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РЕФЕРАТ 

На с. 83, 30 рисунков, 6 таблиц, 2 приложения. 

КЛЮЧЕВЫЕ СЛОВА: ПОЛИ(L-ЛАКТИД), ПОЛИ(ε-КАПРОЛАКТОН), 

ЭЛЕКТРОФОРМОВАНИЕ, МИКРОВОЛОКНА, СТРУКТУРА, КИНЕТИКА 

РЕЗОРБЦИИ 

Тема выпускной квалификационной работы: «Сравнительное исследова-

ние структуры и кинетики резорбции материалов на основе поли(L-лактида) и 

поли(ε-капролактона)». 

Работа посвящена исследованию структуры и свойств материалов, полу-

ченных методом электроформования, из растворов поли(L-лактида) и поли(ε-

капролактона), а также кинетике их резорбции в живом организме для даль-

нейшего использования в сосудистой хирургии. Были получены трубчатые об-

разцы на основе микро- и нановолокон из поли(L-лактида) и поли(ε-

капролактона), проведены исследования структуры с помощью рентгенострук-

турного анализа и дифференциально-сканирующей калориметрии, оценены де-

формационно-прочностные свойства.  

Для изучения пролиферативной активности клеток на полученных образ-

цах были проведены исследования in vitro. Результаты показали высокую про-

лиферативную активность клеток, первичной культуры дермальных фибробла-

стов человека, на поверхности матриц из микроволокон поли(L-лактида) и по-

ли(ε-капролактона). 

Эксперименты в условиях in vivo позволили оценить процессы резорбции 

при внутрибрюшинном введение в кровеносное русло, внутримышечном и 

субфасциальном. Результаты опытов продемонстрировали положительную ди-

намику использования нановолоконных матриц на основе поли(L-лактида) и 

поли(ε-капролактона) в качестве биорезорбируемых имплантатов при лечение 

сердечно-сосудистых заболеваний. 

Таким образом, в результате данной работы были получены матрицы на 

основе микро- и нановолокон из поли(L-лактида) и поли(ε-капролактона), а 



 

 

 

 

также комбинированные матрицы на основе этих полимеров для сосудистой 

хирургии. Проведено исследование их структуры и деформационно-

прочностных свойств. 

 

 

ABSTRACT 

83 pages, 30 figures, 6 tables, 2 appendice. 

KEYWORDS: POLY(L-LACTIDE), POLY(ε-CAPROLACTONE), ELEC-

TROSPINNING, MICROFIBERS, STRUCTURE, RESORPTION KINETICS 

The theme of the final qualification work: «A comparative study of the struc-

ture and kinetics of resorption of materials based on poly(L-lactide) and poly(ε-

caprolactone)». 

The work is devoted to the study of the structure and properties of materials 

obtained by electrospinning from solutions of poly(L-lactide) and poly(ε-

caprolactone), as well as the kinetics of resorption in a living organism for further use 

in vascular surgery. Tubular samples based on micro- and nanofibers made of poly(L-

lactide) and poly(ε-caprolactone) were obtained, structural studies were performed 

using X-ray diffraction analysis and differential scanning calorimetry, and the defor-

mation-strength properties were evaluated. 

In vitro studies were performed to study the proliferative activity of cells in the 

obtained samples. The results showed a high proliferative activity of cells, the prima-

ry culture of human dermal fibroblasts, on the surface of poly(L-lactide) and poly(ε-

caprolactone) microfibres. 

In vivo experiments allowed us to evaluate the processes of resorption with 

intraperitoneal injection into the bloodstream, intramuscular and subfascial. The re-

sults of the experiments demonstrated the positive dynamics of the use of nanofiber 

matrices based on poly(L-lactide) and poly(ε-caprolactone) as bioresorbable implants 

in the treatment of cardiovascular diseases. 



 

 

 

 

Thus, as a result of this work, matrices based on micro- and nanofibers from 

poly(L-lactide) and poly(ε-caprolactone) were obtained, as well as combined matrices 

based on these polymers for vascular surgery. The study of their structure and defor-

mation-strength properties. 
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СПИСОК АББРЕВИАТУРЫ 

ПЛА - полилактид 

ЭФ - электроформование (электроспиннинг)  

ДСК - дифференциальная сканирующая калориметрия 

СЭМ - сканирующая электронная микроскопия 

МТТ тест - основан на способности живых клеток восстанавливать МТТ 

(3-(4,5-диметилтиазол-2-ил)-2,5-дифенил-2H- тетразолий бромид) до фиолето-

вого кристаллического формазана 

ПКЛ - поли(ε-капролактон) 

ССС - сердечно-сосудистая система 

ПГБ - полигидроксибутират 

PGL - полигликолевая кислота 
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ВВЕДЕНИЕ 

Заболевания сердечно-сосудистой системы в настоящее время занимают 

лидирующую позицию среди причин смертности в мире. Основным из методов 

лечения является замена пораженного участка сосуда с помощью протезирова-

ния или шунтирования. В качестве заменяемого материала используют ауто-

трансплантанты или синтетические протезы. Однако, применение синтетиче-

ских имплантатов ограничено диаметром не менее 5 мм [73][35].  

Цель тканевой инженерии - восстановление поврежденного органа в ре-

зультате травм или болезней. При помещении в живой организм тканеинже-

нерной конструкции происходит ее резорбция и регенерация нативной ткани 

органов. На данный момент успешное применение в качестве синтетических 

материалов нашли биодеградируемые полимеры. Как показали исследования 

[14][23][57][47][55], широкое использование нашли материалы из полилактида 

и поликапролактона. Изделия из данных полимеров применяются в медицине в 

качестве шовных материалов, имплантатов костной ткани, скоб, штифтов и т.д.   

Важной характеристикой для материалов и продуктов резорбции является 

отсутствие токсического эффекта на окружающие ткани, а следовательно, и на 

организм в целом. К следующему критерию относится скорость резорбции, ко-

торая должна быть сопоставима со скоростью образования новой ткани. Также, 

искусственный материал должен соответствовать биологическим и деформаци-

онно-механическим свойствам сосудов, то есть полноценно воспроизводить ра-

боту замененного участка.  

В настоящее время существует много способов получения тканеинженер-

ных конструкций, например, методом экструзии из расплава, 3D-принтинг, ме-

тод мокрого формования и так далее. Но наиболее технологичным является ме-

тод электроформования, поскольку он позволяет получать пористые материа-

лы, не только с требуемым размером пор и волокон, но и формы, в виде трубок 

[65][4][76]. Тканеинженерные конструкции на основе микро- и нановолокон 
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могут использоваться в качестве матрицы для лечения сердечно-сосудистых за-

болеваний [58][59].  

В процессе жизнедеятельности организма сосуды испытывают высокие 

динамические нагрузки. Поэтому для успешного использования трубок в сосу-

дистой хирургии необходим определенный уровень их прочностных и дефор-

мационных характеристик. Эти свойства зависят как от надмолекулярного 

строения отдельных волокон, размеров кристаллитов и наличия ламеллярных 

или фибриллярных образований, так и от макроструктуры образца – диаметра 

волокон, их ориентации относительно оси трубки.   

Целью данной работы являлась разработка способа получения трубчатых 

материалов методом электроформования из поли(L-лактида) и поли(ε-

капролактона) с последующим исследованием их структуры и кинетики ре-

зорбции. Для достижения поставленной цели необходимо было выполнить ряд 

задач: 

1) Исследовать характеристики растворов поли(L-лактида) и поли(ε-

капролактона) в хлороформе, а именно вязкость, плотность, поверхностное на-

тяжение и электропроводимость. 

2) Разработать способ получения пористых трубок на основе нановолокон 

из поли(L-лактида) и поли(ε-капролактона). 

3) Исследовать структуру трубчатых образцов из поли(L-лактида) и по-

ли(ε-капролактона) и их деформационно-прочностные свойства. 

4) Исследовать цитотоксичность материалов из поли(L-лактида) и поли(ε-

капролактона) в условиях in vitro. 

5) Провести испытания in vivo трубчатых образцов в качестве импланта-

тов кровеносных сосудов, оценить кинетику их резорбции, а также эффектив-

ность использования трубчатых образцов в сосудистой хирургии.  

6) Провести сравнительный анализ полученных данных. 
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ГЛАВА 1. ОБЗОР ЛИТЕРАТУРЫ 

1.1. Патофизиология сердечно-сосудистых заболеваний 

Заболевания сердечно-сосудистой системы занимают первое место в ста-

тистике смертности в мире. Ежегодно от патологий сердечно-сосудистой сис-

темы умирает около 17.9 млн человек - это около 31% всех смертей [77]. В 

США по статистике на 2017 год каждые 37 секунд умирает один человек от 

сердечно-сосудистых заболеваний и это составляет примерно 1 смерть на 4 че-

ловека [78].  

 Существует много факторов риска возникновения заболеваний сердца и 

системы, например, курение, высокий уровень холестерина, высокое артери-

альное давление, ожирение и избыточный вес, неправильная диета и малопод-

вижный образ жизни, и так далее.  

Наибольший процент среди заболеваний сердечно-сосудистой системы по 

статистическим данным занимают такие болезни как атеросклероз, ишемиче-

ская болезнь и порок сердца, гипертоническая болезнь, инсульты и инфаркты. 

Широкое распространение среди развитых стран Европы и Америки име-

ют заболевания артериосклерозом. Артериосклероз — это хроническое заболе-

вание артерий, характеризующееся диффузным утолщением стенок и образова-

нием бляшек. Происходит уплотнение стенки артерии, теряется эластичность, 

происходит сужение или расширение просвета и артерия принимает извили-

стый ход. 

Различают следующие виды артериосклероза в зависимости от этиологи-

ческих, патогенетических и морфологических признаков: 

1) атеросклероз (метаболический артериосклероз); 

2) артериосклероз, или гиалиноз (при гипертонической болезни); 

3) воспалительный артериосклероз (сифилитический, туберкулезный); 

4) аллергический артериосклероз (при узелковом периартериите);  

5) токсический артериосклероз (адреналиновый); 

6) первичный кальциноз средней оболочки артерий; 
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7) возрастной артериосклероз [18]. 

При нарушении липидного обмена преимущественно поражается внутрен-

няя оболочка артерии. Поражение сосуда мышечного типа происходит при от-

ложениях в стенки артерии извести - кальцинозе. Заболевания мельчайших ар-

терий свойственно гиалиновое поражение стенки сосуда. Важной формой в 

клинической медицине является атеросклероз, так как он поражается крупные 

жизненно важные артерии и сосуды мозга.  

В настоящее время, решением проблемы связанной с патологией ССС яв-

ляется оперативное вмешательство - выполняется протезирование или шунти-

рование пораженных сосудов. Подобного рода хирургические вмешательства 

требует пластичный материал, который воспроизводил бы функции замененно-

го участка сосуда [41]. 

В качестве имплантатов в сосудистой хирургии используют ксенопротезы, 

аутотрансплантаты, синтетические протезы из природных или синтетических 

материалов, децеллюлязированные матрицы, материалы, полученные с помо-

щью 3D-принтинга [38][30]. У имплантатов природного происхождения (ксе-

нопротезов, аллотрансплантатов) существует ряд недостатков, в частности, им-

мунологическая несовместимость, трудности получения и хранения матриц, не-

совпадение размеров матрицы и заменяемого органа, возможность изменения 

размеров имплантата со временем, а также отсутствие подходящего трансплан-

тата в результате болезней или травм. Материалы, полученные искусственным 

путем, лишены части этих дефектов, что способствует восстановлению крове-

носного русла.  

 

1.2. Целесообразность использования тканеинженерных материалов в ле-

чение сердечно-сосудистых заболеваний 

Тканевая инженерия начала развиваться как наука еще в конце ХХ века и 

является в настоящее время перспективным способом замены и лечения повре-

жденных органов и тканей с целью их дальнейшего восстановления. Данное 



15 

 

 

 

направление включает в себя такие дисциплины как физику, цитологию, меди-

цину, молекулярную биологию, что позволяет исследовать поставленную про-

блему с разных сторон. 

Тканеинженерные материалы получают как из природных, так и синтети-

ческих полимеров. В настоящее время наибольший интерес представляют био-

деградируемые полимеры. Кинетика резорбции таких веществ в среде организ-

ма должна соответствовать скорости образования новых тканей. Быстрая или 

медленная скорость резорбции приводит к образованию дефектов различной 

формы и размеров, например, аневризм, тромбоза, стеноза и другие. Стоит от-

метить, что скорость деградации матриц (или по-английски «скаффолдов»), то 

есть материалов-носителей клеток, зависит не только от состава, но и от спосо-

ба получения этих матриц. 

Одним из подходов получения трехмерной матрицы для лечения сосуди-

стых заболевания является метод электроформования. Данный метод позволяет 

получать пористые волоконные материалы разного диаметра из растворов по-

лимеров. Скаффолды, полученные таким способом, можно модифицировать с 

помощью лекарственных веществ, факторов роста или клеток для того, чтобы 

увеличить совместимость с организмом и скорость регенерации тканей. 

Среди преимуществ скаффолдов с микро- и нановолоконной структурой в 

сосудистой трансплантологии выделяют высокую пористость, что является 

благоприятным фактором для пролиферации клеток и прорастания коллагено-

вых и эластических волокон, а также хорошие механические свойства. Также, с 

такими материалами удобно проводить хирургические манипуляции. 

 

1.3. Эндопротезы на основе биодеградируемых полимеров для сосуди-

стой хирургии 

История развития протезирования сосудов начинается в конце XIX века. В 

качестве первых попыток в 1882 году были применены трубки из металлов и 

костей для соединения артерий. Однако, замена сосудов искусственными кон-
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струкциями из различных материалов, например, из слоновой кости, стекла, 

внутренняя поверхность которого покрыта парафином, полиэтилена, серебра, 

перьев птиц и прочее, свелась только к экспериментальным исследованиям. В 

середине ХХ века объектом изучения стали пористые матрицы на основе при-

родных и синтетических полимеров для замены артерий и вен.   

К природным биодеградируемым полимерам относят хитин, коллаген, хи-

тозан, желатин, фиброин шелка [6], а также полимеры бактериального проис-

хождения, например полигидроксиалканаты [19][20]. Среди синтетических 

биодеградируемых полимеров широкое применение в медицине нашли поли-

лактиды, полигликолиды, поликапролактон и их сополимеры [43][70]. 

Фиброин шелка является гетеродимером, который состоит из двух поли-

пептидных цепей (легкой Fib-L и тяжелой Fib-H), ковалентно связанных ди-

сульфидными связями. Его получают из коконов шелкопряда вида Bombyx 

mori. Фиброин кристаллизуется под воздействием алифатических спиртов, кон-

центрированных растворов солей, при изменение pH, а также при высоких тем-

пературах. Сохранение формы и целостности тканеинженерных матриц, их ста-

бильность в водных растворах в течение длительного времени обеспечивает на-

сыщенная β-структурами форма белка [1]. Материалы на основе фиброина 

шелка, полученные методом электроформования, обладают высокой пористо-

стью, подходящими механическими и морфологическими свойствами. Они по-

казали высокую совместимость в экспериментах in vitro и in vivo, хорошую 

пролиферацию мезенхимальных стволовых клеток, отсутствие тромбоза и 

аневризм. На основе фиброина можно получать синтетические сосуды малого 

диаметра, что демонстрирует эффективность использования для регенерации 

кровеносных сосудов [22].  

Среди биополимеров выделяют спидроин - каркасный шелк, синтезируе-

мый пауками. Каркасный шелк уникален тем, что его нити являются очень эла-

стичными, прочными (по величине сопоставимы с такими волокнами, как Ар-

мос и Кевлар и существенно превышают прочность стали), также он устойчив к 
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внешним факторам, биосовместим и деградируем. Спидроин состоит из двух 

белков: спидроина 1, кодируемого геном MASP1, и спидроина 2, кодирующий-

ся геном MASP2. Спидроин 1 образует кристаллическую β-складчатую струк-

туру макромолекулы и отвечает за прочность материала, спидроин 2 - аморфная 

часть и характеризует эластичность. Причем четких границ между кристалли-

ческими доменами и аморфным матриксом не наблюдается и макромолекула 

способна к структурным переходам, изменяя тем самым степень кристаллично-

сти [22]. Матрицы из спидроина способны поддерживать динамический рост 

клеток, прорастание ткани в матриксе. Через 8 недель при подкожной имплан-

тации наблюдается полная деструкция образцов, образование мягких соедини-

тельных тканей и нервных волокон [56].Тканеинженерные матрицы из спид-

роина можно использовать для замены костной, сосудистой, нервной и других 

тканей.  

Еще одним широко применяемым природным полимером является колла-

ген. В основном его используют в качестве добавки и улучшения свойств мат-

рицы. В большинстве случаев используют коллагенⅠтипа, поскольку по сво-

ему химическому составу и молекулярной структуре считается оптимальным 

для исследования в условиях in vitro и in vivo. Коллаген относится к структур-

ным белкам и имеет большую нативную поверхность по сравнению с другими 

синтетическими материалами. Существует ряд проблем, связанных с антиген-

ностью и иммуногенностью данного полимера. Однако показано, что при ис-

пользовании коллагена в соединении с другими полимерами снижается риск 

отторжения матриц и возникновения воспалений [54]. Широкое применение 

для укрепления сосудистых графтов, для увеличения количества прикреплен-

ных клеток и их пролиферации, а также уменьшения риска отторжения исполь-

зуют денатурированный коллаген - желатин [26].  

Среди биодеградируемых природных полимеров выделяют хитозан. Он 

является аминополисахаридом 2-амино-2-дезокси-b-D-глюкана, который обра-

зуется при деацетилировании хитина. Хитозан отличается хорошими сорби-
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рующими свойствами и способностью к связыванию органических водораство-

римых веществ, а также обладает слизисто-адгезивными и антимикробными 

свойствами. Данный полимер относится к экологически чистому материалу, так 

как расщепляется до N-ацетил-D-глюкозамина и D-глюкозамина за счет фер-

ментов - хитиназы и хитобиазы. На основе хитозана получают раневые покры-

тия, шовный материал. Особое внимание уделено применению хитозана для 

получения матриц для сосудистой хирургии. Структурное сходство полимера с 

гликозаминогликанами, являющихся компонентами внеклеточного матрикса, 

делает перспективным для использования в качестве сосудистых имплантатов 

[22][33][25].  

Полигликолевая кислота (PGL) - биоразлагаемый, термопластичный, гид-

рофильный полимер, относящийся к группе линейных алифатических поли-

эфиров. PGL способен присоединять дополнительные химические цепочки, 

благодаря чему данный полимер приобретает новые свойства, а следовательно 

и расширяется диапазон его применения. PGL деградирует в течение 2-4х не-

дель до углекислоты и воды, чем обусловлена быстрая потеря механических 

свойств тканеинженерных конструкций. В результате быстрой резорбции по-

лимера происходит резкое увеличение pH окружающих тканей, что может при-

вести к негативным последствиям, если имеются нарушения в метаболизме и 

буферных функциях. В настоящее время PGL широко используют в качестве 

шовного материала. Полигликолевая кислота обладает электропроводящими 

свойствами, что делает его перспективным материалом для получения матриц 

методом электроформования [22][5][50][3]. 

Поликапролактон биоразлагаемый высокоэластичный материал, дегради-

рующий в течение 3 лет. Он устойчив к воде, различным маслам и ряду раство-

рителей, легок в переработке. Синтетический ПКЛ нетоксичен, био - и гемо-

совместим, обладает хорошими механическими и прочностными свойствами. 

Недостатком ПКЛ является выраженная гидрофобность, которая замедляет 

рост и пролиферацию клеток на поверхности матриц [2]. Для улучшения адге-
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зии на матрицах из PCL и снижения их жесткости наносят различные белковые 

модификации, например, такие, как сосудистый эндотелиальный фактор роста 

(VEGF), фактор роста фибробластов (bFGF) и так далее [26][17][16][3]. 

Полилактид - алифатический полиэфир, мономерное звено которого мо-

лочная кислота. В структурной молекуле содержится дополнительная метиль-

ная группа, в результате чего ПЛА имеет более выраженные гидрофобные 

свойства, чем PGL. Для молекулы молочной кислоты характерна зеркальная 

симметрия, поэтому выделяют две стереоизомерные формы — это D-PLA и L-

PLA. Стереоизомер L-PLA представляет частично кристаллическую структуру 

с высокой механической прочностью и его синтез возможен из природных про-

дуктов, содержащих L-молочную кислоту [26]. В работах [14][59] показана эф-

фективность использования матриц из поли(L-лактида) в качестве имплантата в 

сосудистой хирургии в опытах на крысах. Наблюдается отсутствие тромбооб-

разования и обильная пролиферация клеток.  

Полилактид и поликапролактон относятся к семейству алифатических по-

лиэфиров и одобрены управлением по контролю за продуктами и лекарствами 

(FDA) для использования в организме человека.  

Одними из перспективных полимеров являются вещества бактериального 

происхождения - полиоксиалканоаты, а именно полиоксибутираты (полимеры 

β-оксимасляной кислоты). Данные полимеры имеют разнообразную структуру 

и физико-химические свойства в зависимости от химического состава. Поли-

гидроксибутират схож по свойствам с полиэтиленом и полипропиленом. Весь-

ма важное отличие ПГБ - это его биосовместимость и биодеградируемость, а 

также нетоксичность. Материалы на основе ПГБ удобны  при стерилизации и 

их использовании в водных растворах [22]. Однако, в силу «бактериального 

происхождения» ПГА весьма трудно добиться стандартизации этого полимера 

по таким важным характеристикам как молекулярная масса и полидисперс-

ность, что, соответственно, сказывается и на стандартизации его физических и 

био- свойств, ограничивающих пока его широкое применение в медицине. 
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Также создаются композиционные матрицы из нескольких полимеров для 

улучшения качества тканеинженерного материала. Экспериментальное иссле-

дование деградации материалов из ПГБ+ПЛА и ПГБ+ПКЛ, полученных мето-

дом электроформования, доказывает отсутствие токсического эффекта на орга-

низм и быстрые сроки деградации за счет пористой структуры образцов [20]. 

Для скаффолдов из ПГБ+ПЛА через 30 суток характерна рыхлая структура и 

отсутствие границы между матрицей и фиброзной оболочкой. Скорость дегра-

дации материалов из ПГБ+ПКЛ проходит медленнее, то есть ПКЛ замедляет 

сроки резорбции. 

Сополимер PLСL, состоящий из звеньев ПЛА и ПКЛ, обладает хорошими 

прочностными свойствами. Так как имплантат для замены сосуда должен вы-

держивать высокое давление, большую скорость кровотока и обладать эластич-

ностью, то PLСL является одним из перспективных сополимеров для тканевой 

инженерии [26].  

Существующие на данный момент сосудистые имплантаты малого диа-

метра содержат в своем составе недеградируемые полимеры, такие как поли-

этилентерефталат, политетрафторэтилен и полиуретаны. Таким образом поиск 

новых матриц для тканевой инженерии играет важную роль для сосудистой хи-

рургии. В качестве биодеградируемого материала можно использовать ПЛА и 

ПКЛ, так как они имеют высокие механические свойства и не уступают по 

свойствам нативному сосуду. 

 

1.4. Структура материалов на основе микро- и нановолокон из полилакти-

да 

Кинетика резорбции полимеров в активных средах зависит от надмолеку-

лярной структуры, механических нагрузок, характеристик кристаллической 

структуры [15]. 

ПЛА является частично-кристаллическим полимером. Для него характер-

ны две кристаллические модификации, α и β [45][29][38]. При нагревании и 
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растяжение ПЛА происходит превращение кристаллитов из α формы в β. Авто-

рами работы [45] показано, что невытянутые волокна имеют α-структуру и 

псевдоромбические ячейки с параметрами a = 10.62, b = 6.11, c = 28.79 Å. Вы-

тяжка волокон при высоких температурах приводит к образованию β-структуры 

с параметрами элементарной ячейки a = 10.31, b = 18.21 и c = 9.00 Å. Стоит от-

метить, что спиральные конформации l0/3 и 3/1 α и β цепей имеют примерно 

равные энергии упаковки. Хотя и наблюдается сходство между двумя кристал-

лическими модификациями, α и β формами, но переход между ними становится 

возможным только при воздействии температуры и растягивающих напряже-

ний. В работе [45] продемонстрировано, что α-структура характеризуется кри-

сталлитами со сложенными цепями и имеет ламеллярное строение, а β-

структура фибриллярное. 

При получении волокон из ПЛА методом экструзии следует учитывать 

скорость вытяжки и температуру. Авторами работы [60] были получены волок-

на прочностью σ = 2.3 ГПа при температуре вытяжки Т = 191 ⁰С. Исследование 

структуры волокон с помощью рентгеновского и калориметрического анализа 

показало, что на прочностные параметры оказывают влияние обе кристалличе-

ские модификации [53]. Однако, связь между количеством α- или β-структуры и 

прочностью волокон не доказана. Предположено, что на соотношение α и β 

структур оказывают влияние как условия получения волокон, так и их морфо-

логия. Так, увеличение числа переплетений между соседними ламелями пре-

пятствует полному превращению ламеллярной структуры в фибриллярную с 

удлиненной элементарной ячейкой. 

Важным параметром, влияющие на качество микроволокон при получении 

из расплава методом электроформования, является температура как фильеры, 

так и зоны формования [75]. С помощью высокоскоростной фотосъемки выяв-

лено, что, если температура в зоне формования микроволокна ниже температу-

ры стеклования полимера, то разделение струи подавляется быстрым осажде-

нием полимера в зоне формования. Разница в температурах нарушает процесс 
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вытяжки микроструй, что приводит к увеличение диаметра волокон. Однако, 

изменение химической структуры ПЛА не наблюдается. В результате высокой 

скорости перехода расплава в твердое состояние, волокна из ПЛА имели пре-

имущественно аморфную структуру, а также отмечалось небольшое присутст-

вие в них β-кристаллов. Кристаллизация полимера при температуре около 95 ⁰С 

имеет зависимость от ориентации макромолекул ПЛА и условий термообработ-

ки волокон. 

Влияние температуры на формирование кристаллической структуры ПЛА 

продемонстрировано в работе [44]. Обработка материалов из ПЛА в течение 2 

часов при температуре 90 ⁰С приводит к образованию ламеллярных кристалли-

тов и отсутствию перехода в сферолиты.  

Однако, структура микро- и нановолокон, полученных методом электро-

формования и влияние термической обработки на их структуру и свойства ос-

таются малоизученными. 

 

1.5. Структура и свойства материалов на основе микро- и нановолокон из 

поли(ε-капролактона) 

Тщательному исследованию ПКЛ особое внимание было уделено с 1980-х 

годов. Структура материалов из ПКЛ и его сополимеров хорошо изучена в ка-

честве шовного материала, системы доставки веществ и так далее. Тканеинже-

нерные материалы из ПКЛ используют для замещения различных тканей: хря-

щей [48][49], кровеносных сосудов [67], костной [46][63][61] и сердечно-

сосудистой тканей, сухожилий, нервов [66] и так далее. 

ПКЛ как и ПЛА относится к аморфно-кристаллическим полимерам, но в 

отличии от ПЛА имеет низкую температуру плавления около 60 ⁰С и темпера-

туру стеклования около -60 ⁰С [24]. Низкая температура стеклования и особен-

ности структуры позволяют достичь высокой эластичности материалов из ПКЛ 

[21]. Однако, низкая температура плавления затрудняет производство тканеин-

женерных матриц и требует разработки определенных способов получения ка-
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чественных материалов. В работе [32] отмечено, что на химические свойства 

влияет степень полимеризации ПКЛ, следовательно, происходит изменение и 

таких свойств, как кристалличность, скорость деградации, растворимость и да-

лее. Модифицировать материалы из ПКЛ можно не только использованием 

синтетических полимеров, но и природных, например, крахмала, гидроксиапа-

тита, хитозана, желатина [24].  

Согласно литературным данным выделяют два этапа процесса резорбции 

ПКЛ: на первом этапе происходит ферментативное гидролитическое расщепле-

ние сложноэфирных групп, а на втором, полимер подвергается внутриклеточ-

ным разрушениям с помощью макрофагов и гигантских клеток фибробластов 

[71]. Негативным фактором, влияющий на пролиферацию клеток и уменьшение 

биосовместимости ПКЛ, является его низкая поверхностная энергия, связанная 

с гидрофобностью материала [69].  

С помощью рентгеновского исследования была продемонстрирована кри-

сталличность ПКЛ и для него характерно наличие на дифрактограммах двух 

пиков на углах 21.3⁰ и 23.8⁰ [31]. В работе [28] была изучена структура мате-

риалов из ПКЛ-полиуретана, где в качестве мягкого домена выступает ПКЛ. 

Авторами показано, что ПКЛ придает материалам прочность, подвергается 

кристаллизации только при малом содержании тяжелого сегмента - полиурета-

на. Расчет брэгговских интервалов при пиках 3.75, 4.15 и 4.60 Å доказывает 

кристаллическую структуру гомополимера ПКЛ с пиками 3.75, 4.14 и 4.57 Å. 

Для волокон свойственна ориентация кристаллической фазы ПКЛ. Как и 

для ПЛА, для ПКЛ характерна ромбическая кристаллическая структура. Ради-

альный профиль волокон  из ПКЛ показывает несколько пиков, а именно (110) 

при 2Ө = 9.65⁰; (200) при 2Ө = 10.75⁰; (210) при 2Ө = 13.4⁰; (120) при 2Ө = 

17.28⁰; (310) при 2Ө = 18.40⁰; (220) при 2Ө = 19.50⁰; (207) при 2Ө = 20.0⁰ и 

аморфное гало с максимумом 2Ө = 19.0⁰ [50]. 

На свойства скаффолда из ПКЛ влияет не только кристалличность мате-

риала, но и условия его получения. В работе [40] авторами было изучено влия-
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ние расстояния между электродами при получении нановолоконных матриц из 

ПКЛ методом электроформования на структуру и свойства этих скаффолдов. 

Показано, что при увеличении скорости вращения приемного электрода проис-

ходит направленная укладка волокон и повышается прочность каркаса за счет 

сцепки микроволокон между собой. При этом, увеличение расстояния между 

электродами влечет за собой возрастание механических свойств в несколько 

раз. Анализ распределения диаметра волокон, полученных методом электро-

формования, показал, что можно их рассматривать как бимодальные [34]. 

Тканеинжененые матрицы являются одним из перспективным способом 

лечения патологий сердечно-сосудистых заболеваний. Среди полимеров, при-

меняемых для изготовления материалов, широкое применение нашли биоре-

зорбируемые полимеры. Тканеинженерные конструкции требует комплексного 

изучения структуры и свойств биоразлагаемых матриц. Особое внимание сле-

дует уделять таким свойствам как: биосовместимость, механические свойства, 

структуре и кинетике резорбции матриц. Оценка эффективности использования 

таких матриц требует длительных хронических экспериментов в условиях in vi-

vo. Описанные задачи решали в данной работе.   
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ГЛАВА 2. МАТЕРИАЛЫ И МЕТОДЫ 

2.1. Материалы 

2.1.1. Поли(L-лактид) 

Полилактид (ПЛА) представляет собой биоразлагаемый алифатический 

эфир, мономером которого является молочная (2-гидроксипропановая) кислота. 

ПЛА получают из возобновляемых ресурсов, таких как кукуруза или сахарный 

тростник. Существует следующие пути синтеза: полимеризация лактида, поли-

конденсация молочной кислоты или при совместное проведении этих реакций. 

Отрицательной стороной реакции поликонденсации является получение только 

низкомолекулярного полилактида. Поэтому низкомолекулярный ПЛА деполи-

меризуют до димера молочной кислоты - лактида. А затем при высоких темпе-

ратурах и добавление катализатора получают высокомолекулярный полилак-

тид. 

 

 

Рис. 2.1. Схема синтеза полилактида 

 

Преимущества использования ПЛА в медицине в том, что полимер не ока-

зывается токсического действия, гипоаллергенен, обладает хорошими физико-

химическими свойствами. Продукты разложения полилактида используются в 
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цикле трикарбоновых кислот организма, конечными продуктами реакции кото-

рого являются углекислый газ и вода.  

Существует две изомеризационные структуры ПЛА - это L- и D- формы, 

отличающиеся между собой пространственным расположение метильной груп-

пы -CH3 и атомом водорода -H (см. рис. 2.2). 

 

 

Рис. 2.2. Изомерные структуры молочной кислоты [68] 

 

В качестве объекта исследования в работе был использован биоразлагае-

мый полимер на основе полилактида L-формы PL10 фирмы Corbion PURAC 

(Нидерланды). Полимер выпускается в виде гранул. Его молекулярная масса 

составляет около 90 кДа. 

 

2.1.2. Поли(ε-капролактон) 

Поликапролактон (ПКЛ) является биоразлагаемым полиэфиром, который 

синтезируется из ε-капролактона при нагревании и использовании катализато-

ров (рис. 2.3), и имеет кристаллическую структуру. Данный полимер имеет 

низкую температуру плавления (59 - 65 ⁰С). Разложение ПКЛ происходит в два 

этапа и достигает около 3-х лет. В ходе первого этапа, происходит уменьшение 

молекулярной массы, при этом отсутствует деформация материала. Далее, по-

лимер начинает расщепляться на фрагменты, происходит их абсорбция с по-

следующим выведением из организма человека в виде капроновой кислоты, во-

ды и углекислого газа. 
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Рис. 2.3. Синтез поликапролактона 

 

Поли(ε-капролактон) нашел широкое применение в медицине благодаря 

своим свойствам: высокой биосовместимости, отсутствию токсического эффек-

та, биоразлагаемости, эффекту памяти. ПКЛ применяют в качестве шовного 

материала (компания Solvay и Union Carbide), скоб, повязок, саморассасываю-

щегося дермального имплантата пролонгированного действия для стимуляции 

роста фиброзной ткани. 

В работе использовался поли(ε-капролактон) PC12 фирмы Corbion PURAC 

(Нидерланды), который выпускается в виде гранул. Молекулярная масса данно-

го полимера составляет около 115 кДа.  

 

2.1.3. Растворитель 

В качестве растворителя использовался трихлорэтан, стабилизованный 

0.6% спиртом, марки ХЧ производства АО «ВЕКТОН» (Россия). Это бесцвет-

ная летучая жидкость с характерным запахом с химической формулой CHCl3. 

 

2.1.4. Лабораторные животные 

2.1.4.1. Лабораторные животные для оценки резорбции материалов в 

мышечной ткани и фасции 

Имплантационные испытания in vivo проводились совместно с лаборато-

рией «Экспериментальной хирургии» Научно-исследовательский центр «Санкт-

петербургский государственный педиатрический медицинский университет» 

https://dic.academic.ru/pictures/wiki/files/80/Pcl_synthesis.png
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Министерства здравоохранения Российской Федерации. Проведение экспери-

ментов было согласовано и одобрено локальным этическим комитетом. Прово-

димые испытания строго соответствовали ГОСТ Р ISO 10993-2-2009 и ГОСТ Р 

ISO 10993-6-2011. Содержание и эвтаназия экспериментальных животных осу-

ществлялось в соответствии с ГОСТ 33215 и 33216 (2014 г.). Эксперименталь-

ная работа выполнена на самцах крыс линии Wistar–Kyoto весом 230–250 гр. 

Все манипуляции с животными осуществлялись в условиях полной анестезии в 

асептических условиях. 

 

2.1.4.2. Лабораторные животные для имплантации материалов в кро-

веносное русло 

Для экспериментов в условиях in vivo использовались самцы крыс породы 

Wistar, выведенных в питомнике «Рапполово» РАМН г. Санкт-Петербург, ве-

сом 200-250 гр. Животные содержались в отдельных вентилируемых клетках и 

имели свободный доступ к чистой питьевой воде и корму. Наблюдение и уход 

за животными выполняли в соответствии с требованиями приказа Министерст-

ва здравоохранения Российской Федерации от 23 августа 2010 г. №708н «Об 

утверждении Правил лабораторной практики».  

Проведение исследования разрешено локальным этическим комитетом 

ФГБОУ ВО «Первый Санкт-Петербургский государственный медицинский 

университет имени академика И.П. Павлова» Министерства здравоохранения 

Российской Федерации. При выполнении испытаний также руководствовались 

требованиями приказов №1179 МЗ СССР от 10.10.1983 г., №267 МЗ РФ от 

19.06.2003 г., «Правилами проведения работ с использованием эксперимен-

тальных животных», принципами Европейской конвенции (г. Страсбург, 1986 

год) и Хельсинской декларации Всемирной медицинской ассоциации о гуман-

ном обращении с животными (1996 год). 
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2.2. Методы 

2.2.1. Приготовление растворов 

Для получения нано- и микроволоконных пористых материалов растворы 

должны быть стабильными, то есть с течением времени не наблюдается разде-

ление фаз на составляющие компоненты, а также обладать необходимой вязко-

стью. Такими оптимальными характеристиками обладают растворы из ПЛА и 

ПКЛ в концентрациях 16 и 14 мас.% соответственно. 

 Приготовление растворов проводилось по следующему алгоритму: 

1. Проводились расчеты необходимого массового количества полимера и 

объема растворителя для получения требуемой концентрации.  

2. В растворитель, хлороформ, вносилось рассчитанное количество поли-

мера в виде гранул. 

3. Полученную смесь непрерывно перемешивали при комнатной темпера-

туре (25 ⁰С) в течение 1.5 - 2.0 часов с помощью механической мешалки ЭК-

РОС ES-8300 со скоростью 1000 об/мин до полного растворения гранул поли-

мера и получения прозрачного однородного раствора. 

4. После раствор отфильтровывали через тканевой фильтр. 

 

2.2.2. Измерение плотности растворов 

Определение плотности раствора проводили с помощью пикнометрическо-

го метода.  

Истинная плотность раствора рассчитывалась как отношение массы рас-

твора m к занимаемому раствором объему V. Для определения объема пикно-

метра измеряется плотность дистиллированной воды. Для этого сначала опре-

деляется масса сухого пикнометра m0 и масса пикнометра с водой m1. Искомый 

объем пикнометра рассчитывается как: 

𝑉 =
𝑚₁−𝑚₀

𝜌₁
 , 

где ρ1 - плотность дистиллированной воды. 
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Таким образом, вычисление плотности исследуемой жидкости сводится к 

следующему выражению: 

𝜌 =
𝑚−𝑚₀

𝑉
 , 

где m - масса пикнометра с раствором полимера.  

 

2.2.3. Измерение коэффициента поверхностного натяжения 

Оценка коэффициента поверхностного натяжения проводилось методом 

висящей капли, который позволяет осуществлять измерения при высокой тем-

пературе и давлении. Для измерения поверхностного натяжения раствора ис-

пользовался тензиометр DSA 30 фирмы Kruss (Германия) (рис. 2.4).  

Методика заключается в следующем. Поршень действует на шприц и вы-

давливает каплю раствора, которая вытягивается до уравновешивания под дей-

ствием сил гравитации. Если силы гравитации не действуют, капля приобретает 

форму сферы, так как поверхностное натяжение стремится минимизировать 

площадь. 

Согласно уравнению Лапласа, можно рассчитать поверхностное натяже-

ние, зная разницу давлений и радиусы кривизны контура. Для этого фотогра-

фируется форма капли и рассчитывается поверхностное натяжение согласно 

следующему уравнению (рис. 2.4): 

𝜎 =
∆𝑃

1
𝑟1 −1 𝑟2 

, 

где ∆P - разница давлений, действующих на кончик капли и в других ее точках, 

r1, r2 - радиус кривизны контура. 
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Рис. 2.4. Схема, иллюстрирующая расчетную формулу для коэффициента поверхност-

ного натяжения (А) и установка DSA30 (Б) 

 

2.2.4. Измерение электропроводности растворов 

Одним из важных физико-химических параметров растворов для получе-

ния материалов методом электроформования является электропроводимость. 

Электропроводность - это величина обратно пропорциональная электрическому 

сопротивлению R, измеряется в Ом
-1

 или Сименсах (См).  

С помощью метода кондуктометрии можно проанализировать и оценить 

способность раствора проводить электрический ток. Прямой метод кондукто-

метрического анализа основан на измерение активного сопротивления раствора 

между погруженными в него электродами. Сопротивление раствора электроли-

та получают при сравнении с эталонным значением сопротивления.  

 

 

Рис. 2.5. Кондуктометр Mettler Toledo Seven Compact S230 

А Б 
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Измерение электропроводности проводили с помощью кондуктометра 

Mettler Toledo Seven Compact S230 (Швейцария) (рис. 2.5).  

 

2.2.5. Реологические исследования 

Реологические свойства растворов ПЛА и ПКЛ определялась с помощью 

реометра «Physica MCR-301», фирмы «Anton Paar» (Австрия) (рис. 2.6). Прово-

дилось измерение зависимости величины эффективной вязкости от скорости 

сдвига при увеличении скорости сдвига (Top) и ее снижении (Down) в двойном 

цилиндрическом измерительном узле DG26.7-SN4044 (DIN 54453) в диапазоне 

скоростей сдвига от 0.1 с
-1 

до 10000 с
-1

. Для исследования в кювету помещался 

раствор объемом 6 мл. 

 

 

Рис. 2.6. Реометр «Physica MCR-301», фирмы «Anton Paar» (Австрия) 

 

2.2.6. Получение материалов на основе нано- и микроволокон методом 

электроформования 

Формование материалов на основе нано- и микроволокон проводили на ус-

тановке «Nanon-01A», фирмы Mechanics electronics computer corporation (Япо-

ния) методом электроформования (рис. 2.7).  
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Рис. 2.7.Установке «Nanon-01A», фирмы Mechanics electronics computer corporation 

(Япония) 

 

Метод заключается в следующем. Раствор полимера с помощью инжек-

торного насоса подается через электрод-фильеру в поле высокого напряжения 

(E = 2.5 - 3.0 В·м-1
). За счет взаимодействия электростатических сил и сил по-

верхностного натяжения происходит движение струи раствора по сложной тра-

ектории, которая описывается так называемым конусом Тейлора. Капля дефор-

мируется и разбивается на микроструи. Струи попадают на приемный электрод 

(коллектор), который имеет противоположный заряд. При движении струи от 

подающего электрода к приемному происходит испарение растворителя и обра-

зуется нановолоконная структура (рис. 2.8). 

В данной методике следует учитывать такие параметры как свойства рас-

твора - динамическую вязкость, поверхностное натяжение, молекулярную мас-

су, состав и природу растворителя, электропроводность, а также параметры 

формования нановолокон - скорость подачи раствора, расстояние между элек-

тродами, напряжение электрического поля.  
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Рис. 2.8.Схема метода электроформования 

 

Для получения образцов использовался цилиндрический коллектор диа-

метром 1.2·10
-3

 м, скорость вращения которого составляла 2500 оборотов в ми-

нуту. Раствор подавался через электрод-фильеру со скоростью 2.810
-6 

÷ 7.010
-4

 

см
3
/с. Расстояние между электродами составляло 0.15 м. 

 

2.2.7. Дифференциальная сканирующая калориметрия 

Дифференциальная сканирующая калориметрия (ДСК) - это метод терми-

ческого анализа, изучающий фазовые переходы полимеров при нагревании.  

Метод ДСК заключается в следующем. Калориметр имеет две ячейки: в 

одну из них помещают исследуемый образец, а другую – тигель сравнения. За-

тем образец нагревают. Для нагревания ячейки с образцом требуется больше 

тепла, чем для ячейки с тиглем. В результате эксперимента определяют вре-

менную зависимость разницы температур между ячейкой с образцом и ячейкой 

сравнения.   

Исследование проводилось на калориметре фирмы NETZSCH (Германия) 

DSC 204 F1 Phoenix. Навеска образца составляла 3.5-4.0 мг, скорость нагрева 

составляла 10 ⁰С в минуту. 
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2.2.8.Метод рентгеноструктурного анализа 

Изучение кристаллической структуры образцов проводили с помощью ме-

тода рентгеновской дифракции, измерения проводили на дифрактометре Bruker 

D2 PHASER (Германия) с использованием CuKα – излучения, фильтрованного 

Ni. Параметры элементарной ячейки и размеры кристаллитов рассчитывали при 

полнопрофильном уточнении (метод Ритвельда), с использованием программы 

TOPAS 5.0 (Bruker). Степень кристалличности определяли по отношению инте-

гральных интенсивностей рассеяния от кристаллических областей и диффузно-

го рассеяния. 

 

2.2.9. Сканирующая электронная микроскопия 

Одним из основных методов исследования особенностей структуры нано-

волокон и материалов на их основе является метод сканирующей электронной 

микроскопии (СЭМ). В работе использовался сканирующий электронный мик-

роскоп Carl Zeiss Supra 55 VP, фирмы Carl Zeiss (Германия) (рис. 2.9). Предва-

рительно на образец напыляется слой платины. 

Суть метода заключается в следующем. Пучок электронов, испускаемый 

катодом, фокусируется и направляется в сторону образца после прохождения 

системы электронной оптики - линз(обычно электромагнитных, иногда элек-

тростатических). В результате взаимодействия первичных электронов с образ-

цом генерируются низкоэнергетичные вторичные электроны, собирающихся 

детектором вторичных электронов. Интенсивность электрического сигнала де-

тектора зависит как от природы образца (в меньшей степени), так и от топогра-

фии (в большей степени) образца в области взаимодействия. Таким образом 

возможно получить карту рельефа анализируемой зоны. 

В результате на детекторе получаем данные о координатах пучка на образ-

це и величину отраженного сигнала. На экран монитора выводится 

изображение, которое позволяет изучить структуру образца.  
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Рис. 2.9. Сканирующий электронный микроскоп Carl Zeiss Supra 55 VP 

 

2.2.10. Исследование деформационно-механических характеристик 

Исследование механических свойств материалов проводили на разрывной 

машине Instron 5943, фирмы Instron (США) (рис. 2.10).  

Образцы пленок и трубок растягивали до их разрушения с помощью пло-

ских пневматических и цанговых зажимов со скорость 15 мм/мин, длина испы-

тываемого участка составляла 20 мм. Были получены диаграммы растяжения и 

рассчитаны значения модуля Юнга E (МПа), прочности σ (МПа) и деформации 

при разрушении (%).  
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Рис. 2.10. Разрывная машина Instron 5943 

 

2.2.11. Исследование цитотоксичности в условиях in vitro 

Оценку пролиферативной активности фибробластов человека выполняли 

на пленочных образцах с использованием первичной культуры дермальных 

фибробластов человека. 

Культивирование клеток проводили в питательной среде α-MEM с добав-

лением L-глютамина, 10 % бычьей эмбриональной сыворотки и антибиотиков 

(100 ед./мл пенициллина, 100 мкг/мл стрептомицина (реактивы фирмы Gibco, 

США)). Пленочные образцы стерилизовали в виде кругов диаметром 8 мм в су-

хом состоянии в пластиковой чашке Петри под ультрафиолетом в течение 20 

минут с каждой стороны.  

Далее, образцы вымачивали в питательной среде 1 час и помещали в лунки 

96-луночного планшета, покрытые агарозой. Суспензию дермальных фиброб-

ластов человека объемом 200 мкл с концентрацией 10*10
4 

клеток/лунка в среде 

α-MEM вносили в лунку с образцом. Культивирование клеток проводили в те-

чение 5 суток при 37 °С в CO2-инкубаторе (5% CO2 в воздухе). 

Оценку жизнеспособности и пролиферативной активности оценивали на 5 

сутки культивирования клеток с помощью МТТ-теста. Методика основана на 
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способности дегидрогеназ живых клеток, восстанавливать МТТ (3-(4,5-

диметилтиазол-2-ил)-2,5-дифенил-2H- тетразолий бромид) до нерастворимого в 

воде фиолетового кристаллического формазана. После указанного срока, в лун-

ки добавляли 10 мкл раствора МТТ в свежей среде α-MEM (5 мг/мл), после чего 

продолжали инкубацию в течение 2 часов. Аккуратно удаляли среду, добавляли 

в лунки 100 мкл диметилсульфоксида (ДМСО) для растворения кристаллов 

формазана и измеряли оптическую плотность растворов при 570 нм с помощью 

планшетного спектрофотометра. 

 

2.2.12. Исследование в условиях in vivo 

Для оценки резорбции материалов на основе микроволокон из ПЛА и ПКЛ 

в организме животного выполнены следующие эксперименты:  

 матрицы помещали в фасцию и мышечную ткань крысы; 

 протезирование брюшной части аорты. 

 

2.2.12.1. Исследование процессов резорбции при внутримышечном и суб-

фасциальном введении 

Наркотизация животных проводилась путем внутримышечной инъекции 

смеси тилетамина гидрохлорида и золазепама гидрохлорида (Золетил 100). Рас-

чет дозировки для каждого животного был индивидуальным, применялась до-

зировка 15 мг/ кг веса животного и в среднем составляла 3.75 мг, разведенного 

в прилагаемой к препарату воде для инъекций.  

Для проведения субфасциальной имплантации экспериментальных образ-

цов животное фиксировалось к операционному столу с помощью лигатур с по-

следующей депиляцией области спины при помощи машинки для стрижки жи-

вотных и бритвенного станка. Поверхность кожных покровов трехкратно обра-

батывалась кожным антисептическим средством «экобриз». 

После обработки кожи на спине в районе левой и правой m. lattissimusdorsi 

производился разрез длиной 1.0 см до фасции. В разрез вводился рамочный ра-
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норасширитель, края разреза фиксировались для обеспечения проводимых ма-

нипуляций. Фасция надрезалась и раздвигалась при помощи крючков остроко-

нечных четырехзубых. Далее исследуемые материалы закладывались под фас-

цию. После помещения образцов фасция ушивалась при помощи шовного ма-

териала Vicryl 4-0. Кожный разрез ушивался при помощи шовного материала 

Vicryl 2-0. Аналогичным образом образцы помещались и в проекции правой m. 

lattissimusdorsi. 

Внутримышечное введение образцов проводилось в районе m. 

lattissimusdorsi. Выполнялся разрез длиной 1 см до фасции. В разрез вводился 

рамочный ранорасширитель, края разреза фиксировались для обеспечения про-

водимых манипуляций. Фасция надрезалась и раздвигалась при помощи крюч-

ков остроконечных четырехзубых. Производилось 2 разреза капсулы 

m.latissimusdorsi на расстоянии 0.3 - 0.5 см друг от друга. В получаемые разрезы 

вводились исследуемые образцы, после чего производилось последовательное 

сшивание мышечной капсулы, собственной фасции спины и кожи материалами 

Vicryl 4-0 и Vicryl 2-0 соответственно.  

Для сравнительного анализа резорбции материалов из ПЛА и ПКЛ образ-

цы располагали следующим образам: слева в мышечную ткань и фасцию фик-

сировались образцы из ПЛА, справа - из ПКЛ. Сроки наблюдения: 14 и 183 дня. 

Прооперировано 8 крыс: на каждом сроке выводилось по четыре крысы.   

 

2.2.12.2. Исследование процессов резорбции и образования новых тканей 

на основе полимерной матрицы, имплантированной в кровеносное русло 

Важными характеристиками для полимерной матрицы, имплантированной 

в кровеносное русло, являются отсутствие аневризм и тромбообразования, хо-

рошими барьерными свойствами, а также образование нативной ткани. Экспе-

риментальное in vivo проводили в операционной лаборатории инвазивных тех-

нологий научно-исследовательского центра ПСПбГМУ им. И.П. Павлова. 
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Полимерную матрицу имплантировали в брюшную аорту крысы. Опера-

ции выполняли под анестезией (атропин сульфат - 0.03мг/кг, «Рометар» - 1.6 

мг/кг, «Золетил - 100»- 5 мг/кг) в течение 60-90 минут. Во время хирургических 

вмешательств использовали операционный стереоскопический микроскоп МБС 

- 10 (ОАО «ЛЗСО», Россия). Для доступа к аорте выполняли Y-образную лапа-

ротомию и перемещали органокомплекс в правую половину брюшной полости. 

Проводилась мобилизация инфаренального отдела аорты, путем перевязывания 

поясничных артерий нитью пролен 8-0 (W2970, Ethilon, Ethicon, США) и нало-

жения микрохирургических клипс. Далее выполнялась резекция брюшной аор-

ты аорты 2.0±0.5 мм и протезировали ее матрицей. Протез матрицы имел внут-

ренний диаметр 1.2 мм и длину 10±1 мм. Проксимальный и дистальный ана-

стомозы выполняли нитью пролен 9-0 (W2970, Ethilon, Ethicon, США) по типу 

конец в конец узловыми швами (Приложение 2).  

После протезирования проводилось восстановление кровотока и гемостаз, 

а также визуальный контроль проходимости имплантата. Время ишемии ниж-

ней части тела составило 30±5 минут. Оценку проходимости осуществляли 

классической методикой сразу после вшивания и через 30 минут. Разрез брюш-

ной стенки ушивали послойно рассасывающейся нитью с антибактериальным 

покрытием (Vicryl Plus, 4-0VCP496H, Ethicon, США). В послеоперационный 

период за животными выполнялся общий уход. На каждом рассматриваемом 

сроке прооперировано по 5 крыс. 

 

2.2.13. Гистологические исследования 

2.2.13.1. Гистологическое исследование процессов резорбции при внутри-

мышечном и субфасциальном введении 

Иссечение биоптатов проводили вместе с окружающими тканями. Ото-

бранные образцы фиксировались в 10%-ном нейтральном формалине с даль-

нейшей проводкой через спирты повышающихся концентраций в гистопроцес-

соре Thermoscientific Excelsior AS в течение 12 часов. Заливку в парафин про-
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водили на станции Thermoscientific Histo Star, нарезку парафиновых блоков — 

на микротоме Microm HM 430. Окраска полученных срезов выполнялась в ав-

томатической гистологической станции Microm HMS 740 с использованием 

«эозина водно-спиртового», «гематоксилина Майера» и «пикрофуксина по Ван-

Гизону». Морфогистологическое исследование полученных препаратов прово-

дили при помощи световой микроскопии. 

 

2.2.13.2. Гистологическое исследование процессов резорбции и образо-

вания новых тканей на основе полимерной матрицы, имплантированной в 

кровеносное русло 

Иссечение имплантатов проводили вместе с проксимальным и дистальным 

участками брюшной аорты. Эвтаназию животных выполняли введением препа-

рата натрия пентобарбитонат/нембутал (Sodium Pentobarbitone) 200 мг/кг внут-

рибрюшинно. Полученные образцы фиксировали в 10% нейтральном стабиль-

ном фиксирующем растворе формалина (pH 7.4) не менее одних суток. Далее, 

разделяли биопрепарат на две равные половины (рис. 2.11). Одну из которых 

анализировали в продольном сечении, вторую в поперечном. Закрепление ма-

териала в парафиновых блоках проводилось по стандартному гистологическо-

му методу с помощью изопропилового спирта или эфира. Далее парафиновые 

срезы толщиной 5 мкм окрашивали гематоксилином и эозином. Чтобы выявить 

соединительную ткань и эластические волокна, было проведено окрашивание 

по методу Маллори и методу Массона (реактивы Bio-Optica, Италия). 

Микроскопический анализ гистологических препаратов и фотосъемку про-

водили с помощью светового микроскопа Leica DM750 (Германия) при окуляре 

10, объективе 4, 10, 40 и 100 и фотокамеры ICC50 (Leica, Германия). 
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Рис. 2.11. Схема гистологического среза препарата матрицы. А — брюшная аорта кры-

сы, Б —  линия анастомоза, В —  зона морфометрического анализа, М — матрица [13] 
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ГЛАВА 3. РЕЗУЛЬТАТЫ И ИХ ОБСУЖДЕНИЕ 

3.1. Исследование свойств растворов 

Данная часть работы посвящена исследованию свойств растворов для по-

лучения микро- и нановолокон из полилактида и поли(ε-капролактона) методом 

электроформования. Так как на процесс формования волокон и качество мате-

риалов влияют электрофизические, реологические и химические параметры 

растворов, в работе было проведено исследование структуры и свойств мате-

риалов на основе микро- и нановолокон в зависимости от характеристик фор-

мовочной смеси.  

3.1.1. Коэффициент поверхностного натяжения 

Для получения микро- и нановолокон методом электроформования, одной 

из важных характеристик формовочного раствора является значение поверхно-

стного натяжения. Чем ниже коэффициент поверхностного натяжения, тем ус-

тойчивее жидкая струя [14]. 

В таблице 3.1 представлены значения плотности и коэффициента поверх-

ностного натяжения формовочных растворов ПЛА PL 10 и ПКЛ PC12 в хлоро-

форме. 

 

Таблица 3.1 

Значения плотности и коэффициента поверхностного натяжения растворов 

ПЛА PL10 и ПКЛ PC12в хлороформе 

 

Концентрация, % Плотность, г/см
3 

Поверхностное натяжение, Н/м 

PL10  

12 1.43±0.01 28.62±0.85 

14 1.45±0.01 29.38±1.27 

16 1.45±0.02 29.56±0.65 

18 1.45±0.01 29.65±1.59 

PC12 

10 1.42±0.02 27.88±1.80 

12 1.43±0.01 29.51±0.41 

14 1.43±0.01 30.31±0.69 
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На основании полученных данных можно сказать, что плотность растворов 

ПЛА и ПКЛ слабо зависит от количества полимера в растворе. Для растворов 

из полилактида плотность равна 1.45±0.01 г/см
3
, а для растворов из поликапро-

лактона - 1.43±0.01 г/см
3
. 

Значения поверхностного натяжения формовочных смесей лежат в диапа-

зоне от 28 до 30 Н/м. Данные показатели поверхностного натяжения являются 

оптимальными для получения микро- и нановолокон методом электроформова-

ния из растворов, что продемонстрировано в работах [36][37]. 

 

3.1.2. Электропроводимость растворов из полилактида и поли(ε-

капролактона) 

Исследование удельной электропроводимости исходных формовочных рас-

творов из полилактида и поликапролактона показало, что значение удельной 

электропроводности для растворов из ПЛА составляет 7 - 10 мкСм/см, а для 

растворов из ПКЛ 1 - 3 мкСм/см. Данные показатели являются удовлетвори-

тельными для получения материалов методом электроформования согласно ли-

тературным данным [4].  

 

3.1.3. Реологические свойства растворов 

На рис. 3.1 приведены зависимости эффективной вязкости растворов ПЛА 

концентрацией 10 и 18 мас.% от скорости сдвига при Т = 20 ºС в режиме Down. 
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Рис. 3.1. Зависимости эффективной вязкости растворов ПЛА в хлороформе концентра-

цией 10 и 18 мас.% , кривые 1 и 2 от скорости сдвига 

 

Видно, что вязкость раствора ПЛА концентрацией 10 мас.% (кривая 1) в 

широком диапазоне скоростей сдвига – неньютоновская жидкость. Его вязкость 

зависит от скорости сдвига. Однако, при величинах от 0.1 до 1000 с
-1 

вязкость 

раствора практически не зависит от скорости сдвига. Раствор является ньюто-

новской жидкостью. При дальнейшем увеличении скорости сдвига наблюдает-

ся уменьшение вязкости.  

Рост концентрации раствора до 18 мас.% (кривая 2) повышает значение 

вязкости, а также увеличивает отклонение раствора ПЛА от ньютоновского по-

ведения. 

Исследование реологических свойств растворов из полилактида показало, 

что вне зависимости от концентрации, все составы в широком диапазоне скоро-

стей сдвига являются неньютовскими жидкостями со слабой молекулярной 

структурой. Увеличение концентрации раствора приводит к росту вязкости 

(табл. 3.2) 
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Таблица 3.2 

Значения вязкости растворов ПЛА разной концентрации 

 

Концентрация 

мас. % 

Среднее 

значение 

вязкости, 

Па∙с 

Стандартное 

отклонение 

вязкости, 

Па∙с 

Относительное 

стандартное 

отклонение, % 

10 0.50 0.011 2.3 

14 1.42 0,049 3.5 

18 6.33 0.39 6.2 

 

Раствор поликапролактона концентрацией 14 мас. % в диапазоне скоро-

стей сдвига от 1 до 500 с
-1 

является также являются ньютовской жидкостью с 

высокой вязкостью. Среднее значение вязкости при скоростях сдвига от 0.1 до 

100 с
-1

 составляет 1.40±0.16 Па·с, а условный предел текучести 0.34 Па. 

 

 

Рис. 3.2. Зависимость вязкости от скорости сдвига раствора поликапролактона 

 концентрацией 14 мас.% 
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3.2. Получение материалов методом электроформования 

Пористые материалы на основе микро- и нановолокон получали методом 

электроформования из раствора. 

На рис.3.3 приведена фотография трубки на основе микроволокон из ПЛА 

(рис. 3.3 а) и ПКЛ (рис. 3.3 б). Внутренний диаметр трубок составляет ~ 1.2 мм, 

а толщина стенок ~ 0.3 мм для ПЛА и 0.5 мм для ПКЛ.  

 

  

Рис. 3.3. Фотографии трубок из полилактида (а) и поликапролактона (б) 

 

На рис. 3.4 представлены микрофотографии, полученные с помощью СЭМ 

при большом увеличении. Данный метод позволил оценить диаметр микрово-

локон. Так, для материалов из ПЛА диаметр волокон примерно 2 мкм, а из ПКЛ 

около 4 мкм.  
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Рис. 3.4. Микрофотография трубки и ее стенки из полилактида (а, б)  

и поликапролактона (в, г) 

 

Образцы на основе полилактида после электроформования подвергали 

термообработке в диапазоне температур 40 - 160°С в изотермическом режиме, 

время выдержки на воздухе составляло 1 час. Для трубок на основе свежесфор-

мованных микро- и нановолокон из ПКЛ дополнительная температурная вы-

держка не требовалась, так как ПКЛ обладает низкой температурой плавления 

и имеет кристаллическую структуру. 

Также были получены комбинированные матрицы из полилактида и поли-

капролактона. В работах [64][42] показано, что такие матрицы обладают луч-

шими деформационно-прочностными свойствами, высокой пролиферацией 

клеток, отсутствием тромбоза. На основания этих данных и для сравнительного 

исследования сформованы образцы с послойным нанесением полимеров: 
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1. Трубка с внутренним слоем из нановолокон ПЛА, которую обрабаты-

вали при температуре 90 ⁰С, после чего сверху напыляли слой из ПКЛ (рис. 3.5 

а). 

2. Трубка, внутренний слой которой состоял из ПКЛ, а внешний из ПЛА. 

Данный образец не подвергался дополнительной термообработке (рис. 3.5 б). 

 

  

Рис. 3.5. Микрофотографии трубок: с внутренним слоем из ПЛА и внешним из ПКЛ (а) 

и внутренним слоем из ПКЛ и внешним из ПЛА (б) 

 

3.3. Исследование свойств материалов из полилактида и поли(ε-

капролактона) 

В данном разделе были проведены исследования структуры и свойств ма-

териалов из полилактида и поли(ε-капролактона). 

 

3.3.1. Рентгеноструктурный анализ 

Полилактид является хорошо кристаллизующимся полимером, что показа-

но исследованием его кристаллической структуры в работах [45][29][38]. Рент-

геноструктурный анализ гранул исходного ПЛА и пленки, сформованной из 

раствора, кристаллизация которой происходила в условиях, приближенных к 

равновесным при температуре 20 °С подтверждает данные исследования. На 

дифрактограммах обоих образцов, приведенных на рис. 3.6 (кривые 8 и 9) вид-

ны рефлексы на углах 2θ = 12.1º, 14.8º, 16.7º, 18.9º, 22.4º, 27.4º, 29.1º, соответст-
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вующие отражениям от плоскостей α-формы кристаллической ячейки ПЛА 

[45][44][39].  

По результатам рентгеноструктурного анализа микро- и нановолокон, по-

лученных методом электроформования и обработанных при низких температу-

рах, Т = 40 - 60 ºС, (рис. 3.6, кривые 1 и 2), можно наблюдать только размытое 

гало, что свидетельствует об аморфной структуре этих микроволокон.  

 

 

 
Рис. 3.6. Рентгенодифрактограммы волокон, обработанных при Т = 40 (1), 60 (2), 80 (3), 

100 (4), 120 (5), 140 (6) и 160 ºС (7), гранул ПЛА (8) и пленки, полученной из раствора (9) 
 

При термообработке 80 ⁰С и выше на рентгенограмме можно увидеть по-

явление узких дифракционных максимумов разной интенсивности, свидетель-

ствующих о наличии в термообработанных микроволокнах кристаллических 

областей (рис. 3.6, кривые 3-7). Увеличение температуры обработки трубок из 

ПЛА до 160 ⁰С существенно не меняет дифракционную картину, однако можно 

отметить закономерное смещение пиков в большие углы. Данный результат 

свидетельствует о сжатии элементарной ячейки – преимущественно в направ-

лениях b и c. Уменьшение размеров кристаллической ячейки в процессе термо-

обработки свидетельствует об уменьшении дефектности кристаллов ПЛА, что, 
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свою очередь, должно приводить к увеличению межмолекулярного взаимодей-

ствия. 

В таблице 3.3 приведены значения параметров элементарной ячейки, раз-

меров кристаллитов L и степени кристалличности исходных волокон из ПЛА и 

обработанных при различных температурах. Для сравнения приведены анало-

гичные значения для пленки, полученной из раствора методом сухого формо-

вания и исходных гранул. 

 

Таблица 3.3. 

Значения параметров элементарной ячейки, размеров кристаллитов L и 

степени кристалличности трубок на основе микроволокон из ПЛА, обработан-

ных при различных температурах, а также пленки, полученной методом сухого 

формования и исходных гранул 

 

Образец Параметры элементарной ячейки, Å Размер 

кристал-

лита L, нм 

Степень 

кристал-

личности, 

% 

а b c 

Гранула 10.61±0.02 6.087±0.007 28.70±0.03 25.5±0.2 90 

Пленка  10.50±0.01 6.29±0.02 30.26±0.09 13.0±2.0 58 

80 °С 10.67±0.03 6.20±0.01 29.22±0.03 34.0±8.0 67 

100 °С 10.67±0.03 6.20±0.02 29.14±0.03 33.0±8.0 78 

120 ⁰С 10.67±0.03 6.21±0.02 29.04±0.06 27.0±6.0 79 

140 ⁰С 10.69±0.03 6.14±0.02 29.06±0.09 25.0±3.0 89 

160 °С 10.67±0.02 6.14±0.02 28.95±0.06 30.0±3.0 90 

 

Анализ полученных данных подтверждает хорошо развитую кристалличе-

скую структур микроволокон из ПЛА, подвергнутых термической обработке 

при температурах выше 80 °С. Исследование микроволокон методом СЭМ по-
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казало, что микроволокна состоят из ламелей, включающих кристаллы α-

модификации. На рис. 3.7 приведены микрофотографии с разным увеличением 

волокон, полученных методом электроформования и обработанных при 90 ºС. 

На поверхности волокон можно наблюдать значительное количество пор с раз-

мерами 100 - 300 нм (рис. 3.7 а), а также ламелей с размерами ~ 20х200 нм (рис. 

3.7 б). Высота ламелей составляет около 20 нм и близка к величине размеров 

кристаллитов микроволокон, определенных по данным большеугловой рентге-

новской дифракции, 25 – 34 нм. Ламеллярная структура характерна для боль-

шинства гибкоцепных полимеров в неориентированном состоянии [74][11]. 

Складчатая структура макромолекул, наличие ламелей, препятствуют образо-

ванию проходных цепей, соединяющих отдельные элементы структуры. Такая 

надмолекулярная структура не позволяет реализовать высокие прочностные и 

упругие свойства полимера. Отметим, что согласно [60], высокие прочности 

достигнуты на волокнах из ПЛА исключительно с фибриллярной структурой. 

 

Рис. 3.7. Микрофотографии микроволокон из ПЛА, полученных методом  

электроформования и обработанных при Т = 90 ºС 

 

Одним из факторов, влияющих на прочность волокон, полученных мето-

дом электроформования из раствора, является их высокая пористость. При оса-

ждении микроструи от фильеры к приемному электроду происходит испарение 

растворителя, в результате чего образуются поры. Следует отметить, что метод 

электроформования является, по сути, вариантом метода сухого формования 
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волокон. Как известно, большинство волокон, полученных «сухим» формова-

нием из растворов, как правило, характеризуются высокой пористостью [12]. 

Также было проведено исследование кристаллической структуры образцов 

ПКЛ, а именно, гранул, пленки, полученной из раствора при комнатной темпе-

ратуре и материала, полученного методом электроформования. На рис. 3.8 

представлены их дифрактограммы. 

 

 

 

 

Рис. 3.8. Рентгенодифрактограмма гранул ПКЛ, пленки из ПКЛ, полученной из раство-

ра при комнатной температуре и ПКЛ материала, полученного методом электроформования 

 

Из полученных данных видно, что ПКЛ  имеет кристаллическую структу-

ру. Вне зависимости от способа получения материала и исходного образца на-

блюдаются дифракционные максимумы на углах 2Ө = 21.3⁰ и 25.3⁰, что согла-

суется с данными в работе [31]. 

В таблице 3.4 представлены значения параметров размеров кристаллитов L 

и степени кристалличности исходных гранул и образцов из ПКЛ. 
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Таблица 3.4. 

Значения размеров кристаллитов L и степени кристалличности пленки на 

основе микроволокон из ПКЛ, а также пленки, полученной методом сухого 

формования и исходных гранул 

 

Материал Угол 2θ, ⁰ 

Размер кристаллита 

L, нм 

Степень 

кристалличности, 

% 

Гранула 20.67 2.8±0.1 56.7 

Пленка волоконная 19.66 1.7±0.02 54.6 

Пленка литая 20.52 3.5±0.02 57.9 

 

Видно, что образцы из ПКЛ имеют примерно одинаковую степень кри-

сталличности вне зависимости от способа получения. 

На основании полученных данных видно, что оптимальными параметрами 

кристаллической структуры обладают матрицы из ПЛА, обработанные при Т = 

80 - 100 ⁰С. Материалы из ПКЛ имеют достаточную кристаллическую структу-

ру, следовательно, дополнительной обработки не требуют, иначе произойдет 

потеря свойств, требуемых для сосудистых имплантатов.  

 

3.3.2. Дифференциальная сканирующая калориметрия 

С помощью метода ДСК было проведено исследование кристаллизации 

материалов из ПЛА и ПКЛ. 

На рис. 3.9 приведены кривые ДСК исследуемых образцов из ПЛА. Из по-

лученных данным видно, что при нагревании трубка на основе свежесформо-

ванных микроволокон происходит скачок теплоѐмкости при Т = 60 ºС (рис. 3.9, 

кривая 1), обусловленный увеличением сегментальной подвижности макромо-

лекул при температуре стеклования полимера, что согласуется с данными работ 

[62][12]. При дальнейшем нагреве при Т = 95 ºС на кривой можно видеть экзо-

максимум, который, как показал рентгеноструктурный анализ выше, связан с 

кристаллизацией ПЛА. При Т = 179 ºС наблюдается эндомаксимум, связанный 
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с плавлением кристаллитов. Следует отметить, что плавление кристаллитов 

микроволокон происходит при более низких температурах, чем плавление кри-

сталлитов гранул (рис. 3.9, кривые 1 и 2), что может быть связано с дефектно-

стью кристаллитов микроволокон, их высокой пористостью. 

Исходные гранулы ПЛА (рис. 3.9, кривая 2) обладают наиболее термоста-

бильной структурой. При их нагреве вплоть до температуры плавления Т = 191 

ºС практически не наблюдается никаких эндо- и экзо- эффектов. Аналогичную 

картину можно наблюдать и для пленки, полученной из раствора (рис. 3.9, кри-

вая 3). В случае плѐнки ПЛА процесс плавления наблюдается при Т = 185 ºС, 

что несколько ниже, чем для гранул ПЛА. Такие различия в значениях темпера-

тур плавления гранул и пленок, очевидно, связаны с различной дефектностью 

кристаллитов, а также разной степенью кристалличности, что следует из ре-

зультатов рентгеноструктурного анализа. 

 

 

Рис. 3.9. Кривые ДСК трубки на основе свежесформованных микроволокон, гранул 

ПЛА и пленки, полученной из раствора; кривые 1, 2, 3 

 

Также исследовались термические свойства материалов из ПКЛ. Результа-

ты кривых представлены на рис. 3.10 и в таблице 3.5. 
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Рис. 3.10. Кривые ДСК гранул ПКЛ, литой пленки и волоконной трубки 

 

Таблица 3.5 

Температура плавления материалов на основе поли(ε– капролактона) 

 

Материал Тпл, ⁰С 

Гранулы 72.0 

Пленка литая 65.3 

Пленка на основе микроволокон 59.9 

 

Для ПКЛ кривые ДСК исходных гранул и пленок, полученных из раствора 

и методом электроформования несущественно различаются. Поликапролактон 

является кристаллизующимся полимером с низкой температурой плавления, 

поэтому материалы на его основе дополнительной термообработки не требуют.  

Можно предположить, что скаффолды, состоящие из ПЛА и ПКЛ, будут 

обладать повышенным значениями прочности и модуля упругости, так как 

структура характеризуется наличием кристаллических и аморфных доменов. 
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3.3.3. Деформационно-прочностные характеристики 

Важной характеристикой материалов на основе микро- и нановолокон яв-

ляются деформационно-прочностные свойства. Скаффолды, которые можно 

использовать в сосудистой трансплантологии, должны обладать хорошими ме-

ханическими свойствами как в сухом состоянии, так и в водных средах, обеспе-

чивающим возможность хирургических манипуляций, а также стерилизацию 

матриц [65][27].  

Следующей важной особенностью сосудистых имплантатов является спо-

собность выдерживать высокие механические нагрузки при прохождении кро-

вотока крови. В литературе [52][51] показано, что сосуды человека выдержи-

вают давление от 100 кПа до 400 кПа. Следует отметить, что при таких боль-

ших значениях давления крови не должна происходить пластическая деформа-

ция трубки и уменьшение толщины еѐ стенок. Иначе, истончение сосудистой 

стенки может привести к образованию аневризм, что является критическим де-

фектом, приводящему к быстрому разрушению сосуда и серьезным сердечно-

сосудистым заболеваниям. 

Вследствие этого было проведено исследование зависимости прочностных 

и деформационных характеристик трубок на основе микроволокон из ПЛА от 

температуры их термообработки. На рис. 3.11 приведены диаграммы нагрузка-

деформация трубок, обработанных при Т = 40 - 160 ⁰С.  
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Рис. 3.11. Зависимости напряжения от деформации при растяжении трубок из ПЛА,  

обработанных при Т = 40 - 160 ⁰С (а) и фрагмент диаграммы (б) 

 

Проанализировав полученные кривые, приведенные на рис. 3.11 а можно 

отметить, что температурная обработка существенно влияет на изменение ха-

рактера зависимостей нагрузка-деформация. При температурах обработки вы-

ше 80 ºС резко уменьшается величина деформации образцов и повышается их 

прочность. Стоит отметить, что практически на всех кривых (рис. 3.11 б) на-

блюдается линейный участок, который демонстрирует наличие упругой состав-

ляющей деформации. Величина упругой деформации равна 2.5 – 3.0%, что яв-

ляется важным показателем для имплантатов сосудов. Зависимости величины 

напряжения и деформации при разрыве от температуры обработки приведены 

на рис. 3.12. 

 



59 

 

 

 

 

Рис. 3.12. Зависимости прочности и деформации при разрыве трубок из ПЛА,  

обработанных при Т = 40 – 160 ⁰С 
 

Из приведенных на рис. 3.12 данных следует, что максимальной прочно-

стью ~ 3 МПа обладают трубки, обработанные при 90 ⁰С, что более, чем в 10 

раз, превышает значения давления, действующего на сосуды человека при про-

хождении через них потока крови [52][51]. Одновременно с этим, образец об-

ладает достаточной эластичностью, позволяющей проводить хирургические 

манипуляции без его хрупкого разрушения. Такие механические свойства обу-

словлены не только характером укладки волокон, но и надмолекулярной струк-

турой микроволокон из ПЛА. Как было показано выше в результатах дифрак-

ционных и ДСК-исследованиях, при температурах 80 - 100 ⁰С происходит кри-

сталлизация ПЛА и увеличивается его степень кристалличности. Именно это и 

обуславливает существенное повышение прочности, уменьшение пластической 

деформации. При увеличении температуры выше 110 ⁰С происходит дальней-

шая кристаллизация ПЛА (согласно табл. 3.3. кристалличность практически не 

растѐт – скорее начинается термодеструкция материала ПЛА), что приводит к 

повышению хрупкости трубчатых образцов. Такие образцы невозможно ис-

пользовать в хирургической практике. 
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На рис. 3.13 представлены кривые исследования деформационно-

прочностных характеристик трубчатых образцов из ПКЛ. 

 

 

Рис. 3.13. Зависимости напряжения от деформации при растяжении литой (1), и  

микроволоконной пленок (2), а также трубки на основе микроволокон (3) из ПКЛ 

 

Видно, что для матриц, полученных методом электроформования, и со-

стоящих из микроволокон, характерен протяженный, практически горизонталь-

ный участок деформации, величина которой достигает 500% (кривые 2 и 3). 

Вместе с тем, для пленки, полученной из раствора, величина деформации неве-

лика и составляет ~ 20%. Можно предположить, что столь высокие значения 

величины пластической деформации материалов на основе микроволокон свя-

заны не столько с деформацией самих ПКЛ микроволокон, а в большей степени 

с деформацией сетки из ПКЛ микроволокон, которая формируется на подложке 

в процессе электроформования. 

В таблице 3.6 представлены значения модуля упругости, прочности и де-

формации трубок и пленки на основе микроволокон, а также литой пленки. 
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Таблица 3.6 

Значения модуля упругости, прочности и деформации трубок и пленки на 

основе микроволокон, а также литой пленки 

 

Тип образца Толщина, 

мкм 

Модуль 

упругости, 

МПа 

Прочность, 

МПа 

Деформация, 

% 

Пленка литая 126.00±12.33 332.91±27.68 11.80±1.10 16.70±1.21 

Пленка 

микроволоконная 

196.00±12.50 16.48±1.74 1.36±0.14 345.97±187.12 

Трубка 

микроволоконная 

514.21±84.43 3.70±1.32 1.18±0.74 558.48±131.84 

 

Трубки на основе микроволокон из ПКЛ обладают низкими показателями 

прочности, высокой пластической деформацией. Такие материалы, в отличии 

от трубок на основе микроволокон из ПЛА, нельзя рекомендовать в качестве 

имплантатов кровеносных сосудов. Однако, ПКЛ можно использовать в каче-

стве материала для улучшения деформационных-прочностных свойств и кине-

тики резорбции микроволоконных матриц из ПЛА.  

 

3.4. Результаты испытаний in vivo и in vitro 

Важной характеристикой для материалов является отсутствие токсическо-

го действия как на организм, так и на окружающие ткани. Еще одним показате-

лем является хорошая пролиферация клеток. Таким образом, материал не дол-

жен содержать вредных веществ и примесей, оказывающих отрицательный эф-

фект на рост клеток.  

Так как ПЛА и ПКЛ являются биодеградируемыми полимерами, то необ-

ходима оценка скорости резорбции материалов. Поэтому следующим этапом 
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исследования было проведение in vitro и in vivo тестов на микро- и нановоло-

конных материалах из ПЛА и ПКЛ. 

 

3.4.1. Результаты исследования материалов в условиях in vitro 

Для оценки пролиферативной активности пленочных материалов из ПЛА и 

ПКЛ на поверхности образцов культивировали клетки фибробластов кожи че-

ловека. На 5 сутки после культивирования проводилось исследование с помо-

щью МТТ-теста. 

На основе полученных результатов (рис. 3.14) можно сделать следующие 

выводы: 

1. материалы из ПЛА и ПКЛ являются нетоксичными, но по сравнению с 

контролем пролиферативность клеток на них ниже; 

2. клетки хуже растут на образцах из ПКЛ, чем из ПЛА, что обусловлено 

структурой микроволокон и пористостью материала, а также адгезивными 

свойствами ПКЛ.  

Также были получены микрофотографии (рис. 3.15), на которых положи-

тельная динамика роста клеток, что свидетельствует о хорошей адгезии и от-

сутствие токсического эффекта материала.  

 

 

Рис. 3.14. Оценка клеточной активности фибробластов человека на 5 день на пленоч-

ных образцах из ПЛА и ПКЛ 
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Рис. 3.15. Микрофотографии материалов из ПЛА (а) и ПКЛ (б) с населенными на них 

фибробластами на 5 сутки культивирования 

 

3.4.2. Результаты исследований материалов в условиях in vivo 

3.4.2.1. Результаты исследования процессов резорбции при внутримышеч-

ном и субфасциальном введении 

Исследование процессов резорбции пленочных материалов из ПЛА пока-

зало следующие результаты. При внутримышечном введение на 14 сутки на-

блюдения среди поперечно-полосатых миоцитов, отмечается крупная макрофа-

гальная гранулема, прорастающая в полупрозрачные нити полилактида (При-

ложение 1, рис. 2). Кроме того, в составе инфильтрации вокруг инородного тела 

выявляются многочисленные гигантские многоядерные клетки типа инородных 

тел, мелкие очаги скопления полиморфноядерных лейкоцитов и немногочис-

ленные в поле зрения лимфоциты. К 183 суткам эксперимента отмечается ре-

зорбция полилактида в гранулеме, полупрозрачные нити наблюдаются лишь в 

цитоплазме гигантских многоядерных клеток типа инородных тел. Наряду с 

этим гранулемы подвергаются организации в виде перифокального образования 

рубцовой ткани (рис. 3.16). 

Морфогистологическое исследование пленок из ПЛА, имплантированных 

субфасциально на 14 сутки наблюдения, в волокнистой соединительной ткани 

фасции показало наличие многочисленных небольших макрофагальных 

гранулем с гигантскими многоядерными клетками инородных тел, 

окружающие нити полилактида. К 183 суткам эксперимента в объеме 

а б 
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материала выявляется фрагмент поперечно-полосатой мышечной ткани, с 

небольшим участком фасции.  

Таким образом, на 183 сутки наблюдается полная резорбция полилактида: 

образцы не были обнаружены ни на макропрепарате, ни на биопсийном препа-

рате.  

 

 

Рис. 3.16. Гистологический снимок материала из полилактида при внутримышечном 

через 14 дней. Окраска гематоксилин эозин. На 14 сутки нити полилактида находятся в гра-

нулеме, отмечается инфильтрация нейтрофильными лейкоцитами 

 

Микроскопическое исследование пленок из ПКЛ, имплантированных 

внутримышечно на 14 сутки наблюдения, показало наличие среди поперечно-

полосатых миоцитов крупного очага лимфомакрофагальной инфильтрации с 

примесью большого числа нейтрофильных лейкоцитов, окружающего инород-

ное тело (Приложение 1, рис. 1). К 183 суткам эксперимента (рис. 3.17 А) в по-

перечно-полосатой мышечной ткани сформировалась крупная макрофагальная 

гранулема с небольшими очагами инфильтрации лимфоцитами и многочислен-

ными гигантскими многоядерными клетками инородных тел. 
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Рис. 3.17. Снимки гистологических срезов материалов из поликапролактона при внут-

римышечном (А) и субфасциальном (Б) введение через 183 дней. Окраска гематоксилин эо-

зин. Увеличение х100. А - отмечается макрофагальная гранулема с гигантскими многоядер-

ными клетками инородных тел Б - отмечается гранулема с очагами лимфоцитарной ин-

фильтрации и гигантскими многоядерными клетками инородных тел 

 

Через 14 суток при исследование пленок из ПКЛ, введенных 

субфасциально, наблюдается фрагмент поперечно-полосатой мышечной ткани 

с прилежащей фасцией. Среди волокон соединительной ткани фасции 

выявляются крупные макрофагальные гранулемы, окружающие инородные 

тела, с немногочисленными гигантскими многоядерными клетками типа 

инородных тел и небольшими, разрозненными очагами инфильтрации 

лимфоцитами. На 183 сутки эксперимента (3.17 Б) в ткани фасции отмечается 

очаг разрастания грубоволокнистой соединительной ткани с инфильтрацией 
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макрофагами и немногочисленными лимфоцитами с многочисленными 

гигантскими многоядерными клетками типа инородных тел. В данном случае 

на макропрепарате хорошо наблюдается пленочный образец, что 

подтверждается гистологическим исследованием. Таким образом, полученные 

данные демонстрируют, что резорбция материалов из ПКЛ является 

длительным процессом по сравнению с материалами из ПЛА.  

 

3.4.2.2. Исследование процессов резорбции и образования новых тканей на 

основе полимерной матрицы, имплантированной в кровеносное русло 

Для изучения процесса резорбции и образования новых тканей на основе 

полимерной матрицы, имплантированной в кровеносное русло, были выбраны 

следующие материалы: 

1. трубка из ПЛА. Исследование проводили на 2 сутки, 2, 4, 8, 24, 48 неде-

лях. Данный образец рассматривали как контрольный, за счет быстрых сроков 

резорбции по сравнению с ПКЛ.  

2. трубка, состоящая из внутреннего слоя из ПЛА и наружным из ПКЛ. 

Эксперимент проводили на 2 сутки, 4, 8, 48 недель.  

Также была проведена имплантация следующих матриц:  

1. трубка из ПКЛ.  

2. трубка с внутренним слоем из ПКЛ и наружным из ПЛА.  

Данные образцы нецелесообразно учитывать в работе на основании лите-

ратурных данных и результатов in vitro. Сроки резорбции ПКЛ достигают 3 лет, 

следовательно использовать трубчатые материалы из ПКЛ в качестве контроля 

нерационально. Образец с внутренним слоем ПКЛ стоит рассматривать на бо-

лее поздних сроках. 

Морфогистологический анализ трубок из ПЛА на 2-е сутки исследования 

показал, что не возникает признаков острой воспалительной реакции, происхо-

дит покрытие внутренней поверхности матрицы и заполнение пор между во-

локнами фибрином, но на таком сроке еще не наблюдается резорбция микрово-
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локон. Выявляются нейтрофилы, лимфоциты, единичные фибробласты, а также 

клетки крови (рис. 3.18 а, б). Следует отметить, что на всех рассматриваемых 

сроках имплантации отсутствует гиперплазия в областях анастомозов.  

Через 2 недели эксперимента сохраняется проходимость имплантирован-

ных матриц, отсутствуют дефекты в зоне анастомоза. С внутренней стороны 

происходит формирование эндотелиального и субэндотелиального слоев. С на-

ружной стороны имплантата наблюдаются макрофаги и фибробласты, также 

происходит формирование тонких коллагеновых волокон. Продолжается про-

цесс заселения матрицы клетками, преимущественно в наружной части стенки. 

Толщина соединительнотканной капсулы увеличивается. 

Гистологический анализ через 4 неделе показал, что имплантируемая мат-

рица с внутренней стороны полностью покрыта эндотелием. По всей длине им-

плантата наблюдается субэндотелиальный слой, содержащий тонкую сеть кол-

лагеновых волокон. Стенки матрицы заполнены клетками, а именно макрофа-

гами и фибробластами. Следует отметить, что со стороны адвентиции толщина 

коллагеновых волокон меньше.  

Биорезорбция микро- и нановолокон из ПЛА начинает наблюдаться через 

8 недель. Происходит фрагментация волокон и появляется пористая структура. 

Увеличивается толщина неоинтимы, продолжается рост клеток и появляются 

многочисленные многоядерные клетки инородных тел (рис. 3.18 в, г). 

На сроках 24 неделе на микроволокнах можно наблюдать многочисленные 

поперечные трещины и их выраженную пористую структуру. Морфологиче-

ский анализ указывает на полностью сформированные слои эндотелия и субэн-

дотелия. Стенки матрицы пронизаны коллагеновые волокнами по всей длине и 

увеличивается количество клеток. Снаружи матрицы окружена соединитель-

нотканной капсулой с гигантскими многоядерными клетками инородных тел. 

Через 48 недель микроволокна ПЛА можно увидеть в виде отдельных 

фрагментов, окруженных соединительной тканью. Неоинтима представлена 

плотно расположенными коллагенновыми волокнами и единичными эластич-
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ными. Стенка матрицы выстлана макрофагами, фибробластами и неупорядо-

ченными пучками коллагеновых волокон. В результате резорбции ПЛА обра-

зуются полости между фрагментами волокон, которые заполняются слабоокси-

фильным содержимым. Наружная капсула содержит рыхлую волокнистую со-

единительную ткань с сосудами и гигантские многоядерные клетки инородных 

тел. 

 

  

  

 

Рис. 3.18. Гистологические снимки продольного среза имплантируемого сосуда из по-

лилактида через 2суток (а, б) и 2 месяца (в, г)  после операции в зоне анастомоза (а, в) и 

стенки (б, г). 

 

Теперь рассмотрим трубки из ПЛА и ПКЛ. Через 2 суток матрица остается 

проходимой, отсутствует образование острых воспалительных реакций. Анало-
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гично, как и в имплантируемой матрице из ПЛА на 2 сутки происходит вы-

стилка внутренней поверхности и заполнение пор (рис. 3.19 а). 

 

  

  

  

 

Рис. 3.19. Гистологические снимки срезов имплантируемого сосуда из полилактида и 

поликапролактона через 4 (а), 8 (б, в) и 48 недель (г, д, е)  после операции в зоне анастомоза 

(б, е) и стенки (а, в, г, д). 

б 

в г 

а 

Просвет сосуда 

Просвет сосуда 

Анастомоз 

Интима 

д е 

Просвет 

сосуда 

Анастомоз 

Интима 



70 

 

 

 

Через 4 недели происходит формирование неоинтимы с внутренней сторо-

ны имплантируемого сосуда. Стенка матрицы населена макрофагами, фиброб-

ластами, также происходит образование коллагеновых волокон и фрагментиро-

вание микроволокон из полилактида. В слое из ПКЛ наблюдаются многочис-

ленные многоядерные клетки инородных тел (рис. 3.19 б, в).  

Через 48 неделю морфогистологический анализ показал, что слой из ПКЛ 

хорошо фрагментирован, формируется пористая структура, продолжается рост 

клеток. Слой неоинтимы полностью сформирован, пронизан пучками коллаге-

новых и эластичных волокон. Начинается резорбция слоя из ПКЛ. Снаружи 

матрица окружена соединительнотканной капсулой (рис. 3.19 г, д, е). 

Таким образом, полученные результаты демонстрируют, что совместное 

использование полилактида и поликапролактона с послойным нанесением не 

ухудшают качество и свойства имплантата. За счет долгих сроков резорбции 

ПКЛ происходит формирование достаточного слоя неоинтимы сосуда, что спо-

собствует лучшей пролиферации клеток и прочности вновь образуемого сосуда.  
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

В работе, посвященной разработке материалов на основе микро- и наново-

локон из полилактида и поликапролактона, были проведены исследования 

свойств растворов этих полимеров. На основании результатов измерения зна-

чения поверхностного натяжения, электропроводности и реологических харак-

теристик растворов полимеров были подобраны оптимальные параметры полу-

чения микроволокони трубок на их основе методом электроформования. 

Структура полученных материалов была исследована с помощью методов 

рентгеноструктурного анализа, дифференциальной сканирующей калориметрии 

и сканирующей электронной микроскопии. Показано, что свежесформованные 

микроволокна из полилактида имеют аморфную структуру, трубчатые образцы 

на их основе не отвечают требованиям для имплантатов кровеносных сосудов. 

Были получены зависимости деформационно-прочностных характеристик по-

лилактидных трубок от температуры обработка. На основании полученных ре-

зультатов был определен оптимальный диапазон температур, Т = 80 - 100 ⁰С, 

при котором трубки обладают оптимальным сочетанием прочности, упругости 

и эластичности. 

Сформованные образцы трубок на основе нановолокон из поликапролак-

тона характеризуются кристаллической структурой, как и исходные гранулы. 

Их прочностные и деформационные характеристики не позволяют их рекомен-

довать в качестве имплантатов кровеносных сосудов.  

Для оценки пролиферативной активности клеток на матрицах из полилак-

тида и поликапролактона были проведены экспериментальные исследования in 

vitro. На 5 сутки после культивирования наблюдался активный рост клеток, за-

полнение пористой структуры клеточными кластерами. 

Оценку кинетики резорбции образцов проводили на двух моделях: при 

внутримышечном и субфасциальном введение в крысу на сроки 14 и 183 дня, 

при имплантации материала в кровеносное русло, а именно брюшную часть 

аорты крысы (сроки 2 суток, 4, 8, 48 недель). На 183 сутки матрицы из полилак-
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тида при внутримышечном и субфасциальном введение не были обнаружены 

как на макропрепарате, так и при морфогистологическом анализе места им-

плантации и окружающих тканей, что нельзя наблюдать для образцов из поли-

капролактона. Морфогистологический анализ на 183 сутки матриц показал на-

личие гранулемы с очагами лимфоцитарной инфильтрации и гигантскими мно-

гоядерными клетками инородных тел и отсутствие начала резорбции, что ха-

рактерно для данного полимера (сроки полного разрушения до 3 лет). 

Исследование резорбции в кровеносном русле также демонстрирует поло-

жительные результаты по отношению к имплантатам из полилактида. Через 48 

недель внутренний слой матрицы выстлан плотным слоем эндотелия, стенки 

пронизаны пучками коллагеновых и эластичных волокон и обильно заселены 

клетками. Нановолокна из полилактида сильно фрагментированы. Просвет со-

суда чистый, не наблюдается тромбозов и аневризм. Аналогичная ситуация на-

блюдается и на образцах с внешним слоем из поликапролактона и внутренним 

из полилактида. Отличительной особенностью является усиленный каркас из 

поликапролактоновых микроволокон, который служит дополнительной меха-

нической поддержкой, способствует дальнейшему процессу образования на-

тивной ткани и лучшим деформационно-прочностным свойствам.  

Таким образом, были получены полимерные матрицы на основе микро- и 

нановолокон из полилактида и поликапролактона. Данные материалы можно 

использовать в качестве имплантатов для сосудистой хирургии. Они обладают 

всеми требуемыми характеристиками: эластичные, прочные, упругие, отсутст-

вует негативный эффект как от полимера, так и от продуктов резорбции, тром-

борезистентны, удобны для проведения хирургических операций.  
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Приложение 1. Фотографии материалов из полилактида и поли(ε-

капролактона) при имплантации внутримышечно и субфасциально 

 

  

 
Рис. 1. Фотография имплантированной микроволоконной пленки из поликапролактона 

внутримышечно (А) и субфасциально (Б) через 14 дней 

 
 

 

Рис. 2. Фотография имплантированной микроволоконной пленки из полилактида  

внутримышечно через 14 дней 
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Приложение 2. Проведение операции по имплантации материала в сосуди-

стое русло 
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Рис. 1. Схема проведения имплантации: А — схема оперативного доступа Y-образный 

лапрактомии, Б—  протезирование брюшной аорты. 1, 3 — проксимальный и дистальный 

анастомозы, 2 — имплантат 

 

 

Рис. 2. Фотография материала из полилактида через 30 минут после имплантации 

 


