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Streszczenie: Artyku³ stanowi przegl¹d literatury (111 poz. lit.) dotycz¹cej polimerowych implantów
formowanych w miejscu wprowadzenia do organizmu. Materia³y takie mog¹ pe³niæ zarówno funkcjê
konstrukcyjn¹, jak te¿ s³u¿yæ jako noœnik substancji bioaktywnych. Implanty formowane in situ (ISFI)
mo¿na otrzymaæ w wyniku reakcji grup funkcyjnych sk³adników uk³adu lub w wyniku procesów fizycz-
nych. Omówiono ISFI stosowane w charakterze rusztowañ wstrzykiwalnych, przeznaczonych do wspo-
magania regeneracji tkanek, a tak¿e wykorzystywane jako uk³ady kontrolowanego uwalniania leków, ze
szczególnym uwzglêdnieniem preparatów u¿ywanych w praktyce klinicznej. Skoncentrowano siê na
uk³adach formowanych w wyniku separacji fazy sta³ej, opartych na poliestrach alifatycznych zaakcepto-
wanych do zastosowañ biomedycznych. Omówiono sk³ad takich uk³adów oraz wp³yw rodzaju rozpusz-
czalnika i masy molowej u¿ytego polimeru na szybkoœæ tworzenia implantu, a tak¿e kinetykê uwalniania
zawartej w nim substancji bioaktywnej.

S³owa kluczowe: implanty polimerowe, rusztowania wstrzykiwalne, wstrzykiwalne uk³ady kontrolo-
wanego dostarczania leku.

Polymeric in situ forming systems for biomedical applications. Part I. Injec-
table implants
Abstract: The paper is a literature review with 111 references on the polymeric implants forming in the
site of incorporation into organism. This kind of materials may have only a structural function, but they
can also serve as carriers of bioactive compounds in the treated site. In situ forming implants (ISFI) can be
obtained by reaction of functional groups contained in the system components or as a result of physical
processes. ISFI serving as injectable scaffolds intended for tissue regeneration and the requirements that
should be fulfilled by these materials are presented. Also, various ideas for using ISFI as controlled drug
delivery systems, in particular clinically used materials, are described. The attention is focused on the
systems solidifying by solid phase separation, based on aliphatic polyesters accepted for biomedical app-
lications. The composition of these systems and the influence of solvent and polymer molecular weight
on the rate of implant formation as well as kinetics of bioactive substance release are discussed.

Keywords: polymeric implants, injectable scaffolds, injectable drug delivery systems.
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Zgodnie z definicj¹ przyjêt¹ przez amerykañski Fede-
ralny Urz¹d ¯ywnoœci i Leków (FDA, ang. U.S. Food and
Drug Administration), implant (inaczej wszczep) stanowi
materia³ wprowadzany do organizmu na co najmniej
30 dni, w celu przejêcia funkcji tkanki naturalnej lub usz-
kodzonego organu [1]. Definicjê tê nale¿a³oby uzupe³niæ
o funkcjê implantów wprowadzanych równie¿ w celu
dostarczenia leku lub innych substancji biologicznie
aktywnych w miejsca objête terapi¹. Implanty mog¹ wiêc
pe³niæ funkcjê konstrukcyjn¹ w miejscu wprowadzenia,
któr¹ czêsto ³¹czy siê z funkcj¹ noœnika leku lub substan-
cji bioaktywnych. Wszczepienie prefabrykowanych
implantów w odpowiednie miejsce organizmu wymaga
zwykle wykonania inwazyjnego zabiegu chirurgicznego.
Atrakcyjn¹ alternatyw¹ dla tego typu implantów s¹ im-
planty formowane in situ (ISFI, ang. in situ forming im-
plants), w miejscu przeznaczenia. G³ówn¹ zalet¹ formo-
wania materia³ów w miejscu wstrzykniêcia jest mo¿li-
woœæ wykorzystania do ich aplikacji metod ma³o inwa-
zyjnych, zwiêkszaj¹cych komfort pacjenta oraz ograni-
czaj¹cych ryzyko wyst¹pienia powik³añ pooperacyjnych.
Polimerowe ISFI s¹ oparte na uk³adach stanowi¹cych cie-
cze o wymaganej lepkoœci, ulegaj¹cych w organizmie ze-
staleniu wskutek dzia³ania czynników ró¿nego typu lub
procesów sieciowania [2—5]. Zestalenie mo¿e nast¹piæ
w wyniku sieciowania chemicznego lub fizycznego
sk³adników uk³adu albo wydzielenia fazy polimerowej
in situ pod wp³ywem temperatury, pH œrodowiska, od-
powiedniego rodzaju rozpuszczalnika — czyli warun-
ków panuj¹cych w organizmie pacjenta w miejscu wpro-
wadzenia do niego uk³adu ISFI.

Uk³ady polimerowe sieciowane chemicznie w miejscu
aplikacji mog¹ byæ otrzymywane w wyniku reakcji grup
funkcyjnych sk³adników uk³adu, najczêœciej wskutek po-
limeryzacji rodnikowej inicjowanej œwiat³em lub polime-
ryzacji inicjowanej uk³adem generuj¹cym rodniki w tem-
peraturze otoczenia. Do pierwszych polimerowych ISFI
wykorzystuj¹cych tê metodê sieciowania mo¿na zaliczyæ
œwiat³o- i chemoutwardzalne materia³y dentystyczne [6,
7] oraz metakrylanowe cementy kostne, na których temat
opublikowano wczeœniej obszerne prace przegl¹dowe
[8—12]. Jedn¹ z cech metakrylanowych cementów kost-
nych jest ich stosunkowo du¿a trwa³oœæ w warunkach
fizjologicznych. W przypadku wykorzystania cementu
do wype³nienia ubytków tkanki kostnej, trwa³oœæ takiego
wype³nienia wyklucza odtworzenie tkanki, co by³oby
mo¿liwe i z ró¿nych wzglêdów korzystne u m³odszych
pacjentów. W po³owie lat 90-tych pojawi³a siê koncepcja
biodegradowalnych cementów kostnych, których rol¹ —
podobnie jak cementów niedegradowalnych — jest wy-
pe³nianie ubytków tkanki kostnej w organizmie cz³owie-
ka i wzmacnianie jej w miejscach uszkodzeñ [13]. Ró¿ni-
ca polega na tym, ¿e biodegradowalny materia³ jedynie
tymczasowo pe³ni funkcje wzmacniaj¹ce, gdy¿ w warun-
kach fizjologicznych ulega resorpcji i umo¿liwia regene-
racjê tkanki kostnej. Szczegó³owy opis tego typu materia-
³ów, opartych na poli(fumaranie 1,2-propylenu) i meta-

krylanowanych polibezwodnikach, mo¿na znaleŸæ
w publikacjach [12, 14].

W niniejszej pracy opisano polimerowe ISFI s³u¿¹ce
jako biodegradowalne, wstrzykiwalne rusztowania
wspomagaj¹ce regeneracjê tkanki kostnej i innych tkanek
oraz/lub jako noœniki leków, umo¿liwiaj¹ce ich kontrolo-
wane uwalnianie w okreœlonym miejscu organizmu.
Opis uwzglêdnia produkty handlowe, które znalaz³y ju¿
zastosowania kliniczne. Ze wzglêdu na du¿¹ liczbê poli-
merów hydrofilowych i uk³adów polimerowych o cha-
rakterze hydrofilowym, wykorzystywanych w takich
systemach, odrêbn¹, drug¹ czêœæ artyku³u poœwiêcono
hydro¿elowym implantom formowanym in situ.

IMPLANTY WSTRZYKIWALNE JAKO RUSZTOWANIA
DO REGENERACJI TKANEK

Wykorzystanie wstrzykiwalnych rusztowañ jest bar-
dzo korzystne ze wzglêdów klinicznych, poniewa¿
zmniejsza siê dyskomfort pacjenta, ryzyko infekcji oraz
koszt leczenia. W przypadku rusztowañ prefabrykowa-
nych konieczna jest wiedza o rozmiarze i kszta³cie ubyt-
ku, który ma zostaæ wype³niony, a ubytki o kszta³tach
nieregularnych mog¹ stanowiæ problem. Implantowanie
takiego rusztowania wymaga ponadto inwazyjnego za-
biegu chirurgicznego. Dlatego te¿ trwaj¹ badania zmie-
rzaj¹ce do opracowania rusztowañ wstrzykiwalnych.
Upatruje siê wykorzystanie tego typu biomateria³ów
przede wszystkim do regeneracji tkanki kostnej, jak rów-
nie¿ tkanek miêkkich. Jest istotne, ¿e takie rusztowania
mog¹ tak¿e pe³niæ rolê noœników substancji bioaktyw-
nych, np. czynników wzrostu [3]. Wspomniane ju¿ bio-
degradowalne cementy kostne mo¿na uznaæ za prekur-
sory materia³ów, nazywanych obecnie rusztowaniami
wstrzykiwalnymi do regeneracji tkanki kostnej.

Wymagania stawiane rusztowaniom wstrzykiwalnym

Podstawowym kryterium, które musz¹ spe³niaæ rusz-
towania wstrzykiwalne, podobnie jak inne implanty, jest
biokompatybilnoœæ (biozgodnoœæ). Jest to warunek decy-
duj¹cy o mo¿liwoœci zastosowania biomateria³u w uk³a-
dzie biologicznym jakim jest organizm cz³owieka. Bio-
zgodnoœæ w przypadku rusztowania wstrzykiwalnego
oznacza nietoksycznoœæ jego sk³adników (monomerów,
polimerów, czynników sieciuj¹cych, rozpuszczalników
i inicjatorów) oraz obojêtnoœæ fizjologiczn¹ produktów
jego ewentualnej degradacji. Sk³adniki takiego uk³adu
i produkty jego degradacji nie wywo³uj¹ wiêc stanów za-
palnych, innych reakcji immunologicznych, zmian sk³a-
du p³ynów ustrojowych, nie wykazuj¹ te¿ w³aœciwoœci
muta- i kancerogennych [15]. Rozwój medycyny i posze-
rzenie asortymentu materia³ów biomedycznych spowo-
dowa³y, ¿e taka definicja biozgodnoœci sta³a siê niewys-
tarczaj¹ca i dyskwalifikuje materia³y wykorzystywane ze
wzglêdu na swoj¹ zdolnoœæ do wywo³ywania okreœlonej
reakcji organizmu. Sformu³owano wiêc now¹ definicjê
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biokompatybilnoœci, wed³ug której materia³ mo¿na uz-
naæ za biokompatybilny, jeœli w kontakcie z ¿yw¹ tkank¹
nie wywo³uje ¿adnej reakcji lub wywo³uje reakcjê po-
¿¹dan¹ w okreœlonej aplikacji [16]. Drugim istotnym kry-
terium jest biofunkcjonalnoœæ, oznaczaj¹ca zdolnoœæ bio-
materia³u do spe³nienia okreœlonych funkcji wynika-
j¹cych z jego zastosowania [8, 16]. W przypadku ruszto-
wañ wstrzykiwalnych biofunkcjonalnoœæ polega na zdol-
noœci do wype³niania ubytku tkanki i tworzenia w nim
trójwymiarowej matrycy. Do powierzchni tej matrycy
komórki mog¹ przylegaæ, a nastêpnie ulegaæ proliferacji
i ró¿nicowaniu — procesom stanowi¹cym podstawê me-
chanizmu odbudowy tkanki i wype³niania pierwotnie
pustych przestrzeni. Pojêcie biofunkcjonalnoœci obejmuje
ponadto odpowiedni¹ pocz¹tkow¹ wytrzyma³oœæ me-
chaniczn¹ rusztowania, porównywaln¹ z wytrzyma³oœ-
ci¹ otaczaj¹cej tkanki, oraz jego biodegradowalnoœæ i re-
sorbowalnoœæ.

Rusztowania wstrzykiwalne powinny te¿ spe³niaæ sze-
reg istotnych wymagañ dotycz¹cych ich w³aœciwoœci u¿yt-
kowych. Pierwszym z nich jest wstrzykiwalnoœæ, czyli
odpowiednia lepkoœæ (konsystencja), pozwalaj¹ca na
wstrzykniêcie materia³u przed jego zestaleniem w po¿¹da-
ne miejsce. Jest to w³aœciwoœæ stanowi¹ca kompromis miê-
dzy ³atwoœci¹ aplikacji ciek³ego materia³u za pomoc¹
strzykawki, a jego utrzymaniem siê i stabilnoœci¹ w miej-
scu wprowadzenia. Wstrzykiwalnoœæ zale¿y zarówno od
lepkoœci materia³u, jak i szybkoœci jego zestalania [15]. Ko-
lejn¹ wymagan¹ cech¹ jest zdolnoœæ do zestalenia w ³agod-
nych, zbli¿onych do fizjologicznych warunkach. Jest to
bardzo istotna w³aœciwoœæ uk³adów zawieraj¹cych leki lub
substancje bioaktywne, ze wzglêdu na ich mo¿liw¹ niesta-
bilnoœæ. Wzrost temperatury podczas zestalania materia³u,
zwi¹zany z efektem egzotermicznym procesu, powinien
byæ jak najmniejszy, by ograniczyæ termiczne zniszczenie
tkanki otaczaj¹cej rusztowanie [15]. Optymalnie, maksy-
malna temperatura utwardzania powinna wynosiæ 37 °C.
Ju¿ w latach 70. Lundskog stwierdzi³, ¿e temperatur¹ pro-
gow¹, powy¿ej której po up³ywie 30 s kontaktu nastêpuje
nekroza osteocytów, jest 50 °C [17]. Czas zestalania lub
utwardzania rusztowania powinien byæ na tyle d³ugi, aby
umo¿liwiæ chirurgowi wstrzykniêcie materia³u, ale wys-
tarczaj¹co krótki, ¿eby ograniczyæ mo¿liwoœæ przenikania
niektórych sk³adników uk³adu, zw³aszcza monomerów,
do otaczaj¹cej tkanki.

Szczególnie wa¿ne w regeneracji tkanki s¹ pocz¹tko-
we w³aœciwoœci mechaniczne biomateria³u przeznaczo-
nego do tymczasowego jej zastêpowania. Utworzone
rusztowanie powinno siê charakteryzowaæ dobr¹ stabil-
noœci¹ wymiarów oraz wytrzyma³oœci¹ mechaniczn¹
wystarczaj¹c¹ do tego by rusztowanie stanowi³o wspar-
cie dla zasiedlaj¹cych je komórek. W³aœciwoœci mecha-
niczne rusztowañ zale¿¹ g³ównie od ich budowy che-
micznej, mechanizmu zestalania, gêstoœci usieciowania
oraz ch³onnoœci wody w warunkach fizjologicznych. Mu-
sz¹ byæ jak najbardziej zbli¿one do w³aœciwoœci tkanki,
w której materia³ ma byæ implantowany [15].

Parametrem decyduj¹cym o u¿ytecznoœci rusztowañ
wstrzykiwalnych jako tymczasowych materia³ów za-
stêpczych, jest ich zdolnoœæ do biodegradacji w warun-
kach fizjologicznych. Dwa podstawowe mechanizmy
degradacji, którym podlegaj¹ rusztowania biodegrado-
walne to rozk³ad hydrolityczny oraz rozk³ad pod wp³y-
wem enzymów. Szybkoœæ procesu degradacji powinna
byæ dostosowana do szybkoœci regeneracji tkanki [15],
gdy¿ zbyt powolna degradacja mo¿e utrudniaæ przejmo-
wanie funkcji przez nowo utworzon¹ tkankê. G³ównymi
czynnikami determinuj¹cymi szybkoœæ degradacji s¹:
charakter wi¹zañ i grup funkcyjnych sk³adników poli-
merowych oraz ich masa molowa, gêstoœæ usieciowania,
a tak¿e morfologia rusztowania i jego porowatoœæ. Inne
czynniki wywieraj¹ce wp³yw na szybkoœæ degradacji to
lokalne pH, obecnoœæ enzymów i obecnoœæ nape³niacza.

Rusztowanie wstrzykiwalne powinno mieæ porowat¹
strukturê umo¿liwiaj¹c¹ migracjê komórek, przep³yw
substancji od¿ywczych i produktów metabolizmu oraz
osadzanie siê zewn¹trzkomórkowej macierzy. Obecnoœæ
w rusztowaniu wzajemnie po³¹czonych porów jest nie-
zbêdna. Jedynie wysoce porowata struktura materia³u
syntetycznego, o wzajemnie po³¹czonych porach, jest
w stanie zapewniæ w³aœciwe warunki regeneracji i uzu-
pe³nienia ubytku tkanki [18, 19]. Stwierdzono ponadto,
¿e oprócz porowatoœci otwartej (>40—60 %) istotny jest
rozmiar porów. Powinien mieœciæ siê w zakresie
50—1000 µm, gwarantuj¹cym mo¿liwoœæ transportu
i migracji komórek, które w zale¿noœci od rodzaju tkanki
maj¹ wielkoœæ 10—40 µm [20, 21].

Wiêkszoœæ rusztowañ wstrzykiwalnych nie wykazuje
bioaktywnoœci. W celu nadania im takich w³aœciwoœci, do
materia³u s¹ wprowadzane substancje bioaktywne,
zwykle czynniki wzrostu. W takim przypadku rusztowa-
nie, oprócz mechanicznego podparcia, s³u¿y jako noœnik
specyficznych bia³ek uwalnianych w miejscu wymaga-
j¹cym regeneracji [22]. Czynniki wzrostu s¹ proteinami
wydzielanymi przez wiele typów komórek. Dzia³aj¹ jako
moleku³y sygna³owe. Wi¹zanie czynnika wzrostu z jego
receptorem inicjuje wewn¹trzkomórkow¹ sygnalizacjê,
prowadz¹c¹ do indukowania adhezji, proliferacji, migra-
cji i ró¿nicowania komórek. Przyk³adem czynników
wzrostu s¹ morfogenetyczne proteiny koœci (BMPs), któ-
rych g³ówn¹ rol¹ jest gromadzenie w miejscu uszkodze-
nia mezenchymalnych komórek macierzystych i ró¿nico-
wanie ich do komórek koœciotwórczych (osteoblastów).
BMPs by³y ju¿ wykorzystywane w przedklinicznych
i klinicznych próbach regeneracji koœci [23].

Wybrane wstrzykiwalne rusztowania
do regeneracji tkanek

Biodegradowalne, wstrzykiwalne rusztowania do re-
generacji tkanki kostnej, stosowane obecnie w praktyce
klinicznej, to oparty na sk³adnikach mineralnych CERA-
MENTTM [24] lub na prepolimerach otrzymanych z kwa-
sów t³uszczowych pochodzenia naturalnego — KRYP-
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TONITETM [25]. Tego typu substytuty koœci s¹ powszech-
nie u¿ywane jako materia³ do wype³niania ubytków koœ-
ci twarzoczaszki lub krêgów krêgos³upa. CERAMENTTM

opracowany przez szwedzkich naukowców jest produ-
kowany przez szwedzk¹ firmê BONESUPPORT [26, 27].
Sk³ada siê z mieszaniny siarczanu wapnia (60 %) i hyd-
roksyapatytu (40 %) w biokompatybilnym oleju, jest wiêc
ca³kowicie mineralnym rusztowaniem wstrzykiwalnym.
Przyk³adem polimerowego implantu formowanego in
situ, wykorzystywanego obecnie w chirurgii kostnej, jest
dwusk³adnikowy, oparty na poliuretanach KRYPTO-
NITETM. Podobnie jak klasyczne cementy kostne, KRYP-
TONITETM ulega zestaleniu w ci¹gu 25 minut po wymie-
szaniu sk³adników, wskutek reakcji grup funkcyjnych
ich komponentów. Pierwszy sk³adnik (A) zawiera prepo-
limer oparty na kwasach t³uszczowych oleju rycynowego
posiadaj¹cy grupy izocyjanianowe, zdolne do reakcji
z drugim sk³adnikiem (B). Z kolei sk³adnik B zawiera
poliol oparty na kwasach t³uszczowych oleju rycynowe-
go oraz katalizator i wodê. Pory w powstaj¹cym materia-
le tworz¹ siê dziêki obecnoœci ditlenku wêgla wygenero-
wanego w reakcji wody z grupami izocyjanianowymi
sk³adnika A. Œrednica wiêkszoœci porów mieœci siê
w przedziale 50—300 µm. Do mieszaniny dodaje siê trze-
ci sk³adnik (30 % mas.), którym jest wêglan wapnia —
niereaktywny nape³niacz wprowadzany w celu poprawy
wytrzyma³oœci mechanicznej uk³adu. Otrzymany mate-
ria³ jest nietoksyczny, wykazuje nisk¹ temperaturê
utwardzania (43 °C), wytrzyma³oœæ mechaniczn¹ trzy-
krotnie wiêksz¹ ni¿ wytrzyma³oœæ dostêpnych fosfora-
nowych cementów kostnych i sztywnoœæ porównywaln¹
ze sztywnoœci¹ tkanki kostnej g¹bczastej [28]. Warto do-
daæ, ¿e KRYPTONITETM jest wykorzystywany równie¿
w kardiochirurgii jako materia³ pomocniczy do stabiliza-
cji mostka po operacjach wykonywanych z otwarciem
klatki piersiowej. Jego u¿ycie pozwala na zmniejszenie
pooperacyjnego bólu i poprawê samopoczucia pacjen-
tów w ci¹gu 6 tygodni od operacji oraz skrócenie o po³o-
wê czasu powrotu do zdrowia [29, 30].

Od 2007 roku obserwuje siê du¿e zainteresowanie
rusztowaniami wstrzykiwalnymi opartymi na poliureta-
nach [31—38]. Poliuretany wykazuj¹ wiele zalet umo¿li-
wiaj¹cych ich zastosowanie w regeneracji tkanki kostnej
lub chrzêstnej. Nale¿¹ do nich biodegradowalnoœæ, nie-
toksycznoœæ oraz mo¿liwoœæ otrzymywania wstrzyki-
walnych uk³adów formowanych in situ, z efektem egzo-
termicznym sieciowania niepowoduj¹cym wzrostu tem-
peratury powy¿ej 40 °C. Pierwsze doniesienia literaturo-
we dotyczy³y uk³adów dwusk³adnikowych, w których
do utworzenia implantu in situ wykorzystywano reakcjê
grup izocyjanianowych z hydroksylowymi, przy czym
sk³adnik izocyjanianowy stanowi³ tetrafunkcyjny pro-
dukt reakcji pentaerytrytu z diizocyjanianem etylolizyny
(LDI) (schemat A) [31, 32]. Drugi sk³adnik — czterora-
mienny poliol — otrzymywano w wyniku kondensacji
pentaerytrytu z kwasem glikolowym [31] lub D,L-kwa-
sem mlekowym [32]. W celu poprawy wytrzyma³oœci

mechanicznej, zwil¿alnoœci powierzchni oraz prze¿ywal-
noœci i proliferacji przylegaj¹cych do niej komórek, do
mieszaniny dodano mineralny nape³niacz — �-trifosfo-
ran wapnia (�-TCP). Na podstawie wyników badañ
w³aœciwoœci mechanicznych oraz cytotoksycznoœci
stwierdzono, ¿e wstrzykiwalne materia³y poliuretanowe
mog¹ byæ wykorzystane jako kleje kostne lub rusztowa-
nia do regeneracji tkanki zarówno twardej, jak i miêkkiej.
Innym sposobem wytwarzania porowatych implantów
by³o zastosowanie trójfunkcyjnych izocyjanianów, triizo-
cyjanianu lizyny lub trimeru diizocyjanianu heksamety-
lenu (HDIt) [wzory (I), (II)] [35]. Wymienione izocyjania-
ny sieciowano z triolami oligoestrowymi (Mn = 900 lub

1800 g/mol) uzyskanymi w reakcji gliceryny z �-kapro-
laktonem, glikolidem i D,L-laktydem. Usieciowane ma-
teria³y wykazywa³y w³aœciwoœci mechaniczne zbli¿one
do w³aœciwoœci elastomerów, ulega³y doœæ znacznym od-
kszta³ceniom sprê¿ystym przy stosunkowo niewielkich
naprê¿eniach. Badane rusztowania by³y w umiarkowa-
nym stopniu podatne na degradacjê, jedynie te na bazie
LTI degradowa³y ca³kowicie w ci¹gu 26 tygodni, nato-
miast ubytek masy materia³ów opartych na HDIt po
36 tygodniach wynosi³ 20—45 %. Uzyskane rusztowania
nie wykazywa³y toksycznoœci w warunkach in vitro i in
vivo. Otrzymywano tak¿e pianki poliuretanowe z udzia-
³em sk³adnika poliolowego, do których wprowadzono
zwi¹zki jonowe zawieraj¹ce w cz¹steczce anion oraz ka-
tion. Dziêki temu zwiêkszy³y siê hydrofilowoœæ i podat-
noœæ na degradacjê hydrolityczn¹ uzyskanych materia-
³ów [36]. Ze wzglêdu na niewielki efekt egzotermiczny
sieciowania i w³aœciwoœci mechaniczne, autorzy [36] su-
gerowali wykorzystanie tych materia³ów do regeneracji
tkanki chrzêstnej.
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Najnowsze doniesienia literaturowe na temat wstrzy-
kiwalnych rusztowañ poliuretanowych dotycz¹ materia-
³ów kompozytowych [37, 38]. W publikacji [37] zapropo-
nowano po³¹czenie pianki poliuretanowej z cementem
fosforanowym i wykorzystanie uzyskanego materia³u
jako rusztowania do regeneracji tkanki kostnej g¹bczas-
tej. Opracowano tak¿e kompozytowe rusztowania poli-
uretanowe o charakterze hydrofilowym, przeznaczone
do leczenia ran. Materia³y wytworzono na bazie prepoli-
meru otrzymanego w reakcji poli(glikolu etylenowego)
(Mn = 200 g/mol) z LTI oraz trioli oligoestrowych. Do ta-
kiej poliuretanowej matrycy wprowadzono hydrofilowe
cz¹stki hialuronianu sodu lub karboksymetylocelulozy,
co wp³ynê³o na przebieg spieniania podczas tworzenia
rusztowania, regulowany dziêki absorpcji wilgoci z rany.
Autorzy sugeruj¹, ¿e takie materia³y biodegradowalne
mog¹ dzia³aæ jako tymczasowe rusztowania, na których
powierzchni przylegaj¹ce fibroblasty mog¹ proliferowaæ
i tym samym inicjowaæ regeneracjê skóry [38].

Ze wzglêdu na budowê ³añcucha g³ównego idealnym
komponentem wstrzykiwalnych implantów formowa-
nych in situ jest poli(fumaran 1,2-propylenu) [PPF, wzór
(III)]. Dziêki obecnoœci wi¹zañ podwójnych w ³añcuchu
g³ównym tego liniowego poliestru mo¿e on ulegaæ sie-
ciowaniu rodnikowemu, a w wyniku jego hydrolizy
powstaj¹ nietoksyczne produkty degradacji — glikol
1,2-propylenowy i kwas fumarowy [39]. W najnowszych
badaniach stwierdzono, ¿e profil cytotoksyczny PPF jest
zbli¿ony do profilu nietoksycznego polietylenu du¿ej
gêstoœci (PE-HD). PPF nie wykazuje cytotoksycznoœci
w warunkach in vitro wobec czterech ró¿nych linii ko-
mórkowych: ludzkich mezenchymalnych komórek ma-
cierzystych, fibroblastów, preosteoblastów oraz psich
mezenchymalnych komórek macierzystych [40]. Badania
nad wykorzystaniem PPF jako sk³adnika wstrzykiwal-
nych kompozycji chemo- i œwiat³outwardzalnych s¹ pro-
wadzone od lat 90-tych, na ich temat pojawi³o siê wiele
artyku³ów, w tym przegl¹dowych [12—15, 41—44]. Wie-
le prac poœwiêcono materia³om nanokompozytowym
opartym na PPF, zawieraj¹cym nanonape³niacze mine-
ralne — hydroksyapatyt lub �-TCP [45, 46], nanorurki
wêglowe [47] oraz funkcjonalizowane cz¹stki tlenku gli-
nu [48]. Na bazie PPF opracowano tak¿e kompozycjê
wstrzykiwaln¹, zawieraj¹c¹ uk³ad spieniaj¹cy — wêglan
sodu lub wêglan wapnia/kwas cytrynowy — pozwala-
j¹cy na otrzymanie in situ materia³u o porowatej struktu-
rze [49]. Podobnie jak w reakcji grup izocyjanianowych
z wod¹, w wyniku rozk³adu wêglanów w obecnoœci na-
wet s³abych kwasów wydziela siê ditlenek wêgla powo-
duj¹cy powstawanie porów. Najnowsze doniesienia lite-
raturowe dotycz¹ prób opracowania materia³ów utwar-
dzalnych z PPF sieciowanego z udzia³em ró¿nych wielo-

funkcyjnych prepolimerów [50—53]. Autorzy [50] pro-
ponuj¹ wykorzystanie do sieciowania PPF produktu re-
akcji oleju rycynowego z bezwodnikiem maleinowym.
Z kolei w [51] do sieciowania zastosowano trzy diakryla-
ny poli(�-kaprolaktonu), ró¿ni¹ce siê mas¹ molow¹,
stopniem krystalicznoœci i temperatur¹ topnienia. Ostat-
nie prace zespo³u S. Wanga obejmuj¹ otrzymywanie ma-
teria³ów opartych na PPF sieciowanym z udzia³em akry-
lowanego poli(glikolu etylenowego) [52] lub metakrylo-
wanych nanocz¹stek silseskwioksanu [53].

W literaturze opisano tak¿e uk³ady fotopolimeryzo-
walne oparte g³ównie na PPF, opracowywane jako bio-
degradowalne matryce implantowalne, ale te¿ jako
wstrzykiwalne uk³ady kontrolowanego uwalniania le-
ków [54—58]. Obszerny, szczegó³owy przegl¹d fotoczu-
³ych wstrzykiwalnych uk³adów polimerowych do zasto-
sowañ biomedycznych opublikowano wczeœniej [14].
Fotopolimeryzacja spe³nia wiele wymagañ stawianych
polimeryzacji prowadzonej in vivo. Uzyskany materia³
w postaci ciek³ej, w ³atwy sposób zaaplikowany w miej-
sce docelowe, po szybkiej polimeryzacji w temperaturze
fizjologicznej tworzy polimerowy implant o za³o¿onych
wymiarach. Uk³ady takie wymagaj¹ zastosowania foto-
czu³ych inicjatorów, generuj¹cych rodniki pod wp³ywem
œwiat³a widzialnego lub promieniowania ultrafioleto-
wego, oraz doprowadzenia Ÿród³a promieniowania.
W przypadku uszkodzeñ koœci jest mo¿liwe przeprowa-
dzenie zabiegu operacyjnego z wykorzystaniem fotopo-
limeryzacji do utwardzenia wprowadzonego materia³u.
Do ubytku kostnego wprowadza siê przewód, którym
jest dostarczana ciek³a kompozycja zawieraj¹ca fotoini-
cjator. Równolegle, wprowadzonym œwiat³owodem, jest
przesy³ane promieniowanie laserowe. Zabieg jest moni-
torowany za pomoc¹ aparatu rentgenowskiego, pozwa-
laj¹cego na kontrolowanie procesu i bardzo dok³adn¹
warstwow¹ fotopolimeryzacjê [59]. Jak dotychczas brak
jednak doniesieñ o wykorzystaniu tej metody w praktyce
klinicznej. Uk³ady fotopolimeryzowalne s¹ przede wszy-
stkim stosowane w dentystyce, gdzie g³ównym sk³adni-
kiem powszechnie u¿ywanych wype³nieñ stomatolo-
gicznych s¹ dimetakrylany — tj. bis-GMA, dimetakrylan
glikolu trietylenowego oraz wiele innych [6, 7].

IMPLANTY WSTRZYKIWALNE JAKO UK£ADY
KONTROLOWANEGO UWALNIANIA LEKÓW

Zainteresowanie uk³adami pozajelitowego dostarcza-
nia leków wynika ze stale rosn¹cej liczby leków, które nie
mog¹ byæ podawane doustnie. Pomimo intensywnie pro-
wadzonych badañ nad alternatywnymi sposobami poda-
wania substancji leczniczych (np. przezskórnie, wziew-
nie), najwiêkszym problemem pozostaje ograniczona lub
zró¿nicowana przyswajalnoœæ leku aplikowanego w spo-
sób inny ni¿ doustnie. Wiele substancji leczniczych cha-
rakteryzuje wysoka aktywnoœæ i krótki czas pó³trwania.
W przypadku uk³adów pozajelitowych, pozwalaj¹cych
na uwalnianie leku bezpoœrednio w miejscu aplikacji,
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jego dawka jest zredukowana, ograniczona te¿ jest tok-
sycznoœæ uk³adu. Typowe uk³ady pozajelitowego dostar-
czania leków s¹ stosowane w leczeniu niektórych nowo-
tworów (rak piersi lub prostaty), w lokalnej chemiotera-
pii, terapii chorób oka lub w lokalnym leczeniu infekcji.
Dostêpne s¹ ró¿ne postaci omawianych uk³adów, np.:
liposomy i micele [60, 61], implanty [62], mikrocz¹stki
[63], nanocz¹stki i nanokapsu³ki [64, 65]. Spoœród wy-
mienionych jedynie implanty i mikrocz¹stki maj¹ zna-
czenie aplikacyjne [66, 67]. Prefabrykowane implanty,
wytwarzane metod¹ wyt³aczania, umieszcza siê pod skó-
r¹ za pomoc¹ specjalnego urz¹dzenia implantuj¹cego lub
du¿ej ig³y. W przypadku niedegradowalnych uk³adów
(np. Vantas®, Viadur®) implanty nale¿y usun¹æ po za-
koñczeniu okresu uwalniania. Polimery tworz¹ce mate-
ria³y biodegradowalne degraduj¹ do zwi¹zków metabo-
lizowanych lub wydalanych przez organizm, zarówno
w czasie uwalniania leku, jak i po jego zakoñczeniu.
Przyk³adem takiego uk³adu jest Zoladex® — stosowany
w terapii nowotworów piersi i prostaty. Implant o d³u-
goœci 10 mm i œrednicy 1 mm, wykonany z kopolimeru
poli(laktyd-co-glikolid) (PLGA), jest wprowadzany raz
na 28 dni. Implanty o mniejszych rozmiarach s¹ u¿ywane
w leczeniu chorób oczu [68]. Wady prefabrykowanych
implantów wynikaj¹ce ze sposobu ich wytwarzania,
a tak¿e z procedury wprowadzania do cia³a pacjenta,
sk³oni³y do podjêcia próby opracowania uk³adów alter-
natywnych, których wytwarzanie by³oby ³atwe i niedro-
gie, a aplikacja w docelowym miejscu szybka i bezboles-
na. Wstrzykiwalne i biodegradowalne uk³ady formowa-
ne in situ w du¿ym stopniu spe³niaj¹ wy¿ej wymienione
wymagania [66, 67, 69]. Zaletami takich uk³adów s¹:
mo¿liwoœæ lokalnego dostarczenia substancji leczni-

czych, ³atwa i nieinwazyjna aplikacja, ci¹g³e, utrzymu-
j¹ce siê w wymaganym czasie stê¿enie leku, mo¿liwoœæ
zaprojektowania procesu jego uwalniania, redukcja efek-
tów ubocznych zwi¹zanych z ogólnoustrojowym dostar-
czaniem leku oraz zwiêkszony komfort pacjenta.

Implanty formowane in situ w wyniku wytr¹cenia
polimeru (separacji faz)

Koncepcja ISFI, polegaj¹ca na wprowadzeniu w wy-
magane miejsce roztworu polimeru zawieraj¹cego lek
i utworzeniu implantu w wyniku wytr¹cenia polimeru,
pojawi³a siê na pocz¹tku lat dziewiêædziesi¹tych jako
technologia Atrigel®, opracowana przez Dunn’a i
wspó³pr. [69—72]. Dostêpne komercyjnie i stosowane kli-
nicznie uk³ady oparte na tej technologii przedstawiono
w tabeli 1. Nierozpuszczalny w wodzie, biodegradowal-
ny polimer, stanowi¹cy tutaj noœnik sk³adnika bioaktyw-
nego, jest rozpuszczony w mieszaj¹cym siê z wod¹, bio-
kompatybilnym rozpuszczalniku organicznym. Lek wpro-
wadza siê do roztworu polimeru bezpoœrednio przed iniek-
cj¹, tak, by otrzymaæ mo¿liwy do wstrzykniêcia roztwór
lub dyspersjê. Po aplikacji preparatu rozpuszczalnik
dyfunduje do okolicznych tkanek, a wodne p³yny fizjolo-
giczne przenikaj¹ do roztworu, co prowadzi do wytr¹ce-
nia polimeru i uformowania implantu w miejscu
wstrzykniêcia. Lek — uwiêziony w matrycy polimerowej
podczas wytr¹cania — uwalnia siê w wyniku dyfuzji
lub/i degradacji implantu. W charakterze noœników leku
stosuje siê zwykle polimery biodegradowalne, takie jak:
poli(�-hydroksykwasy), polibezwodniki i poliortoestry.
Do biodegradowalnych poliestrów alifatycznych, które
uzyska³y akceptacjê FDA, zalicza siê poliglikolid (PGA),
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T a b e l a 1. Uk³ady dostarczania leków oparte na ISFI, dostêpne komercyjnie lub w fazie badañ klinicznych
T a b l e 1. Drug delivery systems based on ISFI, commercially available or under clinical studies

Nazwa handlowa Sk³ad uk³adu Lek/czas uwalniania Wskazanie Status produktu/Producent Litera-
tura

Atridox® PDLLA, NMP doxycyklina/21 dni choroby przyzêbia
akceptacja FDA 1998/Zila Inc.

akceptacja MHRA* 2003
(UK)/Atrix Laboratories Ltd.

[73]

Atrisorb-D
FreeFlowTM PLA, NMP doxycyklina 4 %/7 dni choroby przyzêbia akceptacja FDA 2000/Zila Inc. [74]

Eligard® PLGA, NMP octan leuprolidu/
6 miesiêcy rak prostaty akceptacja FDA

2002/Sanofi-aventis [75]

Lupron DepotTM PLGA, NMP octan leuprolidu/
6 miesiêcy rak prostaty, endometrioza akceptacja FDA 1995/

AbbVie Inc. [76]

Sandostatin® LAR PLGA, NMP octan oktreotydu/
3 miesi¹ce

akromegalia, nowotwory
¿o³¹dka, trzustki, jelit

i neuroendokrynne

akceptacja FDA 1998/Novartis
Pharmaceuticals Corp.

Akceptacja MHRA* 2007 (UK)/
Novartis Pharmaceuticals

[77]

POSIDURTM octanoizomaœlan
sacharozy bupiwakaina/3 dni pooperacyjne stany bólowe faza II i III badañ klinicznych

2013/DURECT Corp. [78]

ReldayTM octanoizomaœlan
sacharozy risperidon schizofrenia, choroba

afektywna dwubiegunowa

faza I badañ klinicznych
2012-2013/DURECT Corp.,

Zogenix Inc.
[79]

* Medicines and Healthcare Products Regulatory Agency, United Kingdom.



polilaktyd (PLA), PLGA oraz poli(�-kaprolakton) (PCL)
[80, 81]. Znamienn¹ cech¹ wymienionych polimerów jest
ich hydrofobowy charakter (nierozpuszczalnoœæ w wo-
dzie), pozwalaj¹cy na wytr¹cenie polimeru i utworzenie
implantu w warunkach fizjologicznych. ISFI zawieraj¹ce
PLGA by³y wykorzystywane jako uk³ady dostarczania
wielu ró¿nych substancji bioaktywnych, pocz¹wszy od
niewielkich hydrofilowych lub hydrofobowych cz¹ste-
czek, po du¿e cz¹steczki bia³ek lub peptydów. Przyk³a-
dowymi substancjami bioaktywnymi, których uwalnia-
nie badano s¹: octan leuprolidu [82], diltiazem [83], ludz-
ki hormon wzrostu [84], octan busereliny [83], aspiryna
[85], fenretynid [86] oraz risperidon [87].

Jak ju¿ wspomniano, w ISFI uwalniaj¹cych substancje
bioaktywne wykorzystuje siê organiczne, biokompaty-
bilne rozpuszczalniki, efektywnie rozpuszczaj¹ce poli-
mery oraz, przynajmniej czêœciowo (10 % mas.), rozpusz-
czaj¹ce siê w wodzie lub p³ynach fizjologicznych. Nale¿¹
do nich N-metylo-2-pirolidon (NMP), dimetylosulfotle-
nek (DMSO), glikol propylenowy, eter tetrahydrofurfu-
rylowy glikolu polietylenowego (glikofurol), trioctan gli-
ceryny oraz poli(glikole etylenowe) o masach molowych
300—400 g/mol (PEG 300, PEG 400). Najczêœciej u¿ywa-
nym rozpuszczalnikiem jest NMP, ze wzglêdu na zdol-
noœæ do dobrego rozpuszczania poli(�-hydroksykwa-
sów). Stê¿enia polimeru w uk³adach z NMP mieszcz¹ siê
w przedziale 10—80 %. W³aœciwoœci najczêœciej stosowa-
nych w ISFI rozpuszczalników przedstawiono w tabeli 2.
Wa¿n¹ rolê w tworzeniu implantu in situ odgrywa lep-
koœæ zarówno rozpuszczalnika, jak i powstaj¹cego roz-
tworu. Konieczne jest zachowanie koñcowej lepkoœci ISFI
na poziomie gwarantuj¹cym jego wstrzykiwalnoœæ. Lep-
koœæ roztworu tworz¹cego ISFI zale¿y od stê¿enia poli-
meru w roztworze, a tak¿e jego masy molowej. Du¿e stê-
¿enie roztworu polimeru ogranicza pocz¹tkowe skoko-

we uwalnianie leku (ang. burst release) (o 40—50 %), lecz
wad¹ takich roztworów jest du¿a lepkoœæ, utrudniaj¹ca
wstrzykiwanie. Inne czynniki wp³ywaj¹ce na lepkoœæ
uk³adu to rodzaj g³ównego rozpuszczalnika i, zastoso-
wanego ewentualnie, rozpuszczalnika dodatkowego
[89, 90].

Dynamika przemiany fazowej jest zjawiskiem z³o¿o-
nym i bezpoœrednio zale¿nym od w³aœciwoœci rozpusz-
czalnika. Kontakt p³ynów fizjologicznych z dobrze mie-
szaj¹cym siê z wod¹ rozpuszczalnikiem (NMP, DMSO)
skutkuje szybk¹ przemian¹ fazow¹ w roztworze polime-
ru. Zwykle, wytr¹canie trwa od kilku sekund do kilku
minut, a efektem jest utworzenie implantu o porowatej
strukturze umo¿liwiaj¹cej szybkie pocz¹tkowe uwalnia-
nie leku [69, 91]. Im wiêksze powinowactwo rozpusz-
czalnika do wody, tym wiêksza szybkoœæ przemiany fa-
zowej. Uk³ady takie s¹ bardziej biokompatybilne dziêki
hydrofilowemu charakterowi rozpuszczalnika. Roz-
puszczalniki hydrofobowe (trioctan gliceryny, benzo-
esan etylu) warunkuj¹ powoln¹ przemianê fazow¹, któ-
rej czas trwania liczy siê w godzinach lub nawet dobach.
Powstaj¹cy implant ma strukturê bardziej zwart¹, z ogra-
niczon¹ liczb¹ porów [92, 93], co wp³ywa na wolniejsze
uwalnianie leku, jak równie¿ mniejsze pocz¹tkowe sko-
kowe jego uwalnianie.

Wiele badañ wskazuje, ¿e masa molowa polimeru
w ISFI jest jednym z najbardziej istotnych czynników, od
których zale¿y szybkoœæ uwalniania substancji aktywnej
oraz iloœæ uwalniana pocz¹tkowo. W badaniach uk³adu
PLGA/NMP, zawieraj¹cego fluoresceinê jako substancjê
modelow¹, ze wzrostem masy molowej polimeru zwiêk-
sza³a siê szybkoœæ przemiany fazowej i szybkoœæ uwal-
niania substancji aktywnej [94]. ISFI przygotowane z
PLGA o mniejszej masie molowej (18 000, 30 000 g/mol)
uwalnia³y fluoresceinê z mniejsz¹ szybkoœci¹ ni¿ ISFI
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T a b e l a 2. Wybrane w³aœciwoœci typowych rozpuszczalników organicznych wykorzystywanych w uk³adach ISFI (na podstawie kart
MSDS rozpuszczalników [88])
T a b l e 2. Selected properties of common organic solvents used in ISFI formulations (on the basis of Material Safety Data Sheets [88])

Rozpuszczalnik Rozpuszczalnoœæ
w wodzie

Gêstoœæ (25 °C)
g/cm3

Temperatura
topnienia, °C

LD50, mg/kg

NMP bez ograniczeñ 1,028 -24 3914OR

DMSO bez ograniczeñ 1,100 16—19 14 500OR

2-Pirolidon bez ograniczeñ brak danych 23—25 5000OR

Trioctan gliceryny 61,2 g/L (20 °C) 1,160 3 3000OR

Cytrynian trietylu rozpuszczalnoœæ
ograniczona 1,140 brak danych 5900OR

Benzoesan etylu rozpuszczalnoœæ
ograniczona 1,045 -34 2100OR

Alkohol benzylowy 33 g/L (20 °C) 1,045 -16— -13 1230OR

PEG 300 bez ograniczeñ 1,125 -15— -8 27 500OR

PEG 400 bez ograniczeñ 1,128 4—8 5000OR

Glikol 1,2-propylenowy bez ograniczeñ 1,036 -60 20 000OR, 22 500SR

Eter tetrahydrofurfurylowy glikolu
polietylenowego (glikofurol) bez ograniczeñ 1,090 brak danych 980OR

LD50 — dawka œmiertelna dla po³owy badanej populacji, OR — doustnie, szczur; SR — podskórnie, szczur.



oparte na PLGA o wiêkszej masie (50 000, 116 000 g/mol).
Zjawisko to mo¿na t³umaczyæ mniejsz¹ szybkoœci¹ sepa-
racji fazowej ISFI zawieraj¹cych polimery o mniejszej
masie molowej, co mo¿na przypisaæ ich wiêkszemu po-
winowactwu do wody. Sprzeczne wyniki uzyskano
w badaniach ISFI na bazie PLGA uwalniaj¹cych leki o
masie molowej wiêkszej ni¿ fluoresceiny, tj. octanu leu-
prolidu [95, 96]. Obserwowano wiêksze pocz¹tkowe sko-
kowe uwalnianie leku w uk³adzie zawieraj¹cym PLGA
o masie molowej 34 000 g/mol ni¿ w uk³adach na bazie
PLGA o masie zarówno mniejszej (12 000 g/mol), jak
i wiêkszej (48 000 g/mol). W innych badaniach wykaza-
no, ¿e ISFI z udzia³em PLGA o du¿ej masie molowej
(48 000, 63 000 g/mol) wytr¹caj¹ siê szybciej, dziêki cze-
mu wiêksza iloœæ leku zostaje uwiêziona w implancie.
W tym przypadku kontrolowane uwalnianie leku nastê-
puje z mniejsz¹ szybkoœci¹ i obserwuje siê mniejsze
pocz¹tkowe skokowe uwalnianie. Wp³yw masy molowej
polimeru na przemianê fazow¹ ISFI jest wykorzystywa-
ny w celu modyfikowania wielkoœci pocz¹tkowego sko-
kowego uwalniania do poziomu optymalnego [94].

Ró¿nica powinowactwa substancji aktywnej do uk³a-
du rozpuszczalnik-woda i do uk³adu rozpuszczalnik-po-
limer ma tak¿e du¿y wp³yw na jej pocz¹tkowe skokowe
uwalnianie. Poprzez dobór rozpuszczalnika w uk³adzie
ISFI jest mo¿liwa modyfikacja procesu uwalniania [90,
91, 97]. Zwiêkszenie hydrofobowoœci rozpuszczalnika
w przypadku roztworów PLGA zmniejsza szybkoœæ se-
paracji fazowej i skutkuje bardziej równomiernym uwal-
nianiem. Typowe hydrofobowe rozpuszczalniki wyko-
rzystywane w ISFI to, oprócz wymienionych ju¿ wczeœ-
niej, benzoesan benzylu, alkohol benzylowy i cytrynian
trietylu. W mieszaninie NMP/trioctan gliceryny pierw-
szy z rozpuszczalników dyfunduje szybciej, co powoduje
wytr¹cenie polimeru w zewnêtrznej czêœci implantu i
uwiêzienie bardziej hydrofobowego trioctanu gliceryny
w jego wnêtrzu, co spowalnia wymianê cieczy i uwalnia-
nie leku [97].

Uk³ady wykorzystuj¹ce separacjê fazow¹ do utwo-
rzenia implantu mo¿na równie¿ otrzymaæ na bazie bio-
degradowalnych noœników niepolimerowych. Przyk³a-
dem jest nierozpuszczalny w wodzie i wykazuj¹cy du¿¹
lepkoœæ (100 000 mPa · s) octanoizomaœlan sacharozy
(SAIB), wytwarzany w wyniku estryfikacji sacharozy
bezwodnikami octowym i izomas³owym [98]. Zmniej-
szenie lepkoœci (50 do 200 mPa · s) i otrzymanie wstrzyki-
walnego ¿elu mo¿na uzyskaæ w wyniku dodania nie-
wielkich iloœci trioctanu gliceryny lub NMP (15—35 %).
Po wstrzykniêciu i oddyfundowaniu rozpuszczalnika
tworzy siê kleista matryca. Zaletami tego uk³adu s¹ niski
koszt surowca w porównaniu z kosztem PLGA oraz ³at-
woœæ produkcji. Wad¹ natomiast jest znaczne pocz¹tko-
we skokowe uwalnianie leku, spowodowane wyd³u¿o-
nym czasem miêdzy wstrzykniêciem a utworzeniem im-
plantu [99]. Uk³ad SAIB, opatentowany przez Southern
Biosystems i licencjonowany przez DURECT pod nazw¹
handlow¹ SABERTM SABER®-Bupivacaine (POSI-

DURTM), opracowano w celu miejscowego leczenia bólu
pooperacyjnego (tabela 1). Wstrzykiwany podczas zabie-
gu operacyjnego w sposób kontrolowany uwalnia bupi-
wakainê, co zapewnia sta³e lokalne znieczulenie w ci¹gu
3 dni. Opracowano równie¿ uk³ad ISFI ³¹cz¹cy SAIB
z PLA reguluj¹cy uwalnianie risperidonu [100]. Preparat
wykorzystano w produkcie handlowym o nazwie Rel-
day™ przeznaczonym do kontrolowanego uwalniania
tego leku.

G³ównym problemem zwi¹zanym z zastosowaniem
ISFI wykorzystuj¹cych separacjê polimeru do utworze-
nia implantu jest mo¿liwoœæ wyst¹pienia niepo¿¹dane-
go, lokalnego podra¿nienia, wywo³anego przez u¿yte
rozpuszczalniki organiczne oraz opóŸnienie miêdzy
wstrzykniêciem roztworu, a uformowaniem sta³ego
implantu. Badania biokompatybilnoœci roztworów
NMP/PLGA i DMSO/PLGA u ma³p nie wykaza³y ostrej
toksycznoœci, a reakcja tkanek jest taka, jak w odpowie-
dzi na kontakt z innymi polimerami biodegradowalnymi
[101]. Inne badania, prowadzone na szczurach, wykaza³y
potencjaln¹ ostr¹ toksycznoœæ w przypadku NMP,
DMSO, alkoholu benzylowego, cytrynianu trietylu oraz
ich roztworów PLGA lub PLA [102]. Kolejnym wa¿nym
zagadnieniem jest stabilnoœæ leków i noœnika polimero-
wego, g³ównie PLGA, w uk³adach ISFI. Zaobserwowano,
¿e szybkoœæ degradacji PLGA zwiêksza siê ze wzrostem
temperatury przechowywania i udzia³em wody w roz-
puszczalnikach. W zwi¹zku z tym zaleca siê przechowy-
wanie roztworów polimerowych w temperaturze 4 °C i
wprowadzanie substancji aktywnych do roztworu bez-
poœrednio przed wstrzykniêciem. Niektóre substancje
aktywne, np. bia³ka, mog¹ ulegaæ denaturacji w stosowa-
nym w ISFI rozpuszczalniku organicznym. Podjêto wiêc
próbê rozproszenia roztworu polimeru zawieraj¹cego
lek w drugiej fazie ciek³ej, któr¹ stanowi³ olej arachidowy
[83, 102, 103]. Po wstrzykniêciu roztworu, w kontakcie z
wodnymi p³ynami fizjologicznymi nastêpuje wytr¹cenie
polimeru i utworzenie mikrocz¹stek. Lepkoœæ uk³adów
formuj¹cych mikrocz¹stki in situ (ISM, ang. in situ forming
microparticles) jest uzale¿niona od lepkoœci fazy rozpra-
szaj¹cej. W porównaniu z ISFI, w uk³adach ISM wyko-
rzystuje siê roztwory polimerów o wiêkszych stê¿eniach.
Ponadto, uk³ady ISM charakteryzuj¹ siê mniejszym po-
cz¹tkowym uwalnianiem [102, 103] i mniejsz¹ toksycz-
noœci¹ [101], natomiast g³ówn¹ ich wad¹ jest stosunkowo
ma³a stabilnoœæ emulsji.

Pasty termoplastyczne

Uk³ady polimerowe zwane pastami termoplastyczny-
mi opieraj¹ siê na polimerach o niewielkiej masie molo-
wej, charakteryzuj¹cych siê relatywnie nisk¹ temperatu-
r¹ zeszklenia i temperatur¹ topnienia w przedziale
25—65 °C. Uk³ady takie mog¹ byæ wstrzykiwane w pos-
taci ciek³ej, po uprzednim ich ogrzaniu powy¿ej tempe-
ratury topnienia lub zeszklenia. W organizmie zestalaj¹
siê po och³odzeniu do temperatury cia³a i tworz¹ pó³sta³y
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implant o przed³u¿onym czasie uwalniania leku. Gra-
niczna liczba lepkoœciowa tych polimerów, mierzona
w temp. 25 °C, powinna siê mieœciæ w przedziale
0,05—0,8 dL/g. Uk³ady o granicznej liczbie lepkoœciowej
mniejszej ni¿ 0,05 dL/g nie wykazuj¹ przed³u¿onego cza-
su uwalniania leku, a uk³ady o granicznej liczbie lepkoœ-
ciowej przekraczaj¹cej 0,8 dL/g s¹ zbyt lepkie, co unie-
mo¿liwia ich wstrzykniêcie [104]. Wstrzykiwane polime-
ry o temp. 37—65 °C zachowuj¹ siê jak lepkie ciecze i ³at-
wo p³yn¹ pod obci¹¿eniem. Leki wprowadza siê do sto-
pionego polimeru na drodze prostego mieszania, bez
koniecznoœci u¿ycia rozpuszczalników organicznych, co
stanowi ogromn¹ zaletê takiego uk³adu. Do otrzymywa-
nia polimerów typu biodegradowalnych past termoplas-
tycznych wykorzystywano monomery, takie jak: gliko-
lid, laktydy, �-kaprolakton, wêglan trimetylenu, dioksa-
non oraz ortoestry [105—108]. Niektóre z polimerów
proponowanych do zastosowania jako pasty termoplas-
tyczne, maj¹ wysokie wartoœci temperatury przemian fa-
zowych, wiêc wstrzykniêcie jest mo¿liwe po ogrzaniu ich
powy¿ej 60 °C. Wprowadzenie materia³u o tak wysokiej
temperaturze powoduje nekrozê s¹siaduj¹cej tkanki i
otoczenie implantu tkank¹ w³óknist¹, spowalniaj¹c¹ dy-
fuzjê leku. Aby unikn¹æ takich problemów opracowano
biodegradowalne pó³sta³e hydrofobowe poliortoestry
[POE, wzory (IV)—(VII)] [109]. Spoœród opisanych czte-
rech generacji poliortoestrów, g³ównie POE trzeciej
i czwartej generacji badano pod k¹tem wykorzystania ich
jako wstrzykiwalne implanty. Stwierdzono, ¿e POE o ma-
³ej masie molowej, charakteryzuj¹ce siê temperatur¹
miêknienia z przedzia³u 35—45 °C, s¹ biokompatybilne
w organizmach ludzkich i zwierzêcych [110]. Poliortoes-
try przewa¿nie ulegaj¹ degradacji i erozji powierzchnio-
wej, co determinuje, w badaniach in vitro, liniowe uwal-
nianie modelowej proteiny. W zale¿noœci od struktury
polimeru, czas uwalniania leku mo¿na zmieniaæ od kilku
dni do kilku tygodni. Mimo, ¿e POE w badaniach przed-
klinicznych wykaza³ dobr¹ biokompatybilnoœæ nale¿y
przeprowadziæ pe³n¹ ocenê jego biodegradowalnoœci
i toksycznoœci. Jak dot¹d opisanego rozwi¹zania nie za-
twierdzono do stosowania pozajelitowego.

Ostatnio zaproponowano u¿ycie poli(wêglanu trime-
tylenu) (PTMC) i kopolimeru laktydu z �-kaprolakto-
nem, o niewielkich masach molowych (500—
2000 g/mol), w charakterze potencjalnych ISFI typu past
termoplastycznych [111]. Zsyntezowane polimery wyka-
zywa³y temperaturê zeszklenia z przedzia³u od -60 do
-29 °C, a w temp. 25 °C mia³y postaæ cieczy o ró¿nej lep-
koœci, mo¿liw¹ do wprowadzenia w miejsce docelowe za
pomoc¹ strzykawki. Autorzy sugeruj¹, ¿e PTMC (Mn =
500—2000 g/mol) mo¿na wykorzystaæ jako wstrzykiwal-
ny noœnik leków niestabilnych w œrodowisku kwaœnym.

PODSUMOWANIE

Dokonany przegl¹d obejmuje jedynie czêœæ doniesieñ
literaturowych dotycz¹cych polimerowych implantów
formowanych in situ. Zaprezentowano implanty wstrzy-
kiwalne jako rusztowania tkanek, formowane in situ
w wyniku polireakcji z udzia³em grup izocyjanianowych
lub polimeryzacji rodnikowej oligomerów i monomerów,
inicjowanej g³ównie uk³adami redoks, a niekiedy pro-
mieniowaniem UV-VIS. Implanty wstrzykiwalne mog¹
byæ formowane i wykorzystywane jako matryce zapew-
niaj¹ce kontrolowane uwalnianie leku. Uk³ady takie
powstaj¹ zwykle w wyniku procesów fizycznych (sepa-
racji faz) z zastosowaniem polimerów biodegradowal-
nych. Ze wzglêdu na mo¿liwoœæ wykorzystania metod
chirurgii ma³o inwazyjnej do aplikacji tych materia³ów
w po¿¹dane miejsce organizmu, nale¿y oczekiwaæ, ¿e
znaczenie implantów polimerowych formowanych
in situ w ci¹gu nastêpnych lat bêdzie stale ros³o.
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