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Ежегодно в мире проводится более миллиона операций по восстановлению функций костей, утра-
ченных в результате переломов и деформаций, и, несмотря на разнообразие имплантатов для кост-
ной пластики, проблемы выбора материала остаются до конца не решенными. Наличие иммуноло-
гического барьера и дефицита пластического материала ограничивает применение аллотрансплан-
татов, высокий модуль упругости по сравнению с костью, а также необходимость проведения
повторной операции усложняют применение имплантатов на основе металлов и их сплавов, недо-
статочные механические свойства, несмотря на биорезорбируемость, ограничивают применениe
полимерных имплантатов. В связи с чем ведутся активные разработки композитов на основе резор-
бируемых полимеров с различными по виду, природе и свойствам наполнителями. Представлен об-
зор существующих резорбируемых композитов для костной пластики. Композиты по виду напол-
нителя делятся на армированные волокнами, армированные дисперсными частицами и структур-
ные. Простота переработки, хорошая биоактивность, биосовместимость и остеокондуктивность
являются основными преимуществами использования дисперсных наполнителей на основе фосфа-
та кальция; широкий спектр механических и биологических свойств и соответствие свойствам и
структуре натуральной кости являются преимуществами армированных композитов волокнами на
основе фосфатного стекла, резорбируемых полимеров и структурных композитов. В ближайшем
будущем биорезорбируемые композитные имплантаты с механическими свойствами, соответству-
ющими этим свойствам костной ткани и сохраняющимися до полной консолидации перелома, а
также дополненные остеогенным потенциалом, могут заменить традиционные металлические
устройства.
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Заключение

ВВЕДЕНИЕ
Проблема потери функции костей в результате

переломов и деформаций является актуальной
проблемой, и на протяжении многих лет развития
медицины группы ученых и врачей пытаются
найти ее решение.

Число пациентов, нуждающихся в проведении
хирургического вмешательства по восстановле-
нию целостности кости, довольно велико: в Евро-
пе ежегодно проводится около 400000 операций
по восстановлению костных дефектов, 600000 в
США [1, 2]. Ежегодно в нашей стране травмы по-
лучают около 15 млн человек, 70% из них – это
пожилые люди. Отметим, что почти 90% всех пе-
реломов костей приходится на опорно-двига-
тельный аппарат; число больных, нуждающихся в
лечении, составляет свыше 60%. Общая потреб-
ность в операциях по эндопротезированию суста-
вов в России составляет около 300000 в год
(в среднем 27 операций на каждые 10000 жителей
РФ), а реально выполняется около 50000 [3].
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Костные переломы фиксируются с использо-
ванием внешних или внутренних фиксирующих
устройств или и того, и другого [4, 5]. Существуют
два принципиально различных подхода к реше-
нию проблемы восстановления повреждений
костной ткани: замена поврежденного участка
кости имплантатом (создание конструкции, за-
мещающей кость); создание условий для восста-
новления костной ткани в зоне повреждения с
помощью имплантата [6].

“Идеальным” имплантатом следует считать
тот, который с минимальной дополнительной
травмой мягких и костной тканей сохраняет не-
подвижность отломков и обеспечивает опороспо-
собность поврежденной конечности на всем пе-
риоде лечения. При этом, несмотря на разнооб-
разие материалов, применяемых для замещения
дефектов костей, вопросы правильного выбора
материала (природного или синтетического, по-
лимерного или металлического, резорбируемого
и нерезорбируемого) в зависимости от места, раз-
мера и формы дефекта, а также вопросы получе-
ния единой биомеханической системы кость–
имплантат остаются до конца не решенными [7].

1. КОСТНАЯ ТКАНЬ

Для понимая выбора того или иного материала
в качестве имплантата кратко рассмотрим состав
и структуру костной ткани.

Костная ткань является природным биокера-
мическим композитом на основе органической
матрицы, армированной неорганическим напол-
нителем – керамической фазой. Основными
функциями костной ткани являются обеспечение
структурной поддержки мягких тканей, защита
внутренних органов от травм и обеспечение дви-
жения [8].

Органический матрикс, составляющий при-
мерно 22% от всей массы кости, на 90–95% пред-
ставлен коллагеновыми волокнами, а остальная
часть – гомогенной желатинозной субстанцией,
названной основным веществом. Органическая
основа отвечает за гибкость кости, а направление
коллагеновых волокон по большей части совпа-
дает с направлением сил растяжения [9].

Неорганические минералы составляют 70%
всей массы кости, основными компонентами ко-
торых являются гидроксиапатит (НА) и аморф-
ный фосфат кальция [10, 11]. Каждый кристалл
HA представляет собой длинную плоскую пла-
стину размером около 40 нм в длину, 1–3 нм в вы-
соту и 10 нм в ширину. В неорганическом веще-
стве кости также есть ионы магния, натрия, ка-
лия, карбоната, но они не образуют собственных
кристаллических структур, а лишь связаны с кри-
сталлами HA [9].

Коллагеновое волокно в компактной кости со-
стоит из периодически повторяющихся участков,
каждый длиной около 64 нм, а кристаллы HA тес-
но с ними взаимодействуют. Эта тесная связь
препятствует расслоению костей и смещению во-
локон и кристаллов друг относительно друга, что
повышает прочность костей. Коллагеновые во-
локна обладают устойчивостью к растяжению, а
соли кальция придают им высокую устойчивость
к компрессии. Такая комбинация обеспечивает
костям чрезвычайную прочность как при ком-
прессии, так и при растяжении [9]. Механические
свойства костей представлены в табл. 1. Большой
диапазон значений связан с варьированием меха-
нических свойств в зависимости от расположе-
ния костей, условиями тестирования, возрастом,
полом [12–14]. Кроме того, кость содержит клет-
ки типа остеобластов и остеокластов, отвечаю-
щих за образование костей и резорбцию костей
соответственно [11].

2. МАТЕРИАЛЫ ДЛЯ ИМПЛАНТАЦИИ

Функционирование имплантатов протекает
при воздействии на их поверхность тканевой
жидкости, крови, лимфы и других компонентов,
присутствующих в организме. Данные жидкости
обладают свойствами электролитов [15], и проте-
кающие анодные процессы характеризуются
ионизацией материалов, диффузией ионов в
окружающую биосреду [5–7], вследствие чего из-
меняются состав и свойства поверхности им-
плантата, а также происходит нарушение нор-
мальных клеточных процессов в биоструктурах,
возникает опасность развития воспалительных
процессов и отторжения имплантата [16]. В связи

Таблица 1. Механические свойства кортикальной и губчатой кости [10, 11, 14]

Свойства
Кортикальная кость Губчатая кость

Модуль упругости, ГПа Прочность, МПа Модуль упругости, ГПа Прочность, МПа

Растяжение 7–28 90–190 0.4 7–20
Сжатие 14–38 130–295 0.01–1.5 1.5–38
Изгиб 5–23 35–280 0.05–0.34 1–9
Сдвиг 3.1–3.7 50–75
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с чем к современным материалам, используемым
для замещения костной ткани, предъявляют та-
кие требования, как инертность, отсутствие ток-
сичности как материала, так и продуктов его де-
струкции (если таковые процессы имеют место
быть) по отношению к окружающим живым тка-
ням, наличие удовлетворительной механической
прочности, стойкость к воздействию внутренней
среды организма и т.д. [17].

В качестве материалов для костных импланта-
тов могут применяться аллотрансплантаты, ме-
таллы и полимеры.

2.1. Аллотрансплантаты
С давних пор предпринимались попытки вос-

становить утраченную часть кости или хряща с
помощью аллотрансплантации [18, 19]. Основ-
ную часть таких биоматериалов получали из хря-
щевой и/или костной тканей человека и живот-
ных, а также компонентов кожи, сухожилий, моз-
говой оболочки. Однако эти материалы должны
быть подготовлены непосредственно перед
трансплантацией либо необходимо наличие бан-
ка для хранения такого материала, что доступно
только крупным специализированным медицин-
ским центрам. Помимо этого, наличие иммуно-
логического барьера и дефицита пластического
материала делают применение этой технологии
весьма ограниченной.

2.2. Металлы
С середины XX века основными материалами

для изготовления имплантатов стали металлы, в
том числе титан и его сплавы, до сих пор являю-
щиеся “золотым стандартом” в лечении перело-
мов из-за наличия наряду с хорошими прочност-
ными свойствами инертности по отношению к
тканям организма [20, 21]. Однако, несмотря на
широкое применение металлов в качестве мате-
риалов для имплантатов, большинство из них
имеет ряд значительных недостатков [22]: раздра-
жение мягких тканей при контакте с поверхно-
стью имплантата, инфекция в области импланта-
ции, миграция имплантата, выделение из метал-
лической конструкции токсических компонентов
(никель, хром), необходимость повторного хи-
рургического вмешательства для удаления им-
плантата. Многие исследования показали, что
полноценной регенерации костной ткани пре-
пятствует разница в модуле упругости между ко-
стью и металлом (табл. 2) [23–25].

Были предприняты попытки снижения жест-
кости имплантатов при использовании полиме-
ров [26], полимер-металлических систем [27] и
полимерных композиционных материалов, ар-
мированных, например, углеродными волокнами
[28], и на основе полиметилметакрилата и поли-

эфирсульфоном [29]. Некоторые недостатки бы-
ли устранены, но все же остается необходимость в
проведении повторной операции после восста-
новления кости. Для исключения этой необходи-
мости устройства могут быть изготовлены из био-
резорбируемых материалов, в том числе полиме-
ров, стекол, керамики и композитов на основе
этих классов материалов [30].

2.3. Полимеры

Преодолеть большинство недостатков метал-
лических имплантатов и предоставить принци-
пиально новые свойства позволяют имплантаты
на основе биорезорбируемых полимеров [20, 34].

Полимерные имплантаты по сравнению с ме-
таллическими обладают следующими преимуще-
ствами [20, 21, 35–37]:

– способностью полностью резорбироваться,
что дает возможность избежать повторных опера-
ций и дополнительного травмирования тканей;

– полной совместимостью с современными
диагностическими методами (рентген, компью-
терная томография, ЯМР);

– отсутствием явления “stress shielding”. Высо-
кий модуль упругости металла по сравнению с ко-
стью (Eкости = 6–20 и Eметалла = 100–200 ГПа) при-
водит к тому, что кость не подвергается воздей-
ствию механической нагрузки, вследствие этого
возникает так называемый эффект защиты от на-
грузок (stress shielding). Защищенная от нагрузки
кость регенерирует не полностью или может ре-
конструироваться в соответствии с законом
Вольфа, который гласит, что кость адаптируется к
подвергаемым нагрузкам, поэтому экранирован-
ная область больше подвержена повторному раз-
рушению при удалении имплантата.

Наибольшую популярность среди биорезор-
бируемых полимеров завоевали полиэфиры, т.е.
поли-α-гидроксикислоты и прежде всего сополи-
меры на основе лактида и гликолида [38, 39].
Большинство используемых в настоящее время
резорбируемых имплантатов для остеосинтеза
изготовлены именно из этих полимеров. Полиди-
оксанон и поликапролактон также исследуются в
качестве потенциальных материалов, но их меха-

Таблица 2. Механические свойства металлических
биоматериалов для ортопедии [31–33]

Материал Модуль 
упругости, ГПа

Прочность, 
МПа

Нержавеющая сталь 190–210 465–950
Виталиевые сплавы 210–230 600–1785
Титан и его сплавы 105–116 785–1021
Кортикальная кость 7–28 90–190
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нические свойства ограничивают их примене-
ние [40].

2.3.1. Полигликолид. Полигликолид или по-
лигликолевая кислота (PGA) – это термопластич-
ный полимер со степенью кристалличности 46–
50%, температурой плавления 220–225°C и тем-
пературой стеклования ~36°C [41]. Полимер об-
ладает наиболее высокой степенью кристаллич-
ности и модулем упругости из ряда поли-α-гид-
роксикислот, однако из-за его гидролитической
нестабильности он теряет свои механические
свойства в организме в течение нескольких не-
дель [42], что не всегда соответствует времени
полного восстановления поврежденной костной
ткани. Также быстрый гидролиз приводит к вы-
делению большого количества гликолевой кис-
лоты, понижающей кислотность в области им-
плантации, приводящей к локальному остеоли-
зу, неоднородной деградации полимера и
повреждению окружающих тканей [43]. Винты из
PGA показали срок полной деградации ~6 мес
[44]. Еще одним недостатком этого полимера яв-
ляется сложность его переработки из-за неболь-
шого интервала между температурами плавления
и деструкции [41].

2.3.2. Полилактид. Полилактид или полимо-
лочная кислота (PLA) – это гидрофобный поли-
мер с температурой плавления около 160–180°C и
температурой стеклования в диапазоне 50–60°С
[41]. Гидрофобность полимеру придают боковые
группы –CH3, благодаря которым он более устой-
чив к гидролизу, чем PGA (табл. 3). Существуют
две оптические формы: D-лактид и L-лактид [45].
PLA встречается в четырех различных формах:
поли-L-молочная кислота (PLLA), поли-D-мо-
лочная кислота (PDLA), поли-D, L-молочная
кислота (PDLLA) и мезо-полимолочная кислота
[45, 46].

Регулирование физических свойств и биораз-
лагаемости PLA может быть достигнуто путем ра-
цемизации D- и L-изомеров. В ортопедических
имплантатах широко используется PLLA, так как
этот материал сохраняет свою первоначальную
прочность дольше, чем PDLLA. С другой сторо-
ны, у PLLA более длительный период резорбции,
и, как оказалось, остаточные фрагменты этого
материала сохраняются в тканях до 5 лет после
имплантации [45].

В [47] исследовано влияние молекулярной
массы, диаметра образца и режима обработки от-
жигом на свойства отлитых под давлением штиф-
тов на основе PLLA. Начальная прочность на из-
гиб и сдвиг составляла 132 и 58.8 Мпа соответ-
ственно; после отжига прочность на изгиб
уменьшилась на 27% и прочность на сдвиг увели-
чилась на 12%. Автор заявил, что основным недо-
статком этих стержней была их хрупкость при изги-
бе, но не дал количественной оценки этого пара-

метра. После получения образцов PLLA-стержней
с разной молекулярной массой и низким содер-
жанием мономеров он оценил потерю прочности
образцов, имплантированных в дорсальную под-
кожную клетчатку крыс. PLLA с низкой молеку-
лярной массой 125 кДа обладал прочностью при
растяжении 28.2 МПа и модулем упругости
4.23 ГПа, которые снижались на 83 и 53% соот-
ветственно после восьми недель in vivo. PLLA с
высокой молекулярной массой 260 кДа имеет
следующие значения: предел прочности при рас-
тяжении 57.1 МПа и модуль упругости 5.1 ГПа,
которые снижались на 69 и 30% соответственно
после 12 нед в экспериментах in vivo.

2.3.3. Сополимеры лактида и гликолида. Сопо-
лимеры лактида и гликолида (PLGA) получают
ионной полимеризацией и сополимеризацией.
Сополимеры, содержащие PLLA и PGA, имеют
относительно низкую кристалличность, причем
физические характеристики являются промежу-
точными между характеристиками гомополиме-
ров PGA и PLLA. В зависимости от соотношения
полимеров сополимер PLGA сохраняет свою ме-
ханическую прочность в течение 6–8 нед, с пол-
ной резорбцией в течение 1.5–2 лет [48].

2.3.4. Поли-ε-капролактон. Поли-ε-капролак-
тон (PCL) – гидрофобный, частично-кристал-
лический полимер с температурой стеклования
~–60°C и температурой плавления 59–64°C; его
кристалличность уменьшается с увеличением мо-
лекулярной массы. Время резорбции PCL состав-
ляет 2–4 года (в зависимости от начальной моле-
кулярной массы и геометрических характеристик
имплантата) [39, 49, 50].

Хорошая растворимость PCL, его низкая тем-
пература плавления, хорошая совместимость с
другими полимерами, простота формования сти-
мулировали проведение исследований по изуче-
нию его применения в костной хирургии [39, 41,
49–53]. Но, как выяснилось, для замены металли-
ческих ортопедических имплантатов (пластин,
винтов, гвоздей и т.д.) полимер непригоден в свя-
зи с неудовлетворительными механическими
свойствами. Армирование PCL различными на-
полнителями также не показало удовлетвори-
тельных результатов. Так, авторы [54] провели
фиксацию остеотомии плечевой кости кролика с
помощью PCL, армированного стекловолокном.
Хотя PCL вызывал меньшее экранирование на-
пряжений, чем нержавеющая сталь, механиче-
ская прочность PCL была недостаточной.

Резорбция рассмотренных выше полиэфиров
происходит посредством гидролиза, который мо-
жет усиливаться ферментами in vivo. Случайный
гидролиз полимерных цепей приводит к сниже-
нию молекулярной массы и прочности полимера.
Полимерные имплантаты фрагментируются на
мелкие частицы, затем на олигомеры и мономе-
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ры, которые разлагаются до воды и углекислого
газа в результате естественных метаболических
процессов (молочная и гликолевая кислота
включаются в цикл трикарбоновых кислот [55]).
На гидролиз влияют химический состав, молеку-
лярная масса, степень кристалличности, гидро-
фильность, ориентация, геометрические разме-
ры, пористость полимера и место имплантации
(губчатая/кортикальная кость) [39, 40, 51].

Химическое строение рассмотренных поли-
эфиров представлено в табл. 3, а средние значе-
ния механических характеристик и времена пол-
ной резорбции – в табл. 4.

Идеальный полимерный материал для кост-
ных имплантатов должен отвечать следующим
требованиям [20, 40, 55, 60–62]:

– достаточная для фиксации костей прочность
полимеров и относительная стабильность их фи-
зико-механических параметров до завершения
процессов консолидации переломов;

– отсутствие токсичности, аллергических и
канцерогенных воздействий, а также биологиче-
ская инертность по отношению к окружающим
тканям как самих материалов, так и продуктов их
биорезорбции;

– простота в изготовлении имплантатов нуж-
ной формы, а также доступность исходных мате-
риалов;

– возможность проведения стерилизации с
минимальной потерей свойств;

– постепенная резорбция с передачей механи-
ческих нагрузок на вновь формирующуюся кость,

Таблица 3. Химическое строение биорезорбируемых полимеров

Название полимера Химическое строение

Полилактид

Полигликолид

Сополимер лактида и гликолида
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т.е. скорость деградации, близкая к скорости вос-
становления костной ткани;

– плотное прилегание поверхности импланта-
та к костной ткани во избежание миграции им-
плантата;

– наличие остеоиндуктивности, т.е. способно-
сти активно побуждать остеобласты к формиро-
ванию костного матрикса и мезенхимальные
клетки к дифференцировке в остеогенные клет-
ки, и остеокондуктивности, т.е. врастанию кле-
ток и сосудов в структуры имплантата благода-
ря топографии его поверхности, химии и осво-
бождению биологически активных продуктов
резорбции.

Материалы, удовлетворяющие перечислен-
ным требованиям, смогут гарантировать консо-
лидацию поврежденной кости в самые короткие
сроки. В связи с чем ведутся активные разработки
композиционных материалов на основе резорби-
руемых полимеров, наполненных различными по
виду, природе, свойствам наполнителями. Сов-
мещение двух материалов позволяет получать ма-
териалы с принципиально новыми свойствами,
регулируемыми различными способами.

2.3.5. Хитин и хитозан. Хитин – это природный
линейный аминосахарид (поли-N-ацетил-D-
глюкозо-2-амин), который совместно с мине-
ральными веществами, белками, меланинами об-
разует скелет и внутренние структуры ракообраз-
ных и насекомых. Он не растворяется в воде и в
органических растворителях, устойчив к дей-
ствию слабых кислот и оснований, но может быть
переведен в растворимую форму путем химиче-
ской модификации [63].

Самым распространенным производным хи-
тина является хитозан. Хитозан (CS) – катион-
ный полисахарид основного характера, который
получают путем деацетилирования хитина в ре-
зультате его обработки 30–50%-ным водным рас-
твором NaOH при температуре 110–140°С в тече-
ние 4–6 ч [64, 65].

Хитозан относится к группе природных поли-
меров, обладает высокой биологической актив-
ностью и совместимостью с тканями человека,
обладает антимикробным и противовоспалитель-

ным действием в отношении грамположительных
и грамотрицательных бактерий, грибов [66], не
загрязняет окружающую среду, поскольку полно-
стью разрушается ферментами микроорганиз-
мов. Природный полимер также относится к чет-
вертому классу токсичности, и при температурах
более 220°C начинается его термодеструкция [64].

3. КОМПОЗИТЫ
Композиционный материал или композит

(КМ) – сплошной продукт, состоящий из двух
или более материалов, отличных друг от друга по
форме и/или фазовому состоянию и/или химиче-
скому составу и/или свойствам, скрепленных,
как правило, физической связью и имеющих гра-
ницу раздела между матрицей и ее наполнителя-
ми [67].

Сочетание разнородных компонентов приво-
дит к созданию нового материала, свойства кото-
рого отличаются от свойств отдельных его состав-
ляющих и зависят от следующих параметров:

– свойства самого наполнителя (форма, раз-
мер, химическая природа, ориентация в матрице
и т.д.);

– свойства матрицы композита;
– взаимодействие компонентов на межфазной

границе матрица–наполнитель (увеличение адге-
зии между наполнителем и матрицей приводит к
повышению прочности композита [68]);

– способ переработки КМ.
Биокомпозиты – это те же композиционные

материалы, но удовлетворяющие всем требова-
ниям, предъявляемым к материалам медицинского
назначения в зависимости от места имплантации и
выполняемых функций. Они могут состоять из мат-
рицы и наполнителя на основе резорбируемых ма-
териалов (например, PCL/PLA/PGA–фосфатные
стеклянные волокна, PLA/PGA/PCL–гидрок-
сиаппатит и др. [69, 70]) либо из компонентов,
один из которых (обычно армирующий элемент)
биосовместим, но нерезорбируем (например,
PLA/PGA–биостекло, PLA–углеродное волокно
[71–73]), либо из компонентов, оба из которых
нерезорбируемы. По этим признакам биокомпо-

Таблица 4. Физико-механические характеристики и сроки резорбции рассасывающихся полимеров [30, 37, 39,
44, 49–51, 53, 56–59]

Материал Модуль
упругости, ГПа

Прочность при 
изгибе, МПа

Прочность при 
растяжении, МПа

Срок сохранения 
прочности, мес

Срок полной 
биорезорбции, мес

PGA 6–7 195–375 60–80 1 6–12
PLLA 3–6 109–145 50–80 3 24–72
PDLLA 1–3.5 95–130 20–60 1 12–16
PCL 0.2–0.4 16–29 20–30 Более 6 24–48
PLGA 1–3 65 40–55 1–12
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зиты делятся на полностью резорбируемые, ча-
стично резорбируемые и нерезорбируемые [14].
Помимо этого, КМ по виду наполнителя делятся
на армированные волокнами, армированные
дисперсными частицами и структурные. Компо-
зиты, армированные волокнами, в зависимости
от размера волокон бывают дисперсно-напол-
ненные и непрерывно-наполненные, а в зависи-
мости от ориентации волокна – изотропные и
анизотропные (рис. 1).

3.1. Композиты, армированные дисперсными 
частицами

В композитах, армированных дисперсными
частицами, наполнитель в виде порошка, гранул
и т.д. равномерно распределен в полимерной мат-
рице. Простота переработки является основным
преимуществом использования подобных напол-
нителей. Физико-механические характеристики
получаемых на их основе композитов зависят от
природы частиц, границы раздела между напол-
нителем и матрицей, размера частиц и их массо-
вой доли. Например, известно, что модуль упру-
гости полимеров может быть повышен путем
включения жестких частиц, таких как керамика,
стекло и металлы [64], в то время как силы адге-
зии между компонентами обеспечивают эффек-
тивную передачу напряжения от матрицы к ча-
стицам. Размер наполнителей также оказывает
влияние на механические свойства композита:
частицы меньшего размера обеспечивают боль-
шую прочность связи с матрицей благодаря уве-
личению межфазной поверхности [68, 74].

Одними из самых распространенных дисперс-
ных наполнителей для биокомпозитов являются
биокерамика и биостекла [68, 75, 76]. Биокерами-

ка и биостекла бывают биоинертные, биоактив-
ные и биоразлагаемые. Биоинертный материал
стабилен в физиологической среде; материал,
способный стимулировать определенную биоло-
гическую активность, например ремоделирова-
ние кости, относится к биологически активному
[68, 74, 77, 78]; наконец, биоразлагаемые керами-
ки способны поддаваться влиянию метаболизма
клеток организма и распадаться на ионы кальция
и фосфора, которые в дальнейшем входят в струк-
туру регенерирующей костной ткани или выво-
дятся из организма [77–79].

Гидроксиапатит – это керамический биома-
териал, имитирующий минеральный состав ко-
стей у позвоночных, с химической формулой
[Ca10(P04)6(ОН)2]. Скорость деградации HA явля-
ется самой низкой по сравнению с другими вида-
ми фосфата кальция [59], при этом он проявляет
хорошую биоактивность, биосовместимость и
остеокондуктивность как в условиях in vitro, так и
in vivo. Он способствует образованию биологиче-
ски активного слоя гидроксикарбонат-апатита на
поверхности частиц при имплантации в орга-
низм, имеющего структурный и химический со-
став, эквивалентный минеральной фазе есте-
ственной кости. Однако, несмотря на все преиму-
щества, хрупкая природа HA ограничивает его
использование как самостоятельного материала,
именно поэтому HA используют в виде наполни-
теля в сочетании с резорбируемыми полимерами
для получения биокомпозитов для костной пла-
стики. Частицы HA в первую очередь улучшают
механические свойства полимера, а также такие
характеристики имплантатов, как остеоиндук-
тивность, остеокондуктивность и постепенная
резорбция с передачей нагрузки на формирующу-
юся кость [80].

Рис. 1. Классификация композитов по виду наполнителя [32].
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Помимо HA, для костной пластики представ-
ляет интерес другой фосфат кальция – трикаль-
циевый фосфат (TCP) с химической формулой
Ca3(PO4)2, который также используется в основ-
ном в виде порошка. Подобно НА он обладает
превосходной способностью взаимодействовать с
костью и сходством с минеральным компонентом
кости [81]. Материалы на основе TCP обладают
большей скоростью резорбции, а TCP применя-
ется как отдельно, так и в двухфазных материалах
НА/TCP, что позволяет контролировать скорость
резорбции полимерных композитов на их основе
[82]. Так, при исследовании композитов на осно-
ве PGA и TCP/HA в соотношении 80/20 и 20/80,
имплантированных в область костного дефекта
дистального метафиза и диафиза бедренной ко-
сти кроликов, выявлена большая скорость биоде-
градации образцов TCP/HA 80/20, а при использо-
вании TCP/HA 20/80 – большая площадь костной
ткани вокруг имплантированных композитов. При
введении в состав полимера только НА значи-
тельные по размерам фрагменты нерезорбирован-
ного материала обнаружены в области импланта-
ции через три месяца, что подтверждает замедлен-
ные темпы резорбции данной биокерамики, а
введение в PGA только TCP способствовало его
быстрой биодеградации, не соответствующей
темпам формирования костной ткани. В целом
все образцы проявляют выраженную остеоиндук-
тивность [83].

Фосфаты кальция обладают гидрофильной
природой, что сказывается на их агрегации в гид-
рофобной полиэфирной матрице. Для повыше-
ния адгезии между гидрофильным наполнителем
и гидрофобным полимером предложено [84] ре-
гулировать количество структурной и поверх-
ностной воды в наполнителе и их размер. С этой
целью был получен нано-НА со средним разме-
ром частиц 8 нм и удельной поверхностью
260 м2/г, а в качестве матрицы выбран полимер из
ряда поли-α-гидроксикислот. Перед переработ-
кой компонентов в композит частицы нано-НА
подвергали отжигу при температурах 100, 600, 800
и 1200°С для удаления структурной и поверхност-
ной воды. Результаты термического анализа по-
казали, что при 200°С выделяется 5.8 мас. % воды,
при 600°С – 1.5 мас. % с увеличением среднего
размера частиц до 28 нм и уменьшением удельной
площади поверхности до 72 м2/г. Дальнейшее
увеличение температуры отжига выше 600°С при-
вело к потере 0.3–0.5 мас. % с образованием боль-
ших спеченных частиц с небольшой удельной
площадью поверхности; при обработке при тем-
пературе 1200°С размер частиц составлял более
1 мм. Таким образом, при температурах ниже
600°C содержание структурной воды в наноча-
стицах было слишком высоким для обеспечения
хорошей адгезии к полимеру, а при температурах
выше 600°С наблюдалось образование крупных

агрегатов, препятствующих образованию нано-
фазной дисперсии в полимерной матрице, что от-
разилось и на механических свойствах компози-
тов, изученных после их получения путем прессо-
вания при давлении 65 МПа и температуре 165°C
в течение 15 мин после предварительного прове-
дения криомиллинга смеси нано-НА и полимера
в жидком азоте (точка кипения 77.4 К). Криомил-
линг – это процесс измельчения, при котором ис-
пользуемая жидкость поддерживается при крио-
генных температурах (ниже 120 К) и обычно
взаимодействует с измельченным порошком.
Прочность композита при сжатии оказалась
сильно зависящей от температуры отжига напол-
нителя перед криомиллингом. Так, для НА, ото-
жженного при температуре 200°C, прочность при
сжатии композита составляла 30 МПа, а при
600°C – 110 МПа с модулем Юнга 6 ГПа. При тем-
пературе отжига выше 800°C прочность при сжа-
тии композита снизилась до 30 МПа.

Агрегацию частиц, влияющую на механиче-
скую прочность композита, можно предотвра-
тить выбором оптимальной степени наполнения.
По данным исследования [85] получение компо-
зитов со степенью наполнения более 20 мас. % яв-
ляется крайне затруднительным из-за образова-
ния крупных агломератов. По мере увеличения
степени наполнения полилактида TCP наблюда-
ется уменьшение прочности на разрыв с одновре-
менным увеличением размера частиц до 40 мкм.
При этом максимальное значение достигается
при 5 мас. % TCP, модуль упругости которого со-
ставляет 71 МПа (размер частиц 0.5 мкм) по срав-
нению с 20 мас. % TCP (51 МПа). При увеличении
размера частиц образование магистральных тре-
щин в материале становится менее затруднитель-
ным, поэтому прочность композита падает.
Но несмотря на понижение прочности на разрыв,
при увеличении степени наполнения модуль
упругости композиционного материала повыша-
ется до 2 ГПа при содержании TCP 20.0 мас. % по
сравнению с модулем упругости 1.5 ГПа, соответ-
ствующему ненаполненному полилактиду.

Помимо использования в качестве матрицы
полимеров на основе поли-α-гидроксикислот,
актуально использование природных резорбиру-
емых полимеров, таких как хитозан, желатин,
коллаген.

Композиты на основе хитозана, армирован-
ные частицами HA, могут быть получены метода-
ми in situ-полимеризации [86], осаждения [87, 88],
электроспиннинга [89–91], литья и испарения
растворителя [92], лиофилизации [93, 94], элек-
трохимического осаждения [95], электрофорети-
ческого осаждения [96], мокрого формования
[97] и т.д. Такие композиты обладают хорошей
остеокондуктивностью и механической прочно-
стью, на которую оказывают влияние взаимо-
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действие между хитозаном и НА с образовани-
ем координационной связи, молекулярная мас-
са полимера, а также содержание влаги в
композите [98].

Так, в [88] были получены композиты методом
осаждения. Для этого порошок CS растворяли в
2%-ном водном растворе уксусной кислоты и пе-
ремешивали в течение 5 ч до получения гомоген-
ного 3%-ного раствора CS. Затем к раствору CS
добавляли такое количество H3PO4, чтобы в итоге
получить композит CS–НА с соотношением ком-
понентов 0/100, 20/80, 30/70, 40/60, 50/50, 60/40,
70/30. Полученную смесь при интенсивном пере-
мешивании медленно совмещали с 4%-ным эта-
ноловым раствором Ca(OH)2 с поддержкой pH на
уровне 10 добавлением раствора NaOH. Осадок,
образовавшийся в результате 24-часовой выдерж-
ки ранее полученного раствора, отфильтровы-
вали, промывали деионизированной водой и
сушили в вакууме при температуре выше 80°С.
Для получения пористых каркасов к готовому
композитному порошку добавляли лимонную
кислоту до образования пасты, из которой фор-
мовали каркасы необходимых размеров. Иссле-
дования структуры композитов показали, что
синтезированный НА представляет собой кри-
сталлические образования, равномерно рас-
пределенные в матрице. При взаимодействии
–NH2-группы, первичной и вторичной группы
–ОН хитозана и Ca2+ гидроксиапатита формиру-
ется координационная связь между ними, что
влияет на механические свойства композитов.
При сравнении механических свойств компози-
тов HA–CS c различной степенью наполнения
выявили, что максимальная прочность при сжа-
тии наблюдается при соотношении CS/HA 30:70
и составляет 119.86 МПа.

Отсутствие цитотоксичности CS–HA-компо-
зитов, а также их способность стимулировать
пролиферацию клеток остеобластов, изученная с
использованием клеток MC3T3-E1 и L929, дока-
зана в [99–101].

В [102] получен композит на основе CS и HA
для внутренней фиксации перелома костей мето-
дом in situ-гибридизации, который решает про-
блему агрегации наноразмерных частиц в поли-
мерной матрице. Композит получали следующим
путем: к 100 мл 2%-ного водного раствора уксус-
ной кислоты добавляли Ca(NO3)2 ⋅ 4H2O в коли-
честве 0.625–1.25 г и KH2PO4 в количестве 0.215–
0.43 г с последующим перемешиванием до полно-
го растворения солей в кислоте. После этого при
активном перемешивании к полученному раство-
ру добавляли 5 г порошка CS со степенью деаце-
тилирования 91% и перемешивали при комнат-
ной температуре до получения гомогенного рас-
твора полимера, который выдерживали в течение
6 ч для удаления пузырьков воздуха. После из рас-

твора формировали стержень диаметром 4.5 мм и
длиной 80 мм: раствор CS заливали в цилиндри-
ческую стеклянную форму, которую опускали в
5%-ный водный раствор NaOH на 2 ч для осажде-
ния (рис. 2а). По истечении заданного времени
форму с полимером перемещали в свежий рас-
твор NaOH той же концентрации на 8 ч, в резуль-
тате образовался стержень в виде геля, который
промывали в дистиллированной водe до ней-
тральной рН и удаляли стеклянную форму. Полу-
ченный стержень на основе композита CS–НА
сушили при температуре 60°C в течение 24 ч для
удаления влаги и формирования жесткой струк-
туры (рис. 2б).

Результаты показали, что наночастицы HA хо-
рошо диспергированы в матрице CS, а структура
композита упорядочена. Прочность на изгиб и
модуль упругости композита составили 86 МПа и
3.4 ГПа соответственно, что в 2 или 3 раза выше,
чем у ПММА и костного цемента. Прочность на
изгиб и модуль упругости CS–HA-композитов с
содержанием наполнителя 5 мас. % выше, чем у
стержня из чистого CS, кроме того, добавление
HA также снижает коэффициент водопоглоще-
ния CS [102].

В связи с тем, что кость примерно на 22% со-
стоит из коллагеновых волокон и на 70% из неор-
ганического компонента, преимущественно со-
стоящего из HA [9], создание биокомпозита на
основе коллагена (Col)–HA для костной пласти-
ки представляется весьма обоснованным. Суще-
ствует 28 основных белков, которые называются
коллагенами, они в свою очередь разделены на
шесть основных групп. В костной ткани встреча-
ется в основном коллаген I типа [103], обладаю-
щий хорошей биосовместимостью и благоприят-
но взаимодействующий с клетками и другими ор-

Рис. 2. Фотографии цилиндрического стержня-ком-
позита на основе хитозана и гидроксиапатита: влаж-
ного гелевого стержня (а) и сухого стержня (б) [102].

(a)

(б)
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ганическими макромолекулами в организме
[104]. Добавление в коллагеновые пористые мат-
рицы наночастиц HA увеличивает их механиче-
скую прочность в связи образованием межмоле-
кулярных Н-связей между коллагеном и HA.
Композиты Col–HA демонстрируют повышен-
ную цитосовместимость, подтвержденную иссле-
дованиями in vitro, а именно: прикрепление и
пролиферацию клеток остеосаркомы MG63,
MC3T3, остеобластов и фибробластов L-929
[105–107].

Наличие частиц биокерамики в составе ком-
позита влияет на пористость матриц для костной
инженерии. При получении матриц методом
3D-печати из “чернил” на основе композицион-
ного гидрогеля с составом 2% альгината, 10% вод-
ного раствора желатина с 10–30 мас. % гранули-
рованного (100–200 мкм) TCP установлено, что
общая пористость образцов снижалась с увеличе-
нием доли фосфата кальция в композите, состав-
ляя 81.98 и 63.92% для 10 и 30 мас. % TCP соответ-
ственно. При сравнительном исследовании меха-
нических свойств конструкций установлено, что
прочность при сжатии монотонно возрастала, а
прочность на растяжение снижалась с увеличени-
ем доли гранул TCP в композитах [108]. При им-
плантации трехмерных конструкций состава аль-
гинат–TCP в дефект большой берцовой кости
крыс на ранних (2 нед) сроках выявлена достаточ-
но тонкая (до 8–10 слоев клеток) фиброзная кап-
сула, прорастающая кровеносными сосудами.
С первых недель после имплантации отмечен ак-
тивный процесс заполнения пространств между
гранулами TCP и фрагментами альгината рыхлой
волокнистой соединительной тканью. Через 8–
12 нед отмечалось появление в новообразованной
соединительной ткани гигантских клеток ино-
родных тел в сочетании с уменьшением размеров
гранул TCP, что указывало на начало процесса
биорезорбции образцов. Добавление в состав
композита желатина ускоряло процесс его биоре-
зорбции и замещения имплантата соединитель-
ной тканью, что было заметно уже на ранних
сроках наблюдения и четко вырисовывалось к
12-й неделе [108].

Таким образом, дисперсные наполнители уве-
личивают время резорбции рассасывающихся по-
лимеров, проявляют хорошую биоактивность,
биосовместимость и остеокондуктивность, повы-
шают механические свойства полимера.

3.2. Композиты на основе
волокнистых наполнителей

Волокнистые наполнители могут входить в со-
став композита как в виде непрерывных волокон,
так и в виде дисперсных (коротких) волокон, в
связи с чем материалы на их основе обладают ши-
роким спектром механических и биологических

свойств и могут соответствовать свойствам и
структуре натуральной кости [109]. Например,
подобие анизотропной природе кости (продоль-
ные механические свойства кости больше, чем в
поперечном направлении) может быть достигну-
то путем армирования матрицы непрерывными
однонаправленными волокнами или волокнами
на основе кальций фосфатов [109–111]. В [112–
114] были разработаны биорезорбируемые ком-
позиты на основе PLLA и PDLLA, армированные
биорезорбируемыми волокнами на основе мета-
фосфата кальция (CMP). Волокнистые компози-
ты PDLLA–CMP продемонстрировали модуль
упругости при изгибе 6.4–12.8 ГПа и прочность
при изгибе 83 МПа, однако в связи с быстрой ско-
ростью резорбции использование подобных ма-
териалов на практике ограничено.

На физико-механические свойства армиро-
ванных волокнами композитов влияет отноше-
ние длины к диаметру наполнителей [115]: меха-
нические свойства увеличиваются с увеличением
соотношения, следовательно, армирующая эф-
фективность волокон значительно выше, чем у
частиц. Так, в [72] получены костные пластинки
PLLA, усиленные рублеными и непрерывными
углеродными волокнами, с их содержанием в по-
лимере 56 об.%. Результаты показали, что более
высокие механические характеристики (проч-
ность и модуль упругости) присущи композитам,
усиленным непрерывными волокнами.

В костной хирургии известны примеры ис-
пользования различных типов волокон, таких как
углерод [37, 71, 116], биостекло [73, 74, 117, 118],
волокна на основе фосфатного стекла [69, 70,
119–121] и рассасывающихся полимеров [122, 123].

В [124] разработаны пластины на основе
PLLA, армированными тканью на основе PGA.
Подобное армирование увеличило модуль изгиба
с 4 до 6 ГПа и ударопрочность в 2–7 раз. При им-
плантировании в неостеотомизированную голень
овцы пластины на основе PLLA не выдержали
приложенной нагрузки уже через месяц, в то вре-
мя как армированные пластины сохраняли свою
целостность в течение 7 мес, но имели небольшие
трещины в местах крепления металлическими
винтами. Подобный композит не подходит для
фиксации остеотомий трубчатых костей из-за не-
достаточной прочности.

При формовании таких композитов необходи-
мо подбирать материал матрицы и волокон таким
образом, чтобы температура плавления послед-
них была выше температуры переработки поли-
мера. Так, известна попытка получения методом
компрессионного формования композитов на ос-
нове аморфного PLDLLA 70:30, армированного
волокнами PGA, PLLА, PDLA [125]. Температура
плавления PGA (220–225°C) выше температуры
переработки композита на 20°C, поэтому компо-
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зит PLDLLA–PGA удалось получить, чего не ска-
зать о PLDLLA–PLLА-композитах, у которых
термостабильность наполнителя оказалась зна-
чительно ниже. Для устранения этого недостатка
наполнители можно получать в виде гибридной
пряжи (совмещение волокон на основе перечис-
ленных выше полимеров с волокнами на основе
материала матрицы). Так, в исследованиях [125–
127] волокна PLDLLA 70:30, сформованные из
расплава и вытянутые в требуемое количество
раз, смешаны с волокнами на основе PLLA и
PDLA (или получена ткань на их основе) и совме-
щены с матрицей (PLDLLA 70:30) с получением
ориентированного композита в виде штифта. Со-
отношение волокно/матрица составляло от 45:55
до 60:40. Известно, что прочность на изгиб оста-
ется стабильной до 8 нед после имплатации in vi-
vo, после чего наблюдается резкое снижение это-
го значения, начиная с сохранения менее 50% от
первоначальных значений на 12-й неделе. Иссле-
дования реакции организма и образования кост-
ной ткани в зоне имплантации такого композита
выявили следующее: через месяц вокруг штифтов
наблюдается образование фиброзной и рыхлой
соединительной ткани; через 6 мес обнаружены
участки новообразованной и зрелой кости, во-
локнистая соединительная ткань с несколькими
макрофагами и гигантскими клетками с сохране-
нием примерно 70% имплантата (макрофаги на-
чали фагоцитоз олигомеров и/или низкомолеку-
лярных частиц имплантата), почти весь матрикс
был заменен фиброзной гиперклеточной соеди-
нительной тканью; через 12 мес выявлено нали-
чие участков зрелой кости, большое количество
макрофагов и гигантских клеток вокруг частицы
в процессе фагоцитоза и почти 90% полимерной
матрицы рассосалось с высвобождением воло-
кон.

Еще один пример приведен авторами [128], ко-
торые получили композит в виде гибридной тка-
ни на основе PLLA- и CS-волокон. Для этого
предварительно получали волокна на основе
PLLA сухо-мокрым способом формования, а
волокна на основе CS – мокрым способом.
PLLA-волокна получали следующим образом:
гранулы PLLA сначала растворяли в хлороформе,
а затем формовали волокна продавливанием рас-
твора PLLA через фильеру с отверстием диамет-
ром 0.5 мм и длиной 7 мм, после чего, пройдя че-
рез воздушный зазор, составлявший 5 см, волок-
на попадали в спиртовую осадительную ванну с
температурой 40–60°C, а вытяжку осуществляли
в ванне с силиконовым маслом при 135°С. CS-во-
локна получали следующим образом: CS с моле-
кулярной массой 4.5⋅105 г/моль и степенью деаце-
тилирования 80% растворяли в уксусной кислоте
при комнатной температуре, затем раствор про-
давливали через фильеру с количеством отвер-
стий 500 в осадительную ванну, нагретую до 30°С

и состоящую из 10%-ного раствора гидроксида
натрия. Затем волокна промывали водой при
40°С и сушили при комнатной температуре.
Из сформованных волокон получали ткань, кото-
рая была стерилизована оксидом этилена. При
изучении изменения механических свойств при
резорбции тканей PLLA–CS in vitro было обнару-
жено, что их начальная прочность больше, чем у
ткани только из PLLA-волокон. Однако после
6 мес наблюдалась противоположная картина:
прочность ткани PLLA–CS сохранилась на 35%, в
то время как прочность PLLA-тканей сохрани-
лась на 50%. Также при изучении морфологии
клеток на ранних стадиях культивирования на-
блюдалась хорошая адгезия между остеобластами
и PLLA–СS-тканью, что свидетельствует о био-
совместимости и возможности ее применения в
качестве носителя остеобластов для восстановле-
ния поврежденной костной ткани.

Хитозановые волокна могут вводиться в состав
полимера для улучшения механических свойств,
увеличения пористости и биологической актив-
ности каркасов для костной инженерии. Так, в
[129] получены композиты PLLA–HA–CaSiO3,
армированные рублеными CS-волокнами: PLLA
(8 мас. %) растворяли в диоксане, предварительно
разведенном дистиллированной водой в соотно-
шении 10:1. К полученному раствору при переме-
шивании добавляли HA, CaSiO3 и CS-волокна,
после чего суспензию выдерживали при –40°C в
течение 48 ч и при 8°C в течение 2 ч с последую-
щей сублимационной сушкой в течение 48 ч. При
изучении полученных композитов с помощью
сканирующего электронного микроскопа выяв-
лено образование CS-волокнами сети взаимосвя-
занных неориентированных волокон в структуре
композита (по типу нетканого материала) с фор-
мированием в стенках макропор размером 50–
250 мкм и многочисленных микропор размером
менее 5 мкм. Прочность при сжатии и пористость
каркасов, армированных CS-волокнами, увели-
чилась до 6.8 МПа и 72.8% по сравнению с карка-
сами без волокон, которым соответствуют значе-
ния 5 МПа и 64.8% соответственно. Также выявле-
но, что наличие CaSiO3 и CS-волокон увеличивало
значение кислотности среды, объясняемое тем,
что хитозан и присутствии большего количества
щелочных ионов нейтрализует молекулы кисло-
ты, образующиеся в результате деградации PLLA,
что позволяет избежать воспалительных процес-
сов и стимулирует образование гидроксикарбо-
нат-апатита, способствующего восстановлению
костной ткани.

Несмотря на то что PLA известен своей био-
совместимостью, на поздних стадиях резорбции
PLA наблюдаются воспалительные реакции in vivo,
связанные с увеличением содержания продуктов
резорбции [130]. Добавление HA, TCP или фос-
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фатного стекла (PG) к PLLA улучшает биосовме-
стимость полимера за счет выделения ионов Ca, P
в процессе резорбции и буферизации кислотных
продуктов разложения PLA [131].

В отличие от HA и TCP фосфатное стекло лег-
ко перерабатывается в волокна (PGF), армирова-
ние матрицы которыми улучшает как биосовме-
стимость, так и механические свойства компози-
та [69, 70, 120]. Существуют три основных оксида,
входящих в состав стекол: SiO2, B2O3 и P2O5.
В фосфатных стеклах основным оксидом являет-
ся пентоксид фосфора, а основной структурной
единицей – тетраэдрический фосфат-анион
( ) [132].

Фосфатные стекла обладают сочетанием сле-
дующих характеристик [60, 120, 133]:

– они полностью резорбируемы в среде орга-
низма;

– их химический состав близок к составу ми-
неральной фазы кости;

– биосовместимы и биологически активны;
– могут быть переработаны в волокна с удо-

влетворительными механическими свойствами
(модуль упругости при растяжении ~74 ГПа и
прочность при растяжении ~400 МПа [134]);

– легко контролировать скорости резорбции,
изменив их состав: с увеличением содержания ок-
сида фосфора увеличивается и скорость резорб-
ции. Например, стекло P40 с содержанием
40P2О5–24MgO–16CaO–16Na2О–4Fe2О3 мол. %
рассасывается медленнее стекла P50 с содержа-
нием 50P2О5–40CaO–5 Na2О–5Fe2О3 мол. %.

Так, авторы [135] исследовали реакцию клеток
костного мозга человека на фосфатное стекло с
составом 45P2О5–3SiO2–26CaO–7MgO–15Na2О–
4K2О мол. %. Стекло показало хорошую адгезию
и дифференцировку клеток, что по данным неко-
торых исследователей связано с наличием доста-
точного количества CaO [136]. На поверхности
стекла был образован слой гидроксикарбонат-
апатита, что свидетельствует о его биологической
активности. Отрицательно на пролиферацию
клеток влияет увеличение в составе стекла Na2О
(ухудшает резорбцию стекол), поэтому можно
утверждать, что скорость резорбции стекла прямо
пропорциональна биологической активности
[119, 131].

Известны попытки получения пластин на ос-
нове PLA и PGF с различными содержаниями во-
локон, их ориентации и размера. В целом сред-
ние значения прочности и модуля упругости при
изгибе однонаправленных композитов с объем-
ной долей волокна от 30 до 55% составляли 115 и
170 МПа (прочности), 16 и 15 ГПa (модуля упру-
гости) соответственно [119, 120]. Кроме того, с
увеличением механических свойств увеличивает-

−3
4PO

ся биологическая активность этих композитов.
При культивировании мезенхимальных стро-
мальных клеток человека на поверхности
PLLA–PGF-композитов с постоянным контро-
лем метаболической активности, выработки ще-
лочной фосфатазы и минерализации в течение
трех недель выявлено, что PGF не оказывает су-
щественного влияния на пролиферацию или
дифференцировку клеток, но проявляет остеоин-
дуктивные свойства, способствуя минерализации
клеток на поверхности материала. Таким обра-
зом, PLLA–PGF-композит обладает хорошими
механическими свойствами и является биологи-
чески активным, что делает его перспективным
материалом для разработки на его основе кост-
ных имплантатов [137].

С помощью PGF удалось улучшить механиче-
ские характеристики такого полимера, как PCL,
который обладает низкими механическими пока-
зателями, однако армирование PGF сделало PCL
перспективным полимером в черепно-лицевой
хирургии [69, 138].

3.3. Структурные композиты
К структурным композитам относятся поли-

меры с так называемой самоусиленной или само-
укрепленной (SR) (“self-reinforced”) структурой.
Сама технология SR заключается в трансформи-
ровании надмолекулярной структуры полимеров
в ориентированные полимерные цепи, которые в
случае частично кристаллических полимеров об-
разовывают такие морфологические структуры,
как микрофибриллы, макрофибриллы, кристал-
лы шиш-кебаба и т.д. [126, 139]. Самоусиление
проводится при температурах выше температуры
стеклования и ниже температуры плавления.
Особенностью элементов армирования полимер-
ных SR-композитов является высокая степень
молекулярной ориентации, которая делает эле-
менты жесткими и прочными в направлении их
длинной оси, что также придает высокую проч-
ность и модуль упругости макроско-композиту в
направлении ориентации. Прочность и модуль
упругости композита SR зависят от молекуляр-
ной массы полимера и степени вытяжки [140].
Разработка биодеградируемых SR-имплантатов
началась с использования полимеров на основе
PLA и PGA, которые после трансформации над-
молекулярной структуры сохраняют прочность
на изгиб (в частности, SR–PLLA примерно до
245 МПа) в течение 12 нед без наличия воспали-
тельной реакции даже через 27 мес после опера-
ции, что изучено с участием пациентов с перело-
мами небольших фрагментов или остеотомиями
[139, 141].

Положительные результаты наблюдались и
при ориентации неупорядоченной надмолеку-
лярной структуры в фибриллярную для штифта
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на основе PLDLLA 70:30, обладающего прочно-
стью и модулем упругости на изгиб 90–124 МПа и
3.6–3.9 ГПа в неориентированном состоянии, т.е.
ниже тех же параметров кортикальной кости
(прочность 140–200 МПа и модуль упругости 3–
30 ГПа [10, 11, 14]). Штифты подвергали ориента-
ции 3 (SR-3), 5 (SR-5) и 7 (SR-7) раз при темпера-
туре 58°С и скорости вытяжки 25 мм/мин. Конеч-
ный диаметр стержней составлял 4.5 мм. Очевид-
но, что с увеличением степени вытяжки
увеличиваются механические свойства: после
ориентации SR-3, SR-5, SR-7 прочность при из-
гибе составляла 129.7 ± 3.9, 143.9 ± 2.6 и 164.1 ±
± 1.9 МПа с увеличением модуля упругости при-
мерно на 13, 21 и 31% соответственно. При этом
хрупкое разрушение (раскол на несколько ча-
стей), характерное для невытянутых полимеров,
сменялось разрушением вязкого характера (без
фрагментации) [142].

При исследовании биосовместимости SR–PLLA
с молекулярной массой 45–65 кДа и кристаллич-
ностью 50% многочисленные исследования про-
демонстрировали клинически выраженную отри-
цательную реакцию тканей на полимер в 0.2%
случаев [43]. Эти незначительные осложнения
появлялись через 3–5 лет после имплантации, что
предположительно соответствует резорбции кри-
сталличных участков PLLA-имплантата [143].
Эти предположения подтверждаются результата-
ми исследований [144, 145], в которых описано
опухание места имплантации через 3–5 лет при
использовании имплантатов с высокой молеку-
лярной массой (до 106 кДа), что, очевидно, за-
ключается в том, что SR–PLLA распадается на
частицы с высокой степенью кристалличности,
при поглощении которых макрофагами происхо-
дит высвобождение химических медиаторов, от-
ветственных за воспаление, поэтому иногда на-
блюдается поздняя клинически выраженная ре-
акция на инородное тело [145].

Следовательно, костные имплантаты на осно-
ве SR-полимеров обладают механическими свой-
ствами, близкими к механическим свойствам ко-
сти, и лишь изредка вызывают отрицательную ре-
акцию со стороны организма, что делает их
безопасной и эффективной альтернативой метал-
лическим имплантатам.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
В костной пластике использование импланта-

тов на основе биорезорбируемых полимеров,
биокерамики, биостекол и т.д. для замены метал-
лических конструкций ограниченно в связи с не-
выполнением ряда требований, основным из ко-
торых являются их низкие механические характе-
ристики. Но с другой стороны, использование
этих материалов в костной пластике является
весьма перспективным из-за отсутствия необхо-

димости проведения повторного хирургического
вмешательства с целью удаления имплантата, вы-
полнившего свои функции. Для решения данной
проблемы в настоящее время активно разрабаты-
ваются композиционные материалы на основе
этих же материалов, основным преимуществом
которых является приобретение принципиально
новых или улучшение имеющихся свойств путем
совмещения нескольких компонентов.

В обзоре рассмотрены биорезорбируемые
композиты с различными видами наполнителей,
каждый из которых имеет свои достоинства и не-
достатки. Одним из основных вопросов при вы-
боре того или иного вида композита являются
скорость его биорезорбции и потери механиче-
ских свойств. Некоторые биорезорбируемые
композиты не сохраняют свои механические
свойства до полной консолидации перелома, зна-
чительно различающейся в зависимости от тяже-
сти травмы, возраста и индивидуальных особен-
ностей организма. Также немаловажен вопрос
образования продуктов реакции биорезорбции
композитов, которые в значительных количе-
ствах могут накапливаться в тканях организма и
негативно влиять на клеточные процессы. В силу
химической инертности и устойчивости металли-
ческие сплавы лишены подобных недостатков.

В ближайшем будущем биорезорбируемые
композитные имплантаты заменят традицион-
ные металлические устройства. Преимущества
биорезорбируемых полимерных композицион-
ных материалов дополняются остеогенным по-
тенциалом, который может усиливаться физио-
логически активными компонентами, ускоряю-
щими или облегчающими заживление, а
устранение указанных выше недостатков стиму-
лирует проведение новых исследований с целью
поиска новых материалов, а также открывает путь
для будущих исследований в области биотехноло-
гии, где технология получения материалов объ-
единена с медициной для создания синтетиче-
ских устройств, преобразующих или заменяющих
живые функциональные ткани или органы.

Работа выполнена при поддержке Российско-
го научного фонда (грант № 19-73-30003).
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