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Abstract

Tissue engineering is a very rapidly developing domain of science. There is 
a huge interest in the biology of stem cells, especially in their proliferation, diffe
rentiation and spreading in the response to different factors. Biomaterials with 
properties similar to the natural environment of human body (accelerating wounds 
healing and not causing immunological response) as well as these that can control 
cells behavior are in constant need. This review presents the most popular poly-
meric biomaterials for tissue engineering and regenerative medicine [3–5, 8–20], 
explains interactions between cells and biomaterials [3, 13, 22–33], describes the 
most important surface properties that can have an influence on cells i.e. topogra-
phy [36, 43–47, 53–72], roughness [1, 5, 31, 51, 66, 73–84], stiffness [54, 84–102], 
hydrophobicity, chemistry [4, 11, 16, 20, 27, 31, 32, 36–38, 42, 58, 103–112] and 
surface charge [18, 37, 113–116].
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WSTĘP

Naukowcy poszukują biomateriałów o właściwościach imitujących naturę, 
o właściwościach maksymalnie zbliżonych do naturalnych warunków panujących 
w organizmie człowieka. Celem tych badań jest stworzenie materiału przyspieszają-
cego gojenie się ran oraz niepowodującego odpowiedzi immunologicznej organizmu 
pacjenta. Idealnym rozwiązaniem byłoby stworzenie biomateriału o właściwościach 
zbliżonych do właściwości narządu, który ma zastępować lub wspomagać.

Konwencjonalnym materiałem na protezy, używanym od wielu lat są metale. Są 
one stosowane w celu uzupełnienia m.in. ubytków kostnych u pacjentów po skompli-
kowanych złamaniach kończyn lub operacjach kręgosłupa. Materiałem stosowanym 
od dawna standardowo w implantologii są stopy tytanu [1, 2]. Mają one dobre wła-
ściwości mechaniczne, jednak ich użycie wiąże się z ryzykiem odrzucenia implantu. 
Przede wszystkim jednak materiały te nigdy nie zastąpią utraconych tkanek i nigdy 
nie będą w pełni biokompatybilne z organizmem chorego. Dlatego w  ostatnich 
latach rozpoczęto badania nad zastosowaniem materiałów polimerowych, jako two-
rzyw do produkcji implantów i protez. W konsekwencji, coraz szersze zastosowanie 
w chirurgii, medycynie i transplantologii znajduje wiele materiałów polimerowych 
[3–9]. Biomateriały te mogą być wykonane z polimerów czystych jak i kompozytów, 
czyli mieszanin kilku polimerów z dodatkiem metali (tj. srebro, złoto, cynk, chrom, 
miedź, kobalt, tytan), materiałów ceramicznych itp. [5, 9].

1. POLIMERY STOSOWANE W MEDYCYNIE

Polimery, zarówno pochodzenia naturalnego (np. kolagen, fibrynogen, kwas 
hialuronowy, chityna, chitozan), jak i te otrzymane sztucznie (np. polichlorek winylu 
PVC, polichlorek winylidenu PVDC, polialkohol winylowy PVAL, polietylen PE, 
polistyren PS, politetrafluoroetylen (teflon) PTEE, polipropylen PP, polimetakrylan 
metylu PMMA, poliwęglany PC, PA, politereftalan etylenu PET, silikony, poliuretany 
PU, żywice epoksydowe), znalazły szerokie zastosowanie w medycynie [5, 10]. Są 
one stosowane zarówno do wyspecjalizowanych zadań (implanty, nici chirurgiczne, 
soczewki kontaktowe, a także środki krwiozastępcze czy pomocnicze środki farma-
kologiczne), jak również wykonywane są z nich narzędzia chirurgiczne czy dreny. 
Biomateriały, zależnie od sposobu kontaktu z organizmem, powinny oprócz odpo-
wiednich właściwości fizyczno-chemicznych, spełniać określone wymogi [3, 11, 12]. 
Polimery mające długotrwały kontakt z wewnętrznymi tkankami organizmu, np. 
implanty czy nici chirurgiczne lub wykorzystywane, jako leki, środki krwiozastęp-
cze oraz pomocnicze środki farmakologiczne powinny być nietoksyczne. Polimery 
mające kontakt z zewnętrznymi częściami organizmu ludzkiego, muszą dodatkowo 
charakteryzować się odpornością na działanie środków czyszczących, odkażających 
oraz środków fizycznych m.in. wysokiej temperatury, które są niezbędne do ich 
wyjaławiania.
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Ostatnio badania skupiają się na możliwości zastosowania w pełni biodegra-
dowalnych, biokompatybilnych i bioresorbowalnych materiałów polimerowych: 
polilaktydu, polikaprolaktonu i poliglikolidów [13]. Monomery do ich syntezy mają 
centra chiralne, a czas rozkładu oraz właściwości polimerów zależą, oprócz masy 
cząsteczkowej, również od formy stereoizomeru [13]. Ponadto, polimery te mogą 
mieć specyficzne właściwości – na przykład racemiczna forma L,D-polilaktydu ma 
właściwości osteoindukcyjne [14].

Udoskonala się także biodegradowalne materiały, które są wykorzystywane 
w przypadku uszkodzeń tkanki kostnej i chrzęstnej. Materiały polimerowe stoso-
wane w ortopedii powinny ulegać rozkładowi powoli, stopniowo pozwalając na 
odtwarzanie się tkanki kostnej chorego i nie tracąc zbyt szybko swych właściwości 
mechanicznych [15–17]. Muszą się one charakteryzować odpowiednią sztywnością, 
odpornością mechaniczną oraz ulegać degradacji w określonym czasie, aby zapewnić 
prawidłową odbudowę uszkodzonych tkanek. Korzystne jest stosowanie materiałów 
o właściwościach mechanicznych, które nie będą lepsze od naturalnych właściwości 
tkanki kostnej. Dzięki temu rosnące komórki muszą od samego początku praco-
wać, przez co nie ulegają osłabieniu, tak jak w przypadku implantów metalowych 
[15–17]. Inną dziedziną medycyny, gdzie korzysta się z bioresorbowalnych implan-
tów jest kardiologia i neurochirurgia. Materiały tego typu stosuje się w procesach 
wymagających regeneracji małych naczyń krwionośnych i nerwów [15]. Obecnie 
produkowane są również stenty stosowane w kardiologii, które uwalniają w określo
nych odstępach czasowych różne substancje lecznicze [5]. Ze względu na wagę tych 
badań poszukuje się nie tylko materiałów, które nie powodowałyby odpowiedzi 
immunologicznej układu odpornościowego, ale także substancji, których zastoso-
wanie zmniejszałoby właściwości trombogenne danego materiału [3]. Jedną z takich 
substancji jest od dawna stosowany polisacharyd – heparyna [3]. Znane i ogólnie 
stosowane są także polimery zawierające fosforylocholinę 2-metakryloksyetylu 
MPC [18]. Dzięki obecności zwitterjonu w grupach fosfolipidowych, które wystę-
pują naturalnie w błonach komórkowych polimer ten jest nietrombogenny oraz 
wysoce biokompatybilny [18].

Stosunkowo nowym pomysłem jest wykorzystanie klatkowych polisilseskwio
ksanów (POSS), jako dodatku do polimerów używanych, jako biomateriały. Na 
przykład zbadana została biokompatybilność poliwęglanouretanów z bocznymi 
ugrupowaniami silseskwioksanowymi (POSS-PCU) z uwzględnieniem ewentualnej 
toksyczności oraz wpływu na czynności życiowe komórek [19]. Zgodnie z przedsta-
wionymi wynikami badań materiały wykonane z POSS-PCU charakteryzowały się 
znacznie mniejszą hydrofobowością niż standardowo stosowane materiały tj. tytan, 
teflon, Dacron. Ułatwiały również adhezję komórek śródbłonka do powierzchni 
[20]. POSS-PCU został wykorzystany, jako surowiec do produkcji sztucznych zasta-
wek serca [4, 8]. Polimerowe zastawki mają przewagę nad wszczepianymi często 
naturalnymi zastawkami, ponieważ nie ulegają one zwapnieniu ani degradacji, przy 
jednoczesnym niewielkim ryzyku odrzucenia ich przez organizm pacjenta [4, 8, 9]. 
Zastosowanie, jako materiału polimeru zawierającego POSS zamiast naturalnych 
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zwierzęcych tkanek, zwiększyło hydrofobowość powierzchni, tym samym zmniej-
szając podatność związków wapnia do adhezji, przy jednoczesnym wzroście wytrzy-
małości mechanicznej zastawki [4].

Pomimo ciągłego postępu badań, wciąż nierozwiązanym problemem pozo-
staje kwestia odrzucania implantów przez organizm pacjenta. Niezbędne jest też 
potwierdzenie braku właściwości toksycznych, mutagennych, nie powodowanie 
zmian chorobowych, nie zmienianie składu płynów ustrojowych zarówno przez 
sam polimer, jak i przez produkty jego rozkładu [3, 5]. W przypadku wielu chorób 
i uszkodzeń narządów wewnętrznych często jedynym możliwym rozwiązaniem jest 
transplantacja. Ma to miejsce m.in. w przypadku uszkodzeń serca, wątroby, skóry, 
małych naczyń krwionośnych [13]. Idealnym przypadkiem byłaby możliwość 
wyhodowania z komórek pacjenta nowych, zdrowych tkanek bądź też nawet całych 
narządów, którymi można by zastąpić uszkodzone bądź chore. Dlatego w ostatnich 
latach ogromnym zainteresowaniem cieszą się badania nad zastosowaniem komó-
rek macierzystych w medycynie [21]. Związane jest to z ich wyjątkową zdolnością 
do różnicowania się na inne typy komórek występujące w ludzkim organizmie. Ma 
to szczególne znaczenie dla medycyny regeneracyjnej i rekonstrukcji patologicz-
nych tkanek, powstałych na skutek chorób lub wad wrodzonych. Ogromną szansą 
dla chorych jest stworzenie biomateriałów w pełni biokompatybilnych, które będą 
mogły tworzyć środowisko sprzyjające rozwojowi komórek macierzystych. Z tego 
względu jednocześnie z badaniami nad implantami prowadzi się badania nad roz-
wojem komórek macierzystych.

W tym celu poszukuje się nie tylko idealnego materiału do produkcji trójwy-
miarowych rusztowań (scaffolds) do hodowli komórkowej, ale również ocenia się 
wpływ różnych czynników środowiskowych na funkcje życiowe różnych rodzajów 
komórek oraz możliwości sterowania ich wzrostem, podziałem i różnicowaniem się. 
Stwarza to również możliwość rozwoju badań nad transportem leków do organizmu 
pacjenta, gdzie badania prowadzone na zwierzętach nie dają wyników odzwiercie-
dlających zachowanie organizmu człowieka [13].

2. BIOLOGIA ODDZIAŁYWAŃ KOMÓRKA-PODŁOŻE

Badania nad wytworzeniem biomateriałów, mogących służyć do kontrolowanej 
hodowli komórek macierzystych skupiają się nad wytworzeniem podłoży naśladują-
cych struktury macierzy pozakomórkowej (ang. extracellular matrix, ECM), znajdu-
jącej się w organizmach żywych. Macierz pozakomórkowa jest to substancja wytwa-
rzana przez komórki, wypełniająca przestrzeń między nimi. Zespalająca komórki 
sieć ECM jest swoistym rusztowaniem dla komórek i częścią składową tkanek. Jest 
zbudowana z makrocząsteczek kolagenu, proteoglikanów oraz białek wiążących 
integryny. Składa się z formy upostaciowionej (włókien) i bezpostaciowej.

Większość komórek występujących w organizmach ssaków wymaga przyłącze-
nia się do podłoża dla prawidłowego funkcjonowania. Jedynie komórki zaadsorbo-
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wane na powierzchni są zdolne do wzrostu, podziału i różnicowania się. W natural-
nych warunkach jest to możliwe właśnie dzięki obecności macierzy pozakomórkowej 
[22]. ECM na całej swojej powierzchni zawiera różne domeny funkcyjne, tj. regiony 
odpowiedzialne za wysyłanie innych sygnałów warunkujących m.in. wzrost i adhe-
zję komórek. Najlepiej poznanym regionem odpowiedzialnym za adhezję komórek 
do podłoża jest tripeptyd RGD (arginina-glicyna-kwas asparaginowy) [13, 23]. Taka 
sekwencja aminokwasów została określona, jako minimalna niezbędna do pośred-
niczenia w adhezji komórek do cząsteczek ECM.

Komórki posiadają na swej powierzchni transbłonowe białka adhezyjne, 
które uczestniczą w procesach łączenia między komórkami oraz ich oddziaływań 
z ECM [24]. Dzięki tym specyficznym oddziaływaniom, działają one, jako recep-
tory i  umożliwiają uzyskiwanie informacji z otoczenia. Do białek adhezyjnych 
zalicza się integryny, kadheryny, selektyny oraz białka immunoglobulinopodobne 
(z rodziny IgSF). Integryny łączą komórki z glikoproteinami podłoża (fibronektyną 
i lamininą) [13, 24–30]. Adhezja komórek przez integryny jest niezmiernie istotna 
dla prawidłowego funkcjonowania komórek. Są one receptorami, które mogą 
wiązać nie tylko pojedyncze komponenty macierzy zewnątrzkomórkowej ECM 
(oddziaływania cell-matrix), ale jednocześnie mogą wiązać kilka różnych komórek 
(oddziaływania cell-cell) [26]. Ponadto, integryny wraz z selektynami oddziałują 
z leukocytami biorąc udział w odpowiedzi immunologicznej organizmu na infekcję 
[29]. Kadhedryny są glikoproteinami uczestniczącymi w oddziaływaniach między 
komórkami [26]. Są zdolne do rozpoznawania i tworzenia połączeń z kadherynami 
tego samego rodzaju. Główną ich rolą jest ułatwianie przylegania do siebie komó-
rek tego samego typu (oddziaływania kadhedryna-katenina-filamenty aktynowe). 
Te procesy życiowe mają niezwykle ważny wpływ na wynik oddziaływań między 
tworzywami sztucznymi a organizmami żywymi – zarówno w hodowlach komórek 
macierzystych jak i w implantologii.

Początkowa odpowiedź układu immunologicznego polega na wytworzeniu na 
powierzchni zetknięcia implantu z tkanką słabo unaczynionej, włóknistej warstwy 
komórek wskutek adhezji m.in. płytek krwi na powierzchni materiału [3, 13]. Wia-
domo, że po umieszczeniu implantu w ciele, w ciągu kilku nanosekund pokrywa 
się on cienką warstwą wody. Oddziaływania woda–powierzchnia materiału zależą 
od jego charakteru i właściwości. Następnie obserwowane jest powstanie warstwy 
specyficznych białek, co trwa od kilku sekund do kilku godzin [31]. W płynach 
fizjologicznych znajduje się wiele różnych, rozpuszczalnych rodzajów białek, które 
mogą oddziaływać z powierzchnią podłoża [32]. Od zaadsorbowanej warstwy bia-
łek występujących naturalnie w serum w dużej mierze zależy zdolność komórek 
organizmu do adhezji, a także sposób ich późniejszego zachowania. Jednak należy 
podkreślić, że spośród ponad 200 rodzajów białek najłatwiej zachodzi adhezja albu-
miny, która nie sprzyja adhezji komórkowej lub nawet ją uniemożliwia. Kolejnym 
etapem jest pojawienie się oddziaływań komórki - białka związane z powierzchnią 
materiału, który może trwać od kilku minut do nawet kilku dni [31]. Ostatnim eta-
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pem następującym po przyłączeniu się komórki do podłoża jest reorganizacja jej 
cytoszkieletu, która prowadzi m.in. do wypłaszczenia komórki [33].

Przedmiotem badań jest określenie wpływu różnych czynników na poszcze-
gólne etapy rozwoju komórek macierzystych [23]. Stwierdzono, że umieszczenie 
domen adhezyjnych na powierzchniach syntetycznych biomateriałów umożli-
wia regulowanie funkcjonowania integryn, a tym samym wpływa na zachowanie 
się komórek [13]. Udało się również ustalić, iż włączając fibronektynę w matrycę 
wykonaną z alkoholu poliwinylowego, można regulować adhezję i wzrost komórek 
śródbłonka [29].

4. CZYNNIKI WPŁYWAJĄCE NA ZACHOWANIE KOMÓREK

W przypadku stosowania podłóż syntetycznych ważne jest zoptymalizowa-
nie warunków dla hodowli komórkowej bądź wzrostu komórek na powierzchni 
implantu. Najważniejszymi parametrami charakteryzującymi powierzchnię są jej:
	 •	 specyfika chemiczna (hydrofilowość/hydrofobowość, obecność grup funk

cyjnych),
	 •	 topografia (rodzaj wzorów, sposób rozmieszczenia, wielkość).

Przez długi okres czasu pomimo wiedzy, iż komórki macierzyste potrafią róż-
nicować się na dowolny inny typ komórek, nie potrafiono określić, jakie czynniki 
i w jaki sposób wpływają na ich zachowanie. Wiele publikowanych obecnie artyku-
łów naukowych dotyczy właśnie tego zagadnienia, przy czym najczęściej badany jest 
wpływ topografii powierzchni materiału, jej hydrofilowości, rodzaju grup funkcyj-
nych oraz środowiska [34, 35].

Modyfikacja powierzchni materiału może być przeprowadzona przez jej funk-
cjonalizację z wykorzystaniem różnych grup organicznych naturalnie występują-
cych w organizmie tj. CH3, OH, NH2, COOH [31, 32, 36–38]. Stosując różne pod-
stawniki funkcyjne można jednocześnie uzyskać pożądany wzór na powierzchni 
materiału, a przez to kontrolę stopnia adhezji komórek do podłoża. Wiadomo, że 
zdolność komórek do adhezji maleje na powierzchniach hydrofobowych, a rośnie 
na powierzchniach hydrofilowych [31, 39]. Na wzrost komórek wpływa również 
swobodna entalpia powierzchni i zwilżalność, jednak nie mają one wpływu na 
kształt komórek ani na ich orientację [40–42]. Zgodnie z wynikami badań przepro-
wadzonymi na powierzchni wykonanej z nanokrystalicznego diamentu, osteobla-
sty przyłączają się chętniej do powierzchni o wyższej entalpii swobodnej [40]. Dla 
takiego podłoża zaobserwowano także wzrost szybkości różnicowania się i namna-
żania tych komórek [40]. Podobny wynik uzyskano dla podłoża tytanowego [41]. 
Badania nad wpływem entalpii swobodnej powierzchni na adhezję białek oraz 
komórek kostnych przeprowadzono także dla podłoży wykonanych z polimerów 
[42]. Wykorzystano do tego celu polidimetylosiloksan PDMS, PMMA oraz PS [42]. 
Wyniki eksperymentu były zbieżne z opisanymi wcześniej [42]. 
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Zwilżalność powierzchni jest bardzo ważna, ponieważ wpływa na zdolność 
białek adhezyjnych do przyłączania się do podłoża [31]. W czasie tego procesu 
następują po sobie etapy przyłączania mniejszych białek, które szybciej docierają do 
powierzchni, odrywania ich i zastępowania większymi [31]. Na ostateczną budowę 
i skład warstwy białek wpływa powinowactwo między tymi białkami a powierzchnią 
materiału [31]. Najważniejsze dla zdolności komórek do przyłączania się do pod-
łoża, fibronektyna i witronektyna, przyłączają się znacznie łatwiej do powierzchni 
hydrofilowych [31]. 

Oprócz specyfiki chemicznej materiału, który w przyszłości mógłby zostać 
wykorzystany w produkcji biomateriałów na implanty ważne są też właściwości 
jego powierzchni. Topografia powierzchni w mikroskali odgrywa znaczącą rolę 
w procesie adhezji białek i tworzeniu wiązań, co jest ściśle związane z biokompa-
tybilnością materiału [31, 39]. Od topografii powierzchni zależy zdolność komórek 
do adhezji, ich morfologia, orientacja w przestrzeni, podział i sposób różnicowania. 
Na zachowanie komórek wpływa nie tylko rodzaj wzorów na powierzchni, ale także 
jego wielkość, kształt oraz szorstkość [43–46].

4.1. WPŁYW TOPOGRAFII POWIERZCHNI

Istnieje wiele technik uzyskiwania powierzchni pokrytej wzorami w mikro- 
i nanoskali [47–51]. Tworzenie wzoru komórek na podłożu może być uzyskane na 
dwa sposoby: poprzez pokrycie wybranych fragmentów materiału czynnikiem uła-
twiającym adhezję komórek lub zastosowanie warstwy materiału, która nie będzie 
sprzyjała przyłączaniu się do niej komórek, a następnie jej usunięciu [47]. Jedną 
z najbardziej popularnych metod tworzenia wzoru powierzchni jest litografia. 
W ogólnym podejściu polega ona na pokryciu podłoża substancją ochronną, której 
nadaje się pożądany wzór. Jednym z rodzajów litografii jest fotolitografia [47–49, 
51]. Polega ona na poddawaniu działaniu promieniowania UV fotoczułego poli-
meru [47–49, 51]. Cechuje się ona możliwością uzyskania różnego rodzaju wzorów 
z dużą rozdzielczością [51]. Wadą tej techniki jest możliwość jej stosowania tylko 
dla podłoży w stanie stałym, wysoka cena oraz używanie toksycznych odczynni-
ków, które mogą doprowadzić do denaturacji białka [49]. Znana jest także litografia, 
w której stosuje się promieniowanie RTG lub wiązkę elektronów [47–49, 51]. Bar-
dziej biologicznie-przyjazną techniką tworzenia wzorów jest tzw. miękka litografia 
[47, 49, 51]. Polega ona na wytworzeniu stempla z PDMS, przy pomocy, którego 
tworzony jest następnie wzór na powierzchni podłoża [49, 51]. W ten sposób można 
uzyskać wzory o wielkości od 30 nm do 100 µm [49]. Ponieważ raz przygotowane 
stemple mogą być używane wielokrotnie, koszty wytwarzania ulegają obniżeniu 
w porównaniu z wcześniej wspomnianymi technikami [49]. W drukowaniu mikro-
kontaktowym stempel z PDMS pokrywa się warstwą tioli, następnie przykłada do 
powierzchni złota [49, 52]. Można również wykorzystać stempel pokryty warstwą 
alkilosiloksanów do utworzenia warstwy samoorganizujących się cząstek SAM na 
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powierzchni szkła (lub krzemionki) z grupami hydroksylowymi [49]. W ten sposób 
utworzona warstwa SAM układa się w taki wzór jak ten na stemplu. Rozdzielczość 
nie jest tak dobra jak w przypadku wzorów otrzymanych z użyciem stempla, ale 
udaje się otrzymać wzory o wielkości rzędu 50 nm [52]. W przypadku tej metody 
należy zawsze brać pod uwagę możliwość, iż komórki reagują nie tylko na wzór 
powierzchni, ale także na grupy funkcyjne na powierzchni materiału [47]. W nie-
których tego typu przypadkach wzór powierzchni może okazać się wręcz bez zna-
czenia [47]. W mikroformowaniu kapilarnym stempel przykłada się do powierzchni 
polimeru w stanie ciekłym [52]. Wzór powierzchni utrwala się podczas twardnienia 
polimeru [52]. 

Topografia powierzchni materiału poprzez regulację czynności odpowiednich 
białek transmembranowych wpływa na zdolność komórek do adhezji [43]. Po raz 
pierwszy jej wpływ na zachowanie się komórek zaobserwował Carter w 1967 roku 
prowadząc badania nad fibroblastami [47]. W naturalnym środowisku komórki 
są poddawane wpływowi topografii w mikroskali i nanoskali, co związane jest 
z  obecnością białek ECM oraz otoczeniem innych komórek [53]. Wyniki badań 
przeprowadzonych nad wpływem wielkości i rodzaju wzorów na powierzchni bio-
materiałów na czynności życiowe komórek (Tab. 1.) wskazują na dostosowywanie 
się komórek do specyfiki powierzchni materiału [36, 44, 45, 54, 55]. Biomateriały 
z kontrolowaną topografią w mikroskali stosowane są do kontroli kształtu oraz 
rozmieszczenia komórek na ich powierzchni [53]. Topografia w nanoskali doty-
czy wzorów, których wielkość odpowiada rozmiarom pojedynczych białek. Wzór 
powierzchni w zakresie 0–250 nm wpływa przede wszystkim na adsorpcję i konfor-
mację białek w macierzy pozakomórkowej ECM, a co za tym idzie na ich funkcje 
biologiczne [53]. Wpływa to na przyłączenie oraz stopień rozpłaszczenia komórek 
na powierzchni podłoża [53]. 

Tabela 1. Wzory powierzchni stosowane do hodowli komórkowych
Table 1. Nanopatterned surfaces for cell cultures

Odnośnik 
literaturowy Tworzywo sztuczne = podłoże Rodzaj wzoru powierzchni Rodzaj badanych komórek

[45] poliakrylamid wzór plastra miodu, siatka komórki macierzyste

[46] poli(ε-kaprolakton) wzór plastra miodu hepatocyty, komórki ner-
wowe, komórki skóry, 
komórki nowotworowe, 

[54] kopolimer blokowy 
PS-2-winylopirydyna

paski komórki macierzyste

[56] szkło pokryte filmem złota paski, poduszki, siatka komórki macierzyste

[57] PS kwadraty osteoblasty

[58] PDMS, PLLA, kopolimer politere-
ftalanu tlenku etylenu z politere-
ftalanem butylenu PEOT/PBT

paski komórki macierzyste

[59] Złoto lub srebro pokryte warstwą 
alkanotiolanów

paski mioblasty
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Odnośnik 
literaturowy Tworzywo sztuczne = podłoże Rodzaj wzoru powierzchni Rodzaj badanych komórek

[60] PDMS, PET, PS, PMMA, 
polifluorek winylidenu PVDF, 
poli(N-izopropyloakrylamid) 
PNIPAM

paski komórki macierzyste

[61] tytan, stop złoto-pallad paski, dołki, poduszki, 
pory, cylindry, schody

fibroblasty, makrofagi, 
osteoblasty, neutrofile, 
komórki skóry, komórki 
nerwowe

[62] PMMA, PDMS paski neutrofile

[63] PS paski komórki mięśni gładkich

[64] PMMA paski osteoblasty

[65] PLLA wyspy, paski, dołki fibroblasty

[66] PS paski osteoblasty

[67] kopolimer laktydowo-glikolidowy 
PLGA

paski fibroblasty

[68] PDMS paski komórki macierzyste 
myszy

[69] PU paski komórki macierzyste

[70] PMMA, PDMS paski komórki mięśni gładkich 
naczyń krwionośnych

[71] porowaty i nanokrystaliczny 
krzem

paski, poduszki komórki macierzyste

Badania prowadzone in vitro nad wpływem nanotopografii powierzchni na 
komórki budzą duże zainteresowanie ze względu na podobieństwo do warunków 
in vivo, panujących w organizmie człowieka [70]. Określenie jak różne rodzaje 
komórek reagują na określony typ podłoża mogłoby pozwolić na przygotowanie 
konkretnego typu komórek lub też całych tkanek poza organizmem chorego. Dzięki 
temu można byłoby zrezygnować z konieczności podawania środków farmaceu-
tycznych, których zadaniem jest stymulacja komórek do podziału i różnicowania 
się na określony typ [72]. 

W badaniach prowadzonych nad wpływem rozmiaru wzoru powierzchni na 
zachowanie się komórek mięśni gładkich naczyń krwionośnych na dwóch rodzajach 
podłoży użyto różniących się sztywnością polimerów: PDMS i polimetakrylanu 
metylu PMMA [70]. Zbliżone wyniku uzyskano dla obu typów podłoża. Odkryto, 
iż wzór odgrywał większą rolę niż właściwości zastosowanego polimeru. W przeci-
wieństwie do komórek na powierzchni gładkiej (Rys. 1a), na powierzchni pokrytej 
paskami zarówno całe badane komórki, jak i ich jądra komórkowe miały wydłużony 
kształt (Rys. 1b) [70]. Zaobserwowano także zorientowanie komórek równolegle do 
wzoru podłoża. Ponieważ komórki mięśni gładkich naczyń krwionośnych naturalnie 
mają wydłużony kształt stwierdzono, iż badania z ich udziałem powinny być pro-
wadzone na wzorzystej powierzchni [70]. Negatywnym skutkiem wzrostu komórek 
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na wzorzystym podłożu był znaczny spadek szybkości podziału w porównaniu do 
komórek na gładkiej powierzchni, z 56.6±10,7% na 47,7±12%. Zmianę kształtu 
oraz występowanie orientacji zaobserwowano także badając komórki macierzyste 
człowieka. Sprawdzono ich zachowanie się na podłożu z wzorem 1D (paski) oraz 
2D (poduszki) [71]. Wypukłe części były wykonane z porowatego krzemu, nato-
miast pozostałe (wgłębienia) z mikrokrystalicznego krzemu. W przypadku wzoru 
2D komórki lokowały się w przestrzeni pomiędzy poduszkami, na mikrokrystalicz-
nym krzemie (Rys. 1c). Zbadano też zachowanie się komórek na podłożu pokrytym 
paskami o stałej szerokości 25 µm oraz o różnej szerokości zagłębień: 35, 50, 100 
µm [71]. Na powierzchniach z dołkami 100 µm komórki przyłączały się wyłącznie 
do wypukłych pasków wykonanych z porowatego krzemu. Zmniejszenie rozmiaru 
wzoru do 50 µm skłaniało komórki do zajmowania również zagłębień powierzchni. 
Dla ostatniego typu wgłębień, spostrzeżono, iż szkielet aktynowy komórek znaj-
dował się w zagłębieniu, podczas gdy jądro wraz z bliskim jego otoczeniem przy-
łączało się do wypukłych części powierzchni. Oprócz wpływu wzoru na ludzkie 
komórki macierzyste zbadano także jak wpływa on na zdolność tych komórek na 
różnicowanie się na osteoblasty [69]. Rozpatrywanym wzorem podłoża były paski 
o różnej szerokości na powierzchni PU [69]. Wraz ze wzrostem szerokości pasków 
obserwowano wzrost ilości przyłączonych do podłoża komórek. Stwierdzono, iż 
rozmiar wzoru ma wpływ na zdolność komórek do różnicowania się na komórki 
kostne, bez względu na to czy eksperyment prowadzony był w czy bez obecności 
czynnika stymulującego osteogenezę. Wzór o wielkości 400 nm (200 nm dołek 
i 200 nm górka) najefektywniej stymulował komórki do różnicowania się na oste-
oblasty. Podobne badania przeprowadzono na komórkach macierzystych myszy 
umieszczonych na wzorzystej powierzchni wykonanej z PDMS [68]. Udało się 
stwierdzić, iż wraz ze wzrostem odległości między kolejnymi elementami wzoru 
kształt komórek jest coraz bardziej kulisty. Jednocześnie okazało się, że najwię-
cej komórek różnicuje się na osteocyty przy najgęściej rozłożonych fragmentach 
wzoru. 

W badaniach nad wpływem mikrotopografii na zachowanie się komórek nerwo-
wych odkryto, że wraz ze zmniejszeniem powierzchni kontaktu między komórkami 
wzrasta liczba komórek różnicujących się na astrocyty, a maleje liczba tworzących 
się neuronów [56]. Stwierdzono także, że w sytuacji, kiedy powierzchnia materiału 
nie została wcześniej pokryta białkiem (lamininą) komórki nerwowe obumierały 
nie mogąc przyłączyć się do podłoża. Wykazano również, że w przypadku wzorów 
o rozmiarach powyżej 50 μm komórki nerwowe zachowywały się identycznie jak 
na powierzchni gładkiej.
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Rysunek 1. 	 Przykłady kształtów komórek na różnych powierzchniach a) gładka powierzchnia, b) paski, 
c) poduszki

Figure 1. 	 Exemplary cell shapes on different micropatterned surfaces a) smooth surface, b) ridges, 
c) pillows

Wzór zawierający kwadraty sprzyja bardziej wydłużeniu kształtu komórek niż 
ten zawierający sześciokąty (tak jak w przypadku plastra miodu) [45]. Wynika to 
z faktu, że w przypadku sześciokątów komórki częściej muszą zmieniać kierunek 
swojego ruchu, co jest dla nich dodatkowym utrudnieniem. Ostatnio pojawia się 
jednak coraz więcej prac poświęconych wpływowi topografii o wzorze podobnym 
do plastra miodu na zachowanie się komórek. Przeprowadzono badania sprawdza-
jące jak taki wzór powierzchni wpływa na funkcje życiowe komórek skóry, komó-
rek nerwowych, hepatocytów, oraz zachowanie się komórek nowotworowych [46]. 
Wykazano przyspieszenie wzrostu oraz podziału zdrowych komórek oraz skuteczne 
spowolnienie wzrostu i podziału komórek patologicznych.

Oprócz wpływu samego wzoru istotna jest również jego wielkość. Komórki 
przyłączając się do powierzchni mają kontakt tylko z niewielkim fragmentem 
powierzchni, dlatego przy zastosowaniu wzorów o dużej wielkości komórki odbie-
rają taką powierzchnię, jako całkowicie gładką. Podobna sytuacja ma miejsce, jeżeli 
wzór jest bardzo mały. Wówczas warstwa białek powoduje, że jest on praktycznie 
nierozpoznawalny dla komórek [43].

4.2 .WPŁYW SZORSTKOŚCI POWIERZCHNI

Kolejnym czynnikiem, który może wpływać na zachowanie się komórek jest 
szorstkość powierzchni [1, 5, 31, 73, 74]. Większość badań prowadzona jest na pod-
łożach wykonanych z tytanu, ale sprawdzany był także wpływ szorstkości na pod-
łożach polimerowych, np. z PLLA, czy PS. Szorstkość powierzchni jest związana 
z topografią podłoża. Szorstkość jest to trójwymiarowy układ wzorów o różnych 
kształtach, wielkości i periodyczności występowania, podczas, gdy w przypadku 
topografii powierzchni wszystkie te elementy są dobrze określone i charakteryzują 
się regularnością występowania [51]. 

Powierzchnie materiałów wykorzystywanych w medycynie rzadko są gładkie 
na poziomie molekularnym. Znanych jest wiele sposobów ich modyfikacji, np. 
przez dodatek substancji aktywnych powierzchniowo, litografia, pokrycie materiału 
filmem samoorganizujących się cząsteczek (ang. self assembling molecules, SAM) 
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[31, 75, 76]. Adhezja komórek jest trudniejsza na bardziej gładkich powierzch-
niach ze względu na mniejszą rzeczywistą powierzchnię niż w przypadku podłoża 
szorstkiego [66]. Jednocześnie w wielu badaniach dowiedziono, że w początko-
wym etapie adhezja komórek zachodzi znacznie łatwiej na powierzchniach gład-
kich, po czym ta zależność ulega odwróceniu [1]. Wpływ szorstkości podłoża na 
czynności życiowe oraz morfologię komórek zależy przede wszystkim od rodzaju 
rozpatrywanych komórek. Szorstkość powierzchni znacząco wpływa na zdolność 
do osteointegracji implantu z tkankami kostnymi i chrzęstnymi [1]. W eksperymen-
tach porównujących zachowanie się osteoblastów i fibroblastów na powierzchniach 
o różnej szorstkości wykazano, że preferują one podłoża o innych właściwościach 
[77]. Zgodnie z badaniami, osteoblasty wybierają powierzchnie o dużej szorstkości, 
ich podział następuje znacznie szybciej w takich warunkach niż na powierzchniach 
gładkich [77–79]. Odwrotna sytuacja ma miejsce w przypadku fibroblastów. Te 
komórki najszybciej namnażają się na powierzchniach gładkich [80–84]. Elemen-
tem wspólnym dla komórek jest spadek spłaszczenia wraz ze wzrostem szorstko-
ści powierzchni podłoża [77, 79, 80, 82]. Przyczyną takiego zjawiska mogą być 
ograniczenia przestrzenne na powierzchniach szorstkich, jak również fakt, iż na 
powierzchniach gładkich komórki potrzebują przyłączyć się do większej ilości 
punktów na podłożu, żeby móc się na nim utrzymać [77]. Inną cechą wspólną jest 
spadek ruchliwości komórek na powierzchniach szorstkich [78, 81]. 

Stwierdzono też, że adhezja komórek nerwowych do powierzchni jest możliwa 
dla chropowatości w zakresie Ra = 20–50 µm [73]. W przypadku Ra < 10 µm lub 
Ra > 70 µm zdolność do adhezji była zdecydowanie zmniejszona. Jednocześnie 
stwierdzono, iż neurony samodzielnie potrafią rozpoznać fragmenty powierzchni 
o optymalnej dla siebie szorstkości i przemieszczają się w ich kierunku [73].

W przypadku badań nad wpływem szorstkości na zachowania komórek ist-
nieje wiele sprzecznych wyników badań eksperymentalnych, czego przyczyną jest 
zastosowanie różnych typów komórek, różnych metali, stopów metali, polimerów, 
co znacząco utrudnia porównanie rezultatów. Jedną z rzeczy, które jednak potwier-
dzają wszystkie doniesienia jest fakt wpływu szorstkości powierzchni na orientację 
komórek. W przypadku szorstkości Ra = 0,43 μm orientacja komórek jest dobrze 
widoczna, dla szorstkości Ra = 0,30 μm słabo zauważalna, a dla powierzchni 
o Ra < 0,16 μm zanika [1].

4.3. SZTYWNOŚĆ PODŁOŻA

Należy również zwrócić uwagę na fakt, iż na funkcje życiowe oraz morfologię 
komórek wpływa także sztywność podłoża, z którym mają kontakt [84–99]. Różne 
typy komórek charakteryzują się różną elastycznością [84, 87–96, 98, 99]. Przykła-
dowo najbardziej miękkimi, delikatnymi tkankami są te tworzone przez komórki 
nerwowe, dla których moduł sprężystości wynosi w granicach 0,1–10 kPa [84, 90, 
91, 94, 98]. W przypadku tkanek kostnych są to wartości 15–30 GPa [90, 91, 94, 
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98]. Pośrednie właściwości sprężyste mają tkanki mięśni, dla których moduł Younga 
wynosi 10–100 kPa [90, 91, 94, 98]. Komórki odczuwają sztywność materiału pod-
łoża poprzez oddziaływania z macierzą pozakomórkową ECM oraz z innymi komór-
kami [88, 98]. Dzięki oddziaływaniom międzykomórkowym wpływ otoczenia jest 
obserwowany nie tylko w najbliższym sąsiedztwie, ale ma charakter dalekozasię-
gowy [95]. Oprócz swoich naturalnych, charakterystycznych właściwości komórki 
mogą ulegać również usztywnieniu [88]. Ma to miejsce nie tylko na skutek chorób, 
ale także gojenia się ran [88]. Negatywnym skutkiem gojenia ran jest powstawa-
nie blizn, które w niektórych miejscach organizmu nie mają większego znaczenia 
poza estetycznym, np. skóra [88]. Jednak w niektórych sytuacjach mogą być one 
bardzo groźne [88]. Szczególnie niebezpieczne są blizny powstające w centralnym 
układzie nerwowym, w mózgu i w rdzeniu kręgowym, ponieważ prowadzą do zabu-
rzenia przewodzenia sygnałów nerwowych [88]. Nienaturalne sztywnienie komórek 
obserwuje się także w przypadku zmian nowotworowych, np. guzy piersi [91]. 

W celu badania wpływu elastyczności otoczenia na tkanki wykorzystuje się 
modele 2D i 3D [88–96, 100]. Do tworzenia modeli dwuwymiarowych wykorzy-
stuje się najczęściej syntetyczne polimery np. poliakrylamid PA, PDMS, politlenek 
etylenu PEG, wielowarstwowe filmy polielektrolitów (ang. polyelectrolyte multi
layers) PEM oraz naturalne substancje tj. kolagen, fibrynogen czy kwas hialuronowy 
[91]. W przypadku modeli trójwymiarowych, czyli syntetycznych macierzy pozako-
mórkowych ECM zastosowanie znalazły poliakrylamidy pokryte kolagenem oraz 
politlenek etylenu PEG [89, 92]. Główną wadą modeli 3D jest brak możliwości okre-
ślenia jedynie wpływu sztywności takiego otoczenia z pominięciem wpływu właści
wości biochemicznych oraz wpływu transportu substancji odżywczych [90,  96]. 
Dodatkowo wyniki eksperymentów prowadzonych z wykorzystaniem modeli 2D 
i 3D często nie są ze sobą zbieżne [90, 93, 96].

W wielu przypadkach stwierdzono różną zdolności komórek do różnicowania 
się wraz ze wzrostem sztywności materiału, jednak nie jest to regułą [87–96]. Przy-
kładem odstępstwa od takiego założenia są neutrofile, które zachowują się tak samo 
bez względu na sztywność podłoża oraz miocyty, których zmiany cytoszkieletu są 
obserwowane jedynie powyżej określonej wartości sztywności [96, 99]. Komórki 
rosnące na sztywnym podłożu są sztywniejsze niż te znajdujące się na podłożu 
bardziej elastycznym [53, 90, 97]. Wraz ze wzrostem sztywności materiału podłoża 
rośnie organizacja cytoszkieletu komórkowego oraz oddziaływania komórki–po-
dłoże [88, 90, 91, 95–98]. Budowa cytoszkieletu wpływa na kształt komórki oraz 
wpływa na jego zdolność do przekształcania sygnałów mechanicznych w chemiczne 
(transdukcja) [88, 90, 98]. Podczas badania wpływu sztywności podłoża na komórki 
macierzyste stwierdzono, że w zależności od elastyczności powierzchni materiału 
różnicowały się one na inne typy komórek [84, 98]. Do eksperymentu zastosowano 
żel z poliakrylonitrylu [84, 98]. Kiedy komórki znajdowały się na miękkim podłożu, 
o elastyczności odpowiedniej dla komórek nerwowych (0,1–10 kPa) różnicowały się 
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na neurocyty, dla żeli o elastyczności 11 kPa - w komórki mięśniowe, a dla 34 kPa w 
komórki kostne [84, 98]. 

Sztywne podłoże sprzyja też spłaszczaniu komórek, podczas gdy na miękkim 
przyjmują one kształt bardziej kulisty [88, 90, 91, 93–96, 101, 102]. Związane jest 
to właśnie z oddziaływaniem komórek z powierzchnią podłoża [87–96, 102]. Zaob-
serwowano, że fibroblasty rosnące na miękkim podłożu stykają się ze sobą i tworzą 
agregaty o strukturze przypominającej tkanki, natomiast wraz ze wzrostem sztyw-
ności materiału lokują się one z dala od siebie [90, 96, 102]. Takie zachowanie jest 
najprawdopodobniej spowodowane tym, że komórki „porównują” intensywność 
sygnałów, jakie odbierają z otoczenia [102]. Jeżeli rosną na sztywnej powierzchni 
wówczas oddziaływania komórka–podłoże są większe niż oddziaływania komór-
ka–komórka, co powoduje, że unikają one kontaktu ze sobą [102]. Podobne wyniki 
uzyskano dla komórek naczyń krwionośnych oraz komórek śródbłonka [96, 102]. 
Sztywność otoczenia odgrywa również duże znaczenie w zdolności komórek do 
migracji [92, 93, 95, 96]. Ruchliwość komórek jest istotna dla procesów fizjolo-
gicznych [92, 93]. Jej zaburzenia prowadzą m.in. do chorób układu krwionośnego, 
immunologicznego, nowotworzenia komórek, jak również mogą być przyczyną 
chorób umysłowych [93]. Ciekawym zjawiskiem jest durotaksja (mechanotaksja), 
czyli przemieszczanie się komórek w kierunku fragmentów podłoża o większej 
sztywności [88, 90, 92, 93, 96, 100, 101]. Takie zjawisko obserwuje się dla fibrobla-
stów oraz komórek mięśni gładkich [88, 90, 92, 93, 96, 100, 101]. Ogólnie przyjmuje 
się, iż wraz ze wzrostem sztywności podłoża zdolność komórek do migracji maleje 
[96]. Różnice we wpływie podłoża na różne typu komórek ma szczególne znacze-
nie w neurologii [99]. Komórki glejowe odpowiedzialne za tworzenie blizn w cen-
tralnym układzie nerwowym wymagają do przetrwania podłoża o dużej sztywno-
ści. Neurony preferują natomiast materiały elastyczne, miękkie. Doświadczalnie 
potwierdzono, iż zastosowanie miękkiego hydrożelu na miejsca uszkodzenia tkanki 
mózgu zapobiegło tworzeniu blizn [96, 101]. 

Dodatkowo przeprowadzając badania nad wpływem sztywności podłoża na 
zachowanie się komórek należy pamiętać, iż różne typu komórek są w różnym 
stopniu czułe na zmiany elastyczności materiału [99]. Przykładowo fibroblasty są 
komórkami bardzo czułymi, podczas gdy na neutrofile podłoże ma niewielki wpływ 
[99].

4.4. WPŁYW HYDROFILOWOŚCI POWIERZCHNI I OBECNOŚCI SPECYFICZNYCH 
GRUP FUNKCYJNYCH

Hydrofobowość i hydrofilowość powierzchni są cechami charakteryzującymi 
biomateriały i bezpośrednio wpływającymi na sposób oddziaływania komórek 
żywych z ich powierzchnią [4]. Hydrofilowość i hydrofobowość można regulować 
poprzez zastosowanie odpowiednich grup funkcyjnych na powierzchni materiału 
użytego do hodowli komórek. Do badań wykorzystuje się grupy funkcyjne, które 
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normalnie występują w organizmie człowieka. Generalnie komórki preferencyjnie 
przyłączają się, dzielą i rosną na hydrofilowych częściach powierzchni materiału [20, 
31, 32, 36–38, 58, 103]. W badaniach komórek nerwowych myszy na powierzchniach 
o różnej topografii (pokrytych dwoma wzorami: poduszki i paski), stwierdzono, że 
komórki te przyłączają się wyłącznie do części hydrofilowych bez względu na wzór 
oraz to, która część wzoru była hydrofilowa (grupy hydroksylowe) a która hydrofo-
bowa (grupy metylowe) [36]. Zaobserwowano też, że kiedy cała powierzchnia była 
hydrofilowa komórki przyłączały się równomiernie, a wzór nie miał istotnego zna-
czenia [36].

Wyniki przeprowadzonych badań wskazują na zasadnicze różnice w zachowa-
niu różnych typów komórek na różnych powierzchniach. Wynika to najprawdopo-
dobniej z obecności różnych białek adhezyjnych na powierzchni komórek. Jednymi 
z najważniejszych komórek, których zachowanie bada się w oddziaływaniu z róż-
nymi powierzchniami są leukocyty [104]. Są one szczególnie ważne ze względu na 
fakt, iż biorą one udział w odpowiedzi immunologicznej organizmu na wszczepiony 
implant lub urządzenie medyczne mające bezpośredni kontakt z krwią pacjenta, np. 
przy hemodializach. W badaniach nad oddziaływaniem leukocytów z powierzch-
niami posiadającymi grupy CH3, COOH i OH stwierdzono, że adhezja komórek 
zachodzi najłatwiej na powierzchniach hydrofobowych z grupami metylowymi, 
a najtrudniej na powierzchniach zawierających grupy hydroksylowe [104]. Limfo-
cyty B posiadają na powierzchni immunoglobulinę G, która najchętniej oddziałuje 
z powierzchniami zawierającymi grupy: CH3>C6H5OH>COOH>NH2 [104, 105]. 
Sugeruje to stosowanie w celu uniknięcia odpowiedzi immunologicznej organizmu 
materiałów zawierających grupy silnie hydrofilowe, które zdecydowanie utrudniają 
przyłączenie się leukocytów do powierzchni [104].

W przypadku albuminy obserwowane są stosunkowo niewielkie zmiany oddzia-
ływań ze zróżnicowanymi chemicznie powierzchniami (grupy funkcyjne COOH, 
CH3, OH, COOCH3) [106]. Inaczej dzieje się w przypadku fibronektyny, która 
jest dominującym czynnikiem odpowiadającym za adhezję komórek do podłoża. 
Najwięcej zaadsorbowanego białka stwierdzono na powierzchniach hydrofilowych 
zawierających grupy karboksylowe (COOH>CH3>OH>COOCH3) [106]. W innych 
badaniach stwierdzono, że adhezja fibronektyny do powierzchni zachodzi najłatwiej 
dla materiału zawierającego następujące grupy funkcyjne: COOH=OH>CH3=NH2 
[27]. Fibronektyna jest głównym białkiem odpowiedzialnym za wiązanie osteobla-
stów do powierzchni materiału, podczas gdy w przypadku chondrocytów dominu-
jące znaczenie dla adhezji ma witronektyna [37]. 

Adhezja fibroblastów zachodzi najłatwiej dla powierzchni zawierających grupy 
NH2>COOH>CH3>OH [32, 107]. Z kolei mioblasty najchętniej przyłączają się do 
powierzchni zawierającej grupy: COOH>NH2>OH>CH3, a różnicują się preferen-
cyjnie na podłożach zawierających: OH>CH3>NH2>COOH [38]. Adhezja komórek 
nabłonka rogówki jest znacznie łatwiejsza w obecności grup COOH i NH2 niż dla 
bardziej hydrofobowych grup CH3 i CF3 [108].
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Komórki kościotwórcze – osteoblasty – najsilniej wiążą się z powierzchnią 
zawierającą grupy: OH>COOH>NH2>CH3 [103]. Komórki macierzyste najczęściej 
różnicują się na osteoblasty na powierzchniach zawierających grupy aminowe NH2 
[37]. Spowodowane to być może tym, że przeważający wpływ na adhezję osteobla-
stów do podłoża ma obecność witronektyny. Ponieważ w przypadku obecności na 
powierzchni materiału grup aminowych zdolność fibronektyny do przyłączenia się 
maleje, tym samym wzrasta prawdopodobieństwo adhezji witronektyny. W takich 
warunkach preferowane jest różnicowanie się komórek macierzystych na osteobla-
sty. W przypadku obecności grup NH2 komórki były spłaszczone, podczas, gdy na 
podłożu z grupami COOH były kuliste [37]. Dodatkowo okazało się, iż w przypadku 
podłoża zawierającego grupy COOH zaobserwowano dominujące różnicowanie się 
komórek macierzystych w chondrocyty [37]. Przyczyną takiego zjawiska może być 
silny wpływ fibronektyny, która łatwo przyłącza się do tego typu powierzchni, na 
adhezję właśnie komórek chrzęstnych. W takich warunkach wykryto zwiększone 
wydzielanie markerów chondrogenezy [37]. Pozostałe badane grupy tj. OH, SH, 
CH3 nie wpływały na morfologię i zachowanie komórek – w badanych warunkach 
nie obserwowano różnicowania się komórek macierzystych [37]. 

Specyficzne chemicznie powierzchnie mają wpływ na zachowanie się komórek 
macierzystych w obecności oraz bez czynników stymulujących chondro- i oste-
ogenezę [109]. Zgodnie z wynikami, można wyróżnić trzy kategorie oddziaływań. 
Na powierzchniach z grupami NH2 i SH łatwiej zachodziła osteogeneza zarówno 
w obecności jak i bez czynnika biologicznie stymulującego różnicowanie się komó-
rek. Chondrogeneza była z kolei wspierana przez obecność na powierzchni grup 
OH oraz COOH. W przypadku grup CH3 oraz powierzchni niezmodyfikowanego 
szkła borokrzemowego komórki miały zdolność do różnicowania się zarówno na 
osteoblasty jak i na chondrocyty w zależności od obecności odpowiedniego czyn-
nika stymulującego [109].

Oprócz badań nad wpływem określonego rodzaju grup funkcyjnych na zacho
wanie komórek nerwowych, przeprowadzone zostały też badania nad wpływem 
gęstości grup COOH na powierzchniach wykonanych z politereftalanu etylu szcze
pionego kwasem poliakrylowym (PAA-PET) [11]. W odpowiedzi, komórki pre-
ferowały miejsca o mniejszej gęstości grup COOH. Dzięki takiemu zachowaniu 
komórek zaobserwowano gradient ilości zaadsorbowanych neuronów wzdłuż gra-
dientu gęstości grup karboksylowych na powierzchni materiału. Komórki rosnące 
przeciwko gradientowi stężenia grup funkcyjnych były dłuższe niż te rosnące zgod-
nie z gradientem (w kierunku obszarów o większej gęstości grup COOH) [11]. 
Podobne badania nad wpływem gęstości rozmieszczenia grup karboksylowych na 
powierzchni podłoża z poli(kwasu winylooctowego) na komórki śródbłonka wyka-
zały, że wzrost stężenia badanych grup funkcyjnych poprawiał zdolność komórek 
śródbłonka do adhezji i różnicowania się [110].

Pomimo dużego wpływu hydrofilowości powierzchni na funkcje życiowe 
komórek nie jest to jedyny czynnik warunkujący ich zachowanie [16]. Stwierdzono, 
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że w niektórych przypadkach dla komórek nie jest korzystny zarówno zbyt silny 
charakter hydrofobowy powierzchni, jak i zbyt silne właściwości hydrofilowe [16]. 
Zaobserwowano, iż komórki nie przylegały do podłoży, dla których kąt zwilżania 
wynosił powyżej 80° lub poniżej 15° [16]. Wynik badań nie był jednoznaczny dla 
wszystkich przebadanych rodzajów podłoży [16]. Komórki chętnie przyłączały się 
do hydrofilowej powierzchni podłoża wykonanego z kwasu poliakrylowego PAA/
bentonit oraz powierzchni modyfikowanych kolagenem pomimo kąta zwilżalności 
mniejszego niż 15° [16]. 

Inne badania wykazały, iż hydrofobowość powierzchni może w początkowym 
etapie sprzyjać adhezji komórek, ale ich podział i namnażanie zachodzi łatwiej na 
powierzchniach bardziej hydrofilowych i niewzorzystych [58]. Takie zachowanie 
można uzasadnić termodynamicznie [42]. Adhezja białek do podłoża wpływa na 
zdolność komórek do przyłączania się do materiału [13, 24–32, 42, 49]. W warun-
kach środowiska wodnego grupy polarne białek skierowane są na zewnątrz, pod-
czas, gdy grupy apolarne skierowane są do wewnątrz cząsteczki [42]. W pobliżu 
powierzchni o właściwościach hydrofobowych cząsteczki białek zmieniają swoją 
konformację, kierując na zewnątrz (w kierunku powierzchni podłoża) swoje grupy 
apolarne [42]. W czasie adsorpcji białka do podłoża zarówno powierzchnia mate-
riału jak i cząsteczka białka ulegają przynajmniej częściowej dehydratacji, która 
zachodzi najłatwiej, dla układów hydrofobowych [42]. 

Na powierzchniach hydrofobowych wzór powierzchni nie wpływał w począt-
kowym etapie na zdolność komórek do przyłączenia się do podłoża [58]. Zba-
dano wpływ odstępów między wzorem poduszek na materiałach wykonanych z 
różnych polimerów tj. PDMS, poli-L-laktydu PLLA oraz kopolimeru politlenek 
etylenu/politereftalan butylenu TEOT/PBT na zachowanie się mioblastów [58]. 
Obecność poduszek o różnej wysokości, rozmieszczonych w różnej odległości od 
siebie wpływała na zwilżalność powierzchni badanego materiału. Okazało się, że 
na morfologię komórek wpływ miała topografia podłoża oraz właściwości samego 
materiału. W przypadku niewzorzystego podłoża wykonanego z PDMS komórki 
miały kształt kulisty i były słabo rozpłaszczone, ale dobrze przylegały do podłoża 
z PLLA. W zależności od odstępów między wzorami komórki przyłączały się do 
powierzchni poduszek bądź lokowały się w przestrzeni między nimi. W przypadku 
odstępów 2 µm, czyli mniejszych niż szerokość pojedynczej komórki, mioblasty 
lokowały się na powierzchni poduszek. Podczas gdy komórki były spłaszczone 
i układały się na powierzchni kilku poduszek ich filopodia pozostawały pomiędzy 
wzorem, na podstawie materiału, rozciągając się w poszukiwaniu innych komórek. 
Dla większych odstępów, 14 µm, całe komórki znajdowały się na dolnej części 
materiału. W sytuacji, kiedy podłoże wykonane było z PDMS komórki dążyły 
do zmniejszenia powierzchni kontaktu z podłożem i zawsze przyłączały się do 
powierzchni poduszek, bez względu na odległość między nimi. 

Obecnie pracuje się nad różnymi metodami pozwalającymi zmniejszyć hydro-
fobowość materiałów wykonanych z polimerów [112]. Jednymi z takich technik 
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jest poddanie materiału działaniu plazmy tlenowej (ang. oxygen-plasma) lub ozonu 
generowanego pod wpływem promieniowania UV (ang. UV-ozone) [112]. Ze 
względu na obecność cząstek o wysokiej energii kinetycznej ta pierwsza metoda 
utleniania jest bardziej drastyczna. Materiały zmienione w taki sposób nadal pozo-
stają w pełni biokompatybilne. Używane do badań nad komórkami PC, PMMA, 
PDMS, PS oraz cykliczne kopolimery olefinowe COC są hydrofobowe [112]. Naj-
częściej stosowany PDMS jest popularny ze względu na niski koszt, łatwość otrzy-
mania, dobrą przepuszczalność gazów oraz biokompatybilność. Jego wadą jest 
duże prawdopodobieństwo uwalniania do układu krótkich, nieusieciowanych oligo-
merów [112]. Właściwości powierzchni można zmienić utleniając ich powierzch-
nię, ale jest to zmiana czasowa. Materiały zawsze powracają do swojej pierwotnej 
hydrofobowości (ang. hydrophobic recovery), jedynie czas, na jaki udaje się zmienić 
właściwości powierzchniowe jest różny dla różnych materiałów. Uzyskana hydro-
filowość najszybciej zanika dla PS, a najwolniej dla polimetakrylanu metylu [112]. 
W badaniach porównujących zdolność komórek wątrobiaka do adhezji i podziału 
na utlenionych obiema metodami powierzchniach wymienionych materiałów 
polimerowych stwierdzono, że najmniej komórek przyłączyło się do powierzchni 
wykonanej z PDMS, więcej do PMMA, a najwięcej do przygotowanej z PS, PC 
oraz cyklicznych kopolimerów olefinowych COC [112]. Dodatkowo stwierdzono, 
iż około 12% przyłączonych komórek obumarło na powierzchni PMMA. Zdolność 
do przepuszczalności gazu malała w szeregu PDMS>COC>PC>PS>PMMA. Udało 
się w ten sposób potwierdzić, iż takie polimery jak PS, PC i COC mogą stanowić 
alternatywę dla używanego najczęściej PDMS.

4.5. WPŁYW ŁADUNKU POWIERZCHNIOWEGO

W wielu pracach zajmowano się dodatkowo wpływem ładunku powierzchnio-
wego na zachowanie komórek. Ogólnie, ładunek powierzchniowy powoduje niespe-
cyficzne wiązanie białek z podłożem na podstawie oddziaływań elektrostatycznych 
[18]. Może być to niepożądanym zjawiskiem ze względu na gromadzenie się komó-
rek w określonych rejonach podłoża, co z kolei może prowadzić do zbierania się 
komórek w grupy wewnątrz organizmu i wywołania odpowiedzi immunologicznej 
organizmu [18].

Grupami funkcyjnymi stosowanymi w tym celu do badań osteocytów i chon-
drocytów były dodatnio naładowane grupy NH2 oraz ujemnie naładowane grupy 
COOH (przy pH≈7,4) rozmieszczone na płytkach szklanych modyfikowanych 
odpowiednimi silanami [37]. Wyniki badań wskazują, że osteocyty preferują 
powierzchnie naładowane dodatnio, a chondrocyty ujemnie. W badanych warun-
kach zaobserwowano nie tylko większą ilość przyłączonych komórek, ale także 
łatwiejsze warunki do podziału i różnicowania [37]. 

Szczególną uwagę należy poświęcić hydrożelom, które są syntetycznymi mate-
riałami mogącymi naśladować funkcje, które w organizmie pełni ECM. Hydrożele 
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są idealnym materiałem w inżynierii tkankowej, są resorbowalne i znacznie obni-
żają ryzyko reakcji immunologicznej organizmu [113]. Dlatego są bardzo popularne 
i znalazły wiele zastosowań we współczesnej medycynie [113–115]. Badania porów-
nawcze nad zachowaniem się chondrocytów na takich podłożach polimerowych 
prowadzono wykorzystując biodegradowalny, biokompatybilny i bioresorbowalny 
oligo[fumaran poli(glikolu etylenowego)] (OPF), jako matrycę obojętną elektrycz-
nie [116]. Po zmodyfikowaniu OPF przy użyciu takich monomerów jak metakrylan 
sodu (SMA) czy chlorek 2-metakryloksyetylo-trimetyloamonowy (MAETAC) uzy-
skano hydrożele naładowane odpowiednio ujemnie i dodatnio. We wszystkich przy-
padkach, po podziale komórek, wykryto na powierzchni matrycy kolagen II, przy 
czym jego ilość na podłożu naładowanym ujemnie była większa. Podobna sytuacja 
miała miejsce przy badaniu obecności glikanu glukozaminy [116]. Odpowiedzialny 
za regulację ekspresji kolagenu typu I i II łańcuch odwrotnej transkryptazy powodo-
wał zwiększoną produkcję kolagenu II oraz zmniejszoną kolagenu I na hydrożelach 
z ładunkiem ujemnym na powierzchni. Obniżona ilość kolagenu II na hydrożelach 
naładowanych dodatnio została powiązana z anaplazją – odróżnicowywaniem się 
komórek charakterystycznym dla procesów nowotworzenia. Chondrocyty różnico-
wały się na coraz mniej wyspecjalizowane, aż do utworzenia fibroblastów.

Odwrotne wyniki uzyskano podczas badania wpływu ładunku powierzchnio-
wego polimerowych hydrożeli HEMA (2-hydroksymetakrylan etylu) i PEG (poli-
glikol etylenowy) na osteocyty i fibroblasty pochodzące od myszy [113]. HEMA i 
PEG w normalnych warunkach są obojętne elektrycznie i nie oddziałują z komór-
kami. Jednak poprzez włączenie w ich strukturę naładowanych monomerów można 
zastosować je do badań nad wpływem ładunku powierzchniowego. Istnieje również 
możliwość włączenia w ich strukturę pożądanych ligandów adhezyjnych tj. tripep-
tydu RGD. Zgodnie z przeprowadzonymi badaniami oba hydrożele (HEMA i PEG) 
z ładunkiem dodatnim ułatwiały adhezję i rozpłaszczanie się osteoblastów, w porów-
naniu z powierzchnią neutralną i ujemnie naładowaną. Jednocześnie stwierdzono, 
że badane hydrożele lepiej wspierają adhezję osteoblastów niż fibroblastów [113].

W czasie podobnych badań, w których zastosowano PU i PDMS stwierdzono, 
że dla tego pierwszego fibroblasty preferują dodatni ładunek powierzchni, podczas 
gdy przy zastosowaniu matrycy PDMS sytuacja ulegała odwróceniu [116]. W obu 
przypadkach zdolność komórek do adhezji była większa dla naładowanego podłoża 
niż dla obojętnego elektrycznie.

PODSUMOWANIE

Pomimo prowadzonych badań nad zastosowaniem biomateriałów w inżynie-
rii tkankowej nie udało się jak dotąd jednoznacznie wykryć wszystkich czynników 
wpływających na zachowanie się komórek oraz odpowiedzieć na pytanie, które 
z nich mają decydujący wpływ na procesy rozwoju komórek. Wszystkie dotychcza-
sowe prace potwierdzają, że w czasie projektowania materiałów do hodowli komór-
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kowej oraz materiałów na implanty należy brać pod uwagę wpływ topografii, hydro-
filowości, szorstkości, grup końcowych, rodzaju materiału, ładunku powierzchni. 
Należy również mieć na uwadze inne czynniki oraz fakt, że reakcja komórek na 
poszczególne bodźce zależy przede wszystkim od typu badanych komórek.
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