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Полимерные системы с контролируемым
высвобождением БАС — это специально
сконструированные надмолекулярные соеди�
нения, в которых полимерный носитель
и активное вещество (например, лекарства,
пептиды, энзимы, гормоны) образуют комп�
лекс, обладающий, помимо заданной физио�
логической активности, регулируемой
фармакокинетикой [1]. При создании поли�
мерных систем с БАС, преимущественно ле�
карственными веществами, выбор полимера
определяют не только его свойства, т. е. био�
совместимость, способность к биодеструкци,
молекулярная масса (ММ), молекулярно�
массовое распределение (ММР), физико�ме�
ханические свойства, степень кристаллич�
ности, пористость, вязкость и т. д. [1–2], но
и возможность реализовать механизм конт�
ролируемого высвобождения ЛВ. В настоя�
щее время полимеры с иммобилизованными
ЛВ успешно используют при разработке ма�
териалов для протезирования, стентов, имп�
лантатов, полимерных систем доставки ле�
карств [3–6].

Инновационные технологии, применяе�
мые для повышения эффективности систем
с контролируемым высвобождением ЛВ,
направлены главным образом на препро�
граммирование таких систем, включая энзи�
матическую и гидролитическую деструкцию,
влияние рН, магнитного, ультразвукового
и электрического полей, температуры, све�
та, механической стимуляции. Технология
контролируемого высвобождения позволяет
решать проблемы, возникающие при ис�
пользовании активных соединений и когда
необходимо обеспечить: (1) постоянную кон�
центрацию терапевтически активного сое�
динения в крови; (2) предсказуемую и вос�
производимую скорость высвобождения на
протяжении длительного периода времени;
(3) защиту биоактивных соединений, имею�
щих очень короткий период полураспада;
(4) устранение побочных эффектов лекарств
и частое дозирование; (5) оптимизацию тера�
пии и повышение степени согласия пациен�
та; (6) решение проблем, связанных со ста�
бильностью лекарств [7].
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В обзоре проанализированы полимерные системы с контролируемым высвобождением биологи�
чески активных соединений (БАС): лекарственных веществ (ЛВ), пептидов, протеинов,  гормонов.
Показаны возможности создания для таких систем матриц, синтезированных на основе природных
(желатин, полисахариды, производные целлюлозы, хитозан, протеины шелка) и синтетических
(алифатические полиэфиры, полиметакриловая кислота, полиэтиленгликоли, полиамиды, поли�
уретаны, гидрогели и т. д.) полимеров. Представлена классификация полимерных систем в зависи�
мости от механизма высвобождения ЛВ: контролируемая диффузия, гидролитическая и энзимати�
ческая деструкция, набухание. Описаны технологии, позволяющие варьировать время
контролируемого высвобождения БАС из полимерной системы от нескольких минут (наночастицы)
до месяцев (матрицы, резервуары) и более (имплантаты).
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Системы с контролируемым высвобожде�
нием способны поставлять ЛВ в одних случаях
с активным его высвобождением в начале про�
цесса, а в других — медленно и продолжитель�
но. Ниже (рис. 1) приведены схемы типичных
графиков (профили), описывающие процесс
контролируемого высвобождения ЛВ.

Полимерные системы с контролируемым
высвобождением ЛВ, разрешенные к прода�
же, описываются кинетикой нулевого поряд�
ка (рис. 2), их терапевтический уровень
находится в диапазоне между токсическим и
неэффективным уровнями. При этом конце�
нтрация лекарства в крови зависит от коли�
чества высвобождающегося из системы ЛВ.
Вместе с тем, даже если концентрация ЛВ
в плазме остается постоянной, небольшие
колебания всегда присутствуют, отражая та�
кие факторы, как физическая активность,
эмоциональное состояние, еда, сон и т. д.

Классификация полимерных систем
с контролируемым высвобождением БАС

В работе [1] дана классификация полимеров
с собственной физиологической актив�
ностью, охватывающая нейтральные поли�
меры, поликатионы, полианионы, синтети�
ческие аналоги нуклеиновых кислот
и полимеры с другими функциональными
группами. Там же описаны основные классы
полимерных носителей БАС и ЛВ: гомопо�
лимеры (полиметакриловая кислота, поли�
виниловый спирт, поли�N�[2�гидроксипропил]
акриламид), гетероцепные (полиэтиленими�
ны, полиэтиленгликоли, поли�α�L�амино�
кислоты, полиамиды, полиэфиры, полифос�
фазены) и биополимеры (полисахариды,
протеины, нуклеиновые кислоты), а также
три основные группы полимеров с иммоби�
лизованными БАС в зависимости от места
их действия: вне (ингибиторы энзимов, ан�
тикоагулянты, антибиотики), на поверхнос�
ти (производные некоторых гормонов)
и внутри клетки (большинство физиологи�
чески активных полимеров). В работе [7] по�
лимерные системы на основе гидрогелей
с ЛВ были представлены по механизму их
высвобождения (рис. 3). Вместе с тем следует
отметить, что деление это достаточно условно,
поскольку у многих из них характер высво�
бождения ЛВ — комбинированный.

Системы с контролируемой диффузией

Для этой группы систем в зависимости от
структуры и свойств полимеров характерны
три главных механизма высвобождения ЛВ
[8]: биодеградация или эрозия полимерной
системы, происходящая с поверхности
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Рис. 1. Разные типы профилей высвобождения
ЛВ [7]: 

I — скорость высвобождения снижается экспонен�
циально; II — постоянная скорость высвобождения,
соответствующая кинетике нулевого порядка; III —
высвобождение нулевого порядка с существенным
запаздыванием; IV — пульсирующее высвобожде�
ние с запаздыванием; V — многократное высвобож�
дение с постоянной величиной запаздывания между
периодами высвобождения 

Рис. 2. Схема, иллюстрирующая контролируемое
высвобождение ЛВ (кинетика нулевого порядка) [7]
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Рис. 3. Схема, иллюстрирующая три механизма
контролируемого высвобождения ЛВ 

из полимерной матрицы [7]
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с высвобождением активного агента; высво�
бождение ЛВ через каналы или поры внутри
неэродируемых полимерных матриц; высво�
бождение ЛВ через полимерную проницаемую
мембрану. Все три механизма описываются
различными кинетическими профилями
высвобождения.

В полимерных системах с контролируе�
мой диффузией ЛВ не образует химической
связи с полимером, его высвобождение про�
исходит в результате диффузии через поли�
мерную мембрану или деструкции полимера
(рис. 4). Полимерные системы представлены
в основном диффузными мембранными сис�
темами (резервуарами) либо монолитными
системами (матрицами).

В мембранных системах ЛВ находится
внутри резервуара или капсулы, и продол�
жительность его диффузии наружу зависит
от того, как долго ЛВ поддерживается внутри
системы в насыщенном состоянии до полного
ее истощения. Недостатком таких систем яв�
ляется характер кинетики  высвобождения
ЛВ первого порядка со снижением скорости,
в то время как необходимо обеспечить посто�
янную скорость высвобождения ЛВ. Напри�
мер, мембраны, синтезированные на основе
поливинилового спирта и хитозана, с иммо�
билизованным простагландином E1 показа�
ли хорошую проницаемость для ЛВ, совмес�
тимость с кровью и заметное снижение
прикрепления тромбоцитов к поверхности
при формировании фибриногенового покры�
тия [7]. Однако скорость высвобождения E1

снижалась экспоненциально, и диффузия
была ограниченной.

В настоящее время технику микрокапсу�
лирования как возможную альтернативу
иммуносупрессии используют для иммоби�

лизации клеток и ЛВ. В работе [9] изучали
длительное высвобождение сосудистого эн�
дотелиального фактора роста (VEGF), уси�
ливающего ангиогенез в периферийных тка�
нях, из кальцийальгинатных гидрогелей,
покрытых гепарином и хитозаном. Установ�
лено, что высвобождение VEGF из гепарини�
зированных, покрытых хитозаном альги�
натных капсул определялось не только
диффузией из гидрогеля, но и присутствием
гепарина на его поверхности. Хитозанальги�
натные капсулы с гепарином высвобождали
VEGF in vitro постепенно в течение 10 дней.
Полученные результаты позволяют предпо�
ложить, что локальная пролонгированная
доставка VEGF гепаринизированными мик�
рокапсулами будет стимулировать образова�
ние новых сосудов in vivo.

Пористые полиметилметакрилатные
(PMMA) конструкции с включенными мик�
росферами, «нагруженные» антибиотиком
широкого спектра действия — колистином,
исследовали в работе [10]. Микросферы,
синтезированные на основе поли(молочной�
согликолевой кислоты, PLGA) смешивали
с пудрой из костного цемента и PMMA с до�
бавлением метилметакрилата и карбоксиме�
тилцеллюлозы (СМС). Установлено, что
высвобождение колистина из PMMA/CMC/
PLGA�конструкций зависит от соотношения
массового процента (wt%) СМС и PLGA. При
соотношении 40–50% СМС  к 10–15% PLGA
в составе композиции колистин непрерывно
высвобождался в течение 5 недель.

В работе [11] исследовали in vitro таблет�
ки теофиллина, покрытые биополимерной
пленкой на основе протеина шелка — фибро�
ина B. mori и карбодиимида. Установлено,
что пленки из сшитого карбодиимидом фиб�
роина B. mori были механически более ста�
бильными и обеспечивали контролируемое
высвобождение ЛВ в течение длительного
периода времени с кинетикой нулевого по�
рядка, а многократное покрытие позволяло
варьировать константу скорости высвобожде�
ния. Различные макромолекулярные соеди�
нения (FITC�меченые декстраны, пероксида�
за хрена и лизоцим) покрывали полимерной
капсулой на основе фиброина B. mori и изу�
чали как макромолекулярные модели
с контролируемым высвобождением ЛВ.
В исследованиях in vitro показано, что увели�
чение молекулярной массы макромолекуляр�
ных агентов тормозит их  высвобождение. 

В качестве трансдермальной энантиосе�
лективной системы изучали молекулярно�
импринтированные полимеры (MIP) на основе
целлюлозной мембраны, селективной для 

Рис. 4. Схематическое изображение трех типов
диффузных систем контролируемой 

доставки ЛВ на полимерной основе [7]
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S�пропронолола (β�адреноблокатор, действу�
ющий, как на β1� , так и на β2�адренорецеп�
торы) [12]. Наряду с этим было исследовано
влияние полимерного резервуара (на основе
полоксамера и хитозана) на энантиоселек�
тивную доставку ЛВ. Хитозановый гель по�
казал отличную селективность для доставки
энантиомеров R� и S�пропронолола через ис�
сеченный фрагмент кожи крысы. В опытах
in vivo была установлена селективность раз�
работанных трансдермов для контролируе�
мой доставки S�изомеров пропранолола.

В монолитных системах ЛВ растворено
или гомогенно диспергировано в биодест�
руктируемых матрицах, синтезированных
преимущественно на основе алифатических
полиэфиров, таких как поли(молочная кис�
лота) — PLA, поли(гликолевая кислота) —
PGA, сополимеры молочной и гликолевой
кислот — PLGA, поли(ε�капролактоны) —
PCL, полимеры акриловой и метакриловой
кислот — AA, MAA, а также насыщенных
сульфокислот [13−16]. Поли(α�гидрокси�
кислоты) были в числе первых материалов,
используемых для систем с контролируе�
мым высвобождением ЛВ. Таблетированные
формы ЛВ с полимерным монолитным по�
крытием широко используют при изготовле�
нии пероральных лекарственных форм [17].
Так, разработаны PLA�таблетки с антимик�
робным [18, 19], противовоспалительным
[20], противоопухолевым [21], гормональ�
ным [22] действием. Хорошие результаты
показали блочные сополимеры (диблок,
триблок и т. д.), а также «звездчатые» (star�
shaped block) PLGA, содержащие биодеструк�
тируемые полиэфиры, полиэтиленгликоли
(PEG), успешно прошедшие доклинические
исследования [4].

Кроме того, в настоящее время пленки на
основе полиоксикислот, нагруженные ЛВ,
с успехом применяются в качестве покры�
тий в различных медицинских устройствах,
как рассасывающийся шовный материал,
а также при создании кровеносных сосудов.
Например, PLA�пленки с тетрациклином
используют для периодонтальной терапии
[16], с гентамицином — для локальной обра�
ботки при костных инфекциях, а с дексаме�
тазоном — как покрытие для стентов [18].
В работе [23] PLA�пленки с гуаифенезином
и с иприфлавоном исследовали как потен�
циально возможные покрытия для стентов.
Экспериментальные результаты показали,
что при низких концентрациях лекарств
высвобождение гуаифенезина контролиру�
ется скоростью биодеструкции PLA, в то
время как при высоких концентрациях

взрывной эффект является доминирующим
в механизме высвобождения. С другой сто�
роны, высокая концентрация гуаифенезина
продуцирует увеличение пористости в PLA�
матрице, приводя к ускорению биодеструк�
ции и к увеличению скорости высвобожде�
ния ЛВ.

В другой работе [24] установлено, что
функциональные группы полимерного мат�
рикса могут также снижать высвобождение
анионзаряженных ЛВ. Например, полиме�
ры на основе 2�гидроксиэтилметакрилата и
сополимеров 4�винилпирролидона или N,(3�
аминопропил)метакриламида пролонгиро�
ванно (более одной недели) высвобождали
ЛВ без изменения механических свойств по�
лимерной сетки.

Сшитые полимерные системы на основе
поли(2�гидроксиэтилметакрилата�сометил�
метакрилата) и поливинилового спирта были
исследованы как потенциальные матрицы
для иммобилизации ЛВ [25]. В эксперимен�
тах по высвобождению из них теофиллина,
триамтерена, окспренолола, буфломедила,
витамина В12, декстрана, инсулина и мио�
глобина было установлено, что скорость вы�
свобождения снижалась с увеличением мо�
лекулярной массы исследуемых соединений.

Наряду с синтетическими в таких систе�
мах применяют и полимеры природного
происхождения: желатин, крахмал, цикло�
декстрины, хитозан. Механизм и скорость
высвобождения ибупрофена из таблеток,
покрытых матрицей, синтезированной на
основе лактозы, целлюлозы и крахмала, бы�
ли исследованы в работе [26]. Показано, что
кинетику высвобождения ибупрофена мож�
но варьировать, меняя соотношение компо�
нентов матрицы.

Изучено влияние полиионных комплексов
на высвобождение теофиллина через гидро�
фильную матрицу, сформированную произ�
водными декстрана [27]. Таблетки теофилли�
на были изготовлены с использованием
полимерного покрытия на основе карбокси�
метилдекстрана (CMD), смеси CMD и [2�(ди�
этиламино)этил]декстрана (EA), а также
сульфата декстрана (DS) и EA. Исследовали
факторы, влияющие на абсорбцию ЛВ, такие
как гидратация, плотность полимера и его
набухание. В исследованиях in vitro/in vivo
установлена хорошая корреляция между аб�
сорбционными профилями таблеток, покры�
тых CMD/EA� и DS/EA�смесью.

В работе [28] исследованы процессы взаи�
модействия ибупрофена с катионными цел�
люлозами [Сelguat® H�100(PQ�4) и SC�230M
(PQ�10)], катионными смолами (Ecopol® 261�
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S и 14�S) и их влияние на свойства водных
дисперсий и гидрогелей. Ибупрофен (амфи�
фильное, противовоспалительное ЛВ) спосо�
бен сорбироваться на полимере за счет обра�
зования гидрофобных и электростатических
связей. Установлено, что гидрогели, приго�
товленные из этих катионных полисахари�
дов, поглощали значительное количество
(до 15 г/г) ибупрофена и проявляли рН�зави�
симое высвобождение ЛВ. При кислых
значениях рН сродство ЛВ−полимер сохра�
нялось, препятствуя высвобождению лекар�
ства, а при рН 8,0 связи разрывались, и про�
цесс высвобождения ЛВ поддерживался
более 4 ч.

N�ацетилированные хитозаны с хлорида�
ми жирных кислот (С6–С16) изучали в качестве
матриц для контролированного высвобожде�
ния ЛВ [29]. Показано, что механические
свойства и кинетика высвобождения были
лучше у таблеток на основе композиции паль�
митоил−хитозан (степень замещения 40–50%)
и с 20%�м наполнением ацетаминофеном.

В настоящее время для создания пролон�
гированных форм с контролируемым высво�
бождением ЛВ в качестве полимерных мат�
риц было предложено новое поколение
комбинированных полусинтетических по�
лимеров. В работе [30] исследовали высво�
бождение протеинов из гидрогелей на основе
рекомбинантного желатина (HU4), модифи�
цированного метилметакрилатом. HU4
содержал частичную последовательность
аминокислот, подобную α1�цепи типа I кол�
лагена человека. Полученные гидрогели
имели размер пор (ζ) ≥ 26 нм, который был
определен методом динамического механи�
ческого анализа (ДМА). Коэффициент диф�
фузии включенных в гели модельных проте�
инов, лизоцима и трипсина имел значение
между 5,0·10–7 и 4,0·10–8 см2/с–1. Высвобож�
дение ниже физиологической концентрации
эффективно контролировали, варьируя раз�
меры ячеек бифазного гидрогеля путем вза�
имодействия протеинов с желатином, регу�
лируя таким образом плотность сшивки
композиции.

Химически контролируемые системы

В этой группе высвобождение ЛВ, присо�
единенных к полимерному носителю физи�
ческой или химической связью, происходит
в процессе гидролитического или энзимати�
ческого разрушения этих связей (рис. 5).

Высвобождение ЛВ осуществляется по
одному из следующих механизмов [7]:
1) постепенная биодеградация полимерной

системы с иммобилизованным ЛВ; 2) разру�
шение связей между ЛВ и полимером;
3) диффузия ЛВ из биодеструктирующих
микросфер.

1. Водорастворимые биодеструктируемые
полимерные системы

Для таких систем используют в основном
водорастворимые полимеры. Препараты на
их основе предназначены для введения
в кровеносное русло в виде инъекций, поэто�
му чаще всего используют хорошо изучен�
ные полимеры, которые входят в состав
кровезаменителей, — декстран, поли�N�ви�
нилпирролидон, поли�N�(2�гидроксипро�
пил)метакриламид, связанные своими
функциональными группами с ЛВ. Содер�
жащиеся в них боковые амидные и гидро�
ксильные группы определяют растворимость
в воде всей системы, а «вектор» (лиганд, био�
фор) — моно� и олигосахара, протеины, гор�
моны, антитела, α� и β�адренорецепторы —
обеспечивает узнавание клеток�мишеней,
что способствует целенаправленной достав�
ке ЛВ. Важно также, чтобы продукты мета�
болизма таких систем не были токсичными
(тератогенными), канцерогенными и т. д.
Такая сложная полимерная система контро�
лируемой доставки ЛВ, так называемая мо�
дель Рингсдорфа−Копечека, представляет
группу полимеров «прививочного» типа.
Чаще всего это гидрогели на основе акрил�
амида и акриловой кислоты с привитым
крахмалом, а также желатина, модифици�
рованного диальдегидом полиэтиленглико�
ля (PEG), водорастворимые гидрогели на ос�
нове α�оксикислот и PEG.

В работе [31] описаны потенциальные во�
дорастворимые полимерные носители ЛВ на
основе N�(2�гидроксипропил)метакрилами�
да (HPMA). Были исследованы три типа
конъюгатов: (а) HPMA�сополимеры,  содер�
жащие олигопептиды с присоединенными

Рис. 5. Фрагменты случайного 
и привитого сополимеров, входящих в состав

гидрогелей [33]

Привитой сополимерСлучайный сополимер

Сшитый сополимер

R=B–Am
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к концу цепи противоопухолевыми ЛВ (дау�
номицин, адриамицин); (б) конъюгаты сопо�
лимеров HPMA с хлорином e6; (в) HPMA�
конъюгаты с 5�аминосалициловой кислотой
(5�ASA). ЛВ (а) и (б) — липосомотропные.
С присоединением к конъюгатам вектора
(глюкозамин или антитела) их концентра�
ция в тканях�мишенях увеличивалась, что
свидетельствовало о снижении токсичности
и иммуногенности ЛВ, присоединенных
к HPMA [32].

Биодеструктируемые гидрогели были
синтезированы свободной радикальной по�
лимеризацией акриламида и акриловой кис�
лоты с добавлением сополимера крахмала
и этилвинилового спирта (рис. 5). В работе
исследовали набухание как функцию от рН
в различных буферных растворах, изучали
воднотранспортный механизм, определяю�
щий характер набухания, а также деструкцию
полимеров. Было установлено, что деструк�
ция гидрогелей в физиологическом растворе
происходит в течение 90 дней (определяли
потерю массы, фрагменты гидрогеля анали�
зировали методом 1H NMR, ДМА).

Как уже отмечалось, в случае ковалент�
ного присоединения ЛВ к гидрогелевому
матриксу его высвобождение контролирует�
ся главным образом скоростью расщепления
связи между полимером и ЛВ. Модифика�
ция лекарственных аналогов и присоедине�
ние их к полимеру приводят к возрастанию
времени высвобождения ЛВ. Присоединив
в качестве модельного ЛВ паклитаксел
к этиленгликолевому мономеру, определи�
ли, что при изменении длины линкера с 3�
сульфонилпропионила на 4�сульфонилбути�
рил время высвобождения ЛВ изменилось от
4,2±0,1 до 14,0±0,2 дней [34].

Установлено, что включение в полимерную
систему доставки ЛВ в качестве подвесных
групп (pendant groups — «подвески») β�цик�
лодекстринов (β�CD) изменяет взаимодей�
ствие ЛВ−полимер, что позволяет модифи�
цировать механизм высвобождения [35, 36].
Как известно, CD — циклические олигоса�
хариды, состоящие из α�1,4�D�глюкопира�
нозных единиц с внутренними гидрофобны�
ми полостями. Такая структура дает
возможность включать молекулы ЛВ без об�
разования ковалентной связи. Авторы син�
тезировали полимеры с β�CD�«подвесками»
и исследовали контролируемое высвобожде�
ние из гидрогелей, синтезированных сопо�
лимеризацией моновинилциклодекстрино�
вого мономера и 2�гидроксиэтилакрилата
(рис. 6) [37]. Структура и свойства этих гид�
рогелей были охарактеризованы FTIR, DSC,

TGA, измерено их набухание. Установлено,
что коэффициент набухания исследуемых
гидрогелей может оставаться неизменно ста�
бильным в диапазоне рН от 1,4 до 7,4 и не
зависит от изменения концентрации NaCl.
Характер контролированного высвобожде�
ния из этих гидрогелей исследовали на мо�
дельном препарате  N�ацет�5�метокситрип�
тамине (MEL, мелатонин). Полученные
результаты показали, что диффузия и про�
никновение MEL из гидрогелей является до�
минирующим фактором для наблюдаемого
процесса высвобождения (рис. 6).

Поли(гидроксиметилметакрилатные) ге�
ли были получены на основе глицидилметак�
рилата и взятого в разных пропорциях β�CD,
присоединенного к сетке взаимодействием
с глицидиловыми группами. Показано, что
«загруженный» диклофенаком гидрогель
с β�CD обеспечивает стабильное высвобожде�
ние ЛВ до 2 недель и благодаря  своим свой�
ствам может быть применен для мягких кон�
тактных линз [38].

Одно из новых направлений в генной тера�
пии  — создание  систем для точной доставки
генов. В работе [39] в качестве векторов для
доставки генов изучали поли(амидоамины)
с подвесными аминобутилгруппами. Поли�
(аминобутил) с аминобутиловыми группами
(PAA−AB) проявлял лучшую цито� и ткане�
вую совместимость, чем полиэтилениимин
(PEI) 25 кДа. Авторы полагают, что результа�
ты исследований позволяют предлагать
PAA−AB в качестве потенциальных систем
для доставки генов.

2. Нерастворимые 
биодеструктируемые 
полимерные системы

К группе медленно деструктируемых по�
лимерных систем относят полиуретаны
(ПУ), которые благодаря своим физико�хи�

Рис. 6. Схема высвобождения ЛВ из гидрогеля
с ββbCDb«подвесками» [37]



Огляди

15

мическим свойствам, биосовместимости
и способности к биодеструкции успешно
применяются в медицине. И если в 1970�е
и 1980�е гг. их изучали преимущественно
как материалы, контактирующие с кровью,
и считали подходящими полимерами для
долгосрочных кардиососудистых импланта�
тов, то позднее стали применять при созда�
нии макромолекулярных терапевтических
систем, в качестве покрытий для стентов и
грудных имплантатов. Полиуретановые депо�
формы ЛВ описаны нами в работах [40−42].
Методом обращенно�фазовой ВЭЖХ была
исследована in vitro и in vivo кинетика выс�
вобождения ЛВ из полиуретановых матриц.
Показано, что высвобождение ЛВ проходит
в основном за счет диффузии с поверхности
полимерной системы на ранних (2 нед), а за�
тем и на поздних (6 мес и более) сроках за
счет гидролиза и энзиматического расщеп�
ления полимерной матрицы.

В последние годы благодаря интенсивному
развитию биомедицинской инженерии ПУ
нашли применение в области тканевой инже�
нерии [43−46]. Биодеструктируемые полиуре�
таны были предложены в форме инъекций ли�
бо как преформирующая подложка для тканей
в ортопедии и других областях [45]. Были изу�
чены двухкомпонентные преполимерные сис�
темы (преполимер А и В), состоящие из молоч�
ной и гликолевой кислот, пентаэритритола
(PE) и этиллизиндиизоцианата (ELDI). Иссле�
довали серию сшитых пористых и непористых
полиуретанов, полученных на основе смеси
преполимеров А и В, а также образцы с добав�
лением β�трикальцийфосфата (5 мк, 10%).
Изучение биодеструкции in vivo показало, что
полимер не агрессивен к тканевому ответу, что
подтверждается ростом новых костных тканей
и постепенной деструкцией полимера на про�
тяжении 6 мес наблюдений.

В работе [46] изучали биодеструктируе�
мые ПУ на основе линейных,  алифатических
диизоцианатов, поликапролактонов и анти�
микробного лекарства фторгуинолона. Ре�
зультатом наблюдений за чувствительностью
макрофагов и связанных с ними энзимов
стал концептуальный дизайн группы лекар�
ственных полимеров (EpidelTM), высвобожда�
ющих ЛВ по механизму обратной связи [47].
Имплантированный ПУ активирует макро�
фаги и, как следствие, повышается актив�
ность энзимов; в свою очередь, несвязанный
антибактериальный агент высвобождается
в результате деградации ПУ�системы. После
выздоровления активность энзимов умень�
шается и, следовательно, будет понижаться
и высвобождение антибиотика.

Системы с контролируемым набуханием

Полимерные системы с контролируемым
набуханием представлены преимуществен�
но гидрогелями, которые обладают уникаль�
ными физическими свойствами благодаря
своей трехмерной сетчатой структуре и спо�
собности набухать в воде. За последние 10 лет
большинство опубликованных работ, посвя�
щенных полимерным носителям ЛВ, в ос�
новном сосредоточены на исследованиях
гидрогелей, синтезированных на основе мо�
дифицированных натуральных или синте�
тических полимеров. Гидрогели на основе
природных полимеров часто имеют недоста�
точную механическую прочность и могут со�
держать патогены или вызывать иммун�
ные/воспалительные ответы, но при этом
являются биосовместимыми, биодеградиру�
емыми и биологически узнаваемыми. С дру�
гой стороны, гидрогели, созданные на осно�
ве синтетических полимеров, обладают
заданными структурой и свойствами.

Известно, что высокое содержание воды
в гидрогелях способствует быстрому высво�
бождению из них ЛВ. В большинстве работ
для увеличения продолжительности высво�
бождения ЛВ из гидрогеля используют два
направления: физическое [48] или химичес�
кое [49] взаимодействие ЛВ с матрицей
(рис. 7) [50], а для упрочнения гидрогеля,
как правило, применяют низкомолекуляр�
ные сшиватели, природа которых определя�
ется типом сшиваемых групп. Например,
регулируя плотность сшивки гидрогеля,
можно влиять на последующее высвобожде�
ние ЛВ, которое одновременно включает аб�
сорбцию воды и десорбцию ЛВ и оценивает�
ся зависимостью коэффициента диффузии
ЛВ через сетку гидрогеля [51]. В случае ко�
валентного присоединения ЛВ к гидрогеле�
вому матриксу высвобождение ЛВ контро�
лируется главным образом скоростью
расщепления связи между полимером и ЛВ.
Модификация лекарственных аналогов и их
присоединение к полимеру приводят к удли�
нению времени высвобождения ЛВ [52].

Тем не менее, несмотря на многие поло�
жительные  свойства, применение гидрогелей
имеет существенные ограничения. Низкий
предел прочности многих гидрогелей препят�
ствует их использованию в качестве носите�
лей ЛВ. Количество и гомогенность «загруз�
ки» ЛВ в гидрогели чаще всего лимитировано,
частично в случае гидрофобности лекарств.
Кроме того, как уже отмечалось, высокое со�
держание воды и крупные поры большинства
гидрогелей часто обусловливают сравнитель�
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но быстрое высвобождение лекарств — от
нескольких часов до нескольких дней.

Поиск путей снижения скорости высво�
бождения ЛВ из гидрогелей, а также необхо�
димость устранения многих сопутствующих
трудностей привели к созданию моделируе�
мых систем высвобождения ЛВ. В этих сис�
темах высвобождение ЛВ контролируется
изменением параметров окружающей сре�
ды, таких как температура, рН, ионная си�
ла, электрическое поле, электромагнитное
излучение или УФ�свет.

Системы высвобождения, чувствитель,
ные к температуре, способны набухать или
сжиматься в результате изменения темпера�
туры окружающей среды. Термочувствитель�
ные гидрогели делят на термоотрицательные,
термоположительные и термообратимые.

Термоотрицательные гидрогели на осно�
ве полимеров имеют нижнюю критическую
температуру растворения (LCST), ниже ко�
торой полимер набухает в растворе, а при по�
вышении температуры — уменьшает свой
объем. Это обусловлено тем, что при темпе�
ратуре ниже LCST (период энтальпии) обра�
зуются водородные связи между полимером
и молекулами воды, в результате полимер
набухает, а когда температура выше LCST
(период энтропии), доминируют гидрофоб�
ные взаимодействия и полимер сжимается
[53]. Таким образом, при температуре выше
32 °С происходит переход макромолекулы
полимера из конформации набухшего в воде
клубка в дегидратированную глобулярную
структуру (фазовое превращение). Приме�
ром термоотрицательного гидрогеля может
быть хорошо известный полимер с LCST

32 °С — поли(N,изопропилакриламид)
(PNIPA). В настоящее время выполнено
много работ по модификации свойств PNIPA
с целью варьирования температуры и ско�
рости коллапса гидрогеля. LCST полимеров
можно варьировать, используя реакции со�
полимеризации. Такая стратегия моделиро�
вания LCST�полимера обусловлена наличием
гидрофобных и гидрофильных связей в
структуре полимера. Сополимеризация с
гидрофобными мономерами приводит к сни�
жению LCST, а с гидрофильными — к повы�
шению. Например, когда происходит cопо�
лимеризация с гидрофильными
мономерами, такими как акриламид (при
18% его в полимере), LCST увеличивается до
45 °С, в то время как включение в состав по�
лимера около 40% гидрофобного N,t�бутил
акрилиамида (N,t�BAAm) снижает LCST до
10 °С [54].

Взаимопроникающие полимерные сетки
(ВПС) на основе PNIPA и хитозана, получен�
ные методом свободной радикальной поли�
меризации [55], были классифицированы
как термоиндуцируемые. Так, изменение
рН с 8,0 до 3,0 увеличивало LCST с 32 до
34 °С. В то же время показано, что
PNIPA/хитозан ВПС имели заметное срод�
ство к диклофенаку по сравнению с немоди�
фицированным гидрогелем и поддерживали
его высвобождение более 8 ч в 0,9%�й раст�
вор NaCl или в буферный раствор с рН 8,0.
Описаны и некоторые другие полимеры,
принадлежащие к семейству PNIPA, в част�
ности триблок�сополимеры PNIPА�по�
ли(фосфорилхолин)�PNIPA с LCST выше
32 °С [56], наногидрогели на основе PNIPA�
акриламида [57], поли(N�CL)�1�пропилме�
такриламид (LCST ≈ 30 °С) [58].

Известны также гидрогели на основе
графт�сополимеров PNIPA, способные кол�
лапсировать при 32 и 34 °С, что позволяет
высвобождать ЛВ при повышенной темпера�
туре. Например, полимерные микросферы,
приготовленные на основе графт�сополиме�
ра PNIPA и PMAA, «нагруженные» доксо�
рубицином, высвобождали его в течение 54 ч
при 40 °С [59], а гель на основе PNIPA и PEG
с липосомами показал температурозависимое
высвобождение кальцемина из липосом [60].

У термоположительных гидрогелей есть
верхняя критическая температура растворе�
ния (UCST). Такие гидрогели сжимаются
при температуре ниже UCST. Поликапролак�
тоны (PCL) или их сополимеры с гликолевой
кислотой были скомбинированы с поли(эти�
ленгликолем) в триблок� и диблок�формы
[61], обеспечивающие пролонгированное

Рис. 7. Схема  усиления взаимодействия между
ЛВ и полимерным гелем с целью замедления

высвобождения ЛВ [50]:
a — физическое взаимодействие; b — химическое
взаимодействие

Заряженная группа гидрогеля
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высвобождение. Полимеры высвобождали
FITC�меченный БСА более 30 дней благода�
ря низкому содержанию воды (по сравнению
с полоксамерами) и стабильности PEG�PCL�
сополимеров [61].

Термообратимые гели чаще всего синте�
зируют на основе поли(этиленоксид)�b�по�
ли(пропиленоксид)�b�поли(этиленоксида)
(Pluromics, Tetronics, Poloxamer) [7,62].
Недавно была разработана новая серия био�
деструктируемых триблок�сополимеров.
Полимеры на их основе, состоящие из по�
ли(этиленгликоль)�поли(D,L�молочной�co�
гликолевой кислот)�поли(этиленгликоля)
(PEG�PLGA�PEG) [62], или PLGA�PEG�
PLGA [63] , были рассмотрены  как стабиль�
ные инъекционные системы доставки ЛВ.

В структуре рН,чувствительных сис,
тем высвобождения содержатся кислые или
основные группы, которые присоединяют
или отдают протоны в зависимости от изме�
нения рН окружающей среды. Так, с повы�
шением рН набухание гидрогеля возрастает,
если он содержит слабокислые группы, и
уменьшается, если слабощелочные [64].
Большинство анион�рН�чувствительных по�
лимеров синтезированы на основе полиак�
риловой кислоты (PAA) или ее производ�
ных. Известны исследования, в которых
изучали гидрогели в качестве полимерных
носителей ЛВ, полученных на основе поли�
метакриловой кислоты (PMAA), поли(эти�
ленимина) и поли�(L�лизина) [65].

Следует отметить, что для получения
композиционных гидрогелей используют
разные технологии: от смешивания раство�
ров готовых полимеров и их связывания за
счет физического или химического взаимо�
действия до синтеза из мономеров с образо�
ванием блок� и привитых сополимеров
и ВПС. Комбинация в ВПС PMAA и PNIPA
делает гидрогель как рН�, так и термочув�
ствительным [66]. Авторы [67] разработали
рН� и термочувствительные микросферы из
биодеструктируемого и биосовместимого
природного полимера — пулулана. Было по�
казано, что в фосфатном буфере с рН 7,4
рН/термочувствительные микросферы обла�
дают температурой фазового перехода, близ�
кой к температуре человека. Были также
исследованы профили загрузки и высвобож�
дения лизоцима, взятого в качестве молеку�
лярной модели.

Прививка гидрофильных мономеров на
PNIPA, если прививаемый мономер являет�
ся ионным соединением, делает такой поли�
мер чувствительным к изменению рН. Так,
прививка на PNIPA итаконовой кислоты,

карбоксильные группы которой обеспечивают
специфическую сорбцию гидрогелем лидокаи�
на (содержащего группы основного характе�
ра), при изменении рН приводит к контроли�
руемому высвобождению ЛВ [68]. Сначала
выделяется неспецифически сорбированный
лидокаин, содержащийся в порах гидрогеля,
при снижении рН до 5,5 (рК1

соон 5,44) высво�
бождается вторая порция ЛВ, а при рН 2,0,
что значительно ниже рК второй карбоксиль�
ной группы итаконовой кислоты (рК2

соон 3,85),
происходит «взрывное» высвобождение ЛВ.

В работе [69] описан синтез и даны ха�
рактеристики новых рН�чувствительных
гидрогелевых микросфер с кетопрофеном,
синтезированные на основе карбоксиметил�
целлюлозы и сополимера полиакриламида и
альгината натрия. Показано, что набухание
микросфер и высвобождение ЛВ существен�
но снижалось при изменении рН с кислого
значения на щелочное (Р < 0,05).

Магниточувствительные системы вы,
свобождения — это магнитоуправляемые
носители, например микросферы, в поли�
мерной матрице которых содержатся, поми�
мо лекарств, мелкодисперсные зерна магне�
тита или железа размером около 100 нм.
Магнитными носителями могут быть также
липосомы и клетки, к которым присоединен
ферромагнитный комплекс [70, 71].

Наиболее распространенный способ по�
лучения магнитных микросфер аналогичен
способу эмульсионной полимеризации. Он
основан на рассеивании магнитных частиц в
дисперсной фазе с последующей полимери�
зацией мономеров и образованием магнит�
ных полимерных частиц. Исследованы маг�
нитные частицы оксида железа Fe3O4,
рассеянного в полимерные микросферы или
микрокапсулы, покрытые биодеградируе�
мыми или природными полимерами [72,73].

В работе [74] описаны химический син�
тез и исследования in vitro магнитных PEG�
Fe3O4�наночастиц, которые были активизи�
рованы стабильным лигандом — фолиевой
кислотой и конъюгированы с противоопухо�
левым препаратом — доксорубицином.
Характер высвобождения функционализи�
рованных магнитных наночастиц был иссле�
дован с использованием диализной мембраны
в стерильной воде с физиологическим значе�
нием рН 7,0 при комнатной температуре.
Установлено, что начальная быстрая стадия
высвобождения ЛВ зависит от толщины по�
лимерных наночастиц, а фаза устойчивого
контролируемого высвобождения определя�
ется скоростью выхода молекул из глубоких
полимерных слоев.
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Электрочувствительные системы вы,
свобождения, также как и рН�чувствитель�
ные, представлены полимерами, которые
содержат относительно высокую концентра�
цию ионизированных групп вдоль основной
цепи полимера. Под воздействием электри�
ческого поля электрочувствительные гидро�
гели в основном сжимаются или сгибаются,
что зависит от формы и ориентации гидроге�
ля по отношению к электродам [7].

Гели на основе PAA, PMAA и полиэтил�
оксазолина [75], декстранов разной молеку�
лярной массы [76] были изучены и охаракте�
ризованы как потенциальные матрицы для
электроконтролируемой доставки пептидов,
протеинов и ЛВ (анион�, катионзаряженных
и нейтральных). Авторы работы [77] синте�
зировали ВПС на основе поливинилового
спирта (PVA) и хитозана, которые проявля�
ли электрочувствительный характер. На�
бухшие ВПС на основе PVA/хитозана поме�
щали между парой электродов и изучали
характер ответа под воздействием электри�
ческого поля. Угол и скорость их сгибания
изменялись с увеличением приложенного
напряжения и концентрации NaCl в водном
растворе. В работе [78] изучали электричес�
кую проводимость и электроактивную реак�
цию макромолекулярной матрицы на основе
двух водорастворимых полимеров — полиа�
лиламина и гепарина. Полученные ре�
зультаты свидетельствовали об активном
отклике макромолекулярной матрицы на
действие электрического поля.

Следует отметить также применение гид�
рогелевых матриц в сочетании с такими
формами доставки ЛВ, как липосомы и на�
ноструктурированные мицеллы. Многочис�
ленные исследования показали, что в липо,
сомы — природные нетоксичные средства
доставки ЛВ, состоящие из фосфолипидов и
холестерола, можно включать гидрофиль�
ные, амфифильные и гидрофобные ЛВ. Од�
нако они имеют определенные недостатки,
в частности их невозможно длительно хра�
нить без лиофилизации, они быстро погло�
щаются макрофагами и, как следствие, не�
продолжительное время циркулируют
в кровотоке. Для стабилизации липосом и
улучшения профиля кинетического высво�
бождения ЛВ их специально модифициру�
ют. Например, формируют гидрогелевое
покрытие на их поверхности или включают
липосомы в гидрогели (по типу «сливового
пирога» [48]).

Описаны липосомы [79], включенные
в гидрогели на основе карбопола и гидро�
ксиэтилцеллюлозы, которые обеспечивают

контролируемое высвобождение кальцеина
и гризеофульвина в зависимости от жесткос�
ти липосомальной мембраны. Установлено,
что липосомы, включенные в поли(гидрокси�
этилметакрилатные) гидрогели, применяе�
мые для контактных линз, в течение 8 дней
обеспечивают контролированное высвобож�
дение лекарств против глаукомы [80].

В работах [81–84] показано, что полимер,
ные мицеллы обладают высоким потенциа�
лом в качестве систем высвобождения ЛВ.
Как известно, они имеют структуру «яд�
ро–оболочка» с водонерастворимыми блоками,
формирующими ядро, и водорастворимыми,
выступающими как корона. Амфифильные
блоксополимеры способны самоорганизовы�
ваться в воде в наномицеллы. Такие нано�
структурные мицеллы проникают через
клеточную мембрану, доставляя ЛВ на суб�
клеточном уровне [85, 86].

Авторы работы [87] описывают новый
тип гибридных полимерных мицелл для дос�
тавки лекарств, состоящих из смеси поли(L�
глутаминовой кислоты) и PEG. Одним из
преимуществ гибридных мицелл как носи�
телей ЛВ является регулирование скорости
высвобождения ЛВ без потери коллоидаль�
ной стабильности. Скорость можно регули�
ровать, либо влияя на состав и структуру
смеси, либо изменяя внешние параметры,
такие как температура и рН.

Исследованы полимерные мицеллы, спо�
собные «атаковать» раковые клетки [88].
Диблокcополимеры поли(этиленгликоля)
и поли(ε�капролактона), несущие фолатный
лиганд, образовывали мицеллы диаметром
менее 100 нм, в которые одновременно ин�
капсулировали наночастицы суперпарамаг�
нитного оксида железа (SPIO) и противоопу�
холевый препарат доксорубицин (DOX).
Мицеллы, заряженные SPIO�DOX, были
сверхпарамагнитными при комнатной тем�
пературе, но становились ферромагнитными
при 10 К, в соответствии с магнитными свой�
ствами SPIO�наночастиц. Эксперименты
с культурой клеток показали, что исследуе�
мые полимерные мицеллы потенциально
могут применяться как возможные нано�
платформы для целевой доставки противо�
опухолевых лекарств.

В работе [89] описан мультифункцио�
нальный мицеллярный носитель ЛВ на
основе термочувствительного и гидрофиль�
ного блоксополимера (DHBC) — биотин�
PEG�b�P(NIPAAm�co�HMAAm), способного
в воде образовывать мицеллы. В исследова�
ниях in vitro было показано высвобождение
противоопухолевого препарата метотрекса�



Огляди

19

та, загруженного в эти мицеллы, в зависи�
мости от изменения температуры.

Стабилизированные ПАВ микроэмуль�
сии, поверхностно�активные мицеллы и по�
лимерные мицеллы можно, также как и ли�
посомы, включать в гидрогелевые сетки,
пролонгируя тем самым процесс высвобож�
дения ЛВ [90, 91]. Особенно перспективны
полимерные мицеллы на основе блок�сопо�
лимеров, снижающих токсичность системы,
при условии отсутствия ПАВ или органичес�
ких растворителей. Показано, что мицеллы
на основе сополимеров PNIPA�PMMA [по�
ли(N�изопропилакриламид)�блок�поли(ме�
тилметакрилата)], заключенные внутрь
PNIPA�гидрогеля, могут контролированно
высвобождать ЛВ в зависимости от темпера�
туры [92].

Таким образом, в обзоре показаны воз�
можности создания полимерных систем
с контролируемым высвобождением БАС
на основе природных и синтетических поли�
меров. Представлена классификация, в со�
ответствии с которой полимерные системы
с контролируемым высвобождением ЛВ раз�
делены на три основные группы по механизму
высвобождения активного агента: системы
с контролируемой диффузией (1), химичес�
ки контролируемые системы (2), системы
с контролируемым набуханием (3). Описаны
технологии создания таких систем с иммо�
билизованными ЛВ, позволяющие варьиро�
вать время контролируемого высвобожде�

ния от нескольких минут (наночастицы) до
нескольких месяцев (матрицы, резервуары)
и более (полиуретаны).

Резюмируя описанные в обзоре техноло�
гии создания полимерных систем с контро�
лируемым высвобождением БАС (не касаясь
методов синтеза полимеров, оценки биосовмес�
тимости и биодеструкции), следует отметить,
что все они направлены преимущественно на
поддержку регулируемой фармакокинети�
ки. Как было отмечено выше, полимерные
системы с контролируемым высвобождени�
ем ЛВ в виде инъекций, микросфер, нано�
частиц, трансдермов, имплантатов и т. д.
позволяют дозированно и целенаправленно
вводить ЛВ в организм. Однако есть и недо�
статки в таких системах доставки ЛВ. Раз�
работанные полимерные системы, часто по�
казывая убедительную активность in vitro,
имели строгое ограничение в применении in
vivo из�за существующих лимитирующих
факторов. К ним можно отнести неустойчи�
вую конформацию многих систем, ограни�
ченную мембранную диффузию, неизвест�
ный  метаболизм, снижение растворимости,
дозолимитирующую токсичность. Решение
этих вопросов требует проведения тщательных
исследований, направленных на повышение
безопасности и эффективности полимерных
систем с контролируемым высвобождением
ЛВ, с привлечением современных биоме�
дицинских технологий и последних достиже�
ний в области биотехнологии и биоинже�
нерии.
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ПОЛІМЕРНІ СИСТЕМИ 
З КОНТРОЛЬОВАНИМ 

ВИВІЛЬНЕННЯМ БІОЛОГІЧНО 
АКТИВНИХ СПОЛУК

М. В. Григор’єва

Інститут біохімії ім. А. В. Палладіна 
НАН України, Київ

E,mail: mayagrigorieva@gmail.com

В огляді проаналізовано полімерні системи
з контрольованим вивільненням біологічно ак�
тивних сполук (БАС): лікарських речовин
(ЛР), пептидів, протеїнів, гормонів. Показано
можливості створення для таких систем мат�
риць, синтезованих на основі природних
(желатин, полісахариди, похідні целюлози,
хітозан, протеїни шовку) і синтетичних
(аліфатичні поліефіри, поліметакрилова кис�
лота, поліетиленгліколі, поліаміди, поліурета�
ни, гідрогелі тощо) полімерів. Подано кла�
сифікацію полімерних систем залежно від
механізму вивільнення ЛР: контрольована ди�
фузія, гідролітична й ензиматична дест�
рукція, набухання. Описано технології, що да�
ють змогу варіювати час контрольованого
вивільнення БАС із полімерної системи від
декількох хвилин (наночастинки) до місяців
(матриці, резервуари) і більше (імплантати).

Ключові слова: полімерні системи, біологічно
активні сполуки, контрольоване вивільнення.

POLYMER SYSTEMS
WITH CONTROLLED

RELEASE
OF BIOACTIVE COMPOUNDS

M. V. Grigor’eva

Palladian Institute of Biochemistry of National
Academy of Sciences of Ukraine, Kyiv

E,mail: mayagrigorieva@gmail.com

An analysis of polymeric systems with con�
trolled release of bioactive compounds (BAC)
including drugs, peptides, hormones, and pro�
teins is provided in the overview. It is shown that
matrices for such systems can be synthesized
based on both natural (gelatin, polysaccharides,
cellulose derivatives, chitosan, silk proteins,
etc.), and synthetic polymers (aliphatic poly�
esters, polymethacrylic acid, polyethylene gly�
cols, polyamides, polyurethanes, hydrogels,
etc.). A classification of the polymeric systems
depending on drug release mechanismlike con�
trolled diffusion, hydrolytic and enzymatic
degradation, and swelling is presented.
Techniques to vary the BAC controlled release
time from a few minutes (nanoparticles) to some
months (matrices and reservoir devices) and
more (implants) are described.

Key words: polymer systems, biologically active
compounds, controlled release.




