

form capillaries. In a co-culture model of ASCs and endothelial cells, the ASCs in close con-

tact with endothelial cells differentiated after 7 days into pericyte-like cells, which stained 
positively for SM α-actin and stabilized the wall of newly formed capillaries (Figure 6). 

Similar results were achieved in a study by Rohringer et al. [70], who co-cultured ASCs 
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and vascular endothelial cells in a fibrin gel and demonstrated that the proximity of ASCs 
and endothelial cells stimulated the formation of tubular structures by endothelial cells, 

which were stabilized by ASCs developing the characteristics of pericytes. Recent studies 
have documented similarities between mesenchymal stem cells and pericytes. Pericytes 

are contractile cells that are in close contact with endothelial cells in capillaries and serve 

to control the blood flow. When grown in vitro, pericytes express similar surface antigens 
as ASCs (CD73, CD90 or CD105) [71] and lack hematopoietic markers (CD45) and endo-

thelial markers (CD31, von Willebrand factor, VE-cadherin). Pericytes are also capable 
of multipotential differentiation, for example, adipogenic, osteogenic, chondrogenic and 
myogenic differentiation [72]. However, the level of CD146, which is considered to be 

a marker of pericytes, differs greatly among different isolations of ASCs (in our experi-
ence from 0.5–90%). CD146 (also known as MCAM, S-endo-1, MUC18 or P1H12) is not 

expressed solely in pericytes. It is also considered to be a marker of endothelial progeni-

tor cells and endothelial cells. It was recently shown that CD146 acts as a receptor for 

Wnt5a and regulates cell migration [73] or that it is involved in controlling the formation 

of the blood–brain barrier, where it ensures communication between endothelial cells and 

pericytes [74]. In the co-culture model of endothelial cells with ASCs, it remains elusive 

whether every ASC that is in close contact with an endothelial cell can act as a pericyte, or 

whether pericytes form a subpopulation of the heterogeneous population of ASCs with a 

specific, irreplaceable function.

4. Conclusion

Vascular smooth muscle cells (VSMCs) are the most numerous component of the arterial and 

venous wall, and they ensure the physiological functions of blood vessels. Under pathological 

conditions, however, VSMCs lose their differentiation markers, which is accompanied by activa-

tion of migration and proliferation of these cells. This can lead to stenosis or obliteration of the 

injured blood vessels. For this reason, VSMCs were not included in the early generations of vas-

cular replacements, which were either cell-free or pre-endothelialized in vitro. Reconstruction 
of the tunica media containing VSMCs remains at the experimental level. The tunica media can 

be reconstructed with the use of differentiated VSMCs taken from blood vessels (usually sub-

cutaneous veins), isolated surgically or with the use of stem cells, which is a more advanced 

approach. Various types of stem cells have been used for differentiation into VSMCs and for con-

structing vascular replacements, including embryonic stem cells, induced pluripotent stem cells, 

stem cells from extrafetal tissues and stem cells isolated from adult tissues, such as bone marrow, 

skeletal muscle, epidermis and adipose tissue. Adipose-tissue derived stem cells (ASCs) seem to 

be the most promising source of VSMCs because they can be isolated in relatively large quanti-

ties, by relatively non-invasive methods (liposuction) and in autologous form. Differentiation of 
ASCs into VSMCs can be induced by appropriate scaffolds (preferably three-dimensional and 
compliant) by appropriate composition of the cell culture media (e.g., a low-serum medium 

supplemented with TGF-β1 and BMP-4) and particularly by mechanical stimulation in dynamic 
cell culture systems generating pulsatile stress, cyclic strain and pressure stress. In co-cultures 

with endothelial cell forming tubular structures, ASCs form pericyte-like cells.
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Kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách 

 

 

Oblast techniky 

 5 

Technické řešení se týká oblasti regenerativní medicíny a tkáňového inženýrství. Jedná se 

o kultivační komoru pro in vitro dynamickou kultivaci a stimulaci buněk ve standardních více 

jamkových kultivačních deskách umožňující kontinuální stimulaci pomocí pulzatilního tlaku 

s možností průběžného mikroskopického sledování. 

 10 

 

Dosavadní stav techniky 

 

Je známo, že dynamická kultivace buněk podporuje růst a diferenciaci buněk navozením 

fyziologičtějších podmínek kultivace, než je tomu v klasickém statickém systému. Vedle lepšího 15 

zásobení kyslíkem a živinami a rychlejšího odstraňování zplodin metabolismu jsou buňky 

vystaveny cílenému a řízenému mechanickému namáhání, které v případě buněk kmenových 

navozuje diferenciaci směrem k žádoucímu fenotypu, a u buněk diferencovaných dále prohlubuje 

jejich fenotypickou maturaci převážně směrem k hladkému svalu (SMC) příp. kostním buňkám. 

 20 

Diferenciace k hladkému svalu je výrazně ovlivněna mechanickým napětím. Většina typů 

kmenových buněk, jako jsou například kmenové buňky z tukové tkáně, jsou vysoce 

mechanosenzitivní. Buňky jsou schopné reagovat na mechanické síly prostřednictvím 

mechanosenzitivních receptorů. Tyto receptory jsou schopny převést mechanické napětí na 

biochemické signály procesem mechanotransdukce. Účelem použití mechanického stresu během 25 

kultivace in vitro je vytvoření fyziologických podmínek, kterým jsou buňky v těle vystaveny. 

Mechanotransdukční mechanismy zahrnují integriny, mechanicky řízené iontové kanály, 

receptory spojené s G proteiny apod. Bylo publikováno mnoho studií pro stanovení korelace 

tlakového kmene, buněčné proliferace a diferenciace SMC. Byly popsány dvě mechanosenzitivní 

signální dráhy spojené s diferenciací SMC, jmenovitě dráha spojená s RhoA a dráha spojená 30 

s FAK kinázou. Aktivace těchto signálních drah vede ke zvýšené produkci SMC diferenciačních 

markerů. 

 

Běžným způsobem kultivace buněčné kultury je použití tzv. více jamkových kultivačních desek. 

Tyto kultivační desky jsou standardizované z hlediska rozměrů a obsahují podle typu 6 až 35 

96 kultivačních jamek pro nasazení kultury. Jejich povrch je chemicky nebo plazmaticky upraven 

tak, aby buněčná kultura mohla adherovat na povrch kultivační jamky a dále proliferovat. 

Diferenciace je řešená v tomto případě pouze chemickou cestou, tj. použití přídavků do 

kultivačního média jako jsou např. růstové faktory. Dostupné dynamické kultivační systémy sice 

umožňují vytvářet mechanickou stimulaci ovšem využívají specializované kultivační komory, 40 

které tvarově a materiálově se liší od běžně používaných kultivačních desek. Z hlediska studie 

vyžadující srovnání tak statická kultivace často probíhá v kultivační více jamkové desce 

a dynamická kultivace ve specializované komoře. Tím pádem je výsledek ovlivněn nejenom 

samotnou metodou, ale i povrchem a tvarem použité kultivační komory apod. 

 45 

 

Podstata technického řešení 

 

Výše uvedené nedostatky jsou do značné míry odstraněny kultivační komorou pro tlakovou 

stimulaci v kultivačních jamkách podle tohoto technického řešení. Jeho podstatou je to, že 50 

obsahuje základnu, ke které je připojen vymezovací člen pro umístění standardizované kultivační 

více jamkové desky, na které je přes ploché silikonové těsnění umístěn kryt, který je opatřen 

hadičkami se spojkami pro připojení generátoru tlakových pulzů, přičemž základna a kryt jsou 

vzájemně staženy šrouby s maticemi. 

 55 
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Vymezovací člen má prostor pro uchycení a utěsnění standardní více jamkové desky vybrané ze 

skupiny jamkových kultivačních desek s 6, 12, 24, 48 a 96 jamkami. 

 

Spojky hadiček jsou s výhodou opatřeny spojkami Luer-Lock pro připojení generátoru tlakových 

pulzů a/nebo dalších kultivačních komor. Kultivační komora je ve výhodném provedení 5 

z polykarbonátu všechny její části jsou sterilizovatelné pomocí parní sterilizace – autoklávu. 

 

Kultivační komora podle tohoto technického řešení umožňuje uchycení standardní více jamkové 

kultivační komory a v této kultivační desce tlakově stimulovat buněčnou kulturu. 

 10 

Samotná kultivační komora je tvořena dvěma částmi, základnou a krytem. Konstrukčním 

materiálem je třískově obráběný polykarbonát. Základna komory je tvořena dvěma sendvičovými 

díly, kde spodní část vytváří mechanickou podporu a vrchní díl vymezuje prostor pro použití 

standardizované kultivační více jamkové desky. Tato základna je stažena pomocí nerezových 

šroubů s vnitřním šestihranem. Tyto šrouby jsou zapuštěny do spodního dílu tak, aby výsledná 15 

sestava byla hladká v celé ploše. Díky tomu je možné umístit uzavřenou komoru do optického 

mikroskopu a průběžně pozorovat buněčnou kulturu při kultivaci. Tyto šrouby trčí pro uchycení 

krytu kultivační komory. Zároveň tyto šrouby jsou umístěny vně kultivačních prostor, aby 

nedošlo ke kontaminaci kultury. 

 20 

Kryt komory je tvořen jedním dílem obsahujícím hadicové olivky. Tyto olivky jsou vyfrézované 

přímo do těla krytu tak aby nebylo nutné používat další hadicové fitinky a řešit jejich utěsnění. 

K těmto olivkám jsou připojeny silikonové hadičky se spojkami typu Luer-Lock pro připojení 

k tlakovému generátoru a řetězení více komor. Stažení krytu se základnou komory je realizováno 

pomocí křídlových matic M4. Utěsnění vložené kultivační více jamkové desky v kultivační 25 

komoře je realizováno pomocí 1 mm plochého silikového těsnění jež tvarově kopíruje obvod více 

jamkové desky a má vyřezané otvory podle použité kultivační více jamkové desky tak, aby bylo 

možné kulturu pozorovat ve světelném mikroskopu. 

 

Pro ověření vhodnosti byly všechny použité materiály využité pro konstrukci testovány na 30 

cytotoxicitu. Konstrukce umožnuje opakovatelnou parní sterilizaci v autoklávu >10 cyklů, aniž 

by došlo k deformaci, poškození nebo celkové degradaci komory. Celá konstrukce komory byla 

optimalizována tak, aby bylo možné pracovat ve sterilních podmínkách v laminárním boxu bez 

nutnosti použití speciálních nástrojů pro sestavení. Komora s uzavřenou více jamkovou 

kultivační deskou byla testována pro maximální přetlak 100 kPa. 35 

 

 

Objasnění výkresů 

 

Kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách podle tohoto technického 40 

řešení bude podrobněji popsána na konkrétním příkladu provedení s pomocí přiloženého výkresu 

a mikroskopického snímku, kde na Obr. 1 je v axonometrickém pohledu znázorněna rozložená 

kultivační komora. Na Obr. 2 je znázornění sestavené komory v řezu. Na Obr. 3 je 

mikroskopický a imunofluorescenčně značený snímek buněčné kultury lidských kmenových 

buněk z tukové tkáně (HmASC) při statické kultivaci, bez zátěže, v kultivační desce a kultura 45 

kultivovaná při pulzatilním tlaku v navržené kultivační komoře. 

 

 

Příklady uskutečnění technického řešení 

 50 

Příkladná kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách obsahuje základnu 1, 

ke které je připojen vymezovací člen 2 pro umístění standardizované kultivační vícejamkové 

desky 4 s šesti jamkami, na které je přes ploché silikonové těsnění 5 umístěn průhledný kryt 6, 

který je opatřen hadičkami 8 se spojkami Luer-Lock pro připojení generátoru tlakových pulzů, 
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přičemž základna 1 a kryt 6 jsou vzájemně staženy šrouby 3 s maticemi 7. Kultivační komora je 

z polykarbonátu a všechny její části jsou sterilizovatelné pomocí parní sterilizace – autoklávu. 

 

Příkladná kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách je tvořena základnou 

1 a vymezovacím členem 2, jež jsou navzájem staženy pomocí osmi stahovacích nerezových 5 

šroubů 3 M 4 x 45. Tato základna 1 s vymezovacím členem 2 vytváří definovaný prostor pro 

umístnění standardní kultivační jamkové desky 4. Utěsnění komory zajišťuje ploché silikonové 

těsnění 5, kde tvar těsnění je upraven podle použité kultivační jamkové desky 4 tak, aby zajistil 

utěsnění a zároveň nezakrýval velký prostor jednotlivých kultivačních jamek kvůli možnosti 

mikroskopické pozorování v průběhu experimentu. Celá komora je uzavřena průhledným krytem 10 

6 jež obsahuje průchozí otvory pro stahovací šrouby 3 a je následně zajištěna pomocí osmi 

nerezových rýhovaných matic 7 M4. Kryt 6 je dále opatřen dvěma nátrubky se silikonovými 

hadičkami 8 opatřenými porty Luer-Lock určenými pro připojení k perfuznímu/tlakovému 

generátoru a možnosti řetězení více komor. 

 15 

Příklad kultivace buněčné kultury lidských kmenových buněk z tukové tkáně (HmASC) při 

dynamické tlakové zátěži 

 

V případě dynamické kultivace byla kultivační jamková deska 4 uzavřena do příkladné kultivační 

komory pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách, následně byla tato komora připojena ke 20 

generátoru tlakových pulzů. Tyto pulzy byly nastaveny na hodnoty horního tlaku 120 mmHg 

(15,9 kPa), spodního tlaku 80 mmHg (10,6 kPa) při frekvenci 60 pulzů za minutu (1 Hz). 

Kultivace byla jak v případě statické, tak dynamické, realizována po dobu 7 dní. 

 

Na imunofluorescenčně značeném mikroskopickém snímku jsou znázorněny proteiny F-actin 25 

(červeně), calponin (zeleně) a buněčná jádra (modře). F-actin znázorňuje aktinový cytoskelet 

buněčné kultury. Calponin je tzv. střednědobý ukazatel buněčné diferenciace směrem k hladkým 

svalovým buňkám. Při porovnání statické a dynamické tlakové stimulace je patrné, že v případě 

dynamické stimulace jsou patrné fragmenty calponinu jež signalizují diferenciaci buněčné 

kultury směrem k hladkému svalu. Stejně tak i celková morfologie aktinových vláken v případě 30 

dynamické kultivace je seřazená v jednom směru pro kontraktilní funkci, kdežto u statické 

kultivace se jedná o všesměrové uspořádání. 

 

 

Průmyslová využitelnost 35 

 

Navržená kultivační komora nalezne využití na pracovištích zabývajících se výzkumem v oblasti 

tkáňového inženýrství a regenerativní medicíny. 
 

 40 

NÁROKY NA OCHRANU 

 

 

1. Kultivační komora pro tlakovou stimulaci v kultivačních jamkách, vyznačující se tím, že 

obsahuje základnu (1), ke které je připojen vymezovací člen (2) pro umístění standardizované 45 

kultivační vícejamkové desky (4), na které je přes ploché silikonové těsnění (5) umístěn kryt (6), 

který je opatřen hadičkami (8) se spojkami pro připojení generátoru tlakových pulzů, přičemž 

základna (1) a kryt (6) jsou vzájemně staženy šrouby (3) s maticemi (7). 

 

2. Kultivační komora podle nároku 1, vyznačující se tím, že vymezovací člen (2) má prostor 50 

pro uchycení a utěsnění standardní více jamkové desky (4) vybrané ze skupiny kultivačních 

jamkových desek (4) s 6, 12, 24, 48 a 96 jamkami.  
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3. Kultivační komora podle nároku 1 nebo 2, vyznačující se tím, že spojky hadiček (8) jsou 

opatřeny spojkami Luer-Lock pro připojení generátoru tlakových pulzů a/nebo dalších 

kultivačních komor. 

 

4. Kultivační komora podle kteréhokoli z předchozích nároků 1 až 3, vyznačující se tím, že je 5 

z polykarbonátu. 

 

5. Kultivační komora podle kteréhokoli z předchozích nároků 1 až 4, vyznačující se tím, že 

všechny její části jsou sterilizovatelné pomocí parní sterilizace – autoklávu. 

 10 

3 výkresy 
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Obr. 1 
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Obr. 2 
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Obr. 3 
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Mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk 

 

 

Oblast techniky 

 5 

Technické řešení se týká oblasti regenerativní medicíny a tkáňového inženýrství. Jedná se 

o mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk, který 

vytváří definovaný průtok s možností generování tlakových pulzů pro dynamickou kultivaci 

buněk v kultivačních komorách. 

 10 

 

Dosavadní stav techniky 

 

Dynamická kultivace buněk simuluje fyziologické podmínky, které jsou podstatné pro růst, 

diferenciaci a genovou expresi buněčné kultury. Základním principem dynamické kultivace je 15 

mechanická stimulace buněk, tj. generování průtočného smykového napětí a tlakových změn 

podobně, jak je tomu v cévním řečišti. Průtočné smykové napětí pozitivním způsobem ovlivňuje 

fenotypickou maturaci endotelových buněk, jejich orientaci ve směru proudění a celkově jejich 

růst. Tlakové poměry zase mechanicky působí jednak hydrostatickým tlakem na cévní stěny, což 

má za následek její částečnou kompresi nebo změnu geometrického tvaru celé cévy. Tento jev je 20 

zase klíčový pro vývoj buněk hladké svaloviny. 

 

Jednou možností je využití peristaltických pump. Tyto pumpy umožnují relativně jednoduché 

řízení průtočného objemu změnou jejich otáček ovšem velkým negativem je fakt, že samotný 

způsob čerpání, při kterém dochází k periodickému stlačování okluzní hadice generuje tlakové 25 

pulzy. Frekvence a amplituda těchto pulzů je navíc ovlivněna geometrií hadic, celkovým 

odporem a poddajností zbylého kultivačního okruhu, geometrií čerpadla a jeho otáčkami. Pro 

potlačení pulzů je nutné do kultivačního okruhu vložit vzduchový tlumič pulzů. To sebou však 

nese nevýhodu v celkově větším objemu kultivačního média a zároveň znemožňuje následné 

generování kontrolovaných tlakových pulzů při kultivaci, vzhledem k dynamice celé soustavy. 30 

 

Druhou možností je využití lineárních dávkovačů využívajících injekční stříkačky coby rezervoár 

média. Řada komerčních řešení umožnuje i modulaci řízení pohybu pístu, čímž je možné vytvořit 

definovaný průtok a při zavedení odporu do kultivačního okruhu i tlakové pulzy. Nevýhodou 

tohoto řešení je však fakt, že se jedná pouze o jednocestné řešení, kdy médium je postupně 35 

vytlačováno z injekční stříkačky přes komoru a odtéká pryč. Po vyprázdnění stříkačky je nutná 

její výměna. Toto řešení je používáno např. pro mikrofluidické systémy, kde je docíleno vhodné 

stimulace i při mikrolitrových objemech a zároveň celkový objem dostatečný pro realizace celého 

pokusu. Na druhou stranu toto řešení neumožňuje generování vyšších objemových průtoků 

a recirkulaci kultivačního média. 40 

 

 

Podstata technického řešení 

 

Základním prvkem celého systému je lineární pohybová platforma s elektronicky řízeným 45 

servopohonem. K této platformě jsou uchyceny držáky injekčních stříkaček. Tyto držáky jsou 

řešeny jako výměnné a umožňují uchycení jako maloobjemových, tj. 5, 10 ml, tak 

i velkoobjemových a výplachových stříkaček, tj. 50, 150 ml, pro vytvoření velkých objemových 

průtoků. Kromě toho je k pohybové platformě uchycen držák rezervoáru kultivačního média 

a držáky s kleštinovým přepínacím dvoucestným ventilem. 50 

 

Samotný perfuzní okruh je pak tvořen injekční stříkačkou, jež je uchycena do držáku v pohybové 

platformě. Za injekční stříkačkou je perfuzní okruh rozdělen Y spojkou na dvě větve, které 

prochází kleštinovým ventilem. Kleštinový ventil je zvolen cíleně, aby nedocházelo k možné 

kontaminaci kultivačního média. Jedna větev následně pokračuje přes kultivační komoru a škrtící 55 
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ventil do rezervoáru kultivačního média. Výstup z rezervoáru je připojen k druhé větvi 

procházející kleštinovým ventilem. Takto vznikne celý uzavřený kultivační okruh. 

 

Rezervoár kultivačního média je tvořen silikonovou trubicí, jež dává celkový objem a dvěma 

zátkami obsahující již zmíněné porty pro nátok a odtok média v jedné ze zátek. V druhé zátce je 5 

port pro připojení hadičky s 220 nm filtrem. Tento filtr zajišťuje výměnu plynů a vyrovnání tlaku 

při zachování sterilních podmínek uvnitř celého kultivačního okruhu. 

 

Ve fázi generování průtoku je kleštinový ventil otevřený ve směru kultivační komory, stříkačka 

se pohybuje ve směru, že vytláčí medium přes kultivační komoru a škrtící ventil do rezervoáru. 10 

Nastavení škrtícího ventilu v kombinaci s rychlostí posuvu stříkačky, tj. objemovým průtokem, 

vytváří odpor generující nárůst tlaku v kultivačním okruhu, jež také stimuluje buněčnou kulturu.  

 

Po vyprázdnění stříkačky je ventil přepnut tak, že uzavírá část ke kultivační komoře, a naopak 

otevírá odtok z rezervoáru. V této fázi se stříkačka pohybuje ve směru, kdy nasává kultivační 15 

médium z rezervoáru. V této fázi nedochází k průtoku kultivační komorou. 

 

Jednotlivé díly, tj. držáky injekčních stříkaček, držák rezervoáru a ventilu, jsou vyrobeny pomocí 

3D tisku a umožnují tak jednoduchou úpravu a modifikaci pro jiný typ stříkačky, jiný objem 

rezervoáru apod.  20 

 

Fluidické díly, jako jsou hadičky, zátky a tělo rezervoáru, jsou vyrobeny z materiálů, jež 

nevykazují toxické vlastnosti pro buněčnou kulturu a zároveň umožnují opakovanou parní 

sterilizaci v autoklávu. Pro připojení jednotlivých fluidických prvků jsou použity standardizované 

spojky typu Luer-Lock. 25 

 

 

Objasnění výkresů 

 

Mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk podle tohoto 30 

technického řešení bude podrobněji popsán na konkrétním příkladu provedení s pomocí 

přiložených výkresů, schémat a mikroskopických snímků, kde na Obr. 1 je v axonometrickém 

pohledu znázorněn kompletní mikroperfuzní systém s jednotlivými komponenty. Na Obr. 2 je 

axonometrické znázornění rezervoáru v řezu. Na Obr. 3 je schematicky znázorněna fáze 

generování průtoku v kultivační komoře. Na Obr. 4 je schematicky znázorněna fáze doplnění 35 

injekční stříkačky z rezervoáru pro další cyklus generování průtoku. Na Obr. 5 zachycen celý 

systém při buněčném experimentu a jeho instalace v inkubátoru. Na Obr. 6. jsou 

imunofluorescenčně značené snímky buněčné kultury lidských endotelových buněk ze safény 

(HSVEC) při statické a dynamické kultivaci pomocí mikroperfuzního systému. 

 40 

 

Příklady uskutečnění technického řešení 

 

Příkladný mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk, je 

tvořen lineární pohybovou platformou 1 s elektronicky řízeným servopohonem, na této platformě 45 

1 jsou uchyceny držáky 2 pro injekční stříkačku 5 umožňující její pohyb coby lineární dávkovač, 

další držák 3 rezervoáru 6 kultivačního média umožňující jednoduché vložení a vyjmutí 

samotného rezervoáru 6 a ještě další držák 4 kleštinového ventilu s uchyceným kleštinovým 

ventilem 12.  

 50 

Rezervoár 6 kultivačního média je tvořen dvěma zátkami 8, kdy spodní zátka 8 obsahuje dva 

kapalinové porty pro připojení silikonové hadičky pro nátok 9 a odtok 10 kultivačního média. 

Horní zátka 8 obsahuje jeden port 11 pro připojení hadičky s 220 nm filtrem pro zajištění sterilní 

výměny plynů. Tyto zátky 8 jsou vloženy do silikonové trubice 7 jež vytváří samotný objem 

rezervoáru 6. 55 
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Kultivační okruh systému je tvořen injekční stříkačkou 5 s Luer-Lock portem vloženou do 

odpovídajících držáku 2 na lineární platformě 1. Za injekční stříkačkou 5 je vložena Y spojka 13 

jež rozděluje kultivační okruh tvořeny silikonovou hadičkou na dvě větve které prochází 

přepínacím kleštinovým ventilem 12. Z tohoto kleštinového ventilu 12 pokračuje jedna větev do 5 

vstupního portu 14 kultivační komory dále pokračuje z výstupního portu 15 přes škrtící ventil 16, 

umožňující vytvoření odporu a tlakového přírůstku při průtoku média, do nátoku 9 rezervoáru 6 

kultivačního média. Druhá větev je připojena k odtoku 10 rezervoáru 6. 

 

Při dynamické kultivaci buněčné kultury je v první fázi kleštinový ventil 12 otevřen tak, aby 10 

otevíral větev jdoucí přes kultivační komoru a škrtící ventil 16. Injekční stříkačka 5 se pohybuje 

ve směru při kterém vytlačuje kultivační médium, jež prochází kultivační komoru a škrtícím 

ventilem 16 přes nátok 9 rezervoáru 6. Vyrovnání tlaku v rezervoáru 6 je řešeno pomocí dalšího 

portu 11, který je doplněn o hadičku s 220 nm filtrem zajišťujícím sterilitu celého okruhu. 

 15 

V druhé fázi je kleštinový ventil 12 přepnut na odtokovou větev a injekční stříkačka 5 se posouvá 

ve směru pro nasátí média, které je postupně čerpáno z rezervoáru 6, přičemž vyrovnání tlaku je 

opět řešeno dalším portem 11 s hadičkou doplněnou o 220 nm filtr. 

 

Pro kultivaci buněk jsou tyto cykly opakovány pro zajištění průtoku média a kombinací rychlosti 20 

pojezdu stříkačky 5 a uzavření škrtícího kleštinového ventilu 12 je dosaženo požadovaného 

průtočného objemu a tlaku, včetně možnosti generování pulzu při modulaci řízení servopohonu. 

 

Příklad – kultivace lidských endotelových buněk při dynamické zátěži 

 25 

Buněčná kultura buněk HSVEC (Human Saphaenous Vein Endothelial Cells – endotelové buňky 

ze safény) byly nasazeny v iniciální hustotě 60 tis. buněk na cm2 do PPFC kultivační komory. 

Poté byla tato komora připojena k mikroperfuznímu systému a byla vytvořena průtočná zátěž 

odpovídající smykovému napětí 15 dynů/cm2 (1,5 Pa) s cyklickou pulzací hodnoty horní tlak 

120 mmHg (15,9 kPa), spodní tlak 80 mmHg (10,6 kPa) při frekvenci 60 pulzů za minutu (1 Hz). 30 

V těchto podmínkách byla kultura kultivována po dobu 5 dní. 

 

Na imunofluorescenčně značeném mikroskopickém snímku jsou znázorněny proteiny F-actin 

(červeně), v části A při statické kultivaci a v části B při dynamické kultivaci, kde je jasně patrná 

směrová orientace aktinového cytoskeletu ve směru proudění, protáhlý tvar, jež odpovídá 35 

fyziologické morfologii. Naopak u statické kultivace je pouze dlaždicové patologické uspořádání, 

typické pouze pro statické podmínky. V části C je znázorněn protein Talin (zeleno oranžově) 

a VE-Cadherin (červeně) u dynamické kultivace, kde je patrná mezibuněčná vazba. 

 

 40 

Průmyslová využitelnost 

 

Navržená kultivační komora nalezne využití na pracovištích zabývajících se výzkumem v oblasti 

tkáňového inženýrství a regenerativní medicíny. 

  45 



CZ 33917 U1 

- 4 - 

 

 

NÁROKY NA OCHRANU 

 

 5 

1. Mikroperfuzní systém s tlakovou stimulací pro sterilní dynamickou kultivaci buněk, 

vyznačující se tím, že obsahuje lineární pohybovou platformu (1), ke které jsou uchyceny držáky 

(2) stříkaček (5), další držák (3) rezervoáru (6) kultivačního média, a ještě další držák (4) ventilu 

s kleštinovým ventilem (12), přičemž ke stříkačce (5) je připojena uzavřená soustava 

silikonových hadiček procházejících přes kleštinový ventil (12) a rezervoár (6) do kultivační 10 

komory. 

 

2. Mirkoperfuzní systém podle nároku 1, vyznačující se tím, že držák (2) stříkaček (5) 

odpovídá umístění maloobjemové injekční stříkačky (5) o objemu 5 a 10 ml a/nebo 

velkoobjemové a výplachové stříkačky (5) o objemu 50, 60 ml a 150 ml. 15 

 

3. Mirkoperfuzní systém podle nároku 1 nebo 2, vyznačující se tím, že rezervoár (6) 

kultivačního média obsahuje 220 nm filtr pro zajištění sterilní výměny plynů a vyrovnání tlaku. 

 

4. Mikroprerfuzní systém podle kteréhokoli z předchozích nároků, vyznačující se tím, že 20 

všechny části perfuzního okruhu jsou sterilizovatelné pomocí parní sterilizace – autoklávu. 

 

4 výkresy 
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Obr. 1 
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Obr. 2 
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Obr. 3 

 

 
Obr. 4 

  



CZ 33917 U1 

- 8 - 

 
Obr. 5 

 

 
Obr. 6 
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