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Заключение

ВВЕДЕНИЕ
Применение имплантатов является эффектив-

ным и наиболее распространенным инструмен-
том для лечения повреждений костной ткани, вы-
званных травмой, мышечно-скелетными рас-
стройствами, различными патологиями или
хирургическим вмешательством. Для скрепления
отломков костей при лечении переломов в основ-
ном используют фиксаторы на основе металлов
(стали и сплавов титана), а для восстановления
костных дефектов – скаффолды из различных
материалов синтетического и природного проис-
хождения. Однако используемые материалы не
лишены ряда существенных недостатков. Основ-
ной недостаток металлических имплантатов –
необходимость повторного хирургического вме-

шательства для их удаления, которое нужно для
предотвращения долгосрочных осложнений, та-
ких как боль, местное раздражение и деградация
кости, вызванная эффектом “stress-shielding” [1].
Это явление заключается в адаптивном ремоде-
лировании костной ткани, возникающем из-за
разницы модулей упругости металла и нативной
костной ткани, вследствие чего кость перестает
нести механическую нагрузку и ее плотность
уменьшается согласно закону Вольфа. Помимо
этого, наличие металлического имплантата при-
водит к проблеме визуализации мягких тканей с
помощью магнитно-резонансной томографии.

Возможное решение данной проблемы заклю-
чается в использовании биологических имплан-
татов, которыми являются алло- и аутографты.
Аллографты – это термически обработанная
ткань донора, а аутографты – ткань самого паци-
ента. Применение первых несет риск инфициро-
вания и возникновения иммунного ответа. Кроме
того, число доноров очень ограничено. При ис-
пользовании аутографтов возникает необходи-
мость дополнительных хирургических вмеша-
тельств для извлечения здоровой кости, что не-
возможно в случае обширных дефектов. Таким
образом, существует острая необходимость со-
здания синтетических имплантатов, которые
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должны обладать комплексом следующих
свойств:

– биосовместимостью с тканью, т.е. не вызы-
вать отторжения и воспаления как инородное те-
ло [2, 3];

– биоактивностью, т.е. проявлять остеокон-
дуктивность (способность к адгезии и связыва-
нию остеогенных клеток, поддержанию процес-
сов пролиферации и дифференцировки клеток из
окружающей живой ткани с образованием непо-
средственной связи с костной тканью или быть
постепенно замещаемым новообразующейся тка-
нью) и остеоиндуктивность (способность инду-
цировать дифференцировку клеток в остеообра-
зующие – хондроциты, остеобласты – из некост-
ных тканей на его поверхности) [4];

– обладать механическими свойствами, соот-
ветствующими костной ткани, и сохранять их в
течение времени, достаточного для консолида-
ции костной ткани, а также иметь скорость дегра-
дации, соответствующую скорости регенерации
дефектной ткани [5];

– продукты деградации должны быть неток-
сичными и не вызывать отрицательных иммун-
ных реакций [6].

При разработке материалов для тканевой ин-
женерии необходимо опираться в первую очередь
на строение кости и ее химический состав. Ос-
новные компоненты кости – это фосфаты каль-
ция (65 мас. %), коллаген (25 мас. %) и вода
(10 мас. %). Кроме указанных веществ присут-
ствуют другие органические соединения и ионы в
малых количествах. По структуре кость представ-
ляет собой природный композит [7].

Специфическое композиционное строение
определяет высокую несущую способность кост-
ной ткани. Органическим компонентом кости
является коллаген. Это спиральные полипептид-
ные нити, стабилизированные водородными связя-
ми. Коллаген представлен в костной ткани волок-
нами длиной от 100 до 2000 нм [8]. Неорганический
компонент кости составляют кристаллические
и/или аморфные фосфаты кальция, в частности
гидроксиапатит (ГА) с анионными и катионными
замещениями [9]. Относительное соотношение
кристаллической и аморфной фаз является пере-
менной величиной. Размеры кристаллов биоапа-
тита в кортикальной кости человека таковы:
длина ≤200 Å, ширина от 30 до 150 Å, толщина
до 16 Å [10]. Состав минеральной составляющей
постоянно изменяется, т.е. в костных тканях ор-
ганизма человека непрерывно протекают процес-
сы ремоделирования – удаления старой кости
(резорбции), вслед за которой происходит фор-
мирование новой ткани [8].

Компактную костную ткань следует рассмат-
ривать как материал с пятью структурными уров-
нями (рис. 1) [11]. Первый структурный уровень

состоит из макромолекул коллагена и неоргани-
ческих кристаллов. Второй – составлен коллаге-
новыми микрофибриллами из пяти спирально
расположенных коллагеновых молекул и неорга-
нических кристаллов ГА. Диаметр микрофиб-
рилл – 3.5 нм. Третий уровень составляют волок-
на, образованные микрофибриллами и связан-
ными с ними стереохимическими связями
кристаллами, при этом последние ориентирова-
ны вдоль продольной оси и расположены как
внутри, так и снаружи микрофибрилл [11]. Чет-
вертый структурный уровень – это ламели тол-
щиной от 4 до 12 мкм, состоящие из коллагеново-
минеральных волокон. Структурная единица ко-
сти – остеон, включающий в себя систему кост-
ных трубок, – пятый уровень костной ткани.
Остеон состоит из концентрически расположен-
ных ламелей, количество которых в остеоне ме-
няется от 5 до 20, и образуются они вокруг крове-
носных сосудов. Ламели соединяются между со-
бой при помощи связующего вещества. Средний
диаметр остеонов 150 мкм. Последние два уровня –
это уже самостоятельные конструкционные эле-
менты кости, поэтому при рассмотрении плотной
костной ткани как сплошной среды принимается
третий структурный уровень как основной.

Таким образом, композитная многоступенча-
тая структура костной ткани обеспечивает ее вы-
сокую несущую способность. Медицинское изде-
лие, предназначенное для имплантации в кость,
должно соответствовать физико-механическим
характеристикам натуральной костной ткани.

Для изготовления биоразлагаемых импланта-
тов были предложены различные материалы:
фосфаты кальция, сплавы магния, биостекла,
различные полимеры и их композиты [12–14].
Ортофосфаты кальция (ОФК) применяются в
восстановительной медицине более 50 лет. Одна-
ко улучшение их физико-механических и биохи-
мических свойств до сих пор является актуаль-
ным. Условно ОФК делят на низко- и высокотем-
пературные. К первым относят синтезированные
при относительно низкой температуре и не под-
верженные термообработке, например аморф-
ный кальцийфосфат, монокальциевый фосфат
моногидрат. Ко вторым – кристаллические ОФК,
прошедшие термическую обработку [15], такие
как α- и β-трикальцийфосфат, ГА, тетракальций-
фосфат.

Резорбируемость ОФК зависит от их раство-
римости в водных средах. В физиологических
условиях (pH = 7) растворимость ортофосфатов
повышается в следующем ряду: ГА
Ca10(PO4)6(OH)2 < β-трикальцийфосфат Ca3(PO4)2 <
< дикальцийфосфат ангидрат CaHPO4 < дикаль-
цийфосфат дигидрат CaHPO4 ⋅ 2H2O < тетракаль-
цийфосфат Ca4P2O9 < α-трикальцийфосфат
Ca3(PO4)2 < монокальцийфосфат моногидрат
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Ca(H2PO4)2 ⋅ H2О. При взаимодействии со средой
могут происходить фазовые превращения, что
сказывается на резорбируемости материала [8].
Различные методы синтеза позволяют получать
частицы с различной морфологией, стехиометри-
ческим составом и степенью кристалличности
[16].

Введением различных анионных и катионных
замещений можно контролировать биологиче-
ское поведение ГА. Присутствие марганца в кри-
сталлической структуре ГА влияет на адгезию
костных клеток [17]. Ионы цинка необходимы
для синтеза коллагена и дифференцировки кле-
ток, обладают антибактериальным эффектом, а
серебро является иммуномодулирующим веще-
ством [18]. Биологическая активность цинк-заме-
щенного ГА в 2 раза выше по сравнению с сереб-
ро-замещенным [19]. Введение карбонат-иона
ускоряет биорезорбцию, но карбонат-замещен-
ный ГА термически нестабилен, что ограничива-
ет область его применения [20]. Благодаря повы-
шению механических свойств, а также способно-
сти адсорбировать белки, необходимые для
жизнедеятельности клеток, представляет интерес
переход от микро- к наноструктурированной
ГА-керамике [21].

Механические характеристики ГА-керамики
сильно зависят от ее морфологии, например по-
ристости и плотности. Пределы прочности при
испытаниях на изгиб и сжатие для плотной кера-
мики лежат в диапазонах 38–250 и 120–150 МПа
соответственно [22]. Разброс значений связан с
наличием примесей, остаточной микропористо-
сти, размером зерен керамики и т.д. Прочность
увеличивается при увеличении соотношения
Ca/Р и достигает максимального значения при
Ca/Р = 1.67. Механические свойства пористой ке-
рамики сильно зависят от формы и концентрации
пор. Прочность на сжатие варьируется в пределах
от 2 до 100 МПа, а предел прочности на изгиб от 2
до 11 МПа [8].

Несмотря на обилие способов модификации
керамики, не удалось достичь гибкости, эластич-
ности и механической прочности, присущих
костной ткани. Из-за хрупкости ОФК использу-
ются ограниченно – при лечении костей, не несу-
щих большой физической нагрузки. Другой недо-
статок керамики – низкая резорбируемость.

Перспективными материалами для создания
костных имплантатов являются синтетические и
природные полимеры, характеризующиеся пла-
стичностью, способностью к разложению и био-
совместимостью. Наиболее распространенные
биоразлагаемые полимеры, применяемые в трав-
матологии и ортопедии, – полигликолид, поли-
молочная кислота, полилактид-со-гликолид,
коллаген и хитозан [2, 23–25]. Особое место среди
материалов для биоматриц занимает коллаген.

Этот фибриллярный белок является одним из ос-
новных компонентов соединительной, костной и
хрящевой тканей [26]. Недостаток коллагена –
нерегулируемое время биодеградации и ограни-
ченный период функционирования в условиях
живого организма (не более месяца). Кроме того,
коллаген является продуктом животного проис-
хождения, поэтому существует опасность инфи-
цирования, а свойства материала во многом зави-
сят от источника и могут быть непостоянными.
Крайне ограничен и выбор методов, используе-
мых для формования массивных изделий, поэто-
му из коллагена получают в основном различные
пористые губки.

Синтетические полимеры характеризуются
воспроизводимой и контролируемой молекуляр-
ной структурой, которая не является иммуноген-
ной [27]. Так, полиметилметакрилат используют
в качестве костного цемента при замене суставов –
паста является связующим между металлическим
протезом и трубчатой костью. Однако в процессе
полимеризации выделяется тепло, что может
привести к некрозу окружающих тканей [28]. По-
лиуретаны благодаря своей гемосовместимости
используют для изготовления имплантатов, кон-
тактирующих с кровью, а также для заполнения
костных дефектов [29].

Широко распространенными синтетическими
биоразлагаемыми полимерами являются поли(α-
гидроксикислоты), такие как полилактид, по-
лигликолид, и поли-ε-капролактон, а также их
сополимеры [28, 30]. Они одобрены Управлением
по санитарному надзору за качеством пищевых
продуктов и медикаментов США для использова-
ния в медицине. Некоторые характеристики ис-
пользуемых материалов приведены в табл. 1. Су-
ществуют два основных способа получения поли-
эфиров: поликонденсация и полимеризация с
раскрытием цикла [31]. При прямой поликонден-
сации мономеров получают полиэфиры с низкой

Рис. 1. Уровни организации костной ткани [11].
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молекулярной массой (ММ), в то время как по-

лимеризация с раскрытием цикла позволяет по-

лучить полимеры с высокими ММ и низкой по-

лидисперсностью. Последний способ синтеза яв-

ляется контролируемым и предпочтительным для

получения полиэфиров биомедицинского назна-

чения. Следует отметить, что полимеризация

циклических сложных эфиров очень чувстви-

тельна к присутствию воды, содержание которой

в реакции необходимо строго контролировать,

иначе характеристики полимера могут меняться

от партии к партии.

Благодаря высоким физико-механическим

свойствам полигликолид используется для изго-

товления биоразлагаемых хирургических нитей.

Недостатками данного полимера являются слож-

ность переработки и высокая степень кристал-

личности, приводящая к хрупкости, поэтому ча-

ще используют его сополимеры [28, 36].

Особое место среди биоразлагаемых полиме-

ров занимает полилактид – оптически активный

полимер, стереохимическая структура которого

может быть легко модифицирована за счет кон-

тролируемого изменения соотношения звеньев

L- и D-изомеров (рис. 2) с получением аморфно-

го или высококристаллического полимера [37].

Полилактид нетоксичен и в условиях организма

разлагается до молочной кислоты путем гидроли-

за сложноэфирных связей. Затем молочная кис-

лота выводится через цикл Кребса с образовани-

ем воды и углекислого газа. Скорость деградации

зависит от размера и формы изделия, соотноше-

ния L- и D-стереоизомеров, ММ, надмолекуляр-

ной структуры, содержания низкомолекулярных

примесей, а также внешних условий (pH, темпе-

ратура, ферменты). Полилактид является термо-

пластом, отличающимся хорошей прочностью и

высоким модулем упругости. Термодеструкция

полилактида происходит при температурах выше

200°С [38]. Его получение возможно из возобнов-

ляемых растительных ресурсов, что является

большим достоинством [31]. Все это делает дан-

ный полимер столь популярным при создании

широкого спектра биомедицинских изделий, в

том числе крепежных имплантатов и скаффол-

дов, используемых в ортопедии.

Недостатком полимерных крепежных изделий

является недостаточно высокий (по сравнению с

костью) модуль упругости, что существенно огра-

ничивает их область применения переломами ко-

стей, несущими небольшие механические нагруз-

ки [40]. Данная проблема может быть решена пу-

тем создания полимерных композиционных

материалов, содержащих функциональные на-

полнители.

В данной работе проведен обзор методов полу-

чения, физико-химических и биологических

свойств, а также применений биоразлагаемых

композитов на основе полиэфиров и кальций-

фосфатных наполнителей.

1. СТРУКТУРА, СВОЙСТВА И МЕТОДЫ 

ПОЛУЧЕНИЯ КОМПОЗИЦИОННЫХ 

МАТЕРИАЛОВ

Главное препятствие в развитии тканевой ин-

женерии состоит в том, что большинство матери-

алов не обладают необходимым набором свойств,

а именно достаточной механической прочно-

стью, биоактивностью и способностью к биораз-

ложению одновременно. Как правило, прочные

материалы биоинертны, в то время как биологи-

чески активные и биоразлагаемые материалы об-

ладают неоптимальными физико-механически-

ми характеристиками [41, 42]. Решением данной

проблемы является создание полимерных компо-

зиционных материалов, сочетающих биоразлага-

Таблица 1. Свойства материалов, используемых в тканевой инженерии [5, 32–35]

Материал Модуль Юнга, ГПа Прочность, МПа Время деградации, мес

Кость кортикальная 7–40 90–120

Титановый сплав 110–127 900

Нержавеющая сталь 180–205 500–1000

Магний 41–45 65–100 <12

Гидроксиапатит 80–110 500–1000 >24

Поли(L-лактид) 4.8 28–230 24–68

Поли(D,L-лактид) 1.9 29–150 12–16

Полигликолид 7 350–920 6–12

Поли(ε-капролактон) 0.4 23 >24

Поли(L-лактид-со-гликолид) 85/15 2 41–55 5–6

Поли(L-лактид-со-гликолид) 50/50 2 41–55 1–2

Поли(D,L-лактид-со-гликолид) 2 40–55 1–12
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емую полимерную матрицу и биоактивный функ-

циональный наполнитель.

Известно, что даже небольшое количество ча-

стиц, хорошо диспергированных в полимерной

матрице, может кардинально изменить физиче-

ские свойства полученного композита [43, 44].

Такие материалы могут сочетать в себе достоин-

ства обоих компонентов [45]. Например, биоак-

тивная керамика может усилить прочность поли-

мерного каркаса и обеспечить улучшенные био-

логические свойства [42]. Кроме того, различные

комбинации наполнителей и полимерных мат-

риц могут быть использованы для создания мате-

риалов с ранее недостижимыми свойствами.

Биоразлагаемые полимеры и биокерамика,

обладающие способностью деградировать в есте-

ственных условиях, являются перспективными

кандидатами для создания композитных карка-

сов, которые постепенно деградируют по мере

формирования новой костной ткани. Наполни-

тель придает композиту жесткость и биологиче-

скую активность, которая не свойственна поли-

мерам. Кроме того, буферный эффект, создавае-

мый наполнителем, помогает предотвратить

образование неблагоприятной кислой среды и

воспалений, возникающих вследствие накопле-

ния продуктов деградации полимера [46].

Плотность и некоторые другие характеристи-

ки композиционного материала описываются

простым законом смесей:

где X – характеристика композита, ϕ – объемная

доля компонента, а индексы c, m и f относятся к

композиту, матрице и наполнителю соответ-

ственно.

Однако большинство свойств композита не

подчиняются аддитивному закону из-за синерге-

тического характера взаимодействия компонен-

тов. Характеристики зависят от большого количе-

ства параметров, таких как форма, размер, харак-

тер распределения наполнителя, ММ матрицы,

межфазное взаимодействие между наполнителем

и матрицей и др. Из-за разницы в модулях упру-

гости матрицы и наполнителя при деформации

композита возникают перенапряжения на грани-

це фаз. Чем больше размер частиц наполнителя,

тем более высокое напряжение возникает в поли-

мерной матрице около этих частиц, вследствие

чего трещины возникают уже при небольших на-

грузках. В отличие от микроразмерных наполни-

телей диспергированные на наноразмерном

уровне частицы имеют более высокую площадь

поверхности и лучшее взаимодействие с поли-

мерной матрицей, что приводит к увеличению

механической прочности и жесткости компози-

тов [47, 48]. Таким образом, для упрочнения мате-

риала целесообразно использовать высокодис-

= +φ ,φmc m f fX X X

персный наполнитель. Но необходимо учиты-

вать, что при уменьшении размера частиц

возрастает их склонность к агрегации. Ключевую

роль играет морфология частиц. Малый диаметр

и высокое характеристическое соотношение по-

ложительно отражаются на прочности композита

[49].

Метод создания композиционного материала

во многом определяет свойства будущего матери-

ала. Наиболее распространенными методами по-

лучения полимерных композиционных материа-

лов являются смешение раствора полимера с на-

полнителем, смешение в расплаве и in situ-

полимеризация в присутствии наполнителя. При

использовании первого метода зачастую сложно

добиться хорошего диспергирования наполните-

ля. Для уменьшения размера агрегатов эффектив-

но применение шаровых и бисерных мельниц, а

также ультразвуковых диспергаторов. Недостат-

ком растворного метода является необходимость

удаления растворителя, что делает процесс полу-

чения композита длительным и дорогим. Поэто-

му данный способ используют только в случаях,

когда растворитель необходим для придания

определенных свойств композиту.

В [50] описан многоступенчатый процесс из-

готовления композитов с прочностью на изгиб

187 МПа и модулем 9.2 ГПа. Сначала поверхность

ГА модифицировали цетилтриметиламмоний

бромидом. Далее полилактидное волокно дважды

покрывали суспензией ГА в растворе поликапро-

лактона в метилэтилкетоне и методом пултрузии

получали пластины.

Популярным способом создания композици-

онного материала является полимеризация в

присутствии наполнителя, так называемый метод

in situ-полимеризации [51, 52]. Например, дан-

ным способом получают синтетическую зубную

Рис. 2. Стереоизомеры молочной кислоты и лактида

[39].
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эмаль, где в качестве наполнителя используют ГА

[53]. Основное преимущество данного метода со-

стоит в обеспечении высокой степени гомоген-

ности композита благодаря низкой вязкости мо-

номера, однако существует высокая вероятность

агрегации частиц. В [54] была проведена полиме-

ризация лактонов в присутствии катализатора и

ГА (CaO/P2O5 = 1.32), гидроксильные группы ко-

торого выступали в роли инициаторов. ГА демон-

стрировал низкую эффективность в качестве

инициатора. При увеличении концентрации на-

полнения степень полимеризации уменьшается

более чем в 2 раза. Для материалов биомедицин-

ского назначения существуют строгие требова-

ния к содержанию остаточного катализатора, по-

этому существенным недостатком метода in situ
является необходимость его удаления после син-

теза. Также ограничено содержание наполнителя

в полученном композите, поскольку его OH-

группы в высокой концентрации препятствуют

полимеризации лактида. В [55] смесь D,L-лактид

и наногидроксиапатита плавили при 140°С, затем

добавляли катализатор (октоат олова) и проводи-

ли полимеризацию в течение 30 ч. Реакция не

протекала уже при наполнении 4%.

Одним из перспективных способов, позволя-

ющих создавать композиционные материалы да-

же из термодинамически несовместимых компо-

нентов, является введение наполнителей в пори-

стый материал, полученный деформированием

по механизму крейзинга [56]. Наноструктуриро-

ванный фибриллярно-пористый материал созда-

ется путем деформирования аморфных или ча-

стично кристалличных полимеров в жидкой ад-

сорбционно активной среде. Первый метод

введения наполнителя предполагает импрегни-

рование растворенного в среде вещества в обра-

зованные поры, происходящее непосредственно

в процессе крейзинга. Второй метод заключается

в синтезе наполнителя в порах полимера, предва-

рительно деформированного по механизму крей-

зинга. Этот подход был успешно применен для

создания нанокомпозитов на основе поли(L-лак-

тида) и фосфатов кальция [57, 58]. Пористые мат-

рицы с объемной пористостью 45% получали на

основе пленок полилактида, деформированных в

смесях воды и этанола (содержание этанола до

75 мас. %). Исследование структуры полученных

материалов методом рентгеновского рассеяния в

малых углах показало, что на кривых рассеяния

деформированных на 25–200% полимеров имеет-

ся максимум за счет регулярного расположения

фибрилл в крейзах. Рассчитанное из положения

максимума расстояние между центрами фибрилл

составляет ~40 нм. Далее для синтеза различных

форм фосфатов кальция в порах деформирован-

ной полилактидной пленки использовали реак-

цию обмена между водными растворами нитрата

кальция и гидрофосфата аммония, применяя ме-

тод противоточной диффузии. С помощью рент-

геновского анализа было показано, что основны-

ми продуктами реакции являются дигидрат гид-

рофосфата кальция и аморфизованный фосфат

кальция – предшественник ГА. Рассчитанный

размер кристаллитов дигидрата гидрофосфата

кальция в пленке полилактида составил ~30 нм, а

содержание обоих форм фосфатов кальция –

30 мас. %. На микрофотографиях наблюдали до-

статочно плотное заполнение пористой структу-

ры крейзов, формирование взаимопроникающей

структуры наночастиц наполнителя и фибрилл

крейзов. Проведенные в [59] биологические ис-

пытания композитов на основе поли(L-лактида),

содержащего 11 мас. % дигидрата гидрофосфата

кальция, показали низкую цитотоксичность и

высокую биологическую активность материала

по отношению к процессам пролиферации и

дифференциации остеобластов. Таким образом,

метод крейзинга является эффективным для по-

лучения биоразлагаемых полимерных наноком-

позитов, содержащих функциональные наполни-

тели различной природы, в том числе с плохой

термодинамической совместимостью с матрицей.

Это преимущество является особенно актуаль-

ным при создании композитов на основе гидро-

фобного полилактида и гидрофильных фосфатов

кальция. Морфологию композита и размер ча-

стиц наполнителя можно контролировать путем

регулирования фибриллярно-пористой структу-

ры полимерного материала.

Самым распространенным методом получе-

ния полимерных композиционных материалов

на данный момент является смешение в расплаве

– компаундирование. Наиболее универсальными

приборами являются двухшнековые экструдеры.

Разнообразие сменных элементов, однонаправ-

ленное и встречное вращение шнеков позволяют

добиться эффективного смешения с полимерной

матрицей наполнителей различной формы и

плотности. Сложный характер движения материала

в экструдере затрудняет теоретические расчеты па-

раметров смешения. Под действием температуры и

сдвиговых напряжений возникают неравномерное

распределение внутренних напряжений и разрыв

ковалентных связей, что может приводить к из-

менению ММ-распределения полимера, образо-

ванию разветвлений и т.д. Вторичные реакции

сложно предсказать, так как их протекание зави-

сит от большого количества факторов. Для разру-

шения агломератов наполнителя необходимо,

чтобы сила вязкого трения, приложенная к его

поверхности, была больше силы взаимодействия

между частицами. При напряжении ниже крити-

ческого напряжения сдвига диспергирования не

происходит. В [60] показано, что процесс разру-

шения не случайный – сначала разрушаются

большие агломераты, причем наибольшее разру-

шение происходит в начале процесса смешения,
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когда наполнитель контактирует с гранулами

твердого еще не расплавленного полимера.

В [61] композиционный материал изготавли-

вали смешением в двушнековом экструдере в ат-

мосфере аргона для предотвращения термоокис-

лительной деструкции. Были получены компози-

ты на основе двух видов полимерных матриц

(поли-L-лактид и поли-L-лактид-со-гликолид) и

трех видов наполнителей (ГА с размером частиц

до 50 мкм, ГА с размером частиц 5 мкм, а также

трикальцийфосфат (ТКФ) с размером частиц до

50 мкм). Физико-механические испытания про-

водили на прутках диаметром 2 мм, полученных

экструзией. Введение 30 мас. % ГА с размером ча-

стиц 5 мкм приводило к увеличению модуля

упругости до 4.5 ГПа и снижению прочности при

изгибе до 120 МПа. Следует отметить, что про-

цесс ориентации полимерных цепей в процессе

экструдирования стренгов не был рассмотрен.

В [62] изучали свойства композита из сополи-

мера лактида и этиленгликоля, наполненного ГА.

Наблюдалось увеличение модуля сдвига нано-

композита в 2 раза при добавлении глутаминовой

кислоты в качестве сшивающего агента. Вместе с

тем при добавлении глутаминовой кислоты к

микрокомпозиту никаких значительных измене-

ний механических свойств не наблюдалось. Это

исследование показывает, что размер добавлен-

ных частиц играет важную роль в модуляции ме-

ханических свойств.

Нами предложена многостадийная методика

смешения в двушнековом экструдере, которая

позволила добиться распределения кальцийфос-

фатного наполнителя в полилактидной матрице

на субмикронном уровне без использования ком-

патибилизаторов [63]. Повышение модуля упру-

гости до 7 ГПа и прочности до 140 МПа обуслов-

лено как введением жесткого наполнителя, так и

возрастанием степени кристалличности полиме-

ра вследствие нуклеирующего эффекта фосфатов

кальция. На рис. 3 приведены большеугловые ди-

фрактограммы образцов поли(L-лактида) и ком-

позита с 5 и 20 мас. % ГА. Видно, что с ростом со-

держания наполнителя заметно растет степень

кристалличности полимерной матрицы.

Особое внимание следует уделить прочности

границы раздела наполнитель/матрица. Адгези-

онная связь должна быть достаточно прочной для

передачи нагрузок от матрицы к наполнителю и

одновременно не излишне прочной, что подавля-

ет диссипацию энергии и приводит к хрупкости

материала [19].

Межфазная связь может иметь различную

природу [64]. На образование механической свя-

зи благоприятно влияют наличие неровностей на

границе раздела, усадка матрицы. Электростати-

ческая связь образуется при условии разноимен-

ного заряда поверхностей матрицы и наполните-

ля и эффективна на расстояниях порядка атомно-

го радиуса. Сила химического взаимодействия

зависит от количества и типа связей, образуемых

между группами на поверхности наполнителя и

соответствующими группами в матрице. Также

важную роль играет взаимодиффузия наполните-

ля и матрицы, зависящая от температуры перера-

ботки.

Гидрофобный полилактид плохо смачивает

гидрофильный ГА. Увеличить смачиваемость

можно путем повышения температуры при сме-

шении материала за счет снижения вязкости по-

лимера. Допустимый диапазон увеличения тем-

пературы ограничен температурой деструкции

полимера.

Другой подход связан с увеличением совме-

стимости минерального наполнителя и органиче-

ской матрицы. Например, в [51] поверхность ча-

стиц ТКФ активировали разбавленным водным

раствором фосфорной кислоты. В результате по-

следующего смешения L-лактида и ε-капролак-

тона с активированным ТКФ при 150°С (в отсут-

ствие катализатора) наблюдалось образование

олиголактонов. Анализ поверхности сколов с по-

мощью сканирующей электронной микроскопии

указал на сильное межфазное взаимодействие

компонентов по сравнению с композитами с не-

модифицированным ТКФ, хотя повышения ме-

ханических свойств композитов на основе сопо-

лимера L-лактида с D-лактидом и модифициро-

ванного ТКФ не наблюдали.

В [65] для повышения механических свойств

композитов ГА/полилактид на поверхность фос-

фата прививали полилактид. Получали композит

смешением модифицированного гидроксиапати-

та с полилактидом. При низком содержании мо-

дифицированного гидроксиапатита (4%) нано-

Рис. 3. Кривые распределения интенсивности рент-

геновского рассеяния поли(L-лактида) и композита с

5 и 20 мас. % содержанием гидроксиапатита.
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композит демонстрировал более высокие значе-

ния прочности на изгиб и ударной прочности.

При более высоких содержаниях модифициро-

ванного ГА (около 20 мас. %) значительно возрас-

тал модуль упругости композита. Улучшенная

биосовместимость материала наблюдалась благо-

даря частицам ГА, которые облегчают адгезию и

пролиферацию хондроцитов на пленке компози-

ционного материала.

Для увеличения адгезии наполнителя к поли-

лактидной матрице иногда используют два раз-

личных модификатора. Так, в [66] тетракальций-

фосфат, получаемый высокотемпературной обра-

боткой ТКФ [67], покрывали смесью N-(2-

аминоэтил)-3-аминопропилтриметоксисилана с

пиромеллитовым диангидридом, вследствие чего

наблюдалось улучшение дисперсного распреде-

ления наполнителя, а также повышение прочно-

сти композиционного материала на разрыв при

степени наполнения 20 мас. % с 51.5 до 68.4 МПа.

В [68] вискеры карбоната кальция модифици-

ровали путем создания суспензии в диметилфор-

мамиде с добавлением гексаметилендиизоциана-

та и катализатора. Реакцию проводили в течение

8 ч, после чего добавляли этиленгликоль и про-

должали модификацию еще 12 ч. Полученные ча-

стицы карбоната кальция добавляли в раствор

молочной кислоты в ксилоле с катализатором и

проводили поликонденсацию 24 ч при 120°С. Не-

прореагировавшую молочную кислоту удаляли

избытком хлороформа. Таким образом получили

карбонат кальция, модифицированный этилен-

гликолем и поли(L-лактидом) (рис. 4).

В качестве полимерной матрицы при создании

композита использовали тройной сополимер

L-лактида, триметиленкарбоната и гликолида со-

става 90/5/5. При использовании модифициро-

ванного наполнителя как модуль Юнга, так и

прочность на разрыв для 2 мас. % композита уве-

личились с 1.27 ГПа и 27.4 МПа до 1.58 ГПа и

33.2 МПа соответственно. Для ненаполненного

сополимера модуль Юнга был равен 1.18 ГПа, а

прочность при разрыве 23.8 МПа. Таким образом,

увеличение сродства наполнителя к полимерной

матрице благоприятно сказывается на физико-

механических характеристиках получаемого ком-

позиционного материала.

Похожие результаты по модификации по-

верхности ГА методом полимеризации L-лактида в

присутствии катализатора октаноата олова были

получены в [52] и [69]. При 10 мас. % наполнении

поли(L-лактида) в [52] получено увеличение

прочности при разрыве от 55 до 60 МПа,

а Li и соавт. [69] от 40 до 55 МПа. Молекулярные

массы полилактида, используемого в работах, со-

ставляли 200 и 100 кДа соответственно. Другие

примеры модификации ГА различными метода-

ми и физико-механические характеристики по-

лучаемых композитов приведены в табл. 2.

В [74] проведена модификация порошка ГА

синтезированными олигомерами D-лактида с

ММ 5, 10 и 20 кДа. По-видимому, при модифика-

ции длина цепей уменьшалась из-за разрыва

сложноэфирных связей. Композиционный мате-

риал получали путем смешения в растворе по-

ли(L-лактида) и полученных порошков. Моди-

фицированный ГА независимо от длины приви-

того олигомера был распределен в полимерной

матрице более равномерно. При этом образовы-

вался стереокомплекс между поли(L-лактидом) и

привитым олиго(D-лактидом), что благоприятно

сказывалось на физико-механических свойствах

композита. Наибольшее увеличение прочности

при растяжении было достигнуто при модифика-

ции олиголактидом с ММ 20 кДа и составило более

70 МПа при содержании ГА 10 мас. %.

Таким образом, свойства композиционных

материалов определяются множеством различ-

ных факторов, таких как форма, степень дисперс-

ности, ориентация наполнителя, ММ матрицы,

прочность границы раздела наполнитель/матри-

ца и т.д. Обилие этих факторов усложняет теоре-

тические расчеты. Основополагающим из них яв-

ляется прочность межфазной границы. Суще-

ствует множество способов усиления межфазной

связи, основанных на различных способах введе-

ния наполнителя в матрицу и использовании ап-

претов. Все модификаторы имеют те или иные

недостатки, например нестабильность получен-

ного результата, низкая технологичность, ток-

сичность и т.д. Несмотря на некоторые успехи в

данной тематике, разработка опытно-промыш-

ленных подходов создания композиционных

материалов на основе полилактида и кальций-

фосфатных наполнителей остается актуальной

задачей.

2. ПРОЕКТИРОВАНИЕ И ИЗГОТОВЛЕНИЕ 

ИМПЛАНТАТОВ

Хирургические нити Dexon и Vicryl, разрабо-

танные в 70-х годах, являются первыми внедрен-

ными в клиническую практику биоразлагаемыми

Рис. 4. Схема модификации карбоната кальция [68].
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материалами на основе полигликолида и его со-

полимера с лактидом. Эти шовные нити до сих

пор популярны и активно используются хирурга-

ми. Для создания нитей применяли материалы на

основе гликолида, которые обладают высокими

физико-механическими характеристиками, но

быстро разлагаются (менее 1 мес.). Поэтому дли-

тельное время, кроме усовершенствованных хи-

рургических нитей, новых видов биоразлагаемых

имплантатов не появлялось. Разработка широкого

спектра различных биоразлагаемых изделий на за-

мену металлическим аналогам стала возможна бла-

годаря развитию технологий контролируемого

синтеза полимеров на основе разных цикличе-

ских сложных эфиров – лактида, гликолида,

ε-капролактона и др. Сополимеризация этих мо-

номеров позволила на молекулярном уровне

“конструировать” функциональные биоразлагае-

мые материалы, заранее обеспечивая заданные

физико-механические свойства и сроки деграда-

ции, регулируемые в широком диапазоне. Это

привело к скачку популярности этих полимеров,

и в настоящее время имплантаты на их основе на-

чинают применяться в травматологии, ортопедии

и челюстно-лицевой хирургии (крепежные и ин-

терферентные винты, пластины, пины, якоря

и др.), эндоваскулярной хирургии (стенты, ис-

кусственные сосуды), регенеративной медицине

(пористые каркасы, мембраны) [75–77] и многих

других областях. Первые разработанные биораз-

лагаемые крепежные винты часто приводили к

осложнениям, вызванным накоплением кислых

продуктов деградации в месте имплантации.

К тому же невысокие физико-механические ха-

рактеристики ограничивали область их примене-

ния. Для решения указанных проблем перспек-

тивными оказались композиционные материалы,

наполненные фосфатами кальция – натуральны-

ми компонентами кости. Контролируемая дегра-

дация, биоактивность и повышенные физико-

механические характеристики открывают широ-

кие перспективы применения этих материалов не

только для создания нового поколения крепеж-

ных имплантатов, но и для восстановления кост-

ной ткани в регенеративной медицине.

Разработка эффективного биодеградируемого

имплантата является сложной междисциплинар-

ной задачей, включающей в себя выбор полимер-

ного материала и наполнителя, оптимизацию ди-

зайна изделия и способа его производства, выбор

метода пост-обработки и стерилизации, разра-

ботку метода имплантации изделия, проведение

многочисленных испытаний in vitro и in vivo. На

всех этапах цикла разработки и впоследствии при

производстве медицинских изделий важно кон-

тролировать характеристики сырья, полупродук-

тов и готовой продукции. Требования к ним ре-

гламентируются стандартами ASTM [78–80].

Особенно важно контролировать содержание

остаточного мономера и воды в полимерах. Высо-

кая концентрация мономера (более 3 мол. %) мо-

жет привести к неконтролируемому ускорению

деградации в организме. Необходимо тщательно

сушить материалы, поскольку даже небольшое

содержание воды может вызвать преждевремен-

ную деградацию материала при хранении, осо-

бенно это актуально для полимеров с высоким

Таблица 2. Сравнение способов модификации фосфатов кальция и характеристики полученных композитов

Материал/наполнитель
Метод модифика-

ции наполнителя
Основные характеристики

Поли(L-лактид)/ГА Переэтерификация олиголак-

тида

Максимальный модуль Юнга 2.1 ГПа, прочность 

68.7 МПа, степень наполнения 15 мас. % [70]

Поли(этиленгликоль-со-

бутилентерефталат)/ГА

Модификация полиакрило-

вой кислотой 5 кДа

Прочность на разрыв до 75 МПа [71]

Поли(ε-капролактон)/ГА Модификация молочной кис-

лотой, этиленгликолем, поли-

меризация ε-капролактона

Максимальная прочность при растяжении – 

28.2 МПа при содержании наполнителя 10%, мак-

симальное значение модуля Юнга 5.5 ГПа [72]

Поли(L-лактид)/ГА Модификация молочной кис-

лотой в среде тетрагидрофу-

рана при нагревании до 150°С

Композит получен методом смешения в экструдере. 

Прочность увеличивалась с 60 до 70 МПа при на-

полнении 15 мас. % [73]

Поли(L-лактид)/ГА Полимеризации L-лактида в 

присутствии катализатора

Максимальная прочность при растяжении 75 МПа, 

при изгибе 125 МПа, ударная вязкость 4.5 кДж/м2 

при наполнении 4 мас. %. Кристалличность мат-

рицы увеличивалась с увеличением содержания 

наполнителя до 10%, а далее уменьшалась. Темпе-

ратуры стеклования и плавления не зависели от сте-

пени наполнения [65]
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содержанием гликолидных мономерных звеньев.

Стандарты ограничивают и максимальное содер-

жание олова в биоразлагаемых материалах для

биомедицинских применений. Источником этой

примеси является октоат олова, широко исполь-

зуемый в качестве катализатора полимеризации

циклических сложных эфиров [81]. Поэтому ак-

туальной задачей является разработка новых ка-

тализаторов на основе более легких и нетоксич-

ных металлов, например цинка [82].

Первым этапом в цикле разработки медицин-

ского изделия являются выбор наиболее подходя-

щего полимерного материала и создание трех-

мерной модели изделия. Необходимо оптимизи-

ровать множество параметров имплантата для

надлежащего выполнения им своей функции.

При проектировании крепежных изделий для

травматологии, ортопедии и челюстно-лицевой

хирургии важно учитывать анатомию и биомеха-

нику места установки изделия, обеспечивать не-

обходимый уровень прочности при минимальных

габаритах, добиваться надежной фиксации от-

ломков костей. Эффективным современным ин-

струментом при проектировании имплантатов

является математическое моделирование мето-

дом конечных элементов (МКЭ). Применение

аппарата МКЭ позволяет имитировать механиче-

ские процессы, происходящие не только в им-

плантате, но и в окружающих тканях. В качестве

входных параметров задачи выступают механиче-

ские константы материалов, силы, действующие

на систему, и закрепления. Величина и направле-

ние прикладываемой нагрузки отражают физио-

логические условия, при которых будет функцио-

нировать имплантат. В результате решения зада-

чи определяется напряженно-деформированное

состояние (НДС) биомеханической системы. Об-

щепринятой является оценка эквивалентных по

Мизесу напряжений, которые не должны превы-

шать критических значений, приводящих к пла-

стической деформации имплантата и его разру-

шению. Применяя МКЭ, в [83] была проведена

топологическая оптимизация моделей пластин

для остеосинтеза на основе полилактида и компо-

зита полилактид/ГА. Результаты исследования

НДС пластин различной конструкции позволили

идентифицировать области низких напряжений

и исключить их из модели. Оптимизированная

пластина стала на 50% легче исходного классиче-

ского варианта, важно, что при этом уменьши-

лась ее площадь, а значит, и возможная травмати-

зация надкостницы в месте контакта. Аппарат

МКЭ был использован для расчета напряжений в

системе “имплантат–кость” при действии фи-

зиологических нагрузок. На рис. 5 приведена по-

строенная конечно-элементная модель перелома

локтевой кости, зафиксированного с помощью

пластины и винтов из полилактида, а также рас-

пределение напряжений, возникающих в пласти-

не при действии биомеханических нагрузок, при-

ложенных к кости в различных направлениях.

Во всех расчетных случаях наибольшие напряже-

ния в пластине возникали в областях у ближай-

ших к перелому отверстий с прилегающей к кости

стороны.

Результаты численного расчета показали, что

при приложении нагрузки в 100 Н перемещения

отломков в области перелома не превысили

0.5 мм. Таким образом, результаты моделирова-

ния подтверждают достаточный уровень физико-

механических характеристик разработанных пла-

стин для их использования при данном виде опе-

раций по остеосинтезу. В [84] было проведено ис-

следование НДС имплантатов для челюстно-ли-

цевой хирургии. МКЭ применяли для оценки

максимальных напряжений в пластинах и винтах,

изготовленных из поли(L-лактида), композита

поли(L-лактид)/ГА 60/40 и металлов. НДС ана-

лизировали при приложении силы 132 Н, эквива-

лентной допускаемой нагрузке при жевании в

первые недели после проведения операции. Был

сделан вывод о том, что в целом данные материа-

лы и имплантаты на их основе являются перспек-

тивными для фиксации перелома челюсти, при

этом были выявлены наиболее нагруженные об-

ласти изделия, требующие усиления.

Следующим этапом в цикле разработки им-

плантата является разработка способа его изго-

товления. Для переработки как ненаполненных

полимеров лактида, так и композиционных мате-

риалов могут быть использованы традиционные

для полимеров методы: экструзия, литье под дав-

лением, прессование, раздув и др. Для изготовле-

ния высококачественных биомедицинских изде-

лий переработку проводят в чистых помещениях

с использованием оборудования класса GMP.

Это позволяет исключить контаминацию и вы-

пускать имплантаты с одинаковыми характери-

стиками от партии к партии. Ориентация и кри-

сталлизация полимерного материала в процессе

Рис. 5. Конечно-элементная модель скрепления пе-

релома локтевой кости биоразлагаемой пластиной с

винтами и распределение напряжений в пластине

при действии физиологической нагрузки.
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переработки являются важными факторами, при-

водящими к повышению физико-механических

характеристик [85]. Отдельно отметим техноло-

гию “самоармирования”, которая заключается в

получении материалов на основе поли(L-лакти-

да) с внедренными предварительно ориентирован-

ными волокнами из этого же полимера. Винты, из-

готовленные таким способом, характеризовались

высокими физико-механическими характеристи-

ками на изгиб: прочность 200 МПа и модуль упру-

гости 7 ГПа [86]. При армировании стержней по-

лилактида более жестким полимером полиглико-

лидом возможно создание изделий с еще более

высоким модулем упругости. В зависимости от

сложности конструкции крепежный имплантат

(винт, пластина и т.п.) может быть произведен в

одну стадию, например методом литья под давле-

нием, либо в несколько стадий, включающих в

себя получение заготовки и ее последующую ме-

ханическую обработку.

Для изготовления каркасов для тканевой ин-

женерии и регенеративной медицины важно со-

здать в материале пористую структуру для хоро-

шей адгезии и пролиферации клеток. Получить

такие материалы можно методами электрофор-

мования, лиофилизации, вспенивания, а также с

помощью вымывания различных агентов-поро-

образователей. Нетканые материалы, изготов-

ленные методом электроформования, характери-

зуются высокодисперсной структурой и состоят

из микро- и нановолокон (рис. 6), диаметр и ори-

ентация которых контролируются технологиче-

скими параметрами процесса [87]. Использова-

ние приемных электродов различной формы

позволяет получать плоские материалы для ожо-

говых повязок [88], создания искусственной ко-

жи [89], трубчатые каркасы для создания искус-

ственных сосудов [90], скаффолды для восста-

новления диафрагмы [91]. Создание нетканых

композиционных материалов на основе полилак-

тида и фосфатов кальция актуально для изготов-

ления скаффолдов, применяемых при восстанов-

лении повреждений костной ткани. Например,

такие скаффолды с содержанием ГА 5 и 20 мас. %

получены в [92]. Исследование каркасов на клет-

ках линии MC3T3-E1 показало их высокую жиз-

неспособность и пролиферацию в течение 21 дня,

что делает эти материалы перспективными для

культивирования предшественников остеобла-

стов.

Метод лиофилизации применяют для изготов-

ления трехмерных пористых скаффолдов путем

сублимации замороженных растворов полимер-

ного материала с диспергированным в нем фос-

фатом кальция. Варьирование концентрации

раствора и условий заморозки позволяет регули-

ровать пористость изделия и задавать ориента-

цию пор (рис. 6). В [92] описаны получение и ис-

следование скаффолдов на основе полимеров

лактида и ГА или ТКФ с пористостью до 90% и

средним размером пор от 1 до 100 мкм.

В последнее десятилетие для изготовления

персонализированных скаффолдов сложной

формы активно используются методы аддитив-

ного производства. Послойное “выращивание”

объекта может быть реализовано многими мето-

дами, такими как наплавление, селективное ла-

зерное спекание, стереолитография и др. Пара-

метры создаваемого скаффолда (геометрия, мик-

ро- и макропористость) проектируются на этапе

создания трехмерной модели. Персонализиро-

ванный имплантат может быть смоделирован и

изготовлен на основе данных компьютерной то-

мографии конкретного пациента, имеющего де-

фект кости вследствие заболевания или травмы.

Благодаря развитию технологий 3D-печати в на-

стоящее время достигнута высокая точность про-

цесса, позволяющая контролировать дизайн им-

плантата на микромасштабе. Печать сразу не-

сколькими материалами открывает уникальные

Рис. 6. Микрофотографии нетканого материала, полученного методом электроформования (а) и пористого губчатого

материала, полученного лиофилизацией (б).

30 мкм 400 мкм

(a) (б)
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возможности изготовления каркасов сложного

неравномерного строения. В [93] описано созда-

ние трехмерного гетерогенного скаффолда для

восстановления хряща с варьируемыми в объеме

параметрами: составом, пористостью и архитек-

турой. Верхняя часть изделия с пористостью 90%

состояла из поли(L-лактида) и поли(D,L-лактид-

со-гликолида) с расположенными в шахматном

порядке макроканалами для облегчения засева-

ния клеток в объем изделия. Функция нижней ча-

сти скаффолда с пористостью 55%, изготовлен-

ной из композиционного материала поли(L-лак-

тид-со-гликолид)/ТКФ в форме листа клевера,

состояла в том, чтобы обеспечить врастание в нее

костной ткани пациента. Переход между этими

зонами реализован в виде градиентного измене-

ния состава материала с целью исключения рас-

слаивания скаффолда. Культивирование хондро-

цитов показало, что они росли преимущественно

в нижней более пористой части конструкции и

сформировали хрящ через 6 нед in vitro. Учиты-

вая, что физико-механические характеристики

нижней зоны в форме клевера были близки к па-

раметрам губчатой кости, напрашивается вывод

о перспективности применения разработанных

имплантатов для восстановления связок. Адди-

тивные методы становятся все более доступными

и точными, они позволяют преодолевать ограни-

чения классических подходов и являются эффек-

тивными для изготовления широкого спектра

имплантатов для восстановления не только кости

и хряща, но и многих других тканей и органов

[94].

Финальным этапом при производстве поли-

мерных имплантатов является стерилизация. Со-

временные методы включают в себя γ-облучение,

стерилизацию электронным пучком, газовую сте-

рилизацию окисью этилена и обработку низко-

температурной плазмой. Благодаря высокой про-

никающей способности γ-лучей и отсутствию на-

гревания стерилизация γ-облучением дозой

25 кГр является наиболее универсальным мето-

дом и подходит практических для любых видов

имплантатов. Однако ионизирующее излучение

высокой энергии приводит к разрыву химических

связей в полилактиде, вследствие чего снижается

ММ полимера. Это необходимо учитывать, по-

скольку снижение исходной ММ приводит к со-

кращению срока деградации. Так, в [95] было

установлено, что при стерилизации скаффолдов

на основе поли(лактид-со-гликолида) γ-облуче-

нием с дозой 25 кГр средневесовая ММ снижает-

ся в 2 раза. Электронный пучок характеризуется

более низкой энергией (обычно от 1 до 10 МэВ) и

более низкой проникающей способностью. Дан-

ный метод применятся для стерилизации тонких

материалов либо для стерилизации только по-

верхности имплантата. Несмотря на то что элек-

тронная стерилизация является более мягкой,

чем γ-облучение, она также приводит к разрыву

полимерных цепей, изменению теплофизических

характеристик полимеров на основе лактида, а

также кристалличности и морфологии материа-

лов [96]. При стерилизации скаффолдов низко-

температурной плазмой наблюдали возрастание

ММ поли(лактид-со-гликолида) на 36%, которое

было вызвано протеканием реакций сшивания.

Незначительное снижение ММ-характеристик

характерно при стерилизации этиленоксидом,

однако процесс происходит при температуре от

37 до 60°С – в области температуры стеклования

полилактида и его сополимеров. Стерилизация

пористых имплантатов при температуре выше их

температуры стеклования приведет к значитель-

ной усадке и изменению пористости скаффолда.

Таким образом, идеального метода стерилизации

имплантатов на основе полилактида и компози-

ционных материалов не существует. В зависимо-

сти от дизайна имплантата и химического состава

полимера можно выделить предпочтительные

методы стерилизации. Однако это не отменяет

необходимости детально изучать влияние вида

стерилизации и параметров процесса на характе-

ристики, структуру и кинетику деградации каж-

дого разрабатываемого медицинского изделия.

3. БИОДЕГРАДАЦИЯ КОМПОЗИТОВ

Временные медицинские изделия функцио-

нируют в организме в течение определенного

срока, после чего разлагаются без вреда для орга-

низма. Скорость разложения имплантата, ис-

пользуемого в регенеративной медицине, должна

быть близка к скорости роста новой ткани. Кине-

тику биоразложения полимеров сложно прогно-

зировать с высокой точностью из-за обилия вли-

яющих на нее факторов. Изучение процессов де-

градации полимеров и композитов на их основе

поможет более точно выбирать материалы в зави-

симости от области их применения и задач.

Химический гидролиз является основным ме-

ханизмом деградации полиэфиров [97]. Деграда-

ция полимерного композиционного материала

может происходить двумя путями: на поверхно-

сти (эрозия) или во всем объеме имплантата [98].

В первом случае деградации подвергается только

область, доступная для проникновения воды, так

называемый диффузионно-кинетический слой.

Поверхностная эрозия протекает слой за слоем и

образец “истончается” по мере деградации, а ММ

полимера при этом остается неизменной. Эрозия

по поверхности является наиболее распростра-

ненным путем деградации. Второй случай встре-

чается у материалов, легко набухающих в биоло-

гических средах, когда скорость диффузии жидо-

стей в имплантант больше скорости образования

водорастворимых продуктов деградации полиме-

ра. Форма и размер имплантанта остаются неиз-
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менными, в то время как ММ полимера уменьша-

ется.

Ранее полагали, что многие синтетические по-

лимеры, в том числе полилактид, деградируют

исключительно за счет гидролиза, но было дока-

зано, что в деградации принимают участие и фер-

менты, например протеиназы [99, 100]. Фермен-

ты – это полипептиды с ММ от нескольких тысяч

до нескольких миллионов г/моль, поэтому высо-

комолекулярные ферменты не могут проникнуть

в имплантат и ферментативное разрушение про-

исходит постепенно от поверхности внутрь мате-

риала. Ферментативный гидролиз активнее в

природных полимерах, чем в синтетических [98].

Введение в полимер фрагмента, чувствительного

к определенному ферменту, позволяет добиться

селективности ферментативной деградации [101].

На скорость разложения влияют различные

параметры [102, 103]. Важную роль играет темпе-

ратура стеклования полимера. Например, в [104]

показано, что липаза Rh. Delemar активнее гид-

ролизует полиэфиры с более низкой температу-

рой стеклования. Помимо этого, сложноэфирная

связь между различными мономерами обладает

различной чувствительность к гидролизу. Так,

поликапролактон деградирует значительно мед-

леннее, чем полилактид (табл. 1). Диффузия воды

и низкомолекулярных продуктов деградации лег-

че проходит в аморфных полимерах, чем в ча-

стично кристаллических [105]. Ключевым пара-

метром является ММ полимера, ведь чем длиннее

полимерная цепь, тем больше сложноэфирных

связей требуется разорвать, поэтому время разло-

жения низкомолекулярных полимеров меньше,

чем высокомолекулярных [104].

Гидролиз сложноэфирной связи полимера мо-

жет протекать на концах цепи или в случайном

месте. В [106] на основании литературных данных

пришли к выводу, что деградация биоразлагае-

мых полимеров представляет собой комбинацию

случайных и концевых разрывов цепи. Только

концевые разрывы не объясняют быстрое сниже-

ние ММ. В то время как только случайные не все-

гда могут объяснить наблюдаемую потерю веса

образца. Концы цепи более восприимчивы к рас-

щеплению, что приводит к образованию мономе-

ров, вымывание которых уменьшает вес имплан-

тата. А снижение ММ является следствием слу-

чайных разрывов полимерной цепи.

При деградации полилактида и полигликоли-

да может происходить автокаталитическое уско-

рение, ведь продуктами их деградации являются

кислоты [107]. Данное явление особенно выраже-

но в крупных имплантатах толщиной несколько

миллиметров ввиду накопления продуктов дегра-

дации в глубине изделия.

Изменение со временем среднечисловой и

средневесовой ММ при деградации объемно раз-

лагающихся полимеров могут быть выражены как

[108]:

где М0 и М – молекулярные массы до начала и во

время разложения соответственно; k – кажущая-

ся константа скорости разложения, которая мо-

жет быть определена экспериментально, t – вре-

мя разложения. Несмотря на монотонное умень-

шение ММ разлагающихся полимеров со

временем, экспериментально наблюдалось, что

модуль упругости материала увеличивается на

ранних стадиях деградации, далее наступает фаза

плато с дальнейшим резким снижением [108].

Считается, что такое поведение является резуль-

татом усадки полимера, происходящей в начале

разложения, что приводит к возрастанию модуля

упругости. Снижение модуля на поздних стадиях

разложения является прямым результатом значи-

тельного уменьшения ММ полимерных цепей

[109].

Исследования in vitro в солевом растворе Хенк-

са на протяжении 1, 10 и 20 дней высоконапол-

ненных композитов на основе поли(L-лактида)

показали, что деградация происходит быстрее

при большем содержании ГА [110]. За 20 дней де-

градации прочность на изгиб уменьшалась от 130

до 70 МПа у 70%-ного композита, что ниже проч-

ности нативной костной ткани.

В настоящее время неинвазивную визуализа-

цию объемной микроструктуры в полимерах

можно осуществить только двумя методами:

рентгеноструктурным анализом и ультразвуко-

вым (УЗ) методом исследования. При изучении

деградации полимеров особый интерес представ-

ляют УЗ-методы благодаря хорошей чувствитель-

ности к воздушным пустотам и неоднородно-

стям, которые являются типичными образовани-

ями деградации полимера. Они практически

прозрачны для рентгеновского излучения. УЗ-ме-

тоды исследования позволяют определить такие

характеристики полимера, как температура стек-

лования, механические и вязкоупругие свойства,

кристалличность и ориентацию [111], путем как

количественной (измерения скорости звука, за-

тухания, амплитуды обратно рассеянных сигна-

лов и т.д.), так и качественной (акустическая ви-

зуализация внутренней структуры) оценки образ-

цов. Этот неразрушающий метод позволяет

наблюдать за процессом разложения одного и то-

го же образца. Однако немного работ посвящено

УЗ-исследованиям биоразлагаемых полимеров

[112–116], и систематические данные для упругих

свойств и изменений внутренней микрострукту-

ры с высоким разрешением, полученные на од-

них образцах полимера в течение всего периода

деградации, практически отсутствуют.

Одна из немногих работ, посвященная иссле-

дованию внутренней микроструктуры в процессе

= 0log log – ,M M kt
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гидролиза методом высокочастотной импульс-

ной акустической микроскопии, выполнена Мо-

роковым и соавторами [117]. В работе исследова-

ли биоразлагаемые полимеры и сополимеры на

основе L,L-лактида, D,L-лактида и ε-капролак-

тона на протяжении 6 мес деградации в воде при

температуре 37°C. Акустические изображения де-

монстрируют эволюцию внутренних неоднород-

ностей в одном и том же образце во время дегра-

дации (рис. 7). Измерения упругих свойств (ско-

ростей продольных и поперечных звуковых волн)

сравнивали с изменениями внутренней микро-

структуры и кристалличности полимеров в про-

цессе гидролиза, а также уменьшением ММ по-

лимеров.

Таким образом, анализ работ показал, что вре-

мя деградации меняется в широком диапазоне, от

месяцев до нескольких лет, что можно регулиро-

вать, изменяя не только химический состав мате-

риала имплантата, но и степень кристалличности

полимерной матрицы и наполнителя, их соотно-

шение и т.д.

4. ИССЛЕДОВАНИЯ ИЗДЕЛИЙ in vivo
Любое хирургическое вмешательство, в том

числе имплантация биоразлагаемого изделия,

приводит к воспалительному процессу, активи-

рующему деятельность ферментов и клеток, та-

ких как макрофаги и гигантские клетки инород-

ного тела, стремящихся резорбировать имплан-

тант [98]. Молодые клетки новой растущей ткани

образуют соединительнотканную капсулу вокруг

имплантата, в случае низкой способности к де-

градации последнего организм стремится изоли-

ровать инородное тело, и толщина капсулы уве-

личивается. Место введения имплантата играет

важную роль, так как от этого зависят количество

и состав выделяемых ферментов и клеток. Смоде-

лировать реакцию живого организма на инород-

ное тело в экспериментах in vitro не представляет-

ся возможным. Только исследования in vivo могут

дать ответ на вопрос “Какими свойствами должен

обладать материал для тканевой инженерии?”.

В ряде работ было отмечено преимущество на-

нокомпозитных материалов перед микрокомпо-

зитными. В [118] наблюдали значительное увели-

чение адсорбции белка и адгезии остеобластов на

нанокерамических материалах по сравнению с

микроразмерными. Схожие результаты наблюда-

ли в [119]. Было показано, что при использовании

наночастиц в композите поли(L-лактид)/ГА

улучшается адгезия белка по сравнению с микро-

композитом. В другом исследовании показано,

что форма частиц наполнителя играет немало-

важную роль, так наностержни ГА имеют боль-

шую биологическую активность из-за схожести с

нативной костной тканью [120]. Армирование на-

норазмерными аморфными кальций фосфатами

поли(лактида-со-гликолида) благоприятно ска-

зывается на скорости биоразложения и механи-

ческих свойствах [121].

В некоторых работах показано, что биосовме-

стимость микро- и нанокомпозитов примерно

одинакова. Композиционный материал из поли-

лактида и микросфер ТКФ (около 100 мкм) про-

демонстрировал улучшенную биосовместимость

и хорошо взаимосвязанную пористую структуру,

которая облегчала врастание ткани [122]. Полу-

Рис. 7. Изменения внутренней структуры аморфного и частично кристалличного поли(L-лактида) при гидролизе.

Изображения получены методом ультразвуковой микроскопии в работе [117].
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ченные биоактивность и гидрофильность были

повышены до уровней, сопоставимых с уровнями

композита полимолочной кислоты, содержащего

порошок ТКФ. Исследования in vitro методом

ускоренного 30-дневного теста выявили успеш-

ное образование открытой пористой структуры с

98%-ной взаимосвязью. Остеоинтеграция также

оценивалась in vivo с использованием модели бед-

ренного дефекта кролика. После 16 недель им-

плантации отношение контакта кости с имплан-

татом композита микросферы полимолочной

кислоты и ТКФ было улучшено благодаря враста-

нию ткани через поры, образованные вблизи по-

верхности.

На кинетику биодеградации и остеоинтегра-

цию оказывают влияние не только химический

состав и физико-механические свойства имплан-

тата, но и его структура, форма и размер [123]. По-

этому исследование биодеградации скаффолдов

является необходимой стадией разработки изде-

лий для тканевой инженерии.

Матриксы для замещения дефектов тканей

должны быть пористыми со связанной системой

пор для обеспечения клеточной инфильтрации,

транспортировки питательных веществ и удале-

ния метаболитов [124, 125]. В [126] методом элек-

троформования изготовлен пористый волокни-

стый каркас из коллагена и наногидроксиапати-

та, обладающий остеобластной адгезией и

пролиферативной активностью. Считается, что

для прорастания тканей и сосудов размер пор

должен быть более 300 мкм, а размер соединяю-

щих пор более 100 мкм [127].

В [128] изучали влияние наполнителя на остео-

интеграцию винтов из чистого поли(L-лактида) и

композитов с 25 мас. % ГА. Исследования прово-

дили на овцах. Каждому животному в берцовую

кость было имплантировано по два винта из ком-

позитного материала или ненаполненного поли-

мера. Исследования проводили через 6 и 12 мес.

Воспалительная реакция была меньше выражена

при использовании композиционных винтов

благодаря наличию ГА, нейтрализующего образу-

ющуюся при деградации полимера кислую среду

(рис. 8, рис. 9). Прирост новой костной ткани был

больше на обоих сроках исследования в случае

имплантации композиционных винтов.

В [129] сравнивали деградацию in vivo компо-

зитов на основе сополимера D,L-лактида и гли-

колида состава 50/50, наполненных микро- и на-

норазмерным ТКФ. Композиты изготавливали

методом смешения в растворе, степень наполне-

ния достигала 30 мас. %. Исследования проводи-

ли на овцах из-за их сходства с людьми по струк-

туре костей и суставов, а также регенерации кост-

ной ткани [130]. Пины длиной 12 мм и шириной

6 мм иплантировали в дистальный мыщелок бед-

ренной кости на 6, 12, 18, 24 нед. Достоверность

результатов обеспечивалась статистикой по 6 пи-

нов на каждый срок разложения. Рост кости про-

исходил с одинаковой скоростью как для компо-

зита, так и для ненаполненного полимера. Ско-

рость деградации in vivo в нанокомпозите ниже,

чем в микрокомпозите, что более точно соответ-

ствует скорости роста новой кости. Возможно,

это связано с тем, что нанокомпозит набухает

меньше, чем микрокомпозит, как было показано

в аналогичных исследованиях in vitro [131]. Следу-

ет отметить, что в течение первых 6 недель ско-

Рис. 8. Винт HA/PLLA через 12 мес после импланта-

ции, сухожилие надколенника находится вверху

изображения, а коленный сустав – слева. Новая кость

присутствует в каждой винтовой резьбе как рядом с

костным туннелем, так и с сухожилием.

2.5 мкм

Рис. 9. Испытания на выдавливание конических им-

плантатов. Передне-задний (a) и задне-передний (б)

виды передней коры бедренной кости бедра, подго-

товленной для испытаний на выталкивание. Схема-

тическое изображение испытания на выдавлива-

ние (в) [132].

(a)

(б)

(в)

Plunger

Femur

Holding jig

ImplantImplant



РОССИЙСКИЕ НАНОТЕХНОЛОГИИ  том 16  № 1  2021

БИОРАЗЛАГАЕМЫЕ НАНОСТРУКТУРИРОВАННЫЕ КОМПОЗИТЫ 19

рость деградации in vivo соответствует скорости

деградации in vitro, но отстает при больших сро-

ках.

В [132] проводили тест на остеоинтеграцию

имплантатов через 8 нед после введения в бедрен-

ную кость минипига методом выдавливания ко-

нических образцов из отверстий. Объектом ис-

следования выступал композиционный материал

на основе поли(L-лактида-со-гликолида), напол-

ненный микро- и наноразмерным ТКФ. Степень

наполнения составляла 16 мас. % в обоих случаях.

Для сравнения использовали титановый сплав и

ненаполненный полимер. Имплантаты, изготов-

ленные из наноструктурированного композита

PLGA/β-TCP, не продемонстрировали улучшен-

ной остеоинтеграции по сравнению с импланта-

тами, изготовленными из микроструктурного

композита PLGA/β-TCP. Проведенные испыта-

ния показали, что сила выдавливания композит-

ных образцов составила 35–60% от титанового

имплантата. В то же время сила выталкивания об-

разца из ненаполненного сополимера составила

лишь 16–40% от титанового. По данным компью-

терной микротомографии и гистологии имплан-

тат не повлиял на структуру новой кости, окружа-

ющей имплантат.

Механизм деградации полимерного материала

определяется большим количеством различных

факторов, и на данный момент существует значи-

тельная неопределенность при сопоставлении

скорости деградации материала с этими перемен-

ными, что делает практически невозможным тео-

ретические расчеты. Испытание различных мате-

риалов и вариантов конструкции биоразлагаемых

имплантатов в экспериментах in vitro и in vivo яв-

ляется длительным и трудоемким процессом. Ис-

следования in vitro дают базовые знания основных

принципов деградации, на которых основывается

дизайн имплантата. Однако природа деградации

имплантата in vivo все еще не до конца ясна. Раз-

нообразие материалов и отсутствие единой систе-

мы постановки экспериментов затрудняют сопо-

ставление полученных данных. Ожидается, что

экспериментальные исследования будут продол-

жать играть доминирующую роль в обозримом

будущем.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ

На протяжении всего периода развития меди-

цины человечество ищет способы лечения травм

опорно-двигательного аппарата. Использование

имплантата позволяет зафиксировать отломки

кости в правильном положении и не допустить их

смещения во время срастания. Наиболее распро-

страненными являются неразлагаемые металли-

ческие крепежные изделия, однако необходи-

мость повторного хирургического вмешательства

существенно удлиняет срок лечения травмы.

Биоразлагаемые крепежные изделия после остео-

синтеза деградируют до простых метаболитов,

которые выводятся из организма естественным

путем. Для изготовления биоразлагаемых им-

плантатов были предложены различные виды ке-

рамики, полимеров и композиционных материа-

лов. Несмотря на обилие способов модификации

керамики, не удалось достичь гибкости, эластич-

ности и механической прочности, присущей

костной ткани. Область применения полимерных

крепежных изделий из-за невысокого модуля

упругости ограничена переломами костей, не не-

сущими больших механических нагрузок. В по-

следние годы полимерные композиционные ма-

териалы привлекают все больше внимания для

использования в травматологии и ортопедии. Ха-

рактер распределения наполнителя в полимер-

ной матрице влияет на свойства материала и во

многом определяется способом создания компо-

зита. Несмотря на прогресс последних лет в дан-

ной тематике, поиск промышленно применимых

подходов производства биоразлагаемых компо-

зиционных материалов актуален и по сей день.
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