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ВВЕДЕНИЕ 
 

Полимерные материалы (волокна, пленки, пластмассы, каучуки и 
композиты на их основе) благодаря широкому спектру свойств (низкой 
плотности, уникальным прочностным и деформационным характеристи-
кам, термической устойчивости и устойчивости к действию химических 
реагентов и др.) давно и устойчиво занимают важное место при создании 
разнообразных изделий в таких отраслях как авиационная, автомобильная, 
текстильная и легкая промышленность, энергетика, медицина, строитель-
ная индустрия. Объем производства полимерных материалов превышает 
300 млн. тонн в год [1]. При этом основное количество материалов состав-
ляют материалы на основе синтетических полимеров, которые по оконча-
нии срока эксплуатации переходят в разряд отходов производства, устой-
чивых к воздействию природной среды, а, следовательно, требующих соз-
дания технологии и оборудования для их утилизации. 

В настоящее время в передовых странах объем синтетических поли-
мерных материалов, подвергаемых вторичной переработке, составляет все-
го около 20%, что создает не только экономические, но и серьезные эколо-
гические проблемы.  В сложившейся ситуации биодеградируемые полиме-
ры как природного происхождения, так и синтетические, сходные по свой-
ствам с традиционными полимерами и вместе с тем подверженные дест-
руктирующим воздействиям в естественных условиях,  представляются 
истинными «материалами будущего», вестниками нового времени, шагом 
к новому миру, где человечество не паразитирует на планете, а существует 
в гармонии с природой. Многие из этих полимеров в природе являются 
продуктами метаболизма  живых организмов [2] или могут быть получены 
синтетическим путем из возобновляемого сырья [3]. Эти полимеры не бу-
дут десятилетиями лежать на свалках, выделяя токсичные продукты распа-
да [3,4]. 

Существует несколько основных направлений применения биодегра-
дируемых полимеров [5,6]. В первую очередь, это пленочные материалы, 
применяемые для упаковки, главным образом, пищевых продуктов.  Вто-
рое направление применения биополимеров – получение  биосовместимых 
и биодеградируемых материалов для новейших медицинских технологий. 

Биодеградируемые волокнистые и пленочные материалы медико-
биологического назначения относятся к биоматериалам, то есть  предна-
значены для работы в контакте с биологическими системами (органами, 
тканями, биологическими жидкостями, организмом в целом), обеспечивая  
поддержку, лечение, частичную или полную  замену ткани, органа или их 
функции [6]. Возможность их использования в медицине связана с тем, что 
в живых организмах они полностью разлагаются на нетоксичные, участ-
вующие в метаболизме продукты. Ценность материалов из таких полиме-
ров заключается в том, что они не вызывают аллергических, воспалитель-
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ных и других вредных реакций в организме, обладают широко варьируе-
мыми сроками биодеградации, а при использовании их в качестве опорных 
элементов для временного остеосинтеза не требуют проведения повторных 
операций.  

Особенности химического строения природных биодеградируемых 
полимеров определяют возможность получения из них изделий медицин-
ского назначения с использованием только растворных технологий. В то 
же время синтетические биодеградируемые полимерные материалы обла-
дают не только растворимостью в большом числе доступных растворите-
лей,  но и термопластичностью, что позволяет использовать процессы 
формования из расплава для получения более широкого спектра изделий. 
Следует подчеркнуть, что волокна, нити и пленки на основе биополимеров 
и термопластичных биодеградируемых полимеров могут быть получены с 
использованием  существующих технологий и оборудования.  

Необходимая физическая форма биоматериалов определяется потреб-
ностями той или иной области или способом применения. Преимущества 
волокнистых форм [6] заключаются, прежде всего, в хороших физико-
механических свойствах: прочности, упругости, эластичности – характери-
стиках, необходимых для использования в качестве биодеградируемых 
шовных нитей, плетеных сосудов или сетчатых эндопротезов. Традицион-
ное направление использования биорезорбируемых пленок – это терапия 
послеоперационных и ожоговых ран, аллопластика и закрытие донорских 
мест, кроме того, тонкие пленки из биополимеров улучшают биосовмес-
тимость эндопротезов и хирургических нитей из синтетических полиме-
ров. 

На основе биоразлагаемых полимеров изготавливают хирургические 
нити, пленки различного функционального значения, пластины, зажимы, 
винты, штифты. Эти изделия находят применение в хирургии, травматоло-
гии, стоматологии, онкологии и во многих других отраслях медицины. С 
каждым годом ассортимент таких изделий все более расширяется. Поли-
меры данного типа используют и в фармакологии для создания лекарств 
пролонгированного действия. Важной задачей современной химии и тех-
нологии полимеров является поиск специализированных биосовместимых 
материалов для сформировавшегося в последние годы нового направления 
медицинского материаловедения – клеточной и тканевой инженерии, свя-
занного с разработкой биоискусственных органов. 

Потребность в биодеградируемых материалах высока и увеличивается 
с каждым годом. Об этом свидетельствует рост публикационной активно-
сти в мире в данной предметной области (рис.1). Количество публикаций 
по данным на 21 ноября 2015 года в базе данных Web of Science превысило 
9000, а количество цитирований этих статей – 130000 (рис. 1). Число цити-
рований этих публикаций за последние 10 лет возросло более, чем на по-
рядок.  
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распределение публикаций по годам количество цитирований этих публикаций 

 
год 

 
год 

Условия поиска – публикации, в которых имеется title =(biodegradable). Найдено всего публика-
ций: 9057. Сумма всех цитирований: 131907. Среднее цитирование статьи:14.82 

 
Рис. 1. Количество публикаций и их цитирование по данным на 21 ноября 

2015 года в базе данных Web of Science. Условия поиска (title = biodegradable) 
 
Особенно востребованными  являются работы в области волокнистых 

биодеградируемых материалов: средняя цитируемость одной публикации, 
посвященной разработке их волокнистых форм, составила 26.82 (рис. 2), 
что почти в 2 раза больше среднего числа цитирований работ, посвящен-
ных биодеградируемым полимерам и биодеградации вообще.  

 
распределение публикаций по годам количество цитирований этих публикаций 

 
год 

 
год 

Условия поиска – публикации, в которых имеется Topic =(biodegradable fiber). Найдено всего 
публикаций: 3595. Сумма всех цитирований: 95600. Среднее цитирование статьи:26.82. 

 
Рис. 2. Количество публикаций и их цитирование по данным  

на 21 ноября 2015 года в базе данных Web of Science. Условия поиска  
(topic = biodegradable fiber) 
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Этот факт в большой степени связан с развитием инновационной тех-
нологии получения волокон – электроформования, которое можно осуще-
ствить из растворов и расплавов биодеградируемых полимеров, что обес-
печило возможность формирования воспроизводимых структур трехмер-
ных матриксов для тканевой инженерии из ультратонких и наноразмерных 
волокон. 

Разнообразие областей применения биодеградируемых материалов 
определяет направление исследований полимеров в химии, физико-химии 
и технологии с нужным комплексом свойств. Наибольшее внимание уде-
ляется  поиску новых природных биоразлагаемых полимеров и способов 
их  выделения, проблемам  синтеза  и модификации биоразлагаемых поли-
меров, разработке методов получения современных высокоэффективных 
материалов для медицины и других областей использования. 

Настоящее издание представляет собой вторую часть монографии 
«Волокнистые и пленочные материалы для медицины и биотехнологии», 
которая в значительной степени посвящена новым разработкам в области 
высокопористых материалов на основе биодеградируемых полимеров и  
инновационным способам их получения. Целью монографии является ана-
лиз современных научных и научно-технических разработок в области по-
лучения, модификации, изучения свойств и областей использования во-
локнистых и пленочных материалов из природных полимеров, а также 
биодеградируемых полимеров микробного происхождения или получае-
мых синтетическим путем, выполненных в последние десятилетия в Рос-
сии и за рубежом, в том числе авторами настоящей монографии. Основное 
внимание уделено материалам на основе  хитозана и полигидроксиалка-
ноатов, как наиболее перспективных полимеров для создания материалов 
медико-биологического назначения.  

Монография ориентирована на  специалистов,  работающих в облас-
ти исследования биополимеров и разработки полимерных материалов  ме-
дико-биологического назначения,  Кроме того, она будет полезна студен-
там, магистрантам и аспирантам, обучающимися по направлению «Хими-
ческая технология» и специализирующимися в области переработки поли-
меров, создания материалов медико-биологического назначения, техноло-
гии биологически активных соединений, а также специалистам в области 
медицины и биотехнологии. 
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1. БИОДЕГРАДИРУЕМЫЕ ПОЛИМЕРЫ 
 
Способность материала сохранять целостность и неизменные свой-

ства в процессе эксплуатации является необходимым условием для боль-
шинства областей, в которых успешно применяются полимеры. Однако 
уже очевидно, что  широкое использование полимерных материалов при-
вело к появлению важнейшей проблемы, вызванной необходимостью ути-
лизации отходов, что является весьма проблематичным, так как исполь-
зуемые в промышленных масштабах полимеры не способны   ассимилиро-
ваться окружающей средой.  

 Чтобы не накапливаться в природе, рассеянные полимерные отходы, 
в том числе отходы полимерных упаковочных материалов, под воздейст-
вием внешней среды (микроорганизмы, свет, вода, тепло и другие факто-
ры), должны разрушаться. Среди перечисленных факторов биоразрушение 
полимерных отходов является наиболее надежным, быстрым и экологиче-
ски безопасным способом утилизации 7,8. Именно способность биопо-
лимеров, таких как целлюлоза, разлагаться под действием атмосферных 
условий и микроорганизмов вызывает интерес к ним как к материалам для 
упаковки (бумага, картон), однако, другие свойства полисахаридов: гидро-
фильность и низкая прочность, особенно в мокром состоянии ограничива-
ет их использование. 

Принципиально новые возможности открывает использование био-
разрушаемых материалов в медицине – хирургические нити, перевязочные 
средства, лекарственные препараты пролонгированного действия, изделия 
для заместительной хирургии, покрытия на раны и ожоги, пленочные ма-
териалы для стоматологии и хирургии, зажимы, винты и штифты для сра-
щивания костей при остеосинтезе. При использовании полимеров в меди-
цине, в областях, связанных с эндохирургией, в целях временного замеще-
ния тех или иных тканей организма на период лечения и последующего 
роста здоровых клеток ферментативный гидролиз является практически 
единственным способом деструкции полимера, выполнившего свою фи-
зиологическую функцию. Фрагменты полимерной цепи захватываются 
клетками ретикуло-эндотемальной системы и в результате различных ви-
дов эндоцитоза, в ходе которого происходит их биодеструкция до более 
легких и даже низкомолекулярных фрагментов, после чего низкомолеку-
лярные продукты гидролиза полимеров выводятся из организма в резуль-
тате почечной фильтрации [9,10]. 

Спектр задач, в решении которых может помочь создание новых по-
лимерных материалов, очень широк. Учитывая объемы используемых упа-
ковочных материалов замена традиционно используемых полимеров на 
биодеградируемые может дать существенный эффект в области снижения 
нагрузки на окружающую среду, необходимости создания новых свалок, 
снизится вероятность распространения инфекционных заболеваний. При 
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применении в медицине  полимеров, способных к биодеструкции, снимается 
необходимость повторных операций для удаления временных 
эндопротезов и шовных нитей, сокращается срок нахождения больного в 
стационаре, открываются возможности создания новых лекарственных форм, 
обеспечивающих медленное, контролируемое поступление лекарственного 
вещества в  организм, при этом снижается эффект привыкания к препарату 
и расход дорогостоящих препаратов на курс лечения, уменьшается риск 
побочных эффектов.  

В зависимости от области применения биодеградируемых материалов 
требования, предъявляемые к ним, могут сильно отличаться. Основные 
показатели свойств биодеградируемых материалов: скорость биорасса-
сывания, физико-механические свойства, температура плавления (для 
кристаллизующихся полимеров) и стеклования связаны с молекулярно-
массовыми и структурными характеристиками. Сохранение необходимой 
механической прочности в течение определенного времени важно как для 
изделий выполняющих несущую функцию, например, штифтов, винтов и т.д. 
так и для изделий, способствующих сращиванию тканей, например, 
шовного материала, однако необходимые сроки сохранения механической 
прочности для этих двух изделий различны. Биодеградируемые материалы для 
упаковок пищевых продуктов или корпусов оборудования должны иметь 
максимальные сроки рассасывания на воздухе и быстро ассимилировать при 
повышенной влажности в почве. Направление применения биодегради-
руемых материалов определяет применение  полимеров с нужным комплексом 
свойств, важнейшими из которых являются скорость деструкции в организме и 
окружающей среде, скорость потери массы,  прочности и т.д. Эти свойства 
биодеградируемых полимеров определяются, прежде всего особенностями 
строения полимерной цепи. 

 
1.1. Особенности строения биодеградируемых полимеров 

Все природные полимеры - высокомолекулярные соединения 
животного, растительного и микробиологического происхождения, 
подвержены гидролитической деструкции, катализируемой ферментами, 
входящими в состав, живых организмов, то есть являются биодеградируе-
мыми полимерами. Обычно природные полимеры называют биополимерами, 
однако, в настоящее время понятие биополимер – это многоплановое понятие. 
И если в середине прошлого века к биополимерам относили, в основном, 
только белки и нуклеиновые кислоты, то сейчас в литературе и интернет-
ресурсах порой ставится знак равенства между биополимерами и 
биодеградируемыми полимерами. С такой трактовкой понятия 
«биополимер» трудно согласиться, так как далеко не все биодеградиру-
емые полимеры имеют природное происхождение, а приставка «био-» 
относится именно к происхождению полимера. В настоящей монографии под 
биополимерами  
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авторы подразумевают полимеры природного происхождения, синтези-
руемые  эукариотными и прокариотными организмами. 

В отличие от биополимеров большинство синтетических полимеров 
(полипропилен, полиэтилен, поливиниловый спирт, поливинилхлорид, по-
литетрафторэтилен и др.) устойчивы к биодеструкции.  В некоторых гете-
роцепных полимерах мономерные звенья соединены связями, способными 
разрушаться в результате различных процессов, чаще всего под действием 
гидролитической деструкции, ускоряемой каталитическим действием.  
Биодеградируемые полимеры отличаются от остальных синтетических по-
лимеров возможностью разложения путем химического, физического или 
биологического воздействия.  

Гидролитическая устойчивость ковалентных связей зависит от ха-
рактера связи, ее пространственной конформации и т. п. По устойчивости 
ковалентные связи условно делят на 4 группы [9]:  

1) лабильные связи, которые медленно гидролизуются без участия 
ферментов   (альдиминовая, кетиминовая связи); 

2) относительно лабильные связи, которые медленно гидролизуются 
без участия ферментов и быстро разрушаются гидролазами (сложноэфир-
ная, карбонатная и иминоуретановая связи); 

3) относительно стабильные связи, которые гидролизуются с заметной 
скоростью только ферментативно (уретановая, амидная, тиомочевинная и 
мочевинная связи); 

4) стабильные связи, которые в физиологических условиях не гидро-
лизуются (связи азот-азот, углерод-углерод, амидная и простая эфирная 
связи). 

Для того, чтобы полимерный материал был стабилен в условиях по-
лучения и хранения, но быстро деструктировался в организме (то есть в 
присутствии ферментов и микроорганизмов) в полимерной цепи должны 
находиться связи 2-ой из перечисленных групп [9], способные к кислотно-
му или щелочному гидролизу. 

Таким образом, способность к биоразложению и натуральное проис-
хождение – это не одно и то же. Биополимеры могут производиться по раз-
личным технологиям: как из сырья животного или растительного материа-
ла (восстанавливаемые ресурсы), так и на основе нефтехимических про-
дуктов. Биоразлагаемыми являются не те материалы, которые получены из 
натурального сырья, а те, которые имеют соответствующее химическое 
строение. Нефть, например, может служить сырьем для полимерных изде-
лий, которые подвержены биологическому разложению, то есть из углево-
дородного сырья также могут производиться биоразлагаемые материалы 
[11]. Например, полилактид: его получают как синтетическим способом – 
полимеризацией лактона, так и ферментативным брожением декстрозы, 
сахара или мальтозы, которые являются возобновляемым сырьем биоло-
гического происхождения. 
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В аналитическом обзоре [11] сделана попытка классификации био-
разлагаемых полимеров по происхождению и источникам получения (рис. 
3). Приведенная схема, с некоторыми оговорками в части терминологии, 
отражает многообразие полимеров, способных к гидролитической и фер-
ментативной деструкции.  

 
 

Рис. 3. Природные и синтетические биоразлагаемые полимеры [11]  
 

Природные полимеры  могут быть выделены из биомассы, раститель-
ного и животного сырья помощью экстракции, фракционного осаждения и 
др. методов. Примерно 1/3 растительной массы составляет целлюлоза [11]. 
Следующими по распространенности полисахаридами являются крахмал и 
хитин. В табл. 1 приведено строение некоторых полисахаридов.  

Уникальный комплекс свойств полимеров природного происхожде-
ния, таких как биосовместимость, биоразлагаемость, низкая токсичность,  
обуславливает перспективы применения материалов на их основе в био-
технологии, медицине, фармацевтике и пищевой промышленности. Среди 
полисахаридов наибольшее применение в медицине нашел хитозан. Нали-
чие атома азота придает этому полимеру специфические свойства: реакци-
онную или ионообменную способность, рН-зависимую растворимость в 
воде, и различные виды биологической активности. Благодаря уникальным 
свойствам хитозан является объектом научных исследований и находит 
применение в пищевой и фармацевтической промышленности, для полу-
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чения хемосорбционных материалов и материалов медико-биологического 
назначения [12].  

Таблица 1 
Строение полисахаридов. 

Целлюлоза 

 

Крахмал 

 

Хитин (m>n) и хитозан (n > m) 

 

Гиалуроновая кислота 

 
 

Однако наибольшие перспективы для использования в медицине, осо-
бенно в эндохирургии имеют алифатические полиэфиры, содержащие 
сложноэфирные группы в основной цепи, такие как полилактид, полигли-
колид, полигидроксибутират и другие полигидроксиалканоаты. Сущест-
венным преимуществом таких материалов по сравнению с биодеструкти-
руемыми полимерами природного происхождения являются их известный 
и предсказуемый состав, контролируемые сроки биодеструкции и сохране-
ния эксплуатационных свойств. Для их синтеза используют широкий 
спектр экспериментальных методов, применяемых в химии полимеров, та-
ких как  поликонденсацию и полимеризацию циклов. Кроме того, именно 
биоразлагаемые сложные полиэфиры получают не только химическим, но 
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и микробиологическим способом. Строение наиболее распространенных 
биодеградируемых полиэфиров приведено в табл. 2. 

Таблица 2  
Биодеградируемые полиэфиры. 

Полилактид 

 

Полигликолид C
O H

C O
nCH3  

Поликапролактон [−О−(СН2)5−CO−]n 

Полигидроксиалканоаты 

 

Полигидроксибутират O
H
C
CH3

H2
C C

O n  

Полигидроксивалериат 

 
 
 
Учитывая предметную область монографии: полимерные материалы 

медико-биологического назначения, и современные тенденции в создании 
новых материалов для эндохирургии и тканевой инженерии, в монографии 
будут рассмотрены новые разработки, посвященные волокнистым и пле-
ночным материалам на основе биополимера хитозана, а также природных 
и синтетических биодеградируемых полиэфиров. 

 
1.2. Полисахариды хитин и хитозан  

Хитин и хитозан являются линейными полисахаридами, состоящими 
из различного количества N-ацетил-2-амино-2-дезокси-D-глюкопиранозы 
(глюкозамин) и 2-амино-2-дезокси-D-глюкозы, находящимися в пираноз-
ной форме и связанных 1-4 гликозидными связями (рис. 4). Хитин является 
вторым наиболее распространенным природным полимером после целлю-
лозы. В выделенном из природных источников хитине, как правило, со-
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держится 5-10% остатков 2-амино-2-дезокси-D-глюкозы. Дезацетилирова-
ние хитина обычно осуществляют в жестких щелочных условиях, при этом 
происходит частичная  деполимеризация. Проведение дезацетилирования в 
мягких условиях (с помощью ферментов или при низких температурах) 
позволяет получать хитозан с высокой молекулярной массой. В настоящее 
время отсутствует общепринятое определение хитозана и хитина в зависи-
мости от содержания N-ацетильных групп. Для удобства, эта условная 
граница может быть проведена по степени ацетилирования, которая в хи-
тине составляет более 50%, а в хитозане менее 50%. Степень ацетилирова-
ния  является одним из наиболее важных параметров, влияющих на свой-
ства  хитозана. 

 
 

Рис. 4. Структура хитина (m>n) и хитозана (n > m) 
 
Клеточные стенки некоторых грибов содержат как хитин, так и хито-

зан, который получается под действием хитиндезацетилаз. В настоящее 
время получение хитозана из этих источников не может конкурировать с 
общепринятой схемой получения хитозана. Однако, с появлением новых 
биотехнологий, этот метод будет использоваться в будущем. Учитывая эти 
данные хитозан можно считать истинным природным биополимером [13]. 

Хитин является структурным элементом наиболее древних и эволю-
ционно устойчивых организмов. Он входит в состав экзоскелета и других 
органов гидробионтов: ракообразных (крабов, креветок, криля, лангустов, 
омаров, лобстеров, раков), кальмаров, морских губок, моллюсков, корал-
лов, медуз, водорослей, а также насекомых (мух, жуков, пчел, тараканов), 
грибов (высших и низших). Различные сырьевые источники отличаются не 
только содержанием в них хитина (% на сухое вещество): 6 – 30% в панци-
ре ракообразных, 18 – 20% в биомассе мицелиальных грибов, 60 – 65% в 
покровных тканях тараканов, 40 – 50% - в подморе пчел, высших низших 
грибов, но и его структурой и свойствами [14]. Хитин ракообразных и диа-
томовых водорослей характеризуется повышенной степенью кристаллич-
ности, более высокой молекулярной массой и степенью ацетилирования, 
имеет удовлетворительные физико-механические и прочностные свойства, 
что делает его перспективным для изготовления пленок-покрытий, нитей, 
повязок-регенераторов кожи, оболочек для лекарств и т.д [14].  

В основе получения хитозана лежит реакция отщепления от структур-
ной единицы хитина – N-ацетил-D-глюкозамина – ацетильной группы или 
реакция  дезацетилирования, глубину которой принято оценивать по вели-



 15 

чине степени ацетилирования – или по величине степени дезацетилирова-
ния. 

На рис. 5 приведены структурные формулы целлюлозы и хитозана. 
Хитозан, имеющий свободную аминогруппу, обладающую существенно 
большей нуклеофильностью, чем гидроксильная группа целлюлозы и дру-
гих полисахаридов, может подвергаться различным химическим модифи-
кациям с получением самых разнообразных продуктов и композитов. 

 

O
HO NH2

OH
OO

HO NH2
O

OH
OO

HO
NHAc

OH
OO

HO NH2

OH

O
HO

OH

OH
OO

HO
OH

O

OH
OO

HO
OH

OH
OO

HO
OH

OH

 
 

Рис. 5. Структура целлюлозы и хитозана  
 
Большие запасы и разнообразие сырьевых источников, а также огром-

ный научный потенциал, вкладываемый в разработку более рентабельных 
и экологически безопасных способов получения хитина и его модифика-
ций, позволяет предположить, что этот природный полимер с успехом вы-
теснит синтетические аналоги в многочисленных областях использования 
и оправдает название «Полимер XXI века» [15]. 

  
1.3. Биодеградируемые полиэфиры 

Основные полиэфиры, которые нашли широкое применение в меди-
цине: полигликолиевая кислота (ПГК) или полигликолид, полимолочная 
кислота (ПМК) или полилактид, поли-ε-капролактон (ПКЛ), по-
ли(1,4диоксан-2,3-дион)(полиэтиленоксалат), поли(1,3диоксан-2-
он)(политриметиленкарбонат), полипарадиоксанон,  полигидроксибутират, 
и полигидроксивалериат. 

Интерес к биодеградируемым полиэфирам в значительной степени 
обусловлен тем, что обладая биосовместимостью и биодеградабельностью, 
свойственными биополимерам, они, как и многотоннажные синтетические 
полимеры обладают термопластичностью и способны к переработке в из-
делия как из раствора, так и из расплава.  

В табл. 3 приведены физико-химические свойства некоторых биоде-
градируемых полиэфиров. 
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Таблица 3  
Свойства биоразлагаемых полиэфиров. 

Полимер ПГБ Поли-(ε-
капролактон) 

Полилактид 
 

Полигликолид 

Формула эле-
ментарного 

звена 
[−О−(СН2)5−СO−]n 

 
C
O H2

C O
n  

ММ, кДа 300-1000 40-80 100-300 80-250 

Т ст, С0 15 -60 60 37-42 

Т пл, С0 175 63 190-195 225-230 

Степень кри-
стал-личности, 

% 

80-90 60-80 30-80 35-65 

Плотность, 
кг/м3 

1250 1140 1250 1707 

Растворители Хлороформ 
Метиленхлорид 
Пропиленкар-
бонат 
Этиленкарбонат 
Дихлорметан 
Трихлорэтилен 

Бензол 
Толуол Метилен-
хлорид 
Хлороформ 
CCI4
Тетрагидрофуран 
Циклогексанон 
Метилэтилкетон 
Диметилформа-
мид 
Ацетон 
Этилацетат 

Хлороформ 
Бензол 
Метиленхло-
рид  
Диоксан 
Бутилацетат 

Гексафторизо-
пропанол 
Гексафтораце-
тона 
М-крезол 

 
Как и для любого полимера, основополагающей характеристикой при 

оценке возможности переработки биоразрушаемых высокомолекулярных 
соединений  является их способность переходить в вязкотекучее состояние 
посредством растворения или плавления. Спектр растворителей, которые 
можно использовать для переработки различных полиэфиров, достаточно 
широк. За исключением полигликолида, все полимеры растворимы в са-
мых распространенных и недорогих растворителях.  

Способность полимеров растворяться, а также химическая природа 
растворителей и свойства получаемых растворов, такие как стабильность, 
равновесность, вязкость и другие, являются важнейшими характеристика-
ми. Аналогично растворимости, термопластичность определяет спектр воз-
можных методов переработки полимеров. У большинства синтетических 
биодеградируемых полимеров температура разложения выше температуры 
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плавления,  соответственно существует возможность получения из них рас-
плавов.  

Кроме того, значимой характеристикой для биополимеров является 
степень кристалличности, определяющая кинетику деструктивных процес-
сов, в связи с различной скоростью диффузии влаги и других соединений в 
аморфных и кристаллических областях. В табл. 3 приведены различные фи-
зико-механические свойства полимеров.  В дополнение к свойствам,  ука-
занным в таблице, следует отметить, что по таким показателям как модуль 
упругости и предел прочности при растяжении ПГБ превосходит полипро-
пилен при удлинении 6% (ПП 400%). Кроме того, ПГБ оптически активен, 
обладает пьезоэлектрическими свойствами и низкой кислородопроницае-
мостью, устойчив к ультрафиолетовому излучению, что немаловажно при 
стерилизации [16]. 

Биоразлагаемые сложные полиэфиры возможно получить химическим 
(поликонденсация, полимеризация циклов) и микробиологическим мето-
дами путем синтеза полимеров или мономеров с помощью микроорганиз-
мов [16, 17]. Наряду с гомополимерами особый интерес представляют со-
полимеры [18]. 
Поликонденсация может идти по двум схемам: 
1) гомополиконденсация гидроксикарбоновых кислот: 

 
 
R= -CH2-, - CH(CH3) –  
2) гетерополиконденсация дикарбоновых кислот и гликолей 

Катализаторами поликонденсации являются соединения металлов. Мето-
дом гомополиконденсации можно получить высокомолекулярные соеди-
нения из мономеров, например, гликолевой кислоты: 

 
или молочной кислоты: 
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Однако в связи с равновесностью реакции гомополиконденсации, а 
также протеканием побочных реакций, полилактиды и полигликолиды 
наиболее распространенным методом получения биоразлагаемых сложных 
полиэфиров медицинского назначения является полимеризация цикличе-
ских мономеров и их сополимеризация [2, 17, 18]. Основные мономеры 
используемые для создания биодеградируемых материалов - это гликолид, 
лактид, п-диоксанон, этиленоксалат, -капролактон. Дилактоны содержат в 
кольце две группировки COO.  Наиболее востребованными для медицины 
лактонами и дилактонами являются дилактоны - гликолид, лактид и лакто-
ны - парадиоксанон, ε-капролактон. Для получения полилактонов чаще 
всего используют дилактоны α-гидроксикислот [19].  

Полигликолид получают катионной полимеризацией гликолида: 

 
Полилактид получают полимеризацией оптически активного лакти-

да: 

 
Лактид получают вакуумной  перегонкой молочной кислоты. Произ-

водство молочной кислоты – микробиологическим способом дешевле син-
тетического, так как бактерии синтезируют ее из доступных сахаров в тех-
нологически несложном процессе [6]. 

Присутствие метильной группы при углероде в полилактидах обу-
славливает их отличные от полигликолида химические, физические и ме-
ханические свойства Структура полилактида обуславливает существова-
ние оптических изомеров: L-полилактид, D-полилактид и D,L-полилактид, 
из которых наибольший интерес в коммерческом плане представляют L-
полилактид и D,L-полилактид и их сополимеры. Из-за стерических эффек-
тов, обусловленных наличием СНЗ-групп, эфирная связь в полилактиде 
гидролитически более устойчива, чем в полигликолиде. При этом аморф-
ный D,L-полилактид  подвергается деструкции быстрее, чем L-полилактид 
[8]. 

Поли(ε-капролактон) — это полимер, относящийся к алифатическим 
сложным полиэфирам линейно-разветвленной структуры, производится из 
продуктов нефтехимического синтеза. Интерес к данному полимеру в ме-
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дицинской сфере обусловлен прежде всего тем, что поликапролактон в оп-
ределенные (более длительные, чем полилактид и полигликолид) сроки 
может разлагаться на безопасные для человеческого организма компонен-
ты [20]. 

 
1.4. Полигидроксиалканоаты. Полигидроксибутират  

 
При росте некоторых микроорганизмов на средах, содержащих пита-

тельные углеродные вещества и имеющих дефицит азота или фосфора, 
микробные клетки начинают синтезировать и накапливать полигидроалка-
ноаты (ПГA), которые служат им резервом энергии и углерода. При изме-
нении окружающей среды в случае голода микроорганизмы могут разла-
гать ПГA и использовать образующиеся продукты для питания. Это свой-
ство бактерий используют для промышленного получения полигидроалка-
ноатов. Основные структуры полигидроксиалканоатов можно иллюстри-
ровать следующим образом [16]: 

 
m = 1 R = водород – поли (3-гидроксипропионат), 
 R = метил – поли (3-гидроксибутират), 
 R = этил – поли (3-гидроксивалерат), 
 R = пропил – поли (3-гидроксигексаноат), 
 R = пентил – поли (3-гидроксиоктаноат), 
              R = нонил – поли (3-гидроксидодеканоат), 
m = 2 R = водород – поли (4-гидроксибутират), 
m = 3 R = водород – поли (5-гидроксивалерат). 

 
Рис. 6. Строение полигидроксиалканоатов [16] 

 
Важнейшими из них являются полигидроксибутират (ПГБ) и его со-

полимер с полигидроксивалератом (ПГВ): 

 
 

поли (3-гидроксибутират) поли (3-гидроксивалерат) 
 
В  противоположность  полигликолидам, полилактидам  или  их  со-

полимерам, поли(3-гидроксибутират) рассматривается,  скорее,   как   уме-
ренно резистентный материал  по отношению  к  биодеградации  в  живом 
организме. Полигидроксиалканоаты по ряду физико-химических свойств 
сходны с широко применяемыми и выпускаемыми в огромных количест-
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вах и не разрушающимися в природной среде  синтетическими полимера-
ми (полипропиленом, полиэтиленом). Помимо термопластичности, поли-
гидроксиалканоаты обладают оптической активностью, антиоксидантными 
свойствами, пьезоэлектрическим эффектом и, что самое главное, они ха-
рактеризуются биоразрушаемостью и биосовместимостью. Полигидрокси-
алканоаты чрезвычайно различаются между собой по структуре и свойст-
вам (гибкости, кристалличности, температуре плавления и др.) в зависимо-
сти от таксономического положения и физиолого-биохимических свойств 
микроорганизмов-продуцентов, условий биосинтеза и типа углеродного 
субстрата. Свойства ПГА (молекулярный вес, кристалличность, механиче-
ская прочность и разрушаемость) могут существенно варьироваться в за-
висимости от условий биосинтеза и базовой структуры материала.  Воз-
можность получения на основе ПГА композитов с различными природны-
ми и синтетическими материалами, позволяющая направленно изменять их 
структуру, состав и, следовательно, базовые свойства материала – пла-
стичность, механическую прочность, температурные и другие характери-
стики, еще более усиливает  привлекательность ПГА и расширяет возмож-
ные сферы применения [21]. 

Первым среди выделенных и наиболее полно к настоящему моменту 
охарактеризованным полиоксиалканоатом является полигидроксибутират 
(ПГБ) или другое его название: полиоксибутират. Полиоксибутират 
(С4H6O2) является гомополимером D(-)-3--оксимасляной кислоты и пред-
ставляет собой изотактический полиэфир с регулярными, повторяющими 
единицами (С4H6O2). В отличие от сложных синтетических полиэфиров, 
полигидроксибутират – это стереорегулярный оптически активный поли-
мер, который образует спирали в растворе и кристаллизуется в сферолиты. 
Молекулярная масса ПГБ может составлять от нескольких сотен до мил-
лионов Da. Растворяется полимер в хлороформе, трихлорэтилене, дихлор-
метане, диметилформамиде, этилацетацетате, камфаре, ледяной уксусной 
кислоте, 0.5 М феноле и 1М растворе едкого натра. Полигидроксиалканоа-
ты относительно сложны для переработки из-за их хрупкости и нестойко-
сти расплавов к термической деградации. Вследствие этого их переработку 
чаще всего проводят из растворов [22]. 

Биосовместимость ПГА основывается на том, что мономер,  обра-
зующий  данный  полимер, β-оксимасляная  кислота,  является  естествен-
ным  продуктом обмена высших животных  и человека  и  присутствует в 
крови  последних. Таким образом, ценные медико-биологические свойства 
полигидроксиалканоатов, прежде всего биосовместимость и биоразрушае-
мость, разнообразие состава и в силу этого вариабельность физико-хими-
ческих и технологических свойств, возможность получения различными 
биотехнологическими методами и переработки в специальные изделия ме-
дицинского назначения определяют широту и разнообразие реальных и 
потенциальных возможностей биомедицинского использования [21].  
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2. БИОДЕГРАДАЦИЯ ПОЛИМЕРОВ 
 

С точки зрения биоматериаловедения деградация — поведение разла-
гающегося полимера связанное с изменениями в его молекулярной струк-
туре, геометрии и изменениями его механических свойств. Согласно этим 
представлениям деградацию следует делить на 3 этапа [23]. Первый этап 
называется «квази-стабильный», он продолжается до тех пор, пока вес, 
форма образца, механические свойства и структурная целостность остают-
ся  постоянными. Между тем, средняя ММ полимера начинает уменьшать-
ся. Второй этап - стадия "потери прочности", он начинается, когда модуль 
упругости материала уменьшается, а потеря веса и структурные изменения 
пока незначительны. Этот этап заканчивается, когда на третьем этапе под 
названием "нарушение структуры" начинается значительная потеря веса до 
полного исчезновения материала. При использовании деградируемого ма-
териала в качестве фиксирующего устройства, важно, чтобы он сохранял 
свои механические свойства, пока кость не зажила (Временной эквивалент 
стадии 1). Кроме того, последующие потери механических свойств долж-
ны быть достаточно медленными, чтобы позволить новой кости выстоять и 
выдерживать увеличение нагрузки (этап 2). Знание механизма деградации 
необходимо для создания имплантатов определенного назначения и с за-
данными свойствами. 

 
2.1. Биоразложение: основные понятия и определения 

Биоразлагаемыми или биодеградируемыми называют полимеры, спо-
собные полностью деструктировать в окружающей среде или живом орга-
низме без образования каких-либо токсичных продуктов. Биоразлагаемый 
полимер - полимер, в котором разложение вызвано биологической систе-
мой. Биологическая система может иметь разные уровни организации: от-
дельные клетки, бактерии, биологические жидкости живых организмов, 
микроорганизмы, обитающие в почве, грибы и т.п.  

Биорассасывающимся называют полимер, который может ассимили-
роваться биологической системой. Термин «биорассасывающийся» был 
введен для соединений, чьё разложение и полное выведение из организма 
естественным путём было доказано. Рассасывающиеся полимерные про-
дукты удаляются через природные пути или с помощью простой фильтра-
ции или после их метаболизма. Концепция биоресорбации отражает пол-
ную ликвидацию инородных материалов и любых побочных продуктов 
(низкомолекулярных соединений). Таким образом, биоразлагаемый поли-
мер не обязательно саморассасывающийся. Наконец, материал является 
саморассасывающимся, если он может раствориться в жидкости организма 
без расщепления молекул. Затем материал выводится из организма. Биоре-
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зорбция влечёт за собой полное устранение вещества без активных оста-
точных метаболитов (без побочных эффектов) [6-10]. 

 
2.2. Механизм деградации полимеров 

 
Гидролиз является наиболее частым механизмом деструкции полиме-

ров в биологической среде. Он является основным механизмом деградации 
для полиэфиров. Гидролиз сложноэфирной связи ускоряется гидролитиче-
скими ферментами, которые присутствуют в животных и растительных 
клетках. Поэтому скорость деградации полимера в условиях щелочного 
или кислотного гидролиза существенно ниже, чем в почве или живом ор-
ганизме (in vivo).  При использовании полимеров в медицине, в областях, 
связанных с эндохирургией, в целях временного замещения тех или иных 
тканей организма на период лечения и последующего роста здоровых кле-
ток ферментативный гидролиз является практически единственным спосо-
бом деструкции полимера, выполнившего свою физиологическую функ-
цию. Фрагменты полимерной цепи захватываются клетками ретикуло-
эндотемальной системы и других органов в результате различных видов 
эндоцитоза, в ходе которого происходит их биодеструкция до более легких 
и даже низкомолекулярных фрагментов, после чего низкомолекулярные 
продукты гидролиза полимеров выводятся из организма в результате по-
чечной фильтрации [8].  

Резорбция полимерного материала в организме протекает клеточным 
путем и связана, в основном, с макрофагами, осуществляющими фагоцитоз 
мельчайших частиц полимера, и гидролитическими процессами вызываю-
щими его лизис. «Доля» клеточного компонента биодеструкции обычно 
тем более выражена, чем больше развита поверхность полимера, например, 
у перисто-губчатых имплантатов, или на поздних этапах деструкции по-
лимеров, когда поверхность имплантата увеличивается за счет эрозии [24]. 

В процессе взаимодействия с живым организмом материал, проходит 
пять основных стадий деструкции, которые могут быть как последователь-
ными, так и параллельными [6,7] 

1. Гидролиз имплантата начинается с момента помещения материала в 
живой организм, где и происходит абсорбция им воды из окружающей 
среды. В зависимости от массы и размеров поверхности имплантата дос-
тижение равновесной концентрации воды в материале в процессе диффу-
зии занимает от нескольких дней до нескольких месяцев. Гидролиз аморф-
ных сегментов происходит быстрее, чем кристаллических. В трехмерной 
полимерной матрице вода проникает глубоко во внутренние области, при-
водя к частичной деструкции полимера. 

2. Вторая стадия включает деполимеризацию, т.е. химическое расще-
пление полимерного скелета по ковалентным связям в  результате воздей-
ствия воды. Это приводит к снижению средней молекулярной массы и 
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прочности полимерного материала. Потеря прочности зависит от многих 
факторов, таких как объем имплантата, площадь его поверхности, химиче-
ская и надмолекулярная структура (степень кристалличности) полимера, 
рН окружающей среды, методы стерилизации материала и т.д. 

3. Эта стадия деструкции состоит в разрушении полимерного мате-
риала из-за уменьшения сил когезии в полимере и его распада на отдель-
ные низкомолекулярные фрагменты. При этом размеры имплантата замет-
но уменьшаются. 

4. Дальнейшее развитие гидролитических процессов приводит к обра-
зованию мономерных анионов (например, лактатов и гликолатов), раство-
римых в межклеточной жидкости. Некоторые исследования показывают, 
что эти процессы в полимерных материалах продолжаются от 20 месяцев 
до 5 лет. 

5. На заключительной стадии в процессе выведения продуктов дест-
рукции из организма происходит дальнейшее разложение мономерных ос-
татков с образованием СО2 и воды. 

 Процессы гидролитической деструкции с разрывом основной цепи и 
образованием водорастворимых продуктов приводят к эрозии материала 
(рис.7) [25]. Следует отметить, что деструкция является химическим про-
цессом, в то время как  эрозия – физическим. Эрозию полимеров разделя-
ют на объемную и поверхностную. При объемной эрозии ее скорость зави-
сит от полной массы материала и, обычно, уменьшается по мере расходо-
вания последнего. В случае поверхностной эрозии материал расходуется с 
поверхности, и скорость эрозии прямо пропорциональна площади поверх-
ности. Таким образом, например, для тонких пластин, которые при утонь-
шении сохраняют площадь поверхности неизменной, скорость эрозии ос-
танется постоянной до полного исчезновения материала. В общем случае, 
поверхностная эрозия полимеров гораздо проще поддается контролю, и 
скорость разложения может быть управляема за счет изменения не только 
химических свойств материала, но также формы и размеров изделия. По-
следнее является весьма существенным фактором при медицинском при-
менении материала, когда легко контролируемая поверхностная эрозия по-
зволяет контролировать скорость высвобождения препарата и препятству-
ет его преждевременному разложению in vivo [26] .  

Следует отметить еще одну важную особенность синтетических био-
деградируемых полимеров, связанную с механизмом ферментативного 
гидролиза. В основе высокой эффективности каталитического действия 
ферментов лежит их исключительная специфичность. Поэтому строение 
полимерной цепи синтетического полимера должно обеспечить ему свой-
ство субстрата для того или иного фермента. Чем в большей степени 
строение соседних со сложноэфирной связью групп будет комплементарно 
структуре активного центра данного фермента, тем быстрее произойдет 
деструкция. Это делает химическое строение полиэфиров одним из наибо-



 24 

лее важных факторов, на который обращено особое внимание при синтезе 
биодеградируемых полимеров[7]. 

 
Рис. 7. Схема механизма гидролиза полиэфиров и объемной (bulk) и поверхност-

ной эрозии (errision) полимерного материала в процессе его деградации [25]  
 
Для изучения процесса деградации биоматериала процесс гидролиза 

проводят в модельных условиях (in vitro) – в водном растворе различных 
ферментов, чаще всего лизоцима, или вовсе в отсутствии биокатализаторов 
-  в водных буферных растворах при определенном рН [6]. 

В среде буферного раствора процесс потери массы образцом идет в 
три стадии 

1) молекулярная масса падает быстро с низкой потерей массы образ-
ца; 

2) потеря молекулярной массы идет параллельно с уменьшением  мас-
сы образца; 

3) тотальная потеря массы (около 50% полимера конвертируется в 
мономер); при этом гидролиз растворимых олигомеров протекает вплоть 
до потного превращения в соответствующие кислоты (молочную, гликоле-
вую, изомасляную и т.п.).  

Как правило,  о механизме деструкции полимера (случайном или кон-
цевом) судят по увеличению концентрации концевых группировок. Если 
эти группы присутствуют в большом количестве, то делают вывод о кон-
цевом механизме, если их количество незначительно, то считают, что де-
градация идет по случайному механизму [6]. 

Гидролитическая деструкция полиэфиров зависит, как от их молеку-
лярной массы или химического строения, так и от наличия аморфных и 
кристаллических областей, а также гидрофобно-гидрофильного баланса. 
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Более того, увеличение содержания воды в полимере и уменьшение темпе-
ратуры стеклования вследствие уменьшения молекулярной массы облегча-
ет деструкцию полимера. Рассмотрим влияние некоторых из этих факторов 
[22-28]. 

Состав полимера. Строение мономеров, из которых состоит биоде-
градируемый полимер, влияет на  устойчивость гидролизуемых связей. 
Например, полигликолид - соединение из повторяющихся звеньев глико-
левой кислоты деградирует быстрее, чем поликапролактон, состоящий из 
мономерных единиц капроновой кислоты. 

Молекулярная масса полимера (ММ).  Длина полимерной цепи влияет 
на скорость разложения. Очевидно, что чем длиннее цепь полимера (высо-
кая ММ), тем больше гидролитических разрывов цепи необходимо для по-
лучения низкомолекулярных продуктов, которые способны диффундиро-
вать из материала. Поэтому высокая ММ снижает скорость разложения 
полимера. Появление разветвлений в макромолекулах, которые как прави-
ло уменьшают способность полимеров к кристаллизации, повышает их 
биоразлагаемость.  

Кристалличность. Кристалличность является мерой организации, 
компактности и взаимодействий в материале. Хотя полимер и не может 
быть на 100% кристаллическим, частично кристаллические полимеры хо-
рошо организованы на молекулярном уровне за счет многочисленных 
 меж- и внутримолекулярных связей (например, водородных связей). В 
аморфном полимере, напротив, расположение макромолекул не имеет 
дальнего порядка и области с более и менее плотной упаковкой чередуют-
ся в виде кластеров. Таким образом, небольшие молекулы, такие как вода 
могут легче диффундировать в аморфных полимерах, чем в кристалличе-
ских полимерных материалах. Следствием этого является то, что аморф-
ные полимеры гидролизуются быстрее, чем содержащие кристаллическую 
фазу. 

Наличие примесей, наполнителей, пластификаторов и лекарственных 
добавок могут влиять на гидролиз полимеров путем изменения степени 
кристалличности. Кроме того, они могут также играть важную роль в де-
градации полимера, вызывая реакции окисления. Окисление - другой ме-
ханизм деструкции полимеров. Это становится важным, главным образом, 
при рассмотрении условий хранения устройств и их стерилизации, так  как 
окисление может происходить при воздействии света (УФ-излучение) и 
излучения высокой энергии процессов стерилизации (γ-излучение). Нако-
нец, окисление полимера может также  осуществляться ферментами. 

Ферментативный гидролиз играет разную роль при биодеградации по-
лимеров различного строения. Ферментативная деградация представляет 
собой биокаталитический процесс под действием протеолитических и гли-
колитических ферментов. Макромолекулы, присутствующие в тканях че-
ловека такие как коллаген, фибриноген и гиалуроновая кислота,  воспри-



 26 

имчивы к ферментативному расщеплению в естественных условиях. Син-
тетические полимеры могут также деградировать ферментативно под дей-
ствием ферментов, выпущенных фагоцитами, макрофагами и нейтрофила-
ми, присутствующими травмированных тканях и стремящимися перева-
рить инородный имплантированный материал. Это естественная реакция 
живых тканей, на чужеродный материал. Она происходит всегда, даже в 
самом благоприятном случае (на биосовместимый материал) при внедре-
нии инородного  тела [6,8,10]. 

 
3. ВОЛОКНИСТЫЕ И ПЛЕНОЧНЫЕ МАТЕРИАЛЫ НА ОСНОВЕ 

БИОДЕГРАДИРУЕМЫХ ПОЛИЭФИРОВ 
 

Волокна и пленки как важнейшие физические формы полимеров 
имеют большое практическое значение при создании изделий и материа-
лов медицинского назначения. Принципиальное отличие волокон от моно-
литных полимерных материалов – их дискретность. Волокнистые материа-
лы состоят из большого числа одиночных волокон, связанных между со-
бой силами трения или путем склеивания, переплетения, вследствие чего 
внешние усилия перераспределяются между отдельными волокнами, что 
придает способность выдерживать высокие нагрузки, а также формировать 
пористые 2-d  и 3-d-структуры. 

Можно выделить основные направления использования в медицине 
биодеградируемых волокнистых и пленочных материалов. Это  материалы, 
предназначенные для введения в организм: внутренние протезы и искусст-
венные органы, хирургические шовные материалы, а также материалы, ис-
пользуемые в технологии лекарственных форм. 2-я группа – материалы, 
контактирующие с тканями организма и биологическими жидкостями: пе-
ревязочные материалы, волокнистые биосорбенты, лечебные покрытия и 
биологически активные пленки.  

Волокнистые и пленочные материалы получают путем переработки 
из растворов или расплавов синтетических и природных пленко- и волок-
нообразующих биодеградируемых полимеров  или путем модифицирова-
ния уже имеющихся волокнистых материалов. 

Большие возможности для широкого регулирования скорости био-
разложения материалов медицинского назначения создает использование 
биодеградируемых полиэфиров полилактида, полигликолида, сополимеров 
лактида и гликолида, полигидроксибутирата.  

 
3.1 Хирургические шовные нити из полигликолида, полилактида  

и сополимеров на их основе 
 

Биодеградируемый шовный материал должен надежно удерживать 
ткани и иметь достаточную эластичность, быть абсолютно безвредными 
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для организма и не вызывать негативных тканевых и системных реакций, 
постепенно резорбироваться со скоростью, адекватной кинетике восста-
новления тканей; при этом нетоксичные продукты деструкции материала 
должны легко элиминировать из зоны имплантации. Поиск биосовмести-
мых резорбируемых материалов для нанесения полимерных покрытий на 
синтетические шовные нити и разработка полностью резорбируемых хи-
рургических нитей являются перспективными направлениями современ-
ных научных исследований.  

Среди хирургических нитей, пригодных для ушивания тканей и ор-
ганов широкое распространение получили материалы - на основе полигли-
колида и его сополимеров, которые получают путем полимеризации и со-
полимеризации шестичленного дилактона гликолида. Главным достоинст-
вом хирургических нитей на основе синтетических полилактонов по срав-
нению с биодеструктируемыми шовными материалами природного проис-
хождения (хирургический кетгут) являются известный состав, а также 
предсказуемые и контролируемые сроки рассасывания. Кроме того, поли-
гликолидные нити не вызывают при биодеструкции какой-либо иммунной 
реакции организма, разрушаясь путем гидролиза.  

Полигликолидные нити отличает высокая прочность, приближаю-
щаяся к наиболее прочным полиэфирным волокнам. Они удобны в экс-
плуатации, по сравнению с кетгутом, не слипаются, легко стерилизуются. 
Существенным преимуществом по сравнению с кетгутом является также 
более длительное сохранение прочности в течение критического периода 
заживления раны (7 - 11 дней). Недостатком гомополимера гликолида яв-
ляется высокая жесткость, что обуславливает малую эластичность нитей 
на его основе. В виде монофиламентов они могут быть использованы 
только при малых диаметрах (15 - 25 ), применяемых, главным образом, в 
офтальмологии и микрохирургии [29]. Свойства шовного материала можно 
регулировать за счет использования сополимеров лактида и гликолида раз-
личного состава.  

В патенте [30] хирургические нити изготавливали из сополимера 
гликолида с лактидом, с содержанием лактида порядка 10%. Так как гли-
колидные нити достаточно жесткие, лактид, используемый в качестве до-
бавки, улучшает эластичность нитей и увеличивает сроки рассасывания их 
в живом организме. Полимеризацию вели при температуре 2000С в течение 
пяти часов, пока вязкость не достигла 1,4 дл/г в 0,1% концентрации гексаи-
зопропанола при 250С. В качестве катализатора использовали октаат олова. 
Полученные нити характеризовались следующими параметрами: 

- температура стеклования – 550С;  
- температура плавления – 2170С; 
- температура размягчения – 196 - 199 0С; 
- температура текучести – 206 - 207 0С; 
- прочность при растяжение – 49,23 кг/мм2 . 



 28 

Однако, несмотря на несомненные преимущества этих нитей, сроки 
полной потери ими прочности недостаточны для заживления большинства 
медленно заживающих ран. При этом, использование мультифиламентных 
нитей не только усложняет технологию их получения, но и увеличивает 
реакцию тканей организма на инородное тело по сравнению с монофила-
ментной нитью, имеющей более низкую капиллярность. 

В работе [31] разработаны новые биодеструктируемые синтетиче-
ские нити на основе шестичленного гетероцикла п-диоксанона, полимеры 
которого можно рассматривать как чередующийся сополимер гликолевой 
кислоты и этиленгликоля. Для нитей п-диоксанона характерна большая 
стойкость к биодеструкции по сравнению с полигликолидными. При этом, 
такие нити отличаются высокой гибкостью, позволяющей использовать их 
в виде монофиламентов любых диаметров. Как и полигликолидные, они 
вызывают минимальную реакцию тканей и при биодеструкции образуют 
нормальные метаболиты организма - CO2 и H2O. 

Хирургические нити, изготавленные из п-диоксанона имели сле-
дующие характеристики [30]:  

- модуль Юнга – менее 421,8 кг/мм2; 
- температура стеклования tст = -160С;   
- температура плавления tпл = 1100С;   
- кристалличность 37%; 
- удлинение 99,4%;  
- прочность при растяжение 25,73 кг/мм2.    
В нашей стране одним из ведущих производителей рассасывающих-

ся хирургических нитей является предприятие «Линтекс», которое выпус-
кает ассортимент полигликолидных нитей с различными сроками рассасы-
вания [32]. 

В обзоре [33] описаны основные типы производимых в настоящее 
время хирургических нитей на основе полимеров гликолида, его сополи-
меров с лактидом и оксикарбоновых кислот. В соответствии с хронологией 
выпуска это нити на основе полимеров оксикарбоновых кислот – Дексон 
(Dexon фирмы DavisandGeck – 1968 г.) из полигликолида (ПГ) и Викрил 
(Vicryl фирмы Ethicon – 1972 г.) из сополимера гликолевой и молочной ки-
слот в соотношении 9:1 (полилактин – ПГА 910). 

Нить Дексон имеет микрофибриллярную структуру с периодическим 
чередованием кристаллических (до 80%) и аморфных участков. Сорбция 
воды, локализирующейся в начале в аморфных областях, при 370С проис-
ходит за несколько минут [33] . 

При введении в ПГ звеньев лактида повышается гидрофобность по-
лимера и снижается его кристалличность [34], а варьированием соотноше-
ния гликолида и лактида в сополимере можно в достаточно широком диа-
пазоне регулировать сроки рассасывания. Первое из этих явлений приво-
дит к снижению набухания и, соответственно, небольшому увеличению 
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срока сохранения прочности (на 21 сутки у Дексона сохранение прочности 
35%, у - Викрила 40%). Одновременно уменьшение кристалличности при-
водит к сближению сроков потери прочности и полного распада (срок рас-
сасывания у Викрила 56-70 суток, у Дексона – 60-90 суток). 

Дексон и Викрил имеют плетеную структуру, так как из-за жестко-
сти полимеров невозможно получать мононити с хорошими манипуляци-
онными свойствами (мононити производят только для микрохирургии и 
офтальмологии диаметром 20-40 мкм). Для снижения фитильности и пи-
лящего эффекта при прохождении через ткани Викрил имеет рассасываю-
щееся покрытие. С такой же целью на Дексон наносят покрытие из сопо-
лимера гликолида и ε-капролактона – Дексон II [33] . 

Рассасывающиеся мононити сначала (1980 г.) получили из полиди-
оксанона – ПДС (PDSII - Ethicon), модуль Юнга у которого в 4 раза ниже 
чем у ПГ и ПГЛ [33]. Поведение этих нитей в организме похоже на пове-
дение Дексона и Викрила, а скорость распада их меньше. 

В качестве сомономеров в различных сочетаниях и соотношениях 
были использованы гликолевая и молочная кислоты, п-диоксанон, ε-
капролактон, триметиленкарбонат. Варьировался и состав полимерного 
покрытия (чаще всего использовали полиглактин 370 или поликапролактон 
в смеси со стеаратом кальция). 

Ассортимент шовных нитей можно сгруппировать по срокам расса-
сывания – быстро-, средне-, и длительнорассасывающиеся, а также по 
структуре - плетеные и мононити. Свойства современных рассасывающих-
ся шовных материалов представлены в табл. 4. 

Таблица 4 
Современные рассасывающиеся хирургические нити [33] 

№ 
п/п 

Шовный мате-
риал 

Фирма, 
страна 

Структура Сохранение 
прочности 
на 
14 сутки, % 

Сроки расса-
сывания, су-
тки 

Быстрорассасывающиеся 
1 Викрил-Рапид 

Vicryl Rapid 
Ethicon 
(США) 

Плетеная с 
покрытием 

0 40-42 

2 ПГА-Резоквик 
PGA-Resoquick 

Resorba 
(Германия) 

Плетеная с 
покрытием 

10-15 40-42 

3 Сафил-Квик 
Safil-Quick 

B.Braun 
(Германия) 

Плетеная с 
покрытием 

0 40-42 

4 ПГА-рапид ООО «Лин-
текс», РФ 

Плетеная с 
покрытием 

10-15 35-40 

5 Трисорб Рапид 
Trisorb Rapid 

Samyang, 
Корея 

Плетеная с 
покрытием 

0 40-42 

6 Мепфил-Квик 
Mepfil-Quick 

Meta Biomed, 
Корея 

Плетеная с 
покрытием 

0 40-42 

7 Капросин Tyco Мононить 15-20 50-56 
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Caprosyn 
Рассасывающиеся в средние сроки 

8 Дексон С 
Dexon S 

Tyco Плетеная 55-65 60-90 

9 Дексон II 
Dexon II 

Tyco Плетеная с 
покрытием 

55-65 60-90 

10 Викрил 
Vicryl 

Ethicon Плетеная с 
покрытием 

60-65 56-70 

11 Полисорб 
Polisorb 

Tyco Плетеная с 
покрытием 

60-65 50-70 

12 ПГА-Ресорба 
PGA-Resorba 

Resorba Плетеная с 
покрытием 

50-55 70-90 

13 Сафил 
Safil 

B.Braun Плетеная с 
покрытием 

50-55 60-90 

14 Трисорб 
Trisorb 

Samyang Плетеная 
спокрытием 

60-65 70-90 

15 Мепфил 
Mepfil 

Meta Biomed Плетеная с 
покрытием 

60-65 70-90 

16 ПГА ООО «Лин-
текс» 

Плетеная с 
покрытием 

60-65 70-90 

17 Моносин 
Monosyn 

B.Braun Мононить 50-55 60-90 

18 Монокрил 
Monocryl 

Ethicon Мононить 20-30 90-120 

19 МоноФаст 
MonoFast 

Samyang Мононить 20-30 90-120 

20 Мепфил-МО 
Mepfil-MO 

Meta Biomed Мононить 20-30 90-120 

21 Биосин 
Biosin 

Tyco Мононить 60-65 90-110 

22 Ультрасорб ООО «Лин-
текс» 

Мононить 60-65 70-90 

Длительнорассасывающиеся 
23 ПДС II 

PDS II 
Ethicon Мононить 60-75 180-210 

24 Моно Плюс 
Mono Plus 

B.Braun Мононить 60-75 180-210 

25 Моносорб ООО «Лин-
текс» 

Мононить 65-75 180-210 

26 Мепфил-D 
Mepfil-D 

Meta Biomed Мононить 65-70 180-210 

27 Капролон 
Caprolon 

Resorba Мононить 75-80 175-180 

28 Максон 
Maxon 

Tyco Мононить 65-75 130-170 
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В настоящее время на Российском рынке антимикробные рассасы-
вающиеся хирургические нити представлены в основном шовным мате-
риалом Vicryl Plus фирмы Ethicon - плетеная нить на основе полиглактина 
910 в оболочке,  импрегнированная антисептиком триклозаном.  В обзоре 
[33] отмечается, что потребность в такого рода материалах велика, т.к. ос-
тавшийся в зажившей ране инкапсулированный шовный материал нередко 
является источником хронического асептического воспаления, а в отдель-
ных случаях – нагноения.  

В работе [35] описана полигликолидная плетеная нить на основе со-
полимера лактида и гликолида (90:10) с полимерным покрытием, импрег-
нированную антисептиком. В качестве модификатора выбран сополимер 
30% гликолида и 70% d,l-лактида. Модификацию нити проводили путем 
формирования полимерного покрытия из растворов полиглактина 370 в 
1,3-диоксолане, содержащих антимикробный препарат  мирамистин. Нане-
сение покрытия осуществляли в два приема. При нанесении первого по-
крытия происходит диффузия полимерной композиции внутрь нити, что 
обеспечивает ей антимикробную активность, а в результате формирования 
второго – на нити образуется тонкая оболочка, снижающая ее травматич-
ность и повышающая надежность хирургического узла. Установлено [35], 
что за 72 часа экспозиции в физиологическом растворе нитей с полимер-
ным покрытием полной десорбции мирамистина не наблюдается и в них 
остается до 50% препарата. Разработанные биодеградируемые нити обла-
дали выраженной пролонгированной антимикробной активностью, хоро-
шими прочностными и манипуляционными свойствами. 

Биодеградация волокон из сополимеров лактида и гликолида. 
Возможности регулирования скорости биоразложения полиэфиров 

не ограничиваются изменением состава сополимеров. При получении ма-
териалов медицинского назначения в этих системах могут быть реализова-
ны различные типы межмолекулярных взаимодействий и надмолекуляр-
ных структур [36]. В полилактиде и полигликолиде были обнаружены сла-
бые водородные связи типа ~ (Н) СН…. О = С~, которые во многом опре-
деляют надмолекулярную структуру этих полимеров [36]. Строение эле-
ментарного звена полилактида, наряду с возможностью образования водо-
родных связей является причиной формирования плотной упаковки мак-
ромолекул и высокой степени кристалличности этого полимера. Именно 
поэтому полилактид разлагается in vitro и in vivo с наименьшей скоростью 
из всех полимеров, а тем более сополимеров на основе лактонов. Наруше-
ние регулярности строения полимера за счет введения в его состав звеньев 
гликолида или этиленоксида приводит к ускорению деградации сополиме-
ров как в модельных условиях, так и в организме.  

В работе [37] были исследованы монофиламентные нити на основе 
простейших биодеградируемых полиэфиров  полигликолида и его сополи-
мера с лактидом (90/10). Было показано, что для нитей из этих полиэфиров 
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характерна способность быстрого полного вывода полимерных остатков из 
организма после потери изделием своих эксплуатационных свойств – 120 и 
90 суток для полигликолидных и сополимерных нитей соответственно. 
Полученные  полимеры и сополимеры перерабатывали из расплава в мо-
нофиламентные нити, которые вытягивали до различных степеней вытяж-
ки при 1000С, образцы испытывали in vivo. Авторами были установлены 
две стадии процесса биодеструкции и изменения степени кристалличности 
образца. При этом деструкция вплоть до глубоких степеней протекала  
преимущественно в аморфной области. Поперечный размер кристаллитов 
претерпевал существенные изменения лишь через  18 суток пребывания in 
vivo изотропных образцов немодифицированного и модифицированного 
полигликолида, в то же время для волокон с разной степенью вытяжки 
этот параметр существенно изменяется уже через несколько дней  пребы-
вания образца in vivo [37].  

Процесс биодеструкции мононитей на основе полигликолида, полу-
ченных формованием из расплава с различной степенью пластификацион-
ной вытяжки состоит из двух стадий: стационарной, в ходе которой ско-
рость потери прочности постоянна, и ускоренной – с нарастающей во вре-
мени скоростью биодеструкции [36]. На начальных стадиях происходит 
разрыв основной полимерной цепи с образованием более коротких фраг-
ментов. В ходе дальнейшей деструкции наряду с образованием коротких 
полимерных цепей появляются низкомолекулярные продукты гидролиза: 
дигликолевая и гликолевая кислоты, способные мигрировать как в объеме 
волокна, ускоряя процесс, так и диффундировать в окружающую волокно 
среду. При этом деструкция вплоть до глубоких степеней протекает пре-
имущественно в аморфных областях. На первой стадии деструкции нитей 
степень кристалличности полимера незначительно возрастает, что обу-
словлено возможностью совершенствования кристаллической структуры 
при образовании более коротких цепей. На второй стадии – ускоренная де-
струкция – происходит резкое возрастание степени кристалличности до 
значений, соответствующих практически полной деструкции аморфной 
фазы.  С ростом степени вытяжки увеличивается общее время сохранения 
эксплуатационных свойств и продолжительность стационарного периода 
деструкции, линейно зависящая от степени вытяжки [36]. Таким образом,  
стойкость к биодеструкции нитей из полимеров на основе гликолида опре-
деляется морфологическими особенностями полимера и может варьиро-
ваться в широких пределах за счет изменения степени ориентации поли-
мерных цепей при вытяжки волокна. 

Переход от гомополимеров к  сополимерам позволяет направленно 
регулировать способность макромолекул к биодеструкции. Причина этого 
заключается в возможности, переходя от гомополимера к сополимеру и от 
блочного или регулярно-чередующегося  сополимера к статистическому, 
уменьшить    степень кристалличности. В общем случае,  гидролитическая  
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деструкция  полиэфиров  зависит,  как  от  их молекулярной массы или хи-
мической природы, так и от наличия эластичных, аморфных и кристалли-
ческих областей, а также гидрофобно-гидрофильного баланса. Увеличение 
содержания воды в полимере и уменьшение температуры стеклования 
вследствие уменьшения молекулярной массы облегчает деструкцию поли-
мера [6]. 

 
3.2. Волокна на основе полигидроксиалканоатов 

Полигидроксиалканоаты относительно сложны для переработки из-
за их близости температуры плавления с температурой деградации, а также 
хрупкости. Есть также данные о нестойкости и термической деградации 
расплавов ПГА. Вследствие этого индекс текучести расплавов может во 
времени изменяться. Процесс также сопровождается образованием лету-
чих продуктов в результате термической деградации. Низкая скорость кри-
сталлизации ПГА приводит к липкости изделий, получаемых из расплава 
(пленки, волокна и др.) [16]. В монографии [16] описан ряд работ, посвя-
щенных оптимизации процесса получения шовных волокон из полигидро-
ксиалканоатов. Монофиламентные волокна, полученные формованием из 
расплава или раствора ПГБ, могут иметь удовлетворительные физико-
механические свойства, в том числе разрывную прочность (свыше 300 
МПа) и модуль упругости (до 10 ГПа), обладая при этом высокой степенью 
обратимой деформации [38-41]. 

В одной из первых работ, посвященных исследованию волокон из 
полиоксиалканоатов [42], было доказано, что мультифиламентные волокна 
из сополимеров гидроксибутирата с гидроксивалератом устойчивы к воз-
действию биологических сред in vitro и in vivo. Волокна имели модуль уп-
ругости 4.2 KПa и прочность на разрыв 220–230 MПa. Волокна длительное 
время (до года) не изменяли свои прочностные свойства при экспонирова-
нии в фосфатном буфере при 37°С и имплантированные внутрибрюшинно 
лабораторным мышам. 

Более прочные ориентированные волокна были получены С. А. Гор-
деевым с соавторами [39] (Gordeev and Nekrasov, 1999; Gordeev, Nekrasov, 
1999). В работе использовали полиоксибутират, синтезированный бакте-
риями Al.eutrophus B 5786, выделенный и очищенный в Институте биофи-
зики СО РАН. Авторы получили нити прочностью до 290 MПa с модулем 
упругости 3–4 KПa. Далее авторы показали, что, варьируя этапы процесса 
переработки полимера (использование гель-технологии), можно получить 
волокна, имеющие разрывную прочность от 103 до 360 МПа и значения 
статического и динамического модуля, соответственно, до 5.6 и 7.5 ГПа 
при стабильном сохранении  данных показателей после получения в тече-
ние длительного времени, до 100 и более суток (табл. 5) [41] . 
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Таблица 5 
Физико-механические свойства нитей  из ПГБ [41]. 

Образцы нитей 
Абсолютная 
прочность 

(MПa) 

Статический 
модуль 
(МПa) 

Динамический 
модуль (ГПa) 

Удлинение 
при разрыве 

(%) 
До ориентирова-

ния  
Ориентированные 

 
332 
360 

 
3.8 
5.6 

 
5.8 
7.5 

 
104 
37 

 
В работах японских авторов рассмотрен процесс получения монони-

тей из расплава ПОБ и сополимеров ПОБ-со-ПОВ и исследованы структу-
ра и свойства таких волокон [43,44]. С помощью рентгена было установле-
но, что полиоксибутират в полученных волокнах представлен двумя мо-
дификациями кристаллов и имеет бимодальную ориентацию цепей вдоль 
оси волокна и в поперечном направлении. В ходе последующего закалива-
ния изделий при 100°С доля кристаллов первого типа существенно преоб-
ладает над второй популяцией, однако при повышении температуры соот-
ношение изменяется в пользу поперечной ориентации. Полученные после 
закаливания волокна с увеличенной долей поперечно ориентированных 
цепей становятся более прочными. В работе [45] изучены структура и ме-
ханические свойства волокон, полученных формованием из расплава по-
лиоксибутирата. Используя технологию формования волокон из расплава, 
варьируя при этом температуру (75, 100,125 и 150°C) и применяя после-
дующее ориентирование волокон, авторы получали более прочные изделия 
(с абсолютной прочностью от 50 до 100 МПа). 

В работе [46] применением новой оригинальной технологии холод-
ной вытяжки «cold-drawn» удалось существенно повысить механическую 
прочность полифиламентных волокон из ПГБ. Для изготовления нитей ис-
пользовали высокомолекулярный полимер (600 000 Дa), синтезированный 
природным и рекомбинантными штаммами-продуцентами. Волокна фор-
мовали из расплава полимера в ванну с водой при температуре льда. После 
этого проводили двойное ориентирование; первое при температуре 0°С, 
второе – при комнатной. В результате волокна имели следующие характе-
ристики: абсолютная прочность 1.4 ГПa; модуль упругости 18.1 ГПа. 

ПГБ и сополимер с гидроксивалериатом по сравнению с полилакти-
дами более устойчивы к разрушению в условиях длительной эксплуатации, 
а их механическая прочность намного превосходит таковую у изделий из 
молочной кислоты. Как правило, поли-3-гидроксибутират полностью аб-
сорбируется за 24–30 месяцев [47,48].  

Как в крови, так и в сыворотке скорость убыли массы нитей, по-
лученных из сополимеров, превосходила таковую у нитей, изготовленных 
из ПГБ. Это согласуется с существующими представлениями о том, что 
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аморфные участки полиоксиалканоатов разрушаются быстрее упорядочен-
ных зон [49,50]. Значения средней скорости изменения массы нитей из со-
полимера с гидроксивалериатом в 1.4–2.0 раза выше таковой у ПГБ. 

Оценка потенциальной токсичности продуктов деградации ПГБ и 
сополимеров ПГБ/ПГВ, экстрагируемых буферными растворами при 37°С 
в сравнении с другими биоразрушаемыми полимерами (полигликолидами 
и полилактидами) показало, что продукты их деструкции (3- и 4-
оксимасляная кислота и 3-оксивалериановая кислота) обладают меньшей 
биологической активностью и кислотностью (pKα 4.70 и 4.72 соответст-
венно), чем гликолевая (pKα 3.83) и молочная (pKα 3.08) кислоты [51].  

Полученные результаты изучения биодеструкции нитей из двух ти-
пов ПОА позволяют заключить, что биодеструкция полиоксиалка-ноатов 
происходит с достаточно низкими скоростями, при постепенном (послой-
ном) выщелачивании материала с поверхности без образования грубых 
дефектов и резкой потери прочности шовных нитей [16]. В целом имею-
щиеся литературные данные позволяют констатировать пригодность ПГА 
для изготовления биодеградируемых шовных нитей для ушивания внут-
ренних швов [52] и имплантатов длительного функционирования. 

 
3.3. Полимерные композиционные пленки на основе плигидроксибу-

тирата и его смесей с другими биодеградируемыми полиэфирами 
 

В связи с хорошей растворимостью ПОА в неполярных растворите-
лях существует возможность использования вязких полимерных растворов 
для изготовления пленок и мембран. Вязкие растворы полиоксибутирата и 
других ПОА в хлороформе обладают выраженным волокнообразующим 
свойством и широко используются для получения пленочных изделий. В 
ряде работ описаны различные типы полимерных пленок и мембран, полу-
ченных методом полива растворов ПОА различной концентрации, от 1–5 
до 20%. Как правило, для этого используют обезжиренную поверхность 
стекол. В зависимости от химического состава полимера свойства, прежде 
всего, надмолекулярная структура и, следовательно, проницаемость изде-
лий изменяется. 

С целью определения возможности изготовления пленок из ПОА 
изучено поведение растворов полиоксибутирата и сополимеров оксибути-
рата с оксивалератом различной концентрации в ряде растворителей (хло-
роформе, диметилформамиде, дихлорэтане и смеси хлороформа и толуо-
ла). Исследованы растворы 5, 10 и 15% концентрации полимера [53, 54] 
Оказалось, что из взятых систем только 15% растворы ПОБ в хлороформе, 
дихлорэтане и диметилформамиде образуют структурированные растворы. 
Однако в процессе растворения ПОБ в диметилформамиде его молекуляр-
ная масса уменьшается практически в два раза. Поэтому полученные из 
данных растворов пленки и волокна были непрочными и разрывались при 
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незначительных деформациях растяжения и изгиба. При использовании в 
качестве растворителя дихлорэтана и хлороформа изменений значения Mв
полимера не отмечалось. 

При разработке процесса получения на основе полигидроксибутира-
та пленок медицинского назначения должна быть решена задача определе-
ния факторов, использование которых обеспечивает возможность направ-
ленного регулирования основных характеристик структуры пленки. Эф-
фективным способом регулирования надмолекулярной, морфологической  
и пористой структуру пленочных материалов является использование сме-
сей пленкообразующих полимеров [55]. Достигаемый при этом результат 
определяется как химической природой компонентов смеси и связанной с 
ней их термодинамической и кинетической совместимостью, так и их со-
отношением в композиции.  

Недостатком ПГБ, влияющим на эксплуатационные свойства изде-
лий на его основе, является высокая кристалличность [16] , вызывающая 
хрупкость и жесткость материала. Для устранения этого недостатка ис-
пользуют сополимеры ПГБ или смеси на его основе.  В [56] было показано, 
что одним из наиболее перспективных биодеградируемых материалов мо-
жет явиться полимерная композиция на основе полигидроксибутирата  и 
синтетического биодеградируемого полиэфира поли-έ-капролактона 
(ПКЛ). Пленки, полученные из раствора этих близких по химическому 
строению, но различающихся по характеру надмолекулярной структуры 
кристаллизующихся полимеров, в широком диапазоне составов ПГБ - ПКЛ 
имели гетерогенную, а некоторые из них - пористую структуру, что явля-
ется ключевым моментом при разработке изделий для заместительной хи-
рургии. Такая структура формируется самопроизвольно в результате фазо-
вого разделения в процессе испарения растворителя без экстракции одного 
из полимеров и является предпосылкой для использования таких пленок в 
процессе лечения поражений различных тканей, способствуя их восста-
новлению. 

Два кристаллизующихся полимера редко могут быть совместимыми, 
и их взаимная растворимость может реализоваться только на уровне 
аморфных областей [55]. Несмотря на то, что смешанные растворы ПГБ и 
ПКЛ прозрачны и однофазны, в процессе испарения растворителя проис-
ходит разделение раствора на фазы и формирование гетерогенных струк-
тур. Оба полиэфира, ПКЛ и ПГБ, имеют близкое строение, плотность и 
степень кристалличности около 70% (табл. 6), но пленки, полученные из 
растворов индивидуальных полимеров не прозрачны. Морфология поверх-
ности и скола пленок из ПГБ  существенно отличается от морфологии пле-
нок  из ПКЛ (рис. 8а и 8б). Структурные элементы имеют меньший размер, 
отсутствует ориентация вдоль поверхности пленки. Тем не менее, скол не 
гладкий, а поверхность неоднородна, что связано с наличием кристалличе-
ских образований. 
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Таблица 6 
Характеристика и свойства биодеградируемых полиэфиров 

Полимер Степень 
полиме 
ризации 

Мм  
полимера, 

кДа 

Плотность, 
г/ см3 

Тпл, 
оС 

Степень 
кристал-
лично-
сти, % 

ПГБ 3500 300 1.2 175 71 
ПКЛ 500 42 1.1 60 68 

 

  
а) б) в) 

 
Рис. 8.  Микрофотографии скола пленок из ПГБ (а), ПКЛ (б), и смеси ПГБ – ПКЛ 

50:50 (в) 
 

Для смесей ПГБ-ПКЛ характерна гетерогенная структура. Пленки 
состава ПГБ-ПКЛ 50:50 имеют систему взаимопроникающих пор размером 
от 1 до 20  мкм (рис. 8в), пронизывающих всю структуру материала и вы-
ходящих на поверхность[56]. Непрерывность и взаимное проникновение 
фаз являются одним из признаков спинодального механизма фазового раз-
деления [56]. Обнаружено [56], что состав формовочной композиции ока-
зывает влияние на характер надмолекулярной структуры полученных пле-
нок. Пленки из смеси ПГБ-ПКЛ (50-50 и 25-75) имеют систему взаимопро-
никающих пор, размер которых зависит от состава смеси (рис.9).  

Особенно интересна пленка состава ПГБ-ПКЛ 50:50, которая имеет 
высокопористую структуру (рис. 8в, 9В). Такая структура пленки обуслов-
лена сильными различиями концентраций, при которых происходит кри-
сталлизация из раствора ПГБ и ПКЛ. В процессе испарения растворителя 
кристаллизация ПГБ завершается гораздо раньше, чем при ПКЛ, который  
остается в системе в виде разбавленного раствора, инклюдированного в 
фазе закристаллизованного ПГБ. В ходе дальнейшего испарения раствори-
теля ПКЛ выделяется на стенках образующихся пор. 
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Рис. 9.  Микрофотографии поверхности пленок из ПГБ (А) и его смесей с ПКЛ 

 состава ПГБ-ПКЛ 25:75 (Б), 50:50 (В) и 75:25 (Г) 
 

В результате релаксационных процессов обычно происходит кон-
тракция пор, формирующиеся в полимерном материале в ходе фазового 
разделения.  При испарении хлороформа из общего раствора исследуемых 
полимеров не происходило контракции пор ввиду исключительной жест-
кости ПГБ, формирующего непрерывную фазу материала: значение моду-
ля Юнга ПГБ в 6 раз превышает соответствующее значение для ПКЛ [56].  

В пленке смесового состава ПГБ и  ПКЛ регистрируется только од-
на ТС, представляющая собой суперпозицию температур стеклования чис-
тых компонентов. Этот факт достоверно свидетельствует о совместимости 
аморфных областей кристаллизующихся полимеров ПГБ и  ПКЛ, что под-
тверждает данные расчета параметра взаимодействия полимеров [55, 56]. 
Значение ТС  пленки состава 50:50 ближе к значению Тс ПКЛ, по-
видимому это связано с преобладанием этого полимера в межфазном слое. 
Интересно отметить, что механические свойства пленки, полученной из 
раствора смеси полимеров в области температуры tо>ТС ПКЛ определяют-
ся не правилом аддитивности, а свойствами ПКЛ: значения модуля Юнга 
(Е) пленок из ПКЛ и ПГБ (50:50) составляют  200 и 220 МПа соответст-
венно (для пленок из ПГБ Е=1200МПа) [57,58]. 

Введение второго полимера существенно влияет на физико-
механические свойства полимерной пленки. Если полимеры совместимы 
или образуют взаимопроникающие сетки, то должна иоблюдаться адди-
тивность свойств композиционных материалов на их основе. Если смеси 
полимеров образуют гетерогенные структуры, то прочность пленок на их 
основе будет определяться полимером, образующим непрерывную фазу. 
Как видно из данных табл. 7, прочность пленок из ПГБ оказалась наиболее 
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высокой, при этом при разрыве образец практически не деформировался ε 
= 0,4% [57]. 

Таблица 7 
Физико-механические свойства пленок из ПГБ и ПКЛ [57] 

Состав пленки, 
% 

ПГБ ПКЛ 

Толщина, 
мкм 

Разрывная 
нагрузка, Н 

Прочность,  
МПа 

Относительное 
разрывное уд-
линение ε,% 

100 - 52,6 9,9 37,6 0,4 
75 25 46,8 4,1 17,5 3,6 
50 50 129 7,3 11,4 7,9 
25 75 88 2,4 5,4 40,7 
- 100 107 9,24 17,3 700 

Уменьшение прочности композиционных пленок ПГБ-ПКЛ проис-
ходит не аддитивно (табл. 7) и, в соответствии с высказанными выше 
представлениями, определяется характером возникающей морфологиче-
ской структуры. Некоторый рост относительного удлинения авторы [57] 
объясняеют увеличением содержания ПКЛ в фазе, формирующей диспер-
сионную среду, в процессе кристаллизации из раствора или выделения 
ПКЛ на поверхности пор при испарении хлороформа уже после разделения 
фаз. Утверждается, что пленки состава ПГБ-ПКЛ 25:75 в качестве диспер-
сионной среды содержат ПКЛ, о чем свидетельствует высокое, по сравне-
нию с пленками других составов, относительное разрывное удлинение, ха-
рактерное для ПКЛ (табл. 7). Прочность этой композиционной пленки ни-
же прочности пленок из чистых полимеров и ниже прочности пленок дру-
гих составов. Это может быть связано только с наличием частиц изолиро-
ванной фазы из жесткого ПГБ, включенных в структуру пленки (рис. 9Г). 
Эти частицы служат концентраторами напряжений и вызывают резкое 
снижение прочности [57]. 

Хорошая пленкообразующая способность системы ПГБ – ПКЛ, уро-
вень физико-механических свойств и особенности надмолекулярной и по-
ристой структуры полученных на ее основе пленок создают перспективы 
для создания более широкого ассортимента лечебных средств. В результа-
те испарения растворителя система образует структуру, которая может 
обеспечивать возможность регенерации поврежденных тканей и их вре-
менного замещения в течение периода биодеградации пористого покрытия. 

В современной методике лечения гнойных ран, разработка способов 
ферментативного очищения раневого ложа, в том числе с использованием 
перевязочных материалов пленочного типа, в последнее время занимают 
все более заметное место [60-62]. На первой стадии течения раневого про-
цесса (воспалении) протеолитические ферменты, входящие в состав ране-
вого покрытия, вызывают лизис некротизированных тканей и микроорга-
низмов совместно с ферментами лейкоцитов организма. Во II фазе ранево-
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го процесса основной функцией повязки является подавление оставшихся 
микроорганизмов, поддержание и регуляция влажности в ране, обеспече-
ние адекватного кондиционирования раны, защита от механического по-
вреждения и вторичной инфекции [63,64]. Таким образом, композицион-
ные пленки, разрабатываемые с целью использования в качестве раневого 
покрытия, должны содержать антимикробные соединения, протеолитиче-
ские ферменты, иметь структуру, обеспечивающую пролонгированное вы-
деление лекарственных препаратов при отсутствии их инактивации в про-
цессе иммобилизации [65], оптимальную воздухо- и паропроницаемость, а 
также способность сорбировать экссудат. Эти характеристики пленки за-
висят от ее надмолекулярной структуры, характера и размера пор.  

Растворимость ПКЛ и ПГБ в несмешивающемся с водой органиче-
ском растворителе (хлороформе, метиленхлориде) позволяет включать в 
состав пленок водорастворимые соединения (белки, ферменты, антимик-
робные вещества) путем формования из обратных эмульсий. В работе [59] 
включение  трипсина в структуру пленок из смеси биодеградируемых по-
лиэфиров проводили путем испарения растворителя из тонкого слоя 
эмульсии водного раствора протеолитического фермента трипсина в рас-
творе смеси ПГБ и ПКЛ (1:1) в хлороформе. Морфология полученной 
пленки видна на микрофотографии ее скола (рис.10). Структура пленки, 
полученной из эмульсии, более пористая, чем структура пленки, получен-
ной из раствора (рис.10), и характеризуется бимодальным распределением 
пор 20-30 мкм и 2-5 мкм.  

 

 

Рис. 10. Микрофотография скола пленки, полученной из эмульсии водного  
раствора трипсина в растворе смеси ПГБ  и ПКЛ (1:1) в хлороформе [59] 
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Такая высокопорис-
тая структура с системой 
взаимопроникающих пор 
должна была обеспечить 
интенсивный массопере-
нос при промывке пленок 
физиологическим раство-
ром. Однако, как видно из 
полученных результатов, 
приведенных на рис. 11, 
скорость десорбции белка 
из пленки состава ПГБ-
ПКЛ 1:1 ниже, чем из 
пленки на основе чистого 
ПГБ. Учитывая высокую 
выявляемую активность 
трипсина в пленке (табл. 

8), этот факт авторы [59] объясняют адсорбцией амфифильных молекул 
белка из водных растворов на развитой внутренней гидрофобной поверх-
ности пленок. 

Таблица 8  
Характеристика пленок на основе ПГБ и ПКЛ, содержащих трипсин 

Соотношение плен-
кообразующих поли-

меров, % 

Количество трипсина, 
введенного в пленку 

Активность иммобили-
зованного трипсина № 

п/п 
ПГБ ПКЛ мг/г Е/г Е/г пленки % от вве-

денной 
1 100 0 2,0 20,0 8,5 42,5 
2 50 50 2,0 20,0 10,5 52,5 

 
Для придания полимерному материалу кроме протеолитической ак-

тивности антимикробных свойств были использованы водорастворимые 
соединения: хлоргексидина биглюконат и пефлоксацин, которые также как 
и трипсин, вводили в водную фазу эмульсии, а также малорастворимый в 
воде препарат – фуразолидон, который добавляли в формовочную компо-
зицию в виде раствора в хлороформе. Наибольшая зона ингибирования 
роста тест-культур микроорганизмов наблюдалась у пленки, содержащей 
пефлоксацин (10,4 мм – табл. 9).  Результаты изучения антимикробной ак-
тивности пленок после выдерживания в физиологическом растворе пред-
ставлены на рис. 12 [59]. Как видно из полученных данных, антимикробная 
активность пленки, содержащей пефлоксацин, через 4 часа выдерживания 
в физиологическом растворе составила 90% исходной активности пленки, 
а зона задержки роста микроорганизмов превышала область ингибирова-
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Рис. 11.  Кинетика выделения белка из пленок на 
основе ПГБ в 0,9% раствор NaCl (40мг/г пленки). 

1 – пленка на основе ПГБ; 2 – пленка на основе 
смеси ПКЛ-ПГБ 1:1 [59]. 
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ния тест-культур исходными образцами пленок, содержащих другие анти-
микробные вещества (рис.12). Кроме того образец пленки из смеси ПКЛ и 
ПГБ, содержащий пефлоксацин и трипсин (п.2, табл. 8), обладал наиболь-
шей ферментативной активностью.                                           

Таблица 9  
Биологическая активность пленок из смеси ПГБ и ПКЛ (1:1), содержащих 

трипсин и антимикробное вещество [59] 
Антимикробная актив-

ность 
Ферментативная активность 

пленки, 
№  Антимик-

робное ве-
щество 

Коли-
чество 
анти-
мик-

робно-
го ве-

щества, 
% от 

массы 
пленки 

Зона за-
держки 
роста 

микроор-
ганизмов, 

мм 

Отношение 
площади зо-
ны лизиса к 
площади об-

разца 

введенная в 
пленку,  

Е/г пленки 

Е/г 
пленки 

% от 
введен 
ной в 

пленку 

1 
хлоргекси-
дина биг-
люконат 

1,6 4,7 3,7 15,7 2,1 13,0 

2 пефлокса-
цин 1,6 10,4 9,4 15,7 4,5 29,0 

3 фуразоли-
дон 2,4 5,1 4,1 15,0 3,7 24,6 

 
        Разработанный по-
лимерный материал был 
рекомендован для соз-
дания полимерных ра-
невых покрытий при за-
крытии обширных по-
ражений кожи и мягких 
тканей на длительные 
сроки с последующим 
резорбированием после 
выполнения защитной и 
заместительной функ-
ций. 

С целью создания 
новых биодеградируе-
мых полимерных ком-
позиций  с контроли-
руемым выделением 
антимикробных ве-
ществ в работах [66,67] 
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Рис. 12. Антимикробная активность пленок на осно-
ве ПГБ-ПКЛ (1:1) после выдерживания в физиоло-
гическом растворе в течение 4-х часов. Пленки со-

держали трипсин и антимикробное вещество  
(1 – хлоргексидина биглюконат, 2 – пефлоксацин,  

3 – фуразолидон)  [59] 
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впервые разработаны принципы получения пленок смесевых композиций 
ПГБ и сополимера полиамида 54С  как из расплава прессованием, так и из 
раствора последовательным испарением комбинации растворителей (хло-
роформ, диоксан, этиловый спирт). В работе [67] показана возможность 
использования этих смесей в качестве матричных систем для длительной 
(более месяца) контролируемой доставки антисептика - фурацилина с по-
стоянной и регулируемой скоростью высвобождения.  

Зависимость диффузионной подвижности воды экспоненциально 
возрастает с содержанием в системе более гидрофильного компонента -
полиамида. Установленные закономерности позволили в композициях 
ПГБ-полиамид регулировать скорость высвобождения антисептика в пре-
делах 2 – десятичных порядков [67]. 

Сравнительное изучение деградации пленок из биодеградируемых по-
лиэфиров. 

В работах [68-72] проведены комплексные исследования биосовмес-
тимости и биодеградации пленочных систем на основе полиоксибутирата 
разной молекулярной массы и его сополимера с оксивалератом in vitro и in 
vivo по сравнению с полилактидом. В работе [69] гидролитическая дест-
рукция была исследована в двух различных водных средах: в фосфатном 
буфере рН=7,4 и в Трис буфере рН=7,7 при 37°С в течение 3-х месяцев. 
Анализ кинетических кривых показывает, что максимальная скорость по-
тери веса отмечается у наиболее чувствительного к деградации низкомоле-
кулярного полилактида (ПЛА ММ 67 кДа) и у ПГБ с относительно низкой 
ММ 169 кДа; кроме того, у этих полимеров гидролитическая деструкция 
заметно отличается в разных средах: в фосфатном буфере этот процесс 
происходит быстрее (рис. 13). 

 

 
Рис. 13. Деградация полимеров ПГБ, ПГБВ, ПЛА разной ММ и композита  

в фосфатном буфере (ФБ) pH=7,4 и Трис буфере (Трис) pH=7,7 in vitro при t° 37°С 
[69] 
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Устойчивость к гидролитической деструкции в тех же условиях воз-
растает с увеличением ММ образцов ПГБ (рис. 13). У высокомолекуляр-
ных образцов ПОБ 349, 510 и 950 кДа значение остаточного веса выше и 
составляет 94-98%. Сопоставление кривых потери веса для пленок с близ-
кими ММ биополимеров: ПЛА и ПГБ (ММ = 400 и 510 кДа соответствен-
но) показало, что полилактиды теряют вес быстрее, чем аналогичные об-
разцы ПГБ. Деградация ПГБВ идет достаточно медленно: в течение 60 су-
ток потери веса почти не происходит, в этот период пленка теряет всего 
1% от своего веса, а после 70 суток начинается заметное постепенное па-
дение веса. На рис. 13 также видно, что композит ПГБ и ПЛА деградирует 
приблизительно с той же скоростью, что и высокомолекулярный ПОБ, 
входящий в его состав, тогда как низкомолекулярный ПЛА гидролизуется 
с более высокой скоростью [69]. 

После 83 дней инкубации снижение ММ у полимерных пленок ПГБ 
достигало 81,65% для образца с ММ 169 кДа и составляло 31 кДа и дости-
гало 91% для образца с ММ 510 кДа и составляло 46 кДа. Значительное 
уменьшение ММ у всех исследованных образцов было отмечено уже к 45 
суткам инкубации, потом падение ММ замедлялось. 

Значения степени кристалличности ПГБ составляли 74,8%, 76,5% и 
77,9% для исходной пленки и пленок на сроках 45 и 83 суток соответст-
венно. Так как структура полимера предполагает наличие аморфных и 
кристаллических областей, а аморфные области подвергаются гидролизу в 
первую очередь, очевидно, что при последовательном разрушении аморф-
ных областей снижается молекулярная масса полимера и повышается сте-
пень его кристалличности. Исследования изменения кристалличности в 
процессе деградации in vitro показали, что изменение кристалличности по-
лимеров ПГБ и ПГБВ имеет волнообразную природу: сначала значение 
кристалличности возрастает за счет вымывания аморфных областей поли-
мера, затем постепенно снижается за счет появления амофных областей из 
кристаллических. Наблюдались и обратные тенденции превращения кри-
сталлических областей в аморфные [70]. По-видимому, процессы вымыва-
ния аморфных областей и образования аморфных областей из кристалли-
ческих происходят одновременно и независимо, благодаря чему общая 
кристалличность полимера в процессе его деструкции изменяется волно-
образно и разнонаправленно в зависимости от условий эксперимента.  В 
целом, гидролитическая деструкция ПГА - многоэтапный процесс: в пер-
вый период (несколько недель) происходит растворение «вымывание» 
аморфной фазы, в результате чего кристалличность полимера может не-
сколько возрасти, далее происходит разрыв полимерных цепей и образова-
ние тетра-, димеров и мономеров и снижение молекулярной массы, затем 
развиваются процессы эрозии материала и происходит собственно сниже-
ние массы полимера (образца или изделия). Этот процесс длителен и в за-
висимости от условий среды и физико-химических свойств ПГА может 
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продолжаться многие месяцы. Изменение соотношения мономеров в ПГА 
сопровождалось существенными изменениями физико-химических 
свойств материала. 

Изучение механизма и кинетики деструкции пленок in vitro показало, 
что гидролитическая деструкция пленок полиоксибутирата и его сополи-
мера с оксивалератом происходит одновременно как на поверхности, так и 
в объеме полимера [71]. Ферментативная деструкция происходит преиму-
щественно в объеме полимера. В эксперименте in vivo наблюдалось почти 
полное рассасывание полимера через 6 месяцев после имплантации пленок 
из ПГБ ММ 510 кДа (рис. 14) [72]. К этому времени начальный вес пленки 
у полимеров 950 и 1482 кДа уменьшался на 93% и 83% соответственно. 
Эти эксперименты наглядно показывают, что разрушение ПГБ происходит 
значительно быстрее в организме животного, чем в условиях in vitro, что 
объясняется наличием в организме большого числа неспецифических эсте-
раз, способных расщеплять полимер. 

 

 
 

Рис. 14. Сравнительная деградация пленок из ПГБ in vitro в фосфатном буфере 
при t° 37 и 70°C pH=7.4 и in vivo при подкожной имплантации крысам [72] 

   
Показано [72], что биодеградация полиоксиалканоатов in vivo проис-

ходит преимущественно за счет энзиматической деструкции с незначи-
тельным вкладом гидролитической. В процессе биодеструкции импланта-
ты полностью резорбировались через 6 месяцев после их имплантации.  

Хроническое раздражение ткани в результате снижения рН является 
серьезной проблемой применения полимерных имплантатов на основе со-
полимеров полилактидов и полигликолидов. Тканевая реакция на имплан-
тацию пленочных систем из полиоксиалканоатов характеризовалась уме-
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ренной воспалительной реакцией, которая достоверно ниже реакции на 
имплантацию полилактидов [72]. Таким образом, пленки из полигидрокси-
алканоатов не оказывают токсического действия и являются биосовмести-
мыми. 

 
4. ПЛЕНКИ И ВОЛОКНА НА ОСНОВЕ ХИТОЗАНА 

 
Пленко - и волокнообразующие свойства хитина и хитозана извест-

ны давно [73, 74], но именно в последние годы резко возросло число пуб-
ликаций, посвященных получению и изучению пленок и волокнистых ма-
териалов  на его основе [75-80]. Это связано как с потребностями различ-
ных отраслей, так и с существенным повышением качества этих полиме-
ров как сырья и уникальными свойствами пленок, получаемых на их осно-
ве. Природное происхождение, биосовместимость, нетоксичность, высокие 
сорбционные свойства хитозана по отношению к воде, ионам металлов, 
органическим молекулам, хорошие механические свойства пленочных из-
делий обусловливают перспективность использования их, главным обра-
зом, для медицины и в качестве разделительных мембран [81-85]. Интерес 
обусловлен также растворимостью хитозана и других производных хитина 
в водных средах, что существенно упрощает и снижает экологическую 
опасность процессов переработки этих полимеров в изделия.  

 
4.1. Методы получения и структура хитозановых пленок 

Традиционно хитозановые пленки формуют по сухому способу из 
водно-кислотных растворов, в которых полимер находится в солевой фор-
ме (С-форма). Фактически формовочный раствор представляет собой рас-
твор солевой формы хитозана (ацетата хитозана, например) в воде. В каче-
стве растворителя используют разбавленные водные растворы летучих од-
ноосновных карбоновых кислот: уксусной и, реже, муравьиной. Пленки, 
сформованные из растворов соляной кислоты в отсутствие пластификато-
ров, характеризуются высокой хрупкостью и растрескиваются при отвер-
ждении. 

При формовании пленки или волокна необходимо перевести  поли-
мер в водонерастворимую форму полиоснования (О-форма - собственно 
хитозан). Этот перевод осуществляют обработкой раствором едкого натра 
или раствором других оснований.  

В работах [86-89] показана возможность получения прочных хитоза-
новых пленок и формованием по мокрому способу (путем коагуляции в 
осадителе), в том числе с приложением электрического поля, способст-
вующего формированию высокоориентированной надмолекулярной струк-
туры пленок [87-89].  
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Учитывая, что при формовании полимерных изделий из растворов 
электролитов происходит не только фазовый переход, но и изменение хи-
мического строения полимера, рассмотрим процесс получения хитозано-
вых пленок более подробно. Согласно общепринятым представлениям [90] 
при мокром способе формования при попадании раствора полимера в оса-
дительную ванну диффузионные процессы приводят к замене растворите-
ля на осадитель. С точки зрения фазовых равновесий система с заданными 
параметрами (концентрация, температура) оказывается термодинамически 
неустойчивой, следствием чего является ее застудневание и синеретиче-
ское отделение жидкой фазы. Структурные особенности получаемых та-
ким способом пленок будут определяться молекулярной массой полимера 
и его концентрацией в растворе, составом растворителя, составом и темпе-
ратурой осадительной ванны [11]. 

При формовании полимерных мембран по сухому способу (путем 
испарения растворителя) так же, как и при мокром (коагуляционном) спо-
собе, определяющими факторами являются природа и однородность поли-
мера, состав (качество) растворителя, концентрация раствора, температура, 
толщина жидкой пленки и свойства подложки. Формование пленок по су-
хому способу из двухкомпонентных растворов, содержащих полимер и 
растворитель, принципиально возможно без распада системы на фазы, и 
испарение растворителя приводит к формированию непористой и струк-
турно однородной пленки. Возможными причинами неоднородности мем-
браны в этом случае может быть различная скорость диффузии и испаре-
ния растворителя из разных слоев жидкой пленки и адгезия полимера к 
подложке. Однако применение однокомпонентного растворителя и отсут-
ствие протекания каких-либо химических превращений полимера при 
формировании пленок по сухому способу является скорее исключением, и 
смешанные растворители специально используют для регулирования 
структуры мембран. При этом различие скоростей испарения компонентов 
растворителя на начальных стадиях приводит к обогащению системы бо-
лее высококипящим компонентом и ухудшению качества растворителя, 
что, в свою очередь обусловливает фазовое разделение системы и гетеро-
генность структуры мембраны [91]. 

Как сказано выше, при формовании хитозановых пленок в качестве 
растворителя используют водные растворы летучих одноосновных уксус-
ной, муравьиной кислот, образующих с хитозаном соответствующие соли. 
При испарении растворителей происходит изменение не только концен-
трации полимера и состава и качества растворителя, но и степени прото-
нирования аминогрупп хитозана. Интересным является тот факт, что срод-
ство и скорость набухания хитозана в парах бинарных смесей уксусная ки-
слота (УК)-вода экстремально зависят от их состава [92, 93]. При этом 
наибольшим сродством к хитозану обладают пары 75-77%-ной уксусной 
кислоты, то есть с примерно эквимольным соотношением компонентов. 
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На рис. 15 приведена фазовая диаграммы системы хитозан – уксус-
ная кислота (УК) – вода [94]. Состав пленок, полученных высушиванием 
растворов полимера с разным содержанием уксусной кислоты (на рис. 1 
стрелки А, В и С), близок к эквимольному содержанию хитозана, кислоты 
и воды, что также подтверждает наибольшее сродство хитозана к экви-
мольной смеси уксусной кислоты и воды. На рис. 15 кривая 3 является 
границей между растворами (область 2) и нетекучими физическими геля-
ми, при высушивании которых происходит формирование пленок из ук-
суснокислой соли хитозана (область 4). Нейтрализация последних приво-
дит к получению пленок из хитозана в форме полиоснования. Из представ-
ленной диаграммы видно, что при формовании пленок высушиванием рас-
творов полимера в 1-2%-ной уксусной кислоте (путь А) существует веро-
ятность фазового разделения системы и получения структурно неоднород-
ной пленки, тогда как в случаях В и С система и получаемая пленка долж-
ны быть более однородными.  

 

 
Рис.  15.   Фазовая диаграммы системы хитозан – уксусная кислота (УК) – вода 

при to 20oC; число в обозначении хитозана (Х) указывает ММ хитозана в кДа [94] 
 
Полученные в результате распада раствора полимера на фазы пленки 

представляют собой импрегнированные жидкостью гетерогенные порис-
тые структуры. При испарении жидкости на последних стадиях отвержде-
ния или при сушке мембраны после промывки поры сжимаются и исчеза-
ют под действием сил контракции. Однако исчезновение пористости и ге-
терогенности носит кажущийся и обратимый характер, и образующиеся 
при этом материалы авторами [95] названы криптогетерогенными. О гете-
рогенности структуры таких пленок свидетельствует помутнение, то есть 
появление пористости и рассеивающей поверхности при набухании их в 
воде. Высушенные, они вновь становятся прозрачными, не обнаруживаю-
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щими при электронномикроскопических и рентгеноскопических исследо-
ваниях неоднородностей. 

Учитывая, что при формовании гидратцеллюлозных пленок по мок-
рому способу происходит фазовое разделение в системе раствор полимера 
- осадительная ванна, а при формовании хитозановых пленок по сухому 
способу также не исключена возможность фазового разделения системы до 
перехода ее в твердое состояние, гидратцеллюлозные и хитозановые мем-
браны, очевидно, нужно считать криптогетерогенными. Такое название 
оправдывается и свойствами этих пленок: высокой скоростью набухания в 
водных средах, соизмеримой с капиллярным натеканием, существенной 
зависимостью набухания от гидротермических обработок, помутнением 
при набухании свежесформованных пленок, большой усадкой и уплотне-
нием структуры при сушке [96].  

При обработке хитозановой пленки в солевой форме раствором ще-
лочи и водой при термообработке сухой пленки происходит релаксация 
внутренних напряжений и частичная потеря криптогетерогенности. Варьи-
руя условия формования и последующих обработок, можно, очевидно, 
превратить их в гомогенные или, наоборот, закрепить развитую капилляр-
но-пористую структуру. Таким образом, с точки зрения структурных осо-
бенностей представляется оправданным рассматривать хитозановые плен-
ки как занимающие промежуточное положение между формуемыми по 
мокрому способу гидратцеллюлозными (наиболее криптогетерогенными) и 
формуемыми по сухому способу поливинилспиртовыми (наиболее гомо-
генными). 

Как при любом модельном подходе, в изложенной структурной мо-
дели полимерных мембран, объясняющей их поведение при набухании, 
абсолютизирована роль капиллярного давления, контракции пористой сис-
темы и наличия внутренних напряжений [74]. Вместе с тем нельзя игнори-
ровать вклад осмотических явлений, связанных с наличием в хитозановых 
пленках ионизованных аминогрупп и подвижных противоионов.   

В пленках, сформованных по сухому способу, аминогруппы хитоза-
на протонированы, поэтому такие материалы растворяются в воде, что ог-
раничивает возможности их использования.  Обработка щелочью резко 
снижает способность материала к набуханию в воде. Поэтому для перевода 
хитозановых пленок в нерастворимое в воде состояние часто используют 
модифицирующие реагенты и различные способы модификации. 

Структура хитозановых пленок, модифицированных (поверхностно 
или в объеме) ПАВ, сшивающими реагентами, введением других полиме-
ров или биологически активных веществ, безусловно, будет характеризо-
ваться своими особенностями. 
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4.2. Пленки из полиэлектролитных комплексов на основе хитозана 
 

Полиэлектролитные комплексы (ПЭК) - продукты интерполиэлек-
тролитных реакций [97, 98]. Отличительной особенностью строения ПЭК 
(рис. 16) является чередование высокогидрофильных петлеобразных фраг-
ментов макромолекул индивидуальных полиэлектролитов и более гидро-
фобных и жестких двутяжных фрагментов из соединенных солевыми свя-
зями противоположно заряженных полиэлектролитов.  

 

 
Рис. 16. Модель структуры ПЭК; 1 - ионизованные карбоксильные 
группы; 2 - солевые связи с аминогруппами; 3 - водородные связи 

 
Такая модель наиболее правильно отражает строение частицы ПЭК и 

позволяет прогнозировать влияние различных факторов (рН, ионная сила, 
концентрация, соотношение и стерическая комплементарность компонен-
тов, дополнительная стабилизация комплексных частиц водородными и 
иными связями) на свойства и поведение ПЭК. ПЭК в виде пленок обычно 
получают высушиванием смесей растворов противоположно заряженных 
полиэлектролитов в летучих кислотах или основаниях с последующим 
проведением термо- и гидрообработок. Сухие пленки ПЭК прозрачны, по 
данным рентгеноструктурных исследований аморфны. Их поведение при 
набухании в водных средах, в том числе, при разных температурных ре-
жимах [98] обнаруживает криптогетерогенность структуры. Наряду с по-
терей криптогетерогенности причиной снижения набухания пленок ПЭК 
после термо- и гидротермических обработок является частичная сшивка 
макроцепей полиэлектролитов ковалентными амидными связями. Частич-
ная сшивка пленок ПЭК приводит к повышению устойчивости в щелочных 
и кислых средах и принципиально расширяет возможности их практиче-
ского использования.  

Высокая гидрофильность частично сшитых пленок и высокое содер-
жание,  так называемой, свободной воды обусловливают их очень высокую 
проницаемость в условиях первапорации, диализа, ультрафильтрации, об-
ратного осмоса, ионного обмена и других разделительных процессов. Дру-
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гой отличительной особенностью пленок ПЭК, представляющей большой 
практический интерес, является их высокая тромборезистентность и гемо-
совместимость, что обусловливает эффективность использования их в виде 
активного слоя мембран для процессов гемодиализа и гемофильтрации и 
специальных покрытий эндопротезов, контактирующих с кровью.  

Авторами [99-104] описано получение и свойства пленок ПЭК хито-
зана с полиакриловой кислотой, карбоксиметилцеллюлозой и другими по-
ликислотами. Особый интерес представляют пленки ПЭК на основе двух 
производных хитина - полиоснования хитозана и поликислоты карбокси-
метилхитина (КМХТ), содержащих примерно равные количества различ-
ных по заряду ионогенных групп с фиксированным положением в элемен-
тарных звеньях макромолекул, что обеспечивает их высокую стерическую 
комплементарность [101]. Пленки ПЭК хитозана с полиакриловой кисло-
той и КМХТ получали высушиванием смесей их 1%-ных растворов в вод-
ном 3%-ном растворе муравьиной кислоты. Процесс удаления растворите-
ля (вода + муравьиная кислота) и отверждение пленки сопровождается 
протеканием реакции образования солевых связей между макромолекула-
ми полиэлектролитов, т.е. образованием ПЭК, которое завершается на по-
следующих стадиях вакуумирования сухих пленок и промывок их водой. 
Соотношение хитозана и КМХТ в пленках ПЭК-1 эквимольного состава 
(число в обозначении ПЭК соответствует его составу Z) по данным эле-
ментного анализа совпадает с их соотношением в исходной формовочной 
смеси. Пленки из ПЭК, обогащенных хитозаном (Z > 1), содержащие му-
равьиную кислоту, очень сильно набухают при промывке водой, однако 
отсутствие в промывных водах этих пленок исходных полимеров свиде-
тельствует о тождестве составов полученных пленок и формовочных сме-
сей. 

По внешнему виду сухие пленки из ПЭК не отличаются от хитозано-
вой в О-форме. Они характеризуются прозрачностью и гладкостью по-
верхности, хотя в ходе высушивания смесей растворов хитозана с ПАК и 
КМХТ наблюдалось их временное помутнение, наиболее сильно выражен-
ное у смесей стехиометрического состава, что подтверждает факт фазового 
разделения в этих системах в ходе их отверждения. Отличительной осо-
бенностью пленок ПЭК является то, что они менее эластичны, чем хитоза-
новые, поскольку наличие системы ионных и водородных связей в пленках 
ПЭК обеспечивает формирование более жесткой, напряженной и хрупкой 
структуры. Набухшие в воде пленки характеризуются высокой пластично-
стью и значительно более низкими величинами разрывного напряжения, 
которые, тем не менее, обеспечивают возможность их практического при-
менения [102]. 

Поведение в водных средах пленок ПЭК зависит от полноты вклю-
чения ионогенных групп хитозана и КМХТ в солевые связи и степени ре-
лаксации внутренних напряжений, поэтому набухание пленок и раствори-
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мость определяются величинами Z и проведением дополнительных темпе-
ратурно-водных обработок. Стабилизирующие ПЭК солевые связи разру-
шаются в кислых и щелочных средах, а также в средах с высокой ионной 
силой, поэтому свежеполученные пленки из ПЭК растворяются в сильно 
кислых водных средах и очень сильно набухают, а пленки из ПЭК-4 даже 
растворяются в воде. В литературе имеются сведения о том, что степень 
набухания пленок ПЭК на основе хитозана существенно зависит от их со-
става, рН формовочного раствора, рН и ионной силы жидкой среды [102-
104]. Установлено также, что степень набухания пленок ПЭК существенно 
зависит от условий их сушки и кратности температурно-водных обработок. 
У пленок ПЭК, промытых водой до нейтральной реакции промывных вод, 
величины набухания в воде составляют сотни процентов, и они резко уве-
личиваются с повышением Z, т.е. содержания хитозана в ПЭК. У пленок, 
подвергнутых повторным обработкам водой с промежуточным высушива-
нием, степень набухания несколько снижается. По данным элементного 
анализа в ходе указанных обработок  состав пленок ПЭК практически не 
изменяется.  

Важно отметить также, что сильное набухание в воде пленок ПЭК, 
не подвергнутых термообработке, сопровождается их помутнением, а тер-
мообработанные и менее набухающие в воде пленки остаются почти про-
зрачными. Все это говорит о том, что свежесформованные пленки ПЭК яв-
ляются криптогетерогенными материалами. Понижение набухания пленок 
ПЭК в результате температурно-водных обработок наряду с релаксацион-
ными процессами, обусловлено протеканием химических превращений, 
приводящих к уменьшению содержания заряженных групп, в частности, 
реакций образования в частицах ПЭК сшивок ковалентными амидными 
связями и формамидных групп. Возможность протекания подобных реак-
ций показала на примере ПЭК, образованных полиакриловой кислотой и 
полиэтиленимином [98]. Увеличение интенсивности поглощения в области 
1700-1500 см-1 и появление плеча при 1730 см-1 в ИК-спектрах прогретых 
пленок ПЭК и нерастворимость последних в кислых водных средах под-
тверждают справедливость сделанного вывода [98].  

В результате термообработок и частичной сшивки меняется раство-
римость пленок ПЭК в различных средах. Нетермообработанные Пленки 
ПЭК всех составов растворяются в кислых средах. Закономерно, что наи-
меньшим набуханием в воде, растворах NaCl и ИПС характеризуются 
пленки из ПЭК эквимольного состава.  

Разрушение ПЭК на основе хитозана в щелочных средах не приводит 
к полному растворению пленок, так как хитозан не растворяется в этих ус-
ловиях, однако при уменьшении доли хитозана в ПЭК их набухание зако-
номерно увеличивается в щелочной среде. Пленки из частично сшитых ко-
валентными связями ПЭК во всех средах имеют более низкую степень на-
бухания. Изменение механических свойств пленок коррелирует с их сорб-
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ционной способностью. Так, по мере приближения состава пленок ПЭК к 
стехиометричному и понижения их сорбционной способности происходит 
повышение прочности пленок. Сорбционная способность частично сшитой 
пленки ниже, чем у исходной, но выше хитозановой в О-форме [74].  

 
4.3. Поверхностная модификация хитозановых пленок ПАВ 

Модификация хитозана анионными ПАВ с длинными алкильными 
радикалами и образование ПАВ-полиэлектролитных комплексов (ПАВ-
ПЭК) приводит к гидрофобизации и повышению адсорбионной активности 
на границе вода- воздух, вода-масло. Присоединение к хитозану, например 
додецилсульфата (ДСН), происходит, главным образом, за счет ионных 
связей по схеме: 

 
При формировании нерастворимых ПАВ-ПЭК возникает упорядо-

ченная наноструктура, обусловленная образованием мицеллоподобных 
кластеров молекул ПАВ. Формирование упорядоченной мицеллярной на-
ноструктуры, характерное для гибкоцепных синтетических полиэлектро-
литов [105], впервые обнаружено для относительно жесткоцепного поли-
электролита - хитозана в работах [106, 107].  Физические гели ПАВ-ПЭК 
на основе хитозана с высокоупорядоченной мицеллярной структурой по-
лучаются при фронтальной диффузии ПАВ и хитозана на границе раздела 
их индивидуальных растворов (рис. 17, 18 [74]) или при обработке пленок 
водным раствором ДДСН при концентрации выше ККМ.  

Модификация хитозановых пленок и образование ПАВ-ПЭК в по-
верхностных слоях может привести к инверсии сродства хитозановых 
мембран к растворителям. В работах [106, 107] описано такое модифици-
рование хитозановых пленок ундециловой кислотой и ДСН обработкой 
пленок в С-форме раствором ПАВ. Содержание введенного модификатора 
практически не изменяется при промывках пленок водой и изопропанолом 
, тогда как промывка раствором NaOH приводит к полному удалению до-
децилсульфатных анионов, а показатели регенерированной пленки (ее со-
став и свойства) соответствуют показателям хитозановой пленки в О-
форме. Многократные промывки водой приводят к постепенному удале-
нию связанной уксусной кислоты, и после 6 промывок пленка, сохраняя 
90% додецилсульфатных заместителей, не содержит остатков уксусной ки-
слоты и мало набухает в воде. Неожиданно высокая прочность (σ = 163 
МПа) модифицированных ДСН пленок может быть связана с "залечивани-
ем" дефектов структуры пленки поверхностно-активным веществом. 

Пленки, модифицированные ДСН, характеризуются тем, что их по-
верхностный слой, гидрофобизированный додецилсульфатными радика-
лами и мицеллами ПАВ, не растворяется в воде, а внутренний слой пред-
ставляет собой растворимую солевую форму хитозана. 
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Поэтому они обладают высоким (1000-4000%) водопоглощением, 

при этом набухание пленок в воде приводит к существенному (в ~2-4 раза) 
увеличению их толщины при неизменных длине и ширине. Нераствори-
мый поверхностный слой, толщина которого составляет 5-10 мкм (в зави-
симости от времени обработки ПАВ), обеспечивает целостность и проч-
ность пленки, достаточную для ее практического использования. Регули-
рование степени набухания и толщины внутреннего слоя может быть осу-
ществлено также увеличением толщины исходной пленки.  

Способность к столь высокому и регулируемому водопоглощению  
модифицированных додецилсульфат-анионами хитозановых пленок пред-
ставляет интерес для создания на их основе высоковпитывающих и дрени-
рующих медицинских материалов или лечебных пленок, содержащих био-
логически активные соединения. Эти материалы рассмотрены в раделе 4.6. 

 
4.4. Пленки на основе хитозана, модифицированного сшивающими 

реагентами  
Материалы, полученные из растворов хитозана: пленки или во-

локна, водорастворимы, и для перевода хитозана из солевой формы в 
нерастворимую в воде форму полиоснования применяют растворы ще-
лочей. В результате такой обработки материалы не только теряют рас-



 55 

творимость в воде, но и влагоудерживающую способность. Метод кова-
лентной сшивки является одним из наиболее эффективных и легко осуще-
ствимых методов получения гидрогелей хитозана, так как реакционно-
способные аминогруппы содержатся практически в каждом элементарном 
звене хитозана. Использование сшивающих реагентов позволяет полу-
чать на основе хитозана нерастворимые в воде, но обладающие высо-
кой способностью к набуханию материалв - гидрогели. Кроме того, хи-
мическая сшивка хитозана обеспечивает замедление десорбции включен-
ных в структуру гидрогелевых материалов лекарственных веществ, 
обеспечивая их пролонгированное высвобождение. Гидрогели хитозана 
могут быть изготовлены в виде материалов различной физической формы: 
гранул, мембран, покрытий, волокон и пленок. 

На сегодняшний день известно значительное число сшивающих реа-
гентов, это диальдегиды, ангидриды фталевый и янтарный, эпоксиды, ди-
хлорпроизводные различных соединений, дивинилсульфон, дженипин и 
др., способных взаимодействовать с первичными аминогруппами, их ис-
пользование для химической модификации хитозана описано в ряде обзо-
ров [108-110]. 

Наиболее реакционно-способным бифункциональным реагентом в 
реакции с аминогруппами хитозана и белков является глутаровый альде-
гид. В работе [111] показано, что сшивка хитозана ГA является сложным 
процессом: хитозан инициирует полимеризацию ГA с образованием неод-
нородных продуктов (рис. 19), при этом длина олигомерных цепей в мо-
дифицированном или сшитом хитозане и концентрация сопряженных свя-
зей N=СНСН=С< и  О=СНСН=С< зависят от условий проведения процесса 
(концентрации ГA и рН реакционной среды).  Этот факт необходимо учи-
тывать при использовании реакции хитозана с ГА для создания материалов 
медицинского или медико-биологического назначения, так как с ростом 
числа сопряженных двойных связей увеличивается токсичность сшитого 
хитозана. 
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Рис. 19. Строение продуктов взаимодействия хитозана и ГA [111]  
 
При получении пленок или волокон на основе хитозана с использо-

ванием сшивающего реагента необходимо, чтобы гелеобразующая система 
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оставалась жидкой в течение времени, необходимого для осуществления 
определенных технологических операций, связанных со смешением ком-
понентов, подготовкой раствора к формованию и, собственно, формовани-
ем полимерного изделия.  Основными параметрами, влияющими на кине-
тику гелеобразования и свойства ковалентно-сшитых гидрогелей хитозана 
являются природа сшивающего реагента, состав гелеобразующей компо-
зиции, молекулярная масса хитозана, а также рН раствора [111].  

В процессе сшивки в растворе хитозана происходят изменения, свя-
занные с ростом молекулярной массы и образованием пространственной 
структуры сшитого полимера.  В качестве методов регистрации измене-
ний, происходящих в растворах хитозана при его взаимодействии с ГА ис-
пользуют вискозиметрию для определения скорости изменения вязкости 
системы и точки гелеобразования (времени, при котором система теряет 
способность к течению).  В работах [112] показано влияние молекулярной 
массы хитозана на положение точки гелеобразования и исследована кине-
тика гелеобразования в 2%-го раствора хитозана с ММ 10, 50, 180 и 400 
кДа в 2%-ном водном растворе уксусной кислоты при различном соотно-
шении ГА/NH2 (рис. 20)). С ростом молекулярной массы хитозана время 
гелеобразования раствора уменьшалось в результате усиления межмолеку-
лярных между полимерными цепями большей длины, вследствие чего для 
потери системой способности к течению оказывалось достаточным мень-
шего числа химических сшивок.  

Одинаковое время ге-
леобразования (1 мин) рас-
творов хитозана с ММ 400 
кДа на 180 кДа наблюдалось 
при соотношении ГА/NH2
0,05 и 5 моль/моль соответ-
ственно. При снижении мо-
лекулярной массы хитозана 
до 10 кДа раствор утрачива-
ет способность к гелеобра-
зованию, и результатом 
сшивки макромолекул ста-
новится выпадение осадка. 
В работе [113] для хитозана 
с ММ 70 и 2000 кДа. была 
показана зависимость ско-
рости гелеобразования от 
концентрации раствора, от-

мечается  уменьшение времени гелеобразования с ростом концентрации 
хитозана. 
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Рис. 20. Зависимость времени гелеобразования 
в растворах хитозана различной молекулярной 
массы от соотношения ГА/NH2  [112]. Молеку-
лярная масса хитозана, кДа: 1 – 400; 2 – 180;  

3 – 50; 4 – 10 
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При изучении влияния рН и соотношения реакционноспособных 
групп на скорость гелеобразования в работах [111,112]  было показано 
уменьшение времени гелеобразования с ростом соотношения ГA/NH2, при-
чем при рН 5.6 система теряла способность к течению значительно рань-
ше, чем при рН 4.1, что было особенно заметно при низких концентрациях 
ГA в реакционной смеси. За счет изменения соотношения ГA/NH2 и путем 
варьирования рН время гелеобразования может изменяться от нескольких 
секунд до суток. 

В процессе перехода от высоковязкого раствора к пространственно-
сшитой структуре геля формируется вязкоупругое тело, которое характе-
ризуется определенной прочностью и способностью к деформированию. 
Авторами [114] был обнаружен рост во времени модуля сдвига гидрогелей 
хитозана (отношение деформирующей силы к величине деформации при 
точечном воздействии), который происходил уже после завершения геле-
образования; это указывает на образование дополнительных сшивок, фик-
сирующих структуру геля. Достигаемая после завершения реакции сшивки 
величина модуля сдвига, зависит от концентрации в реакционной смеси 
ГА, хитозана и величины рН. При рН 5.6 значение модуля упругости при-
ближается к 50 кПа, что более чем на порядок выше, чем при рН 4.1 и том 
же соотношении ГА/NH2.  

Для реакции хитозана с диальдегидами, протекающей в водном рас-
творе  уксусной кислоты характерна следующая особенность: большая 
часть аминогрупп находится в протонированной форме в то время как с 
карбонильными группами диальдегидов способны взаимодействовать 
только депротонированные аминогруппы. В работе [112] предложен метод 
направленного воздействия на свойства уксуснокислых растворов хитозана 
путем изменения степени протонирования аминогрупп хитозана при уве-
личении рН. С помощью такого приема оказалось возможным не только 
увеличить скорость гелеобразования и снизить концентрацию сшивающего 
реагента, но и снизить скорость падения вязкости растворов хитозана при 
хранении за счет подавления кислотного гидролиза гликозидных связей. 

Пленки и мембраны из хитозана с использованием реакции сшивки 
диальдегидами можно получить двумя методами: обработкой уже сформо-
ванной пленки водным раствором диальдегида или добавлением сшиваю-
щего реагента непосредственно в раствор хитозана перед формованием 
пленки, при этом состав раствора и рН должны обеспечивать постоянную 
вязкость раствора в течение времени, необходимого для проведения подго-
товительных операций и завершение гелеобразования в тонком слое поли-
мерного раствора. Установленные в работах [114, 115-117] закономерности 
гелеобразования в растворах хитозана в присутствии ГА позволили полу-
чить пленки с регулирумой степенью набухания от 200 до 4000%. 

В работе [118] мембраны были получены из 2,5%-го раствора хито-
зана в 5% уксусной кислоте путем полива на чашки Петри и выдерживания 
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при комнатной температуре для испарения растворителя до постоянного 
веса. Мембраны толщиной 11 мкм промывали 0,1М раствором КОН, водой 
и сушили на воздухе. Подготовленные образцы определенного размера 
помещали в 0,25% раствор ГА на 14 часов, промывали водой и сушили в 
вакуум-сушильном шкафу. Сравнительные анализы несшитых мембран и 
мембран, полученных с использованием ГА, показали их большую гидро-
фильность (влагопроводность и влагопоглощение), а также способность к 
переносу целого ряда ионов. 

 
4.5. Получение волокон из растворов хитозана 

Из раствора хитозана в водном растворе уксусной кислоты можно 
сформовать волокна методом коагуляции в осадительной ванне. В качестве 
осадительной ванны обычно используют растворы NaOH или смешиваю-
щиеся с водой органические растворители. В первом случае полученные 
волокна не будут растворяться в воде, а во втором получаются водораство-
римые волокна, так как хитозан высаживается из раствора в солевой фор-
ме. Однако в обоих случаях хитозановые волокна растворимы даже в раз-
бавленных растворах кислот. Чтобы получить волокна, не растворимые в 
воде во всем диапазоне рН, используют химическое сшивание диальдеги-
дами [119, 120].  

В работе [120]  в качестве реагента для сшивки  хитозанового волок-
на с целью снижения растворимости и  улучшения механических свойств 
был использован глиоксаль.  В этой статье изучено влияние условий реак-
ции, например, концентрации и рН раствора глиоксаля, продолжительно-
сти процесса и температуры. Выбраны оптимальные параметры процесса 
сшивки: использование 4% раствора глиоксаля с рН 4, 400C, время реак-
ции 60-70 мин. Пказано, что взаимодействие с глиоксалем приводит не 
только к межмолекулярным сшивкам с образованием оснований Шиффа, 
но и к образованию ацеталей с гидроксильными группами хитозана, хотя 
образование альдиминных связей является преимущественным процессом. 

Хитозановые волокна, модифицированные глиоксалем, имели более 
высокую прочность, чем немодифицированные волокна. 

Более подробно сшивка хитозановых волокон диальдегидами была 
исследована в работе [119]. Монофиламентные хитозановые нити были 
получены из 4%-ных растворов хитозана с высокой степенью дезацетили-
рования (95.28 ± 3.03%) в 4%-ой уксусной кислоте. Формование осуществ-
ляли в осадительную ванну, содержащую 1М раствор NaOH, промывали 
дистиллированной водой, метанолом и высушивали. Сшивку проводили в 
растворах глиоксаля и ГА различной концентрации. Были исследованы за-
висимости механических свойств волокон хитозана и степени их набуха-
ния в воде от строения диальдегида, концентрации и рН раствора и темпе-
ратуры реакции. Показано, что в случае ГА, зависимость механических 
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свойств волокон (модуля упругости и разрывной нагрузки) от содержания 
диальдегида носит экстремальный характер. При использовании глиоксаля 
увеличение концентрации раствора до 0,1 моль/дл приводило к росту 
прочности волокон, при дальнейшем увеличении концентрации механиче-
ские свойства волокон уже не изменяются. В работе не приводится объяс-
нений различного характера концентрационных зависимостей свойств хи-
тозановых волокон, сшитых разными сшивающими реагентами, однако 
можно предположить, что причиной является различие в механизме взаи-
модействия ГА и глиоксаля с аминогруппами хитозана. Глиоксаль, в отли-
чие от ГА не способен к альдольной и кротоновой конденсации, поэтому 
реакция образования оснований Шиффа является обратимой, кроме того в 
водных растворах глиоксаль, в основном присутствует в виде гидратиро-
ванных линейных или циклических форм, а содержание диальдегидной 
формы менее 1% (о чем свидетельствует приведенный в статье 13С ЯМР-
спектр глиоксаля). 

Эластические свойства волокон после сшивки обоими реагентами 
резко снижались, а разрывное удлинение падает с 28 до 4% при сшивке 
растворами диальдегидов даже очень низкой концентрации (10-3 моль/дл). 
Степень набухания закономерно уменьшалась, причем в большей степени 
с ростом концентрации глиоксаля, образующего короткие сшивки, чем 
концентрации способного к олигомеризации ГА.  

 Оптимизированы такие параметры процесса как время выдержива-
ния раствора (при его изменении в пределах 1-60 мин.) и температура 
(варьирование в пределах 25-70)°C. Увеличение температуры сшивки по-
зволило снизить время выдерживания волокна в растворе сшивающего 
реагента, однако привело к получению неравномерного по сечению волок-
на. Поверхностные слои хитозанового волокна, сшитого ГА имели корич-
невую окраску, а глиоксалем – желтую, в то время как ядро бесцветно, это 
свидетельствует об отсутствии продуктов реакции внутри волокна [119]. 

Как и в предыдущей работе, в [120] показано, что состав продуктов 
взаимодействия хитозана с глиоксалем отличается от состава продуктов 
реакции с ГА.  

В работах [121, 122] реакция сшивки хитозана ГА использовалась 
для регулирования растворимости и ряда других свойств ультратонких во-
локон из хитозана, получаемых методом электроформования. При этом 
рассматриваются два принципиально различных способа введения сши-
вающего реагента. Согласно первому способу, который авторы называют 
двухстадийным, свежесформованное хитозановое волокно подвергают 
сшивке ГА, а во втором случае раствор ГА добавляют в формовочный рас-
твор перед его переработкой в волокно. Для переработки в ультратонкие 
волокна использовались 2,7%-е растворы хитозана различной ММ (70, 200 
и 600 кДа) в трифторуксусной кислоте (ТФУ). Вязкость растворов состав-
ляла 168, 308 и 1116 сПа. Раствор подавался под давлением в фильеру и 
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при разности потенциалов 26 кВ происходил процесс волокнообразования, 
во время которого испарялся растворитель и на поверхности противопо-
ложно заряженного электрода формировался волокнистый материал в виде 
неориентированных волокон. Электронная микроскопия показала мини-
мальные (но закономерные, учитывая различия в вязкости растворов) раз-
личия в толщине нановолокон, полученных из растворов хитозана с высо-
кой, средней и низкой молекулярной массой: 108±40, 77± 29 и 74± 28 нм, 
соответственно.  

Следует отметить принципиальное отличие описанного в статье 
[121] процесса сшивки хитозана ГА от используемых в других работах – 
реакция происходит не в растворе ГА, а в парах сшивающего реагента в 
вакууме при температуре 23оС. Необходимость этого обусловлена высокой 
растворимостью хитозановых нановолокон, содержащих полностью про-
тонированные аминогруппы. Несмотря на то, что сами авторы статьи от-
мечают неопределенность в равномерности и степени сшивания хитозана 
при проведении сшивки таким способом, полученные волокна не раство-
рялись не только в растворе щелочи, но и в воде или уксусной кислоте. 

При осуществлении процесса сшивки по «одностадийному» способу 
50%-ный раствор ГА добавляли в раствор хитозана непосредственно перед 
формованием  [122]. Отмечалось, что в течение 3-х часов в растворе не 
происходило гелеобразования. Это может быть обусловлено как низким 
содержанием ГА, так и низким значением рН раствора хитозана в ТФУ.   

Средний диаметр нановолокон из хитозана, полученных сшивкой ГА 
«одностадийным» способом составил 128±40 нм, что ниже, чем в волок-
нах, полученных «двухстадийным» способом (172±75 нм), но превышает 
диаметр волокон, полученных методом электроформования без использо-
вания ГА (77±29 нм). Эти факты авторы объясняют взаимодействием ос-
тавшейся в свежесформованном волокне трифторуксусной кислоты с па-
рами ГА в формовочном растворе, приводящем к увеличению сольватной 
оболочки хитозана. Увеличение диаметра волокон, полученных из формо-
вочных растворов, содержащих ГА, по нашему мнению связано с ростом 
вязкости раствора вследствие сшивки, хотя и медленно, но все, же проте-
кающей в растворе хитозана.  

На основании данных ИК-спектроскопии авторы делают вывод, что 
преимущественным механизмом реакции с ГА является образование меж-
ду аминогруппами хитозана и карбонильными группами ГА продуктов ти-
па оснований Шиффа (альдиминных связей). Волокна, полученные по 
«одностадийному» способу, первоначально имели белую окраску, а со 
временем приобретали ярко-желтый цвет. На этом основании, авторами 
сделан вывод о появлении в продуктах взаимодействия хитозана и ГА со-
пряженных двойных связей, что подтверждает представления о механизме 
реакции, сформулированные в работе [111]. 
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В результате сшивки ГА эластические свойства нановолокон снижа-
лась, а разрывная нагрузка почти не изменилась и составила 2,88 МПа. 

Авторы отмечают преимущества «одностадийного» способа как бо-
лее быстрого, технологичного, экономически выгодного и позволяющего 
осуществить процесс получения водонерастворимых хитозановых наново-
локон в промышленных условиях. Злектроформованию из растворов хито-
зана и других биодеградируемых полимеров посвящена специальная глава 
настоящей монографии.    

Ограниченный круг растворителей хитина стимулировал синтез его 
производных, растворимых не только в водной среде (хитозан, карбокси-
метилхитин), но в доступных органических растворителях. Одним из таких 
производных является эфир хитина и масляной кислоты, в частности, ди-
бутирилхитин, хорошо растворимый в ацетоне, ДМФ, спиртах и других 
органических растворителях [123, 124]. Польскими учеными предложены 
и реализованы в лабораторных и опытно-промышленных условиях мокрый 
и сухой способы формования волокна из бутирилхитина, основные пара-
метры процесса формования которого приведены в табл. 10. Полученные 
волокна характеризуются прочностными характеристиками, находящими-
ся на уровне таковых у ацетатных волокон. Важно отметить, что при обра-
ботке такого волокна раствором щелочи происходит омыление бутириль-
ных групп и регенерация хитина без нарушения его волокнистой формы. 
Этот процесс имеет прямую аналогию с омылением тиокарбоновых групп 
при производстве гидратцеллюлозного волокна по вискозному способу. 

 
Таблица 10 

Основные параметры процесса формования и свойства волокна  
из бутирилхитина 

 
Прочность хитинового волокна, полученного омылением бутирилхи-

тинового, существенно выше (Р0 - 25,1-26,6 сН/текс), чем у исходного бу-
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тирилхитинового и у хитинового, сформованного из растворов хитина в 
ДМАА (Р0 = 11,3-12,2 сН/текс) [124], находясь на уровне и даже немного 
превышая прочность обычных вискозных волокон. Водо- и щелочераство-
римые производные хитина (метил-, этил-, бутил-, изобутилхитин) могут 
быть переработаны в относительно прочные (σр ~ 100 МПа) волокна по 
мокрому способу в ванны из этилацетата с последующим ориентационным 
вытягиванием [125]. 

 
4.6. Биологически активные материалы на основе хитозана 

Учитывая, что хитозан обладает способностью стимулировать репа-
ративные процессы и некоторую антимикробную активность хитозана, на 
его основе разрабатывают различные формы раневых покрытий, в состав 
которых вводят протеолитические ферменты, другие биологически актив-
ные белки, антимикробные вещества. Так, например, для ускорения лече-
ния ран в 1-й фазе раневого процесса в составе покрытий используют про-
теазы. 

Наиболее простым способом получения пленочного раневого покры-
тия на основе хитозана является формование пленок из совместных рас-
творов белка и хитозана в растворе уксусной кислоты. Слабокислотные 
растворы хитозана имеют рН 3,0-4,0, что часто совпадает с оптимумом 
стабильности некоторых белков. Однако в работе [117] показано, что такие 
пленки водорастворимы, и в модельных условиях во внешний раствор бе-
лок переходит уже в течение 30 минут. Кроме того, в таких условиях в хи-
тозановые пленки нельзя включать ферменты, которые нестабильны в ки-
слой среде. Поэтому для иммобилизации в структуре полимерных мате-
риалов белковых молекул необходимо регулировать их растворимость и 
способность к набуханию в воде. Эти характеристики хитозановых пленок 
будут определять и фармакокинетические свойства полимерных систем, 
содержащих биологически активные вещества. 

Объектами исследования в работе [117] стали  пленки, полученные 
на основе хитозана и белковых препаратов - трипсина и альбумина, а в ка-
честве сшивающего реагента – ГА. Плёнки формовали из 1.5%-ных рас-
творов в 1-2%-ной уксусной кислоте высушиванием их на полиэтиленовой 
подложке при комнатной температуре в течение 2-3 сут.  Содержание ук-
сусной кислоты в плёнках определяли методом обратного потенциометри-
ческого титрования. Способность хитозановых набухать или растворяться 
в воде обусловлена наличием в них протонированных аминогрупп. При 
хранении плёнки, не содержащей ГА, в негерметичной таре при комнатной 
температуре  в течение 30 и 120 суток соотношение уксусная кислота-
хитозан в ней снижалось, но, как и исходная плёнка, она полностью рас-
творялась в воде и физиологическом растворе. Авторы [117] предположи-
ли,  что введение в хитозановые плёнки ферментов, могло бы привести к 
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частичной потере ими растворимости в результате образования интерпо-
лимерных комплексов белка с хитозаном. Однако оказалось, что введение 
протеолитического фермента трипсина в количестве 1-5% практически не 
сказывается на растворимости плёнок, что связано с положением изоэлек-
трической точки выбранного фермента в области 10.5. В формовочном 
растворе заряд его макромолекулы совпадает по знаку с зарядом молекул 
хитозана, что препятствует образованию комплексов макромолекул белка 
и хитозана. Введение альбумина приводит к заметному снижению вязко-
сти смешанных растворов хитозана с белком. Однако комплексообразова-
ние  хитозана с альбумином также не приводило к потере растворимости 
белоксодержащими плёнками. 

Добавление всего 0.03 моль ГА к 1.5%-ному раствору хитозана в от-
сутствии альбумина  и 0.05 моль/моль в присутствии белка приводило к  
гелеобразованию в формовочном растворе в течение 1-2 ч. Меньшее коли-
чество ГА (≤ 2 моль %) не вызывало потери текучести формовочного рас-
твора уже в течение нескольких суток, что сделало возможным его подго-
товку к отливу плёнок (фильтрацию, обезвоздушивание) [117]. Был опре-
делён состав формовочных композиций, обеспечивающий высокую сте-
пень набухания плёнок (1000-2000%) при сохранении их целостности и 
прочности. Измерение активности трипсина в пленках показало, что она 
составляет 15-30% активности нативного фермента и изменяется в зависи-
мости от количества сшивающего реагента в формовочной композиции, 
что свидетельствует о частичной инактивации фермента из-за модифика-
ции аминогрупп белка.  

С целью оценки фармакодинамических свойств была изучена кине-
тика выделения трипсина из хитозановых пленок, сшитых глутаровым 
альдегидом при различном мольном соотношении (рис. 21). Скорость вы-
деления белка уменьшается при увеличении соотношения ГА/NH2 с 0,005 
до 0,02 моль/моль. Наибольший интерес представляет пленочный матери-
ал, получаемый из формовочных композиций, содержащих 2 мольных про-
цента глутарового альдегида. В этих условиях формируется материал с 
длительным выделением белка и набуханием в физиологическом растворе 
до 1000%.  

Таким образом было показано, что включение белков в состав пле-
нок из хитозана и модификация ГА позволяет сохранить структуру белко-
вой макромолекулы и получить материал с высоким набуханием в водных 
растворах и длительным выделением из полимерного материала. 

В статье [126] исследован процесс биодеградации хитозановых пле-
нок в протонированной и депротонированной формах, как не содержащих 
модифицирующих добавок, так и предварительно обработанных ГА. Хито-
зановые пленки были сформованы из уксуснокислотных растворов амино-
полисахарида, а сшивающий агент вводили в формовочный раствор в ко-
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личестве, обеспечивающем потерю пленками растворимости – 1 и 2% от 
массы хитозана. 

Как показали 
исследования, де-
градация пленок, 
оцениваемая отно-
сительной потерей 
их массы, происхо-
дила медленнее в 
случае их модифи-
кации сшивающи-
ми агентами, при-
чем с увеличением 
содержания сши-
вающего реагента 
их способность к 

биоразложению 
уменьшалась. 

Пленки на основе хитозана в протонированной форме, как модифициро-
ванные, так и немодифицированные, деградировали быстрее полученных 
аналогичным образом из аминополисахарида в депротонированной форме. 
Отмечается, что самыми устойчивыми к биодеградации являются пленки с 
высоким содержанием ГА. Высокая устойчивость хитозановых пленок к 
биодеградации коррелировала с их низким набуханием в водных растворах 
и была обусловлена, по мнению авторов, большей степенью сшивки [126].  

Одним из основных требований, предъявляемых к современным пе-
ревязочным средствам, является сочетание высокой сорбционной способ-
ности раневого покрытия, обеспечивающей элиминацию раневого отде-
ляемого, с низкой адгезией к поверхности раны. Однако гидрофильные по-
лимеры обладают, как правило, высокой адгезией к ране. Одним из реше-
ний этой задачи, позволяющих удачно сочетать обозначенные требования 
к перевязочным средствам, являлось создание пленочного покрытия на ос-
нове поверхностно-модифицированного хитозана [127, 128]. 

Хитозановые пленки, содержащие трипсин, были сформованы тра-
диционным способом из совместных уксуснокислотных растворов полиса-
харида и белка. Как было показано в [117], образование белок-
полиэлектролитных комплексов за счет электростатических взаимодейст-
вий заряженных ионогенных групп макромолекул полимеров или неион-
ных взаимодействий если и протекало, то не приводило к существенному 
снижению растворимости хитозановых пленок. В качестве модифицирую-
щего реагента для обработки поверхности сформованных пленок были ис-
пользованы растворы анионного ПАВ додецилсульфата натрия (ДДСН) 
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Рис. 21. Кинетика выделения трипсина из хитозановых 

пленок, модифицированных ГА Соотношение ГА / NH2 :
1-  0,005 моль/моль; 2- 0,01 моль/моль; 3 - 0,02моль/моль 
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[107] с концентрацией более высокой, чем критическая концентрация ми-
целлообразования. 

Изучение кинетики набухания поверхностно-модифицированных 
ДСН ферментсодержащих хитозановых пленок показало, что в зависимо-
сти от толщины пленки и условий ее модифицирования максимальная сте-
пень набухания изменяется в пределах 1500-2500% [129]. Зависимость 
степени набухания от времени имела вид кривой с насыщением, что харак-
терно для ограниченно набухающих полимеров (рис. 22) [128]. Как вели-
чина максимального набухания, так и время, за которое оно достигается, в 
значительной степени зависели от толщины пленки. Это связано с тем, что 
в пленках большой толщины содержится большее количество немодифи-
цированного водорастворимого хитозана, который в протонированной 
форме неограниченно набухает в воде. Следовательно, и увеличение объе-
ма, обусловленное набуханием хитозана, в таких пленках больше. Кроме 
того, наибольшее значение предельной степени набухания было характер-
но для пленок с большей площадью [127]. 

Анализ кинетических кривых выделения белка показал, что, в то 
время как из немодифицированных хитозановых пленок фермент полно-
стью выделяется во внешнюю среду уже через 30 минут, пленки, модифи-
цированные ДСН, в течение часа теряли лишь 50% введенного белка, а 
полное завершение этого процесса происходило за 12 часов (рис. 23) [127].  
Столь существенное снижение скорости десорбции белка из поверхностно- 

модифицированных пленок 
происходило не только за 
счет диффузионных затруд-
нений, создаваемых мем-
браной из комплекса хито-
зан-ДДСН, но также из-за 
увеличения размеров диф-
фундирующих молекул бел-
ка, часть которых находи-
лась в виде белок-
полиэлектролитных ком-
плексов, что доказано ре-
зультатами гель-
хроматографии. 

В [127] отмечается, 
что, несмотря на денатури-
рующее действие многих 
поверхностно-активных ве-

ществ на ферменты, активность трипсина, выделившегося из поверхност-
но-модифицированной ДСН пленки, составляла 70% его первоначальной 
активности. Этот факт свидетельствует не только об отсутствии инактива-
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Рис. 22. Кинетика набухания хитозановых пле-
нок, модифицированных ДДСН; площадь об-
разцов пленок, см2: 12,5 (1, 2, 4) и 22,5 (3); тол-
щина пленок, мкм: 50 (1) и 100 (2 – 4); содержа-
ние трипсина, % от массы хитозана: 5 (4) и 3 (1 

– 3) [128] 
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ции фермента при образовании интерполиэлектролитных комплексов хи-
тозан-трипсин, но и о стабилизирующем фермент действии последних по 
отношению к ПАВ. 

В работе [130] описано 
получение высоконабухаю-
щих, но нерастворимых в во-
де полимерных раневых по-
крытий на основе хитозана, 
содержащих плацентарный 
белок α-фетопротеин. Для 
введения в состав хитозано-
вых мембран был использо-
ван препарат α-фетопротеина, 
выделенный из человеческой 
плаценты. Биологически ак-
тивные хитозановые пленки 
получали из растворов хито-
зана  в С-форме или совмест-
ных водных растворов α-
фетопротеина и хитозана пу-
тем формования через щеле-
вую фильеру на тефлоновой 

подложке с последующем испарением растворителя.. Часть пленок под-
вергали термомодифицированию при 120оС. Эти пленки использовались 
для адсорбции α-фетопротеина из 0,004%-го раствора. Другая часть пленок 
без их перевода в О-форму подвергалась поверхностному модифицирова-
нию ДДСН. Степень набухания поверхностно-модифицированных пленок 
составляла 2800%, а термомодифицированных пленок в О-форме – 500%. 
Изучение кинетики выделения белка из полученных пленок показало, что 
из термомодифицированных пленок белок выделяется за 7 часов, а из пле-
нок, модифицированных додецилсульфатом натрия быстрее (в течение 4-х 
часов). При использовании хитозановых пленок, модифицированных  
ДДСН содержащих плацентарный белок α-фетопротеин, в сравнительных 
исследованиях при лечении экспериментальных ран у крыс показало пре-
имущество применения биологически активных хитозановых пленочных 
повязок перед традиционным способом лечения ожогов. 

Закономерности, полученные при изучении ПАВ-
полиэлектролитных комплексов хитозан-ДСН, были использованы не 
только при получении высоконабухающих раневых покрытий, но и для 
инкапсулирования ферментов. В хитозановые капсулы, поверхностный 
слой которых образован ПАВ-полиэлектролитным комплексом хитозан-
ДСН, включали ферменты, значительно различающиеся по молекулярной 
массе – трипсин и уреазу [131, 132]. Капсулы получали капельным мето-
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дом из совместных растворов хитозана и белка в 2%-ной уксусной кислоте. 
Капли формовочной композиции попадали в раствор ДСН, и на их поверх-
ности формировался слой ПАВ-полиэлектролитного комплекса. При этом, 
как и в случае поверхностно-модифицированных пленок [128] ферменты, 
находящиеся в водорастворимом внутреннем ядре капсул, не содержащем 
ПАВ, практически не подвергались инактивации. Потеря ферментами ак-
тивности происходит лишь в нерастворимом гелеобразном поверхностном 
слое капсул, образованном ПАВ-полиэлектролитными комплексами хито-
зан-ДСН и белок-ДСН. Отмечается, что если для трипсина – фермента с 
относительно невысокой молекулярной массой (25 кДа) варьированием 
параметров получения микрокапсул можно достичь требуемой скорости 
его выделения из них, то уреаза (400 кДа) необратимо включается в состав 
капсул и не переходит в 1 М раствор NaCl даже в течение суток [131, 132]. 

 
5. ИННОВАЦИОННЫЕ МЕТОДЫ ПОЛУЧЕНИЯ 

ВЫСОКОПОРИСТЫХ ПОЛИМЕРНЫХ МАТЕРИАЛОВ  
ДЛЯ ЭНДОХИРУРГИИ И ТКАНЕВОЙ ИНЖЕНЕРИИ 

Появление примерно полвека назад биоинженерных приемов и про-
цессов, дало толчок развития и внедрения в практическую медицину кле-
точных и тканевых технологии. Клеточная инженерии решает проблемы 
модификации, то есть направленного изменения строения и функции (кон-
струирования) клеток, а цель тканевой инженерии - размножение (культи-
вирование) какого-то типа клеток для их последующей трансплантации 
(пересаживания) пациенту взамен поврежденных или утраченных тканей. 
Естественно, что выращенные живые клетки и по строению, и по способ-
ности выполнять свои функции (по функциональным свойствам) в боль-
шей степени ответствуют пораженным, поэтому лучше приживаются, не 
отторгаются организмом и способствуют более быстрому восстановлению 
всего организма.  Особенно быстро и без осложнений идет этот процесс, 
если в качестве исходного материала используются клетки не посторонне-
го донора, а самого пациента или его близких родственников [6].  

Выращивание тканей протекает в специальных условиях, которые 
кроме температуры и  среды предусматривают помещение клеток в поли-
мерные матрицы (или матриксы – matrix), которые обычно представляют 
собой плоские (2-D) или чаще трехмерные (3-D) высокопористые материа-
лы в виде гидрогелевых гранул, пленок, дисков  или волокнистых мате-
риалов (рис. 24).  

Матрица не только обеспечивает защиту клеток, но дает возмож-
ность закрепиться (адсорбироваться на поверхности или в объеме), обес-
печить пространственную возможность клеткам для пролиферации, а так-
же транспорт к растущим клеткам необходимых питательных веществ. 
Именно поэтому используемые полимеры должны обладать определенной 
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пористостью. Кроме того, они, безусловно, должны быть не цитотоксичны, 
относительно доступны, обладать достаточной механической прочностью, 
и по возможности способствовать процессу культивирования клеток. 

 

 

 
 
 

   Рис. 24. Культивирование клеток 
мышиных фибробластов в структуре 
волокнистого материала [6] 

  
Выращивание ткани (клеточного пласта) может протекать как вне 

организма (in vitro), так и в самом организме (in vivo). In vitro-выращенные 
клетки пересживают на кожные покровы или внутренние органы человека. 
Процесс выращивания тканей человека или животного называют тканевой 
инженерией.  Савокупностью процессов, связанных с введением полимер-
ного материала в живой организм, будь то биодеградируемая пористая 
матрица, которая замещается собственными тканями организма,  или шов-
ная нить для ушивания внутренних органов и тканей занимается эндохи-
рургия [133].  

Одно из наиболее перспективных направлений тканевой инженерии 
основано на формировании тканевых структур на основе стволовых кле-
ток. Стволовые клетки способны самообновляться, образуя новые стволо-
вые клетки, делиться и дифференцироваться в специализированные клет-
ки, то есть превращаться в клетки различных органов и тканей. Развитие 
многоклеточных организмов начинается с одной стволовой клетки. В ре-
зультате многочисленных циклов деления и процесса дифференцировки 
образуются все виды клеток, характерные для данного биологического ви-
да [133]. 

Одним из приоритетных направлений тканевой инженерии является 
восстановление структурной целостности кожных покровов, повреждён-
ных в результате ожогов, трофических язв и воздействий другого рода 
[134]. В основе тканевой инженерии лежит культивирование клеток на ис-
кусственных полимерных матрицах. Полимерные матрицы, позволяющие 
культивировать на них кератиноциты человека с образованием многослой-
ного клеточного пласта, при совместном переносе их в область поврежде-
ния позволят исключить процедуру обработки клеток, выращиваемых по 
известным технологиям, протеолитическими ферментами и ускорить про-
цесс заживления ран [135]. Лечения обширных ран разной этиологии явля-
ется комплексной проблемой, включающей лекарственную терапию, соз-
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дание благоприятной для течения раневого процесса среды и условий для 
регенерации кожного покрова и других поврежденных тканей. Так, созда-
ние живого дермального эквивалента для лечения тяжелых ран и ожогов 
впрямую основывается на получении матрикса-носителя наиболее опти-
мального по составу и структуре и адекватного природной базальной мем-
бране кожи. 

Широкие возможности для реализации комплексного подхода к ле-
чению тканевых повреждений создает использование нановолокнистых и 
наноструктурированных высокопористых материалов из биосовместимых 
и биодеградируемых полимеров. 

Нановолокнистые материалы являются перспективными полимер-
ными носителями при создании новых типов раневых покрытий с биоло-
гической активностью благодаря большой удельной площади их поверхно-
сти, наличию функциональных групп различного типа и возможностью 
варьирования условий формования (состав, диаметр, ориентация наново-
локон). Их использование дает возможность создания матрикса-носителя, 
по составу и структуре адекватного  природной базальной мембране кожи, 
обеспечивающего клеткам эпителия необходимую опору и деградирующе-
го в организме после выполнения своей функции. Будучи выращенными в 
трехмерной системе полиферирующие клетки созревают и дифференци-
руются должным образом с образованием компонентов зрелой ткани.  

Другой подход при создания материалов для  трансплантации и за-
крытии раневых поверхностей может быть реализован при создании на ос-
нове биосовместимых и биодеградируемых полимеров наноструктуриро-
ванных гидрогелевых пористых полимерных пленок, которые могут вы-
полнять как функции трехмерных матриц для культивирования соответст-
вующей клеточной ткани, так и носителей биоактивных веществ и функ-
циональные компонентов биологической природы (ферментов, факторов 
роста и т.д.). 

Полигидроксибутират, как и синтетические биодеградируемые поли-
эфиры (полилактид, полигликолид, поликапролактон),  перспективны как 
для создания рассасывающиеся в организме шовных нитей, так и материа-
лов для временного замещения тканей организма [16]. Помимо определен-
ных сроков биодеградации, последние должны обладать развитой порис-
той структурой с заданными размерами пор: для регенерации фибробла-
стов оптимальный размер пор составляет 100-200 мкм, костной ткани -
150-250 мкм. Способы получения высокопористых материалов на основе 
биодеградируемых полиэфиров был описан выше. В настоящей главе бу-
дут рассмотрены методы получения пористых материалов из ультратонких 
и нано- волокон, морфология поверхности которых способствует прикреп-
лению клеток к полимерному матриксу и их успешной пролиферации. Та-
кие материалы получают с использованием инновационной технологии 
электроформования. 
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Для современных матриц для выращивания искусственных органов и 
тканей очень важно иметь материалы, характеристики которых близки к 
природным. Однако, проблема заключается в следующем- ткани человече-
ского организма имеют такие сочетания свойств, которые трудно воспро-
извести искусственным путем: они одновременно и мягкие и прочные. 
Проблема создания биосовместимого пористого матрикса со свойствами, 
близкими к свойствам тканей организма может быть решена с помощью 
инновационного метода криотропного гелеобразования. 

5.1. Криотропное гелеобразование 

Гидрогели на основе биосовместимых полимеров находят широкое 
применение в различных областях: медицине, фармацевтике, тканевой ин-
женерии, и т.д. [136]. Гидрогели, представляют собой трехмерные поли-
мерные сетки, которые поглощают и удерживают от десятков до десятков 
тысяч % воды или биологических жидкостей по отношению к их сухому 
весу. Живые ткани по влагоудерживающей способности, упругости и эла-
стическим свойствам близки к гидрогелям. 

Гидрогели могут быть стабильными или они могут разрушаться со 
временем вплоть до полного растворения полимера. Для получения ста-
бильных гидрогелей в раствор полимера вводят сшивающие реагенты. 
Благодаря уникальным биологическим свойствам и наличию реакционно-
способных аминогрупп хитозан является наиболее перспективным поли-
мерным прекурсором для получения гидрогелей. 

В процессе химического сшивания хитозана в растворе диальдеги-
дами и другими сшивающими реагентами  происходит увеличение вязко-
сти системы вплоть до полной потери раствором способности к течению. В 
результате формируется гидрогель – полимерная система, которая харак-
теризуется способностью удерживать значительное количество жидкости 
(воды) и высокими эластическими деформациями [137].  

В работе [138] исследовалась биосовместимость образцов хитозана, 
сшитых ГА и сшивающим реагентом природного происхождения джени-
пином, на примере анализа жизнеспособности клеток эпителия. Исследо-
вались образцы не сшитого хитозана, а также хитозана, сшитого дженипи-
ном и хитозаном с одинаковой степенью сшивки (80%). Исследования по-
казали биосовместимость образца хитозана и удовлетворительную толе-
рантность клеток по отношению к хитозановой пленке, сшитой как джени-
пином, так и ГА, однако цитотоксичность хитозановой пленки, сшитой ГА, 
была выше и увеличивалась при увеличении длительности экспозиции.  

Ковалентное сшивание приводит к формированию системы, позво-
ляющей воде свободно диффундировать, а также увеличивает механиче-
ские свойства геля. Эти свойства обусловили применение ковалентно-
сшитых гидрогелей хитозана в качестве матриц для выращивания клеточ-
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ных культур. Материал таких подложек должен обеспечить поддержку 
слоям полиферирующих клеток, необходимую влажность, адгезию и воз-
можности роста формирующейся клеточной ткани [139]. Эти свойства за-
висят от природы полимера и состава композиции, используемой для по-
лучения скаффолдов. Гидрогели хитозана, сшитого глутаровым диальде-
гидом, были использованы в качестве скаффолдов для выращивания тка-
ней печени [140].  Для улучшения адгезии клеток в состав композиции, со-
держащей раствор хитозана и сшивающего реагента, часто добавляют род-
ственный животным тканям белок коллаген. В работе [141] результаты in 
vitro показали, что фибробласты кожи человека могут полиферировать в 
скаффолдах из композита коллагена с хитозаном, дополнительно сшитых 
ГА, и в дальнейших экспериментах in vivo выяснилось, что структура 
скаффолда, способна обеспечить поддержку клеткам и ускорить прораста-
ние фибробластов из окружающих тканей. 

Возможность формирования высокопористой структуры полимерно-
го материала является важным условием при создании материалов, кото-
рые предназначены для использования в процессах, связанных с массопе-
реносом: полимерных сорбентов, биосорбентов, гетерогенных биокатали-
заторов, а также биополимерных матриксов для клеточных и тканевых 
технологий. Гидрогели, полученные при положительных температурах, 
при удалении растворителя вследствие релаксации пористой структуры и 
контракции пор теряют способность удерживать воду. Наиболее простой 
путь получения пористого гидрогеля – это замораживание в жидком азоте 
и лиофильная сушка. В работе [142] пористый материал получали путем 
лиофильной сушки уже сформированного гидрогеля, полученного сшив-
кой хитозана в его растворе, содержащем ГА, или окисленный до карбо-
нилсодержащих производных полисахарид декстран. При использовании 
окисленного декстрана средний размер пор был выше, чем у материала, 
полученного сшивкой ГА, и составил 190 мкм, при этом распределение 
пор по размерам уже – 150-280 мкм (в случае ГА 120-340 мкм). Показано, 
что с увеличением числа окисленных глюкопиранозных звеньев в декстра-
не размер пор уменьшался. Окисленный декстран по сравнению с ГА явля-
ется более мягким и менее токсичным полифункциональным альдегидным 
производным, однако, в работе [142] отмечается потеря прочности полу-
ченными пористыми материалами, что связано с разрушением структуры 
гидрогеля при замораживании в жидком азоте.  

 Добиться стабилизации пористой структуры можно путем проведе-
ния процесса гелеобразования в криоусловиях, когда замороженный рас-
творитель, выполняющий роль порогена, после оттаивания системы при-
дает гидрогелю макропористую структуру с системой сообщающихся пор 
[45].  

Использование метода криотропного гелеобразования в системе рас-
твор хитозана – ГА для получения гидрогелей, а также изучение свойств 
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криогелей, синтезированных при различных отрицательных температурах 
и соотношениях компонентов, с использованием хитозана с различной ММ 
описано в работе [143,144]. Для получения криогелей к 2%-ному раствору 
хитозана в 2%-ной уксусной кислоте добавляли сшивающий агент при 
разных соотношениях NH2/СНО - 5:1, 10:1, 20:1, 30:1, 40:1 и 50:1, замора-
живали в камере при 5 различных температурах (-10; -15; -20; -25 и 300С). 
Через 24 ч образцы извлекали из криостата и размораживали в микровол-
новой печи. Значения выхода гель-фракции зависели от степени сшивки 
хитозана, температуры и монотонно убывали с увеличением молекулярной 
массы полимера. 

Было установлено [143,144], что зависимости скорости протекания 
воды через образец от температуры синтеза имели экстремальный харак-
тер. Подобный вид кривых является результатом конкуренции разнона-
правленных факторов. С одной стороны, концентрирование реагентов в 
незамерзшей жидкой микрофазе приводит к увеличению скорости химиче-
ской реакции, а с другой стороны, в процессе криоконцентрирования бы-
стро  нарастает вязкость реакционной системы, что снижает вероятность 
встраивания цепей хитозана в пространственную сетку криогеля. 

Степень набухания криогеля определялась степенью сшивки хитоза-
на, которая, с одной стороны, связана с концентрацией ГА в растворе, а, с 
другой – с температурой синтеза. На рис. 25. приведены микрофотографии 
поверхности криогелей, сформированных при разной отрицательной тем-
пературе.  

 

 
Закономерно, что возрастание степени набухания происходило с 

уменьшением степени сшивки хитозана, так как в этом случае увеличива-
лось количество непрореагировавших полярных аминогрупп, способных к 
гидратации. Авторам удалось получить образцы ковалентно-сшитого хито-
зана в условиях, позволивших снизить концентрацию ГА в реакционной 
системе в 25 раз по сравнению с условиями проведения процесса гелеобра-
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Рис. 25. Микрофотографии поверхности 2 мм дисков криогелей, сформированных 
на основе хитозана с ММ 470 кДа при температуре -10 (а), -15 (б), -30 (в).  

Мольное соотношение СНО/NH2: 1:5; температура синтеза -15оС 
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зования при комнатной температуре [143], что должно привести к улучше-
нию биосовместимости полученных материалов. Показана эффективность 
использования криогелей хитозана для удаления 233U(VI) и  для выделения 
ионов  90Sr2+ из растворов с низким уровнем радиоактивности [145].  

 
5.2. Электроформование 

 
Процесс электроформования наряду с применением для получения 

фильтров, материалов для армирования композитов, сенсоров и др. [146, 
147] благодаря простоте процесса, возможности формирования разнооб-
разных структур с большой активной поверхностью (соотношение «пло-
щадь поверхности/объем), наличию взаимосвязанных пор,  регулируемым 
физико-механическим характеристикам и изменяемым функциональным 
свойствам,  занимает всё более заметное место как способ создания широ-
кого спектра материалов для медицины и биотехнологии, в том числе 3D 
структур, аналогичных по морфологии  (биомиметических)  замещаемым 
тканям. Об этом свидетельствуют многочисленные публикации, посвя-
щенные применению электроформования при получении волокнистых ма-
териалов для скаффолдов в тканевой инженерии, систем регулирования 
транспорта лекарственных веществ. Химический состав таких материалов 
можно регулировать за счет использования различных полимеров, их сме-
сей, а также путем создания нанокомпозитов на основе органических и не-
органических компонентов. Возможность при определении параметров 
процесса контроля состава и характеристик материалов (диаметра волокон, 
размера пор и общей пористости, текстуры и др.) создает предпосылки для 
проектирования структуры, удовлетворяющей требованиям при их прак-
тическом применении. В  то же время при разработке конкретных техноло-
гий получения первичных и вторичных перевязочных материалов, имплан-
татов различного назначения (реконструкции костных тканей, сосудов), 
оптимизации их состава в том числе в направлении создания новых мате-
риалов, имитирующих свойства (химические, физические, биологические) 
замещаемой ткани (биомиметических имплантатов)  в условиях  существо-
вания  на рынке аналогичного ассортимента медицинских материалов 
важное место должна занимать оценка преимуществ и потенциальных 
барьеров, в том числе экономического характера, ограничивающих прове-
дение исследований и реализацию их результатов в промышленной и кли-
нической практике.  

Большое внимание в литературе уделяется разработке методов элек-
троформования хитозановых волокон [148-166], тем более, что это являет-
ся непростой задачей. Хитозан растворим в разбавленной уксусной кисло-
те (УК), растворы полимера в которой целесообразно было бы использо-
вать для получения нановолокна. Однако во многих работах [154, 161, 167] 
показано, что только растворы хитозана в концентрированной УК (С ≥ 
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70%) пригодны для электроформования, что, связано с существенным 
снижением поверхностного натяжения и удельной электропроводности 
именно при переходе к концентрированной УК и соответствием этих па-
раметров значениям, необходимым для протекания стабильного электро-
формования. Не исключено также, что в растворах в концентрированной 
УК макромолекулы хитозана имеют меньшую степень протонирования и 
жесткость, вследствие чего формируется более эластичная сетка зацепле-
ний. Из данных рис. 26 о влиянии концентрации УК на структуру волокни-
стого материала наглядно видно, что только при концентрации кислоты 
более 70% волокнообразование преобладает над процессом каплеобразо-
вания. 

Поэтому для получения  ультратонких и нановолокон из хитозана 
методом электроформования используют или концентрированные раство-
ры кислот [148,149,152,154], или формование осуществляют из совмест-
ных растворов с  водорастворимыми гибкоцепными полимерами  [153, 
155-159, 162-167]. 

Смешанные хитозан/ПЭО волокна формовали из 3%-ных растворов 
полимеров в смеси 3% - ной уксусной кислоты с ДМСО (10:1). Волокна с 
содержанием полиэтиленоксида (ММ 5000 кг/моль) 20, 10 и 5 % характе-
ризовались морфологической однородностью (рис.27) и имели диаметр, 
равный 102±18, 138±15 и 114±19 нм, соответственно, при этом корреляция 
между толщиной волокна и количеством ПЭО отсутствовала [168]. Вместе 
с тем, при использовании ПЭО с меньшей ММ (850 кДа) получали неодно-
родное волокно с дефектами в виде бусинок (рис. 27 А). 

 
 

Рис. 26. Микрофотографии хитозановых изделий, сформованных при напряжен-
ности 4 кВ/см, расходе 0,02 мл/мин, концентрации хитозана 7 % и концентрации 

кислоты 10 (а), 30 (б), 50 (с), 70 (d), 90 % (e) [164] 
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Поэтому для получения  ультратонких и нановолокон из хитозана 
методом электроформования используют или концентрированные раство-
ры кислот [148,149,152,154], или формование осуществляют из совмест-
ных растворов с  водорастворимыми гибкоцепными полимерами  [153, 
155-159, 162-167]. 

Смешанные хитозан/ПЭО волокна формовали из 3%-ных растворов 
полимеров в смеси 3% - ной уксусной кислоты с ДМСО (10:1). Волокна с 
содержанием полиэтиленоксида (ММ 5000 кг/моль) 20, 10 и 5 % характе-
ризовались морфологической однородностью (рис.27) и имели диаметр, 
равный 102±18, 138±15 и 114±19 нм, соответственно, при этом корреляция 
между толщиной волокна и количеством ПЭО отсутствовала [168]. Вместе 
с тем, при использовании ПЭО с меньшей ММ (850 кДа) получали неодно-
родное волокно с дефектами в виде бусинок (рис. 27 А). 

 

 
 
Рис. 27. Микрофотографии нановолокон из смеси ХТЗ-ПЭО с соотношением 
ХТЗ/ПЭО= 80:20 (А, В), 90:10 (С) и 95:5 (D). М ПЭО 850 (А) и 5000 кг/моль (B, C, D) 

 
В предложенном в работе [158] способе получения хитозанового на-

новолокна первоначально формуют композитное ПЭО-хитозановое волок-
но со структурой «хитозановое ядро – полиэтиленоксидная оболочка», а 
затем полученное волокно промывают деминерализованной водой для 
удаления оболочки. Толщина бикомпонентного волокна составляла при-
мерно 250 нм, а промытого хитозанового – около 100 нм. Полноту удале-
ния ПЭО контролировали методом ИКС. К сожалению, полученное таким 
образом волокно имеет низкую прочность. 
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ПВС-хитозановые нановолокна диаметром 20 – 100 нм получены из 
смешанных 3 %-ных растворов ПВС (ММ 124 - 186 кДа) с хитозаном (ММ 
до 1600 кДа) в 2%-ной УК [156, 157]. Отмечено при этом, что при сниже-
нии ММ хитозана и увеличении его степени дезацетилирования происхо-
дит повышение совместимости полимеров в уксуснокислотных растворах 
и однородности получаемых бикомпонентных волокон.  Показано также 
влияние на морфологию и диаметр волокон соотношения ПВС/хитозан: 
волокна с меньшей дефектностью получаются при содержания хитозана до 
10 %, а при увеличении содержания хитозана в смеси до 30 % при сниже-
нии диаметра волоконец повышается обрывность. Такая зависимость, по 
мнению авторов, связана с тем, что введение в формовочный раствор по-
лиэлектролита хитозана приводит к появлению на струе дополнительных 
зарядов, отталкивание которых сначала обеспечивает ее вытягивание и 
утонение получаемых волокон, а затем их обрыв.  

В медицине нановолокна используют для изготовления искусствен-
ных кровеносных сосудов, искусственных органов, имплантатов, матрик-
сов-носителей лекарственных средств, медицинских масок, повязок и т.п. 
[148,149,163]. Преимуществом нановолокнистого материала перед плен-
ками является большая удельная поверхность, что обеспечивает возмож-
ность прикрепления клеток к поверхности полимерного матрикса в про-
цессе их роста, что в совокупности с биосовместимостью и гидрофильно-
стью хитозана делает его перспективным материалов для тканевой инже-
нерии 

Рассмотренные работы свидетельствуют о том, что широкое внедре-
ние процессов электроформования, являющихся инновационно привлека-
тельными нанотехнологиями, должно обеспечить увеличение масштабов 
производства хитозановых волокон, перспективных для использования в 
ряде социально значимых областей. Проведенные к настоящему времени 
исследования привели к разработке технологически приемлемых условий 
получения лишь смешанных нановолокон, содержащих 5- 80% хитозана, 
что для ряда практических применений является вполне приемлемым.  
            К числу перспективных для медицинского применения биосовмес-
тимых биодеградируемых полимеров относится полигидроксибутират, 
синтезируемый  несколькими видами прокариотических микроорганизмов 
в виде высокомолекулярного кристаллического полимера. В работах [169, 
170] исследована возможность создания волокнистого материала из ульт-
ратонких волокон методом бесфильерного электроформования из раство-
ров полигидроксибутирата и его смесей с поликапролактоном. По сравне-
нию с установками капиллярного типа, в которых формовочный раствор 
подается с заданным расходом через капиллярное сопло и под действием 
электрических сил образует ускоряющуюся и утончающуюся струю, на  
установке бесфильерного электроформования NS-LAB 200 Nanospider™  
вытягивание жидких струй осуществляется со свободной поверхности 
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формовочного раствора. По этой причине один из важнейших для элек-
троформования параметров формовочного раствора – вязкость играет осо-
бую роль в процессах поверхностного каплеобразования, преодоления сил 
внутреннего трения при вытягивании струи, гашения кавитации – процес-
сах, которые обеспечивают саму возможность электроформования без ис-
пользования дозирующих устройств. Высокая молекулярная масса ПГБ 
обусловливает очень высокую вязкость его растворов в хлороформе. Ис-
следование возможности электроформования 2-6%-ных растворов исход-
ного ПГБ в хлороформе показало, что низкоконцентрированный 2%-ный 
раствор только распыляется, а при использовании более концентрирован-
ных растворов происходит слишком быстрое отверждение и обрыв тонких 
струй формовочного раствора. Электроформование бесфильерным спосо-
бом растворов столь низкой концентрации и высокой вязкости осущест-
вить не представляется возможным.  

В работе [169] для получения волокон на установке капиллярного 
электроформования в качестве растворителя ПГБ было предложено ис-
пользовать формовочные растворы, содержащие муравьиную кислоту. 
Другим способом снижения вязкости раствора ПГБ может быть использо-
вание смешанного раствора ПГБ с другим биодеградируемым полиэфиром 
с меньшей молекулярной массой. В качестве такого полиэфира был ис-
пользован поликапролактон (ПКЛ) с ММ  45 кДа.   Использование ПКЛ, с 
одной стороны, позволит снизить вязкость формовочной композиции, а с 
другой – повлиять на структуру формируемого нетканого материала [170]. 

Из 6%-го раствора эквимассовой смеси полимеров в хлороформе путем 
электроформования со свободной поверхности при следующих условиях: 
напряжение 23 2 кВт, расстояние до подложки 15 см, температуре 25С и 
влажность в камере ~50% были сформованы волокна (рис. 28А) с бимо-
дальным распределением по диаметру (рис. 28Б): толстые и тонкие с диа-
метром до 5 мкм и ~ 500 нм, соответственно. Такая морфология волокни-
стого материала может объясняется тем, что в процессе испарения раство-
рителя в смешанном растворе ПГБ и ПКЛ происходит процесс фазового 
разделения,  и формируется структура изолированная фаза – матрица, а 
воздействие электрического поля на систему, содержащую деформируе-
мые частицы изолированной фазы, приводит к формированию тонких во-
локон [170]. Такая структура является оптимальной для создания биоде-
градируемых матриц для выращивания клеток тканей живых организмов: 
тонкие волокна обеспечат прикрепление клеток к полимерной матрице, а 
толстые  - возможности для их пролиферации (размножения и роста) [171, 
172]. 
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А Б 
Рис. 28. Микрофотография (А) и гистограмма распределения по размерам волокон  

из 6%-го раствора ПГБ в хлороформе 
 

    В тканевой инженерии использование скаффолдов, полученных методом 
электроформования, обеспечивает рост клеток, формирующих объемную 
высокопористую систему, повторяющую структуру природной внеклеточ-
ной матрицы, - новую внеклеточную матрицу, не вызывающую иммунных 
осложнений, взамен разрушенной в результате болезни, ранения или 
вследствие врожденных дефектов. Поскольку скаффолды должны обеспе-
чивать последующее замещение новой регенерированной тканью, для их 
получения используют  биосовместимые и биодеградируемые полимеры 
[173, 174].  
         При получении волокнистого материала   методом электроформова-
ния должно быть обеспечено формирование  геометрических характери-
стик, структуры и морфологии наноразмерных  элементов, характерных 
для природной внеклеточной матрицы.  Существенным является опреде-
ление условий, обеспечивающих ориентацию элементов надмолекулярной 
структуры нитей, что, в свою очередь, обеспечивает контроль  направле-
ния роста иммобилизуемых на поверхности материала клеток.  Обзор пуб-
ликаций по этой проблеме представлен в [175]. При этом выбор типа по-
лимера определяется требованиями к физико-механическим свойствам, 
продолжительности биодеградации, которые зависят от вида (конфигура-
ции) скаффолда, типа подлежащей регенерации ткани и скорости ее реге-
нерации [176]. К числу полимеров, соответствующих этим требованиям, 
относятся алифатические гомо- и сополиэфиры– полилактид (ПЛА), поли-
капролактон (ПКЛ), полигидроксибутират (ПГБ), полигликолевая кислота 
(ПГК),  полиэтиленгликоль (ПЭГ) и их сополимеры. Формируемые на их 
основе трехмерные биомиметические внеклеточные матрицы ускоряют 
процессы пролиферации, миграции и дифференциации клеток [177].           
Систематизированные в обзоре [178] данные свидетельствуют о значи-
тельных возможностях, которые дает использование при получении  мате-
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риалов для тканевой инженерии и медицины полимеров и сополимеров 
поли(гидроксикарбоновых) кислот – молочной и гликолевой. Получаемые 
методом электроформования волокнистые материалы и изделия деструк-
тируются в результате гидролиза с образованием нетоксичных конечных 
продуктов в течение сравнительно короткого времени  (от нескольких не-
дель до нескольких месяцев) в зависимости от химического строения по-
лимера, его молекулярной массы, морфологии образовавшееся при формо-
вании структуры. Важным технологическим преимуществом процесса по-
лучения волокнистых материалов из полимеров этого типа, в частности, 
ПЛА, блок-сополимера полиэтиленгликоля и ПКЛ, является возможность 
осуществления электроформования из расплава [179].  Так, в частности, в 
патенте [180] описан процесс получения волокон из расплава поли(лактид-
со-гиколида) при температуре формования 152-155оС и смесей сополиме-
ров этого типа с атактическим полигидроксибутиратом при температуре 
формования 210-130оС, содержащих добавки  гидроксиапатита и трикаль-
цийфосфата. Процесс формования осуществляли со  скоростью до 800 
м/мин с последующим  вытягиванием при 50-60оС в 2-4 раза и термостаби-
лизацией  при 100оС. 
         Для изменения таких характеристик материалов, получаемых мето-
дом электроформования, как скорость пролиферации, деградации, гидро-
фильность, механическая прочность, с успехом используется принцип их 
модификации путем изменения химического состава линейных полимеров 
или переходом от линейной к разветвленной структуре. Так, согласно 
[181], переход от гомополилактида к триблоксополимеру ПЛА-ПЭГ-ПЛА 
обеспечил одновременное повышение гидрофильности  и скорости биоде-
градации мембраны из нитей диаметров 250-7500 нм. Поверхностная гид-
рофилизация материалов из ПГА, ПЛА при сохранении уровня адгезии 
фибробластов была достигнута в результате прививочной полимеризации 
акриловой кислоты, инициированной обработкой в атмосфере кислород-
ной плазмы [182].         
        Значительный интерес для создания скаффолдов, участвующих в 
формировании не только мышечных, но и костных тканей, представляют 
системы композиционного состава, содержащие наряду с органическими 
полимерами, обеспечивающими процесс электроформования (полилакти-
дом, сополимером поли(лактид-со-гликолидом, поливиниловым спиртом), 
неорганические компоненты –многослойные углеродные нанотрубки и 
гидроксиапатит, фосфат кальция [183]. Польскими исследователями [184] 
для получения материалов, применяемых в регенеративной медицине, был 
использован процесс электроформования из растворов в ДМСО сополиме-
ра поли(лактид-со-гликолида) и смеси поли(лактид-со-гликолида) с поли-
гидроксибутиратом, содержащих добавки гидроксиапатита. Полученные 
материалы являются биоресорбируемой матрицей  для регенерации кост-
ных тканей. Разработанная технология обеспечила возможность формиро-
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вания 3D структур малого диаметра. Вместе с тем, свойства таких систем 
обеспечивают возможность их применения не только при электроформо-
вании из растворов, но и при формовании из расплава. 
         Скаффолды повышенной прочности, пригодные для протезирования 
мягких и жестких (костных) тканей, были получены [185] из композиции 
на основе полилактида, содержащих гидроксиапатит, оксиды алюминия, 
кальция, фосфора. Изменение содержания неорганических компонентов 
позволило регулировать уровень пористости полученного материала, оп-
ределяющей скорость диффузии костного морфогенетического белка.    
         Процесс электроформования широко используется при получении 
для тканевой инженерии волокнистых материалов из природных биополи-
меров – белков (желатина, коллагена, фибриногена) и полисахаридов (хи-
тозана, гиалуроновой кислоты, производных целлюлозы) и композиций на 
их основе, содержащих синтетические биодеградируемые полимеры. При-
веденный в [176] далеко не исчерпывающий перечень таких систем свиде-
тельствует о разнообразии как состава, так и направлений применения та-
ких материалов:  
 
Ацетат целлюлозы                       матрица ткани мочевого пузыря    
Хитозан и его производные        антибактериальный материал          
Фиброин, фибриноген                  тканевая инженерия                          
Альгинат                                        тканевая инженерия                          
Коллаген                                        тканевая инженерия                          
Желатин/гидроксиапатит              костная ткань                                     
Коллаген/ПКЛ                               импланты                                           
Коллаген/ПКЛ/ПВС                      тканевая инженерия  
Коллаген/поли(гидрокси-                                     
  бутират-со-гидроксивалерат)     тканевая инженерия 
Поли(лактид-со-гликолид)/                                     
хитозан/ПВС                                  тканевая инженерия     

           В работах, посвященных применению синтетических биодегради-
руемых полимеров, значительное место занимают исследования перспек-
тив использования полимеров  молочной кислоты (полимолочной кислоты, 
полилактида) и сополимеров на её основе. Свойства полилактида – термо-
пластичного полимера с температурой стеклования 60-65оС и плавления 
180-220оС, растворимого в ряде органических растворителей, обеспечива-
ют возможность формования изделий как из расплава, так и из растворов. 
Принципиальное преимущество применения этого полимера в медицине – 
образование в процессе гидролиза в физиологических условиях сложно-
эфирных связей нетоксичных компонентов, выделяемых почками или эли-
минируемых в результате метаболических процессов до CO2 и воды. При 
этом имплантируемый материал полностью абсорбируется организмом со 
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скоростью, зависящей от стереохимии асимметрического центра молекулы 
мономера, молекулярной массы полимера и морфологической структуры 
материала [186].     

В обзоре [187] приведены многочисленные результаты исследований 
и патентные данные о применении полилактида, сополимеров и компози-
ций на его основе в различных областях медицины – ортопедии, тканевой 
инженерии, в имплантатах в качестве носителя лекарственных и антимик-
робных соединений, противоопухолевых средств.             
          Использование синтетических биодеградируемых полимеров в со-
ставе композиции с природными полимерами при электроформовании 
протезов кровеносных сосудов и других тканей позволяет осуществить ре-
гулирование механических свойств имплантатов. Так, в [188] из смеси же-
латина, эластина и  поли(лактид-со-гликолида) были сформованы скаф-
фолды, по свойствам пригодные для инженерии мягких тканей сердца, 
легких, кровеносных сосудов. Аналогичный принцип был использован в 
[189] –  для формования была применена композиция, содержащая 45% 
коллагена, 15% эластина (соотношение,   характерное для состава крове-
носных сосудов) и 40% синтетического полимера. Для формования скаф-
фолда костной ткани в качестве полимерной матрицы в [190] была исполь-
зована  композиция полилактид/хитозан. Содержащийся в этой компози-
ции хитозан обеспечивает нейтрализацию значительной части кислотных 
продуктов деструкции полилактида. В то же время, включение в состав 
композиции на основе синтетического полимера природного компонента 
приводит к улучшению биологической активности материала: в [191] было 
показано, что коллаген/ПКЛ нановолокнистый материал при использова-
нии в качестве имплантата нейронов превосходит материал из ПКЛ  по та-
ким показателям как ориентация невритов, образование клеток оболочки 
нервных стволов и фибробластов.  
          Для получения методом электроформования волокнистых материа-
лов из природных полимеров (белков, хитозана) и композитных материа-
лов, в качестве компонентов которых используются смеси хитозана с али-
фатическими гомо- и сополиэфирами, например, с полилактид-со-
капролактоном, предложено применение растворов в гексафторпропаноле 
и трифторуксусной кислоте. Однако токсичность этих  растворителей, а в 
случае формования растворов белков – денатурация белка, приводящая к 
значительному изменению структуры скаффолда, определяют необходи-
мость поиска альтернативных растворителей. В качестве такой альтерна-
тивы для электроформования волокнистого материала из желатина в [192] 
был предложен водный раствор смеси уксусной кислоты и этилацетата.  
         Электроформование рассматривается как перспективный метод полу-
чения  волокнистых материалов, содержащих иммобилизованные лекарст-
венные вещества, с регулируемой скоростью их выделения. Одна из воз-
можностей исключения залпового выброса иммобилизованного БАВ – 
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формирование на поверхности нитей защитного покрытия (создание 
структуры ядро-оболочка). В  [193] в качестве системы доставки белка 
(бычьевого сывороточного альбумина - БСА) был использован  ПВС-
нановолокнистый материал с поверхностным слоем из поли-п-ксилилена. 
В отсутствие оболочки наблюдался залповый выброс БСА, в то время как 
при наличии поверхностного защитного слоя происходило значительное 
замедление выделения БСА, скорость которого зависела от толщины обо-
лочки, изменявшейся от 40 до 300 нм. Благодаря введению в качестве мо-
дельного фермента люциферазы было установлено отсутствие изменения 
при формовании ферментативной активности. Сохранение ферментатив-
ной активности в процессе электроформования является предпосылкой 
расширения использования этого метода для получения материалов, со-
держащих иммобилизованные ферменты и другие чувствительные к тем-
пературным и химическим воздействиям БАВ.  
          Процесс электроформования был использован [194] для получения 
волокнистого материала из композитных ультратонких нитей на основе 
смеси зеина и поливинилпирролидона, содержащей в качестве модельного 
лекарственного вещества кетопрофен. Детальное исследование морфоло-
гии нитей методами сканирующей злектронной микроскопии, дифферен-
циальной сканирующей калориметрии, рентгеноструктурного анализа и 
Фурье ИК-спектроскопии позволило установить, что кетопрофен образует 
аморфную твердую фазу, равномерно диспергированную в полимерной 
матрице. Поскольку скорость выделения кетопрофена возрастает  при уве-
личении содержания поливинилпирролидона в смеси, изменение соотно-
шения  зеин/поливинилпирролидон может быть использовано для получе-
ния композиционного материала с регулируемой скоростью выделения ле-
карственного вещества. 
        В  [195, 196] при исследовании скорости выделения диклофенака из 
полученных электроформованием ПКЛ /ПВС волокнистых материалов, 
было показано монотонное увеличение количества лекарственных веществ 
при увеличении продолжительности контакта со средой. При этом ско-
рость процесса оставалась постоянной в течение длительного времени. 
          Наряду с различными антибиотиками и нестероидными противовос-
палительными препаратами (салициловой кислотой, индометацином и др.) 
для иммобилизации применяют противораковые препараты. В [197] опи-
саны результаты исследования in vitro в качестве имплантатов, обеспечи-
вающих направленное воздействие на клетки глиомы (опухоли централь-
ной нервной системы), микро- и нановолокон из сополимера - по-
ли(лактид-со-гликолида), содержащих противораковый препарат пакли-
таксел,  эффективное действие которых обеспечивалось постоянством вы-
деления препарата в течение более 60 дней. 
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ  
 

Представленный в монографии материал позволяет сделать вывод, 
что разработка функционально-активных систем на основе биосовмести-
мых и биодеградируемых полимеров привела к созданию волокнистых и 
пленочных материалов нового поколения, одной из важных особенностей 
которых является возможность регулирования сроков сохранения структу-
ры и механических характеристик в течение всего периода их эффективно-
го действия. Это, в свою очередь, создало предпосылки для организации 
инновационных биотехнологических и технологических процессов полу-
чения высокоэффективных материалов и их применения в медицине и 
биотехнологии, реализация которых меняет привычные представления о 
применяемых материалах и методах их применения. 

Направления медицинского применения таких материалов весима 
разнообразны – это рассасывающиеся шовные нити, материалы для вос-
становления утраченных  тканей (хирургические пластины и сетки, остео-
протезы, склеральные пленки в офтальмологии и мембраны в стоматоло-
гии), винты для фиксации пластин и трансплантатов других типов, им-
плантаты с возможностью постепенного  замещения соединительной тка-
нью организма, матрицы для получения лекарственных форм пролонгиро-
ванного действия. Биодеградация таких материалов происходит в  процес-
се поверхностной или объемной эрозии, а продукты деструкции  удаляют-
ся через природные пути или в результате простой фильтрации, или в виде 
естественных метаболитов, что определяет требования к химическому 
строению и структуре полимеров и материалов на их основе. Эти обстоя-
тельства послужили основой для рассмотрения в монографии особенно-
стей строения основных биодеградируемых полимеров, применяемых в 
медицине, и механизма их деструкции, что, в свою очередь, позволяет при 
ознакомлении с этим материалом осуществить научно обоснованный под-
ход к выбору полимера и типа материала, оптимальных для конкретных 
условий эксплуатации. 

Формирование подходов к созданию для медицины начиналось с ис-
пользования природных полимеров (производных целлюлозы, полисаха-
ридов крахмала, коллагена и др.). На современном этапе достижения хи-
мии высокомолекулярных соединений в этой области, основанные на воз-
можности использования мономеров, синтезируемых из природного во-
зобновляемого сырья, а также полимеров, получаемых в процессе микро-
биологического синтеза, послужили основой для разработки методов по-
лучения и применения большой группы биодеградируемых полимеров, ос-
новное место в которой занимают полигидроксиалканоаты. Рассмотрение в 
монографии особенностей строения и свойств этих соединений позволяет 
оценить состояние и перспективы применения в медицине этого класса со-
единений. В то же время все возрастающее внимание к возможностям ис-
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пользования хитозана - полисахарида, получаемого при переработке при-
родного сырья, благодаря уникальному сочетанию особенностей химиче-
ского строения, функционального состава, наличию собственной биологи-
ческой активности, совместимости с другими полимерами и возможности 
создания на его основе биодеградируемых  материалов различного типа 
(нановолокнистых материалов, пленок, гидрогелей), в том числе компози-
ционного состава послужило основанием для систематического рассмот-
рения в монографии различных аспектов проблемы получения хитозано-
вых и хитозансодержащих материалов. 

 При изложении материала неоднократно указывалось на особенно-
сти химического строения и структуры полимера (тип связей между эле-
ментарными звеьями, функциональный состав и, как  следствие, гидро-
фильно-липофильный баланс поверхности, фазовое состояние) опреде-
ляющие скорость деструкции, интенсивность адсорбции клеток и зависи-
мость этих процессов от характера биологической среды организма, в кон-
такте с которой находится имплантируемый материал. Весьма важными 
характеристиками являются молекулярная масса и молекулярно-массовое 
распределение, от которых зависит достижение необходимого уровня де-
формационно-прочностных свойств, скорость деструкции,а в ряде случаев 
– возможность аллергических реакций. Именно поэтому значительное ме-
сто в монографии уделено молекулярным характеристикам биодегради-
руемых полимеров как комплексу факторов, оказывающих влияние на по-
ведение материалов в живом организме. 

Разнообразие направлений  применения в медицине полимерных ма-
териалов обусловливают необходимость создания различных физических 
форм с регулируемой структурой, пористостью, свойствами поверхности. 
Рассмотрение в монографии как традиционных. так и инновационных ме-
тодов переработки, а также методов направленного изменения структуры и 
свойств материалов путем химического модифицирования позволяет пока-
зать возможности применения в медицине достижений химии и техноло-
гии полимеров.  

При формировании материала авторы, не претендуя на исчерпы-
вающую полноту информации, постарались дать возможность читателю 
получить достаточно полное представление о современном состоянии про-
блемы, отразив как результаты исследований зарубежных ученых, так и 
вклад отечественных исследователей, в том числе и авторов настоящей 
монографии 
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