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ВВЕДЕНИЕ 

 

Актуальность темы исследования. В основе буллёзной кератопатии (БК) 

лежит повреждение эндотелия роговицы и утраты им функции полупроницаемой 

мембраны с постепенным развитием хронического отека роговой оболочки, 

сопровождающееся значительным снижением остроты зрения и выраженным 

болевым синдромом. БК занимает одну из лидирующих позиций среди причин 

корнеального слабовидения на территории Российской Федерации. По некоторым 

данным распространенность БК занимает 2-3% среди всей офтальмопатологии. 

Нарушение эндотелиального барьера роговицы возникает вследствие экстракции 

катаракты с имплантацией заднекамерной интраокулярной линзы (в 11% случаев) 

или переднекамерной интраокулярной линзы (в 14%); после антиглаукомных 

операций (6%), а также по причине эндотелиальной дистрофии Фукса.  

Повреждение эндотелиального слоя роговицы вследствие 

непосредственного контакта с хирургическими инструментами, радужкой, 

хрусталиком является интраоперационной причиной развития БК. В работе З.И. 

Мороз приводятся данные, что неадекватно охлажденный наконечник 

факоэмульсификатора способствует разрушению эндотелиацитов роговицы и 

денатурации стромальных протеинов, что приводит к локальному «обнажению» 

десцеметовой мембраны и развитию отека стромы роговицы. Пациенты с исходно 

низкой плотностью эндотелиальных клеток роговой оболочки и наличием 

соматических заболеваний (сахарный диабет, гипертоническая болезнь) более 

подвержены риску возникновения интраоперационных осложнений с 

последующим развитием БК. Единого мнения относительно механизма, ведущего 

к понижению плотности эндотелия роговицы вследствие высокого 

внутриглазного давления, нет, однако существуют гипотезы, указывающие на 

роль компрессионного механизма воздействия на эндотелиоциты, а также на 

наследственную предрасположенность и токсическое влияние 

фармакологических препаратов. Недостаточность знаний о механизмах 



7 

инициации, развития и прогрессировании БК обусловливает отсутствие единой, 

патогенетически обоснованной тактики лечения заболевания.  

Лечебные мероприятия данного заболевания ведутся в консервативном или 

хирургическом направлениях. По мнению многих авторов, консервативное 

лечение БК является малоэффективным и обеспечивает кратковременный 

положительный результат. Радикальным и патогенетически ориентированным 

способом лечения данного заболевания является кератопластика в различных ее 

модификациях.  

Одним из перспективных направлений в хирургическом лечении БК 

является применение кератоимплантатов на основе полупроницаемых мембран, 

которые, вследствие своей избирательной проницаемости, способны к 

поддержанию роговицы в слабо дегидрированном состоянии. Для достижения 

ключевых задач лечения (уменьшение отека роговой оболочки, нормализации 

строения переднего эпителия) необходимо создать пористый имплантат, 

отвечающий ряду требований: биосовместимость с тканями, клетками, а также 

жидкостями (в данном случае – с внутриглазной жидкостью) органа зрения; 

биоинертность; высокие коэффициент пропускания и прозрачность; 

удовлетворительные механические характеристики (гибкость, эластичность и, в 

то же время, прочность); контролируемая растворимость и безопасный гидролиз 

для резорбируемого изделия, а также подходящий под задачи диаметр пор и 

геометрия сквозного отверстия. В связи с чем, необходим поиск материала и типа 

мембран, отвечающих указанным условиям будущего кератоимплантата.  

Из всех существующих мембран (ионообменные, клеточные матрицы 

(скаффолды), жидкие) наиболее перспективными в создании кератоимплантата 

являются трековые, так как они обладаю уникальными характеристиками, такими 

как возможность варьирования размеров пор и их количество на единицу 

площади в зависимости от функционального назначения, малая дисперсия пор по 

размерам, низкий уровень дефектности, высокая селективность. На сегодняшний 

день в качестве полимерной матрицы для создания трековых мембран используют 

плёнки из поликарбоната, полиэтилентерефталата (ПЭТФ), полиимида, 
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полипропилена, полиэтиленнафталата, фторированных полимеров. Каждый из 

указанных полимеров имеет свои преимущества и недостатки, а также 

отработанную методику создания однородной пористой структуры методом 

ионно-трековой технологии. Стоит указать, что трековые мембраны (ТМ) из 

ПЭТФ ранее использовались в офтальмологических приложениях как дренажная 

система в хирургии рефрактерной глаукомы (Л.И. Кравец, Т.В. Рязанцева). 

Несмотря на перспективные результаты применения ТМ в офтальмологических 

приложениях, остается неясным возможность использования данного типа 

мембран в хирургии заболеваний роговицы. 

Использование ТМ в качестве кератоимплантатов в лечении буллезной 

кератопатии позволит решить актуальную проблему корнеального слабовидения 

среди пациентов с эндотелиальной дисфункцией как на территории РФ, так и за ее 

пределами. Кроме того, применение полимерного пористого кератоимплантата 

уменьшит отек роговой оболочки, нормализует строение переднего эпителия, 

купирует буллы и эрозии на поверхности роговицы, что улучшит качество жизни 

больного с нарушенной функцией эндотелия. 

Степень разработанности темы исследования.  

Разработка и создание роговичных имплантатов для применения в 

кератопластике ведутся на протяжении последних пятидесяти лет. Так, например, 

Claes H. Dohlman использовал имплантаты на основе глицерил-метакрилатных 

дисков, которые при длительном пребывании в роговице снижали способность 

проходить водянистой влаге в ее слои и, как следствие, нарушали метаболизм 

роговой оболочки. S.L. Lane и J.B. Crawford провели серию имплантаций 

полисульфоновых и силиконовых линз в слои роговой оболочки, однако они 

способствовали образованию капсулы, эпителиальных кист, истончению 

переднего эпителия, что нарушало оптические свойства роговицы. Ferrara de 

Chunha P. использовал имплантат на основе полиметилметакрилата, но материал 

давал высокий процент зрительных аберраций и нарушение сумеречного зрения. 

З.Н. Джанаева произвела имплантацию пористого тетрафторэтилена для закрытия 

дефектов роговицы, но спустя некоторое время полимер был отторгнут. K. 
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Tonsomboon разработал мембрану из альгината как имплантат для лечения 

роговичных заболеваний, однако он не обеспечивал достаточную адгезию 

материала к тканям глаза. Liqiang Wang предпринял попытки апробировать 

мембрану из аргинилглициласпарагиновой кислоты в хирургии роговицы, но не 

получил удовлетворительных результатов. 

В последнее время всё больший интерес для офтальмологии вызывают 

биодеградируемые полимеры, которые изготавливаются на основе разнообразных 

материалов: сложные полиэфиры, полиамиды, гетерополисахариды, полимеры 

гликолевой кислоты и их сополимеры. Так, например, полиамино-ко-гликолевая 

кислота из-за своей высокой биосовместимости и прозрачности получила 

широкое распространение в медицине, однако в качестве роговичного имплантата 

при имплантации с слои роговицы полимер вызывал умеренную воспалительную 

макрофагально-лимфоцитарной реакцию в нижней 1/3 строме и значительную – в 

передней 1/3 собственного вещества роговой оболочки. 

Haleh Bakhshandeh совместно с другими учёными разработали имплантат на 

основе мембраны из поли-Ɛ-капролактона, обработав его предварительно 

плазмой. Несмотря на ряд достоинств данного изделия материал не получил 

своего дальнейшего развития в кератопластике из-за высокой себестоимости и 

сложности изготовления. 

Российские ученые М.М. Дронов и В.С. Каранов апробировали 

желатиновую пленку в качестве имплантата для лечения дистрофий роговицы, 

однако получили выраженный индуцированный астигматизм.  

Привлекательным материалом для разработки внутрироговичных 

имплантатов оказался гидрогель и различные его модификации. Множество работ 

по использованию имплантата на основе гидрогеля в кератопластике 

подтверждали факт помутнения материала, его чрезмерную «мягкость» и, как 

следствие, затрудненную имплантацию. 

T. Fuchsluger осуществил имплантацию коллагеновых мембран, которые 

способствовали клеточной гиперплазии и реорганизации коллагеновых волокон. 

P. Rama, апробируя имплантацию фибринового матрикса с эпителиальными 
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клетками, получил случаи аллогенного отторжения данного типа полимера и 

развитие воспалительных реакций. 

Таким образом, опыт применения различных имплантатов полимерного 

происхождения в кератопластике показал отсутствие единого решения в 

изготовлении изделий для роговицы и необходимость дальнейшей разработки 

материалов. 

Целью диссертационной работы является разработка кератоимплантатов 

на основе полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты для хирургического 

лечения буллёзной кератопатии. 

В соответствии с целью диссертационной работы поставлены следующие 

задачи: 

1. Выбор материалов для изготовления кератоимплантатов в лечении 

буллёзной кератопатии. 

2. Определить требования к параметрам кератоимплантатов – из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты – при их хирургическом 

лечении буллёзной кератопатии.  

3. Разработать методику получения кератоимплантата из полимолочной 

кислоты для хирургического лечения буллёзной кератопатии. 

4. Получить прототипы кератоиплантатов из полиэтилентерефталата и 

полимолочной кислоты с заданными характеристиками. 

5. Исследовать влияние модификации прототипов кератоимплантатов в 

низкотемпературной плазме на топографию их поверхностей, структуру, 

оптические и механические свойства. 

6. Изучить влияние стерилизации на топографию поверхностей, структуру, 

оптические и механические свойства прототипов кератоимплантатов, а также 

определить способ и режим стерилизации разработанных изделий 

офтальмологического назначения. 

7. Выявить морфологические особенности роговицы при индуцированном 

повреждении ее эндотелиального слоя на фоне интрастромальной и 

внутрикамерной имплантации разработанных кератоимплантатов. 
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8. Определить рекомендации по применению разработанных 

кератоимплантатов в хирургическом лечении буллёзной кератопатии. 

Научная новизна работы: 

1. Определены конструктивы кератоимплантатов, позволяющие 

нормализовать движение жидкости в роговичных тканях и поддерживать 

роговицу в слабо дегидрированном состоянии.  

2. Разработана методика формирования пор с геометрией сквозного канала, 

приближенной к цилиндрической, в пленках из полимолочной кислоты, 

позволяющая получить из них трековые мембраны для последующего 

использования в качестве кератоимплантатов. 

3. Показано, что воздействие низкотемпературной плазмы (температура 

поверхности 35°С–40°С) при режиме обработки поверхности 30 секунд обладает 

бактерицидным действием, способствует гидрофилизации поверхности и 

оказывает наименьшее деструктивное действие на прототипы кератоимплантатов 

из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты по сравнению с γ–

излучением и автоклавированием.  

4. Предложены методики кератопластики с использованием 

кератоимплантатов из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты для 

хирургического лечения буллёзной кератопатии. 

5. В работе экспериментально доказано, что имплантация разработанного 

кератоимплантата из полиэтилентерефталата в слои роговой оболочки животных 

с индуцированной буллёзной кератопатией способствует уменьшению отека 

стромы на 31,7%, толщины переднего эпителия на 27,5% и нормализации 

строения клеток переднего эпителия роговицы по сравнению с показателями до 

имплантации. 

6. Получены результаты имплантации кератоимплантата из полимолочной 

кислоты в переднюю камеру и последующего наслоения аутологичных 

мононуклеарных лейкоцитов на внутреннюю поверхность роговицы 

экспериментальных животных с индуцированной буллёзной кератопатией, 

свидетельствующие об купировании воспалительной реакции, эндотелиально–
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мезенхимальном переходу эндотелия, и, как следствие, уменьшению отека 

стромы на 40,1%, толщины переднего эпителия на 37,7% и нормализации 

строения клеток переднего эпителия роговой оболочки по сравнению с 

показателями до имплантации. 

Теоретическая и практическая значимость работы.  

Разработаны и созданы конструктивы кератоимплантатов для 

последующего их использования в хирургическом лечении буллёзной 

кератопатии. 

Разработанная методика создания сквозных пор в пленках из полимолочной 

кислоты путем ее облучения тяжелыми ионами 132Xe+26 и последующего 

химического травления открывает новые возможности в создании трековых 

мембран биодеградируемого типа. 

Результаты по воздействию низкотемпературной плазмы и последующей 

стерилизации открывают новые возможности для решения научных задач в 

области исследования свойств материалов, в частности – свойств трековых 

мембран из биодеградируемого и нерастворимого материалов. 

Результаты экспериментальных исследований in vivo расширяют 

имеющиеся представления о патогенезе буллёзной кератопатии. Выявлено, что 

при удалении эндотелия роговой оболочки развивается альтеративная 

воспалительная реакция с выраженными структурно-функциональными 

нарушениями роговицы.  

Экспериментальные исследования in vivo по имплантации трековых 

мембран из полиэтилентерефталата в слои роговой оболочки экспериментального 

животного с индуцированной буллёзной кератопатией доказали переход 

альтеративных изменений в роговице в фазу пролиферативного воспаления, 

уменьшение отека стромы и нормализацию строения клеток переднего эпителия. 

Экспериментальные исследования in vivo по имплантации трековых 

мембран из полимолочной кислоты в переднюю камеру глаза с последующим 

наслоением аутологичных мононуклеарных лейкоцитов крови на поврежденную 

поверхность роговицы экспериментального животного с индуцированной 
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буллёзной кератопатией доказали купирование альтеративной реакции, 

эндотелиально-мезенхимальный переход эндотелия, уменьшение отека стромы, 

нормализацию строения клеток переднего эпителия. 

Разработанные имплантаты и методики по их применению в кератопластике 

откроют новые возможности в лечении буллёзной кератопатии. 

Методология и методы исследования.  

Методами исследования физико–химических свойств кератоимплантатов из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты являлись: электронная и 

атомная силовая микроскопия, порометрия, дифференциальная сканирующая 

калориметрия, рентгенофазовый анализ для расчета степени кристалличности, 

измерение контактного угла и поверхностной энергии, ИК–спектроскопия, 

спектроскопия комбинационного рассеяния света, анализ молекулярно-массовых 

характеристик, методы оптической спектроскопии, исследования механических и 

трибологических характеристик.  

Исследования по применению прототипов кератоимплантатов из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты в лечении буллёзной 

кератопатии были проведены на биологических моделях в экспериментах in vitro 

и in vivo. Протоколы проведения экспериментальных исследований утверждены 

локальным этическим комитетом ГБОУ ВПО СибГМУ Минздрава России 

(регистрационный номер № 3898 от 24.11.2014 г., №7892 от 27.05.2019 г.) и 

соответствует руководству ARVO по использованию животных в 

офтальмологических исследованиях. 

Статистическая обработка данных проводилась с применением программы 

«IMB SPSS Statistics 23». 

На защиту выносятся следующие положения: 

1. Кератоимплантат из полиэтилентерефтала толщиной 8мкм 

характеризуется наличием пор с цилиндрической геометрией сквозного канала, 

средним диаметром 0,5мкм и плотностью 6,2×107 пор/см2, шероховатостью Ra 

0,57мкм, средним краевым углом смачивания водой 33°, поверхностной энергией 

132,7мДж/м2, коэффициентом коллимированного пропускания в видимой области 
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(38,5–41)%, не оказывает цитотоксического действия на изолированные клетки 

костного мозга, обеспечивая их жизнеспособность 95,25%. 

2. Технология изготовления мембраны путем облучения тяжелыми ионами 

132Xe+26 плёнок из полимолочной кислоты с последующим травлением в 1,0М 

растворе NaOH при температуре травления 44°С в течении 15 минут позволяет 

создать кератоимплантат со сквозными порами диаметром 0,65мкм и геометрией 

сквозного канала, приближенной к цилиндрической. 

3. Кератоимплантат из полимолочной кислоты толщиной 15мкм 

характеризуется наличием пор с цилиндрической геометрией сквозного канала, 

средним диаметром 0,65мкм и плотностью (3,2±0,4)106 пор/см2, шероховатостью 

Ra внутренней стороны 9,4нм, внешней – 18,1нм, средним краевым углом 

смачивания водой 50,3°, поверхностной энергией 52,9мДж/м2, коэффициентом 

пропускания в видимой области (93–96)%, не оказывает цитотоксического 

действия на изолированные клетки костного мозга, обеспечивая их 

жизнеспособность 94,83%. 

4. Имплантация кератоимплантата из полиэтилентерефталата в слои 

роговицы экспериментального животного с индуцированной буллёзной 

кератопатией способствует уменьшению отека собственного вещества роговицы 

на 31,7%, толщины переднего эпителия на 27,5% и нормализации строения клеток 

переднего эпителия роговой оболочки по сравнению с показателями до 

имплантации, при этом не вызывая избыточный фиброгенез и формирование 

соединительно-тканного рубца.  

5. Имплантация кератоимплантата из полимолочной кислоты в переднюю 

камеру глаза с последующим наслоением суспензии аутологичных 

мононуклеарных лейкоцитов экспериментального животного с индуцированной 

буллёзной кератопатией способствует уменьшению отеку стромы на 40,1%, 

толщины переднего эпителия на 37,7% по сравнению с показателями до 

имплантации, а также купированию альтеративной реакции, эндотелиально–

мезенхимальном переходу эндотелия, и, как следствие, стабилизации 

патологического процесса рассматриваемого заболевания.  
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6. Стерилизация γ–облучением кератоимплантата из полиэтилентерефталата 

приводит к образованию поверхностных дефектов неправильной формы средним 

размером 5±0,2мкм, глубиной 0,5±0,2мкм; стерилизация горячим парод под 

давлением способствует появлению неравномерно распределенных по всей 

поверхности образований овальной формы диаметром 1,5–3мкм разработанного 

изделия офтальмологического назначения.  

Личный вклад автора.  

Все представленные результаты получены при личном участии автора. 

Кроме того, постановка цели, задач, проведение и анализ экспериментальных 

данных, определение требований к параметрам кератоимплантатов для лечении 

буллёзной кератопатии и рекомендаций по их применению при хирургическом 

лечении заболевания, формулировке выводов и положений, выносимых на 

защиту, подготовке публикаций по теме работы, апробация результатов на 

конференциях осуществлены непосредственно соискателем. 

Связь работы с научными программами, планами, темами. 

Диссертационная работа выполнялась в НИ ТПУ в соответствии с 

программой конкурентоспособности НИ ТПУ (ВИУ-НОЦ Б.Л. Вейнберга-

210/2018), грантами РФФИ № 18-315-00048 «Медико–биологическое обоснование 

применения трековых мембран в лечении буллёзной кератопатии», № 19-415-

703005 «Влияние имплантации тонких пленок на основе полимолочной кислоты 

на морфологию роговой оболочки при буллёзной кератопатии», № 20-08-00648 

«Разработка биодеградируемых полимерных кератоимплантатов для 

офтальмологии», при поддержке Фонда содействия развитию малых форм 

предприятий в научно-технической сфере (договор № 2283ГУ1/2014), а также по 

плану НИР ФГБОУ ВО СибГМУ Минздрава России в рамках комплексной темы 

«Клеточные технологии лечения патологии органа зрения». 

Достоверность и апробация результатов.  

Достоверность результатов обеспечивается использованием современного 

стандартизированного оборудования и методов исследования, большим массивом 
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экспериментальных данных и их статистической обработкой, сопоставлением 

полученных результатов с литературными данными. 

Основные результаты диссертационной работы были доложены и 

обсуждены на международной конференции Second International Conference on 

Radiation and Dosimetry Fields of Research (Ниш, Сербия, 2014); VII 

международной научно-практической конференции «Физико-технические 

проблемы в науке, промышленности и медицине» (г. Томск, 2015); XII 

международной конференция студентов и молодых ученых «Перспективы 

развития фундаментальных наук» (г. Томск, 2015–2020); 10-й международной 

конференции «Ядерная и радиационная физика» (г. Курчатов, Казахстан, 2015); 

всероссийской научной конференции с международным участием «Сопряженные 

задачи механики реагирующих сред, информатики и экологии» (г. Томск, 2016); 

юбилейной научно-практической конференции, посвященной 20-летию курса 

офтальмологии ФПК и ППС СибГМУ «Современные технологии диагностики и 

лечения заболеваний органа зрения» (г. Томск, 2014); V международной научно-

практической конференции «Достижения и перспективы естественных и 

технических наук: материалы» (г. Ставрополь, 2014); международной 

конференции «Перспективные материалы с иерархической структурой для новых 

технологий и надежных конструкций» (г. Томск, 2015); 7-й всероссийской 

научной конференции с международным участием им. И.Ф. Образцова и Ю.Г. 

Яновского «Механика композиционных материалов и конструкций, сложных и 

гетерогенных сред» (г. Москва, 2017); International conference «Materials science of 

the future: research, development, scientific training» (г. Нижний Новгород, 2019); 

международных конференциях «Перспективные материалы с иерархической 

структурой для новых технологий и надежных конструкций» и «Химия нефти и 

газа» в рамках международного симпозиума «Иерархические материалы: 

разработка и приложения для новых технологий и надежных конструкций» (г. 

Томск, 2018); VIII международной молодежной научной школе-конференции 

«Современные проблемы физики и технологий» (г. Москва, 2019); XXII 

международной медико-биологической конференции молодых исследователей 
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«Фундаментальная наука и клиническая медицина – человек и его здоровье» (г. 

Санкт-Петербург, 2019); международной научно-технической конференции 

«Наукоемкие технологии функциональных материалов» (г. Санкт-Петербург, 

2019); VIII международной молодежной научной школе-конференции 

«Современные проблемы физики и технологий» (г. Москва, 2019); 14th 

International Conference "Gas Discharge Plasmas and Their Applications" GDP 2019 

(г. Томск, 2019); 7th International Conference «New Functional Materials and High 

Technology(«NFMHT-2019»)» (г. Тиват, Черногория, 2019); XI и XII 

всероссийской конференции молодых ученых с международным участием 

«Актуальные проблемы офтальмологии» (г. Москва, 2016–2017); всероссийской 

научной конференции офтальмологов «Невские горизонты – 2016» (г. Санкт-

Петербург, 2016); IV и V Всероссийской молодежной научно-практической 

офтальмологической конференции «ОКО-2016» и «ОКО-2017" (г. Уфа, 2016–

2017); научно-практической конференции по офтальмохирургии с 

международным участием «Восток-Запад – 2015» и «Восток-Запад – 2016» (г. 

Уфа, 2015–2016); XI международной (XX Всероссийской) Пироговской научной 

медицинской конференции студентов и молодых ученых (г. Москва, 2016); 

научно-практической конференции, посвященной 85-летию офтальмологической 

службы Кемеровской области и 30-летию Кемеровской областной клинической 

больницы (г. Кемерово, 2015); международном конгрессе «Пролиферативный 

синдром в биологии и медицине» (г. Москва, 2016–2018); XIX международном 

симпозиуме имени академика М.А. Усова (г. Томск, 2015); всероссийской школе-

конференции студентов, аспирантов и молодых ученых «Материалы и технологии 

XXI века» (г. Казань, 2014); VIII съезде научного медицинского общества 

анатомов, гистологов и эмбриологов (г. Воронеж, 2019); Seventh International 

Conference on Radiation in Various Fields of Research (RAD 2019 Conference) (г. 

Херцег-Нови, Черногория, 2019); конференции молодых исследователей 

«Фундаментальная наука и клиническая медицина. Человек и его здоровье» (г. 

Санкт-Петербург, 2019); LXXX ежегодной итоговой научно-практической 

конференции студентов и молодых ученых с международным участием 
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«Актуальные вопросы экспериментальной и клинической медицины – 2019» (г. 

Санкт-Петербург, 2019); III международном молодежном научно-практическом 

форуме «Медицина будущего: от разработки до внедрения» (г. Оренбург, 2019). 

Реализация и внедрение результатов работы.  

Результаты работы внедрены в производство мембран резорбируемого типа 

для систем фильтрации ООО «Аквелит», в учебный процесс кафедры 

офтальмологии ФГБОУ ВО СибГМУ Минздрава России в тематическом разделе 

«Патология роговицы» для обучения студентов и клинических ординаторов. 

Разработанная хирургическая методика имплантации материалов при 

заболеваниях роговицы использована и внедрена в лечебный процесс 

офтальмологической клиники профессора Запускалова (ООО «Гранд Ретина»). 

Метод применения аутологичных мононуклеарных лейкоцитов в лечении 

буллёзной кератопатии внедрен в клиническую практику офтальмологической 

клиники ФГБОУ ВО СибГМУ Минздрава России, г. Томск. 

Публикации. По материалам диссертации опубликовано 87 научных работ. 

Из них 22 статьи в научных журналах, входящих в перечень рецензируемых 

научных журналов и изданий ВАК, 16 публикаций в зарубежных изданиях, 

входящих в базу Scopus и Web of Science. Получено 4 патента РФ на изобретение. 

Структура и объем диссертационной работы. Работа состоит из введения, 

5 глав, заключения, списка литературы из 470 наименования, списка сокращений 

и условных обозначений и трех приложений. Всего 339 страниц машинописного 

текста, включая 201 рисунок и 15 таблиц. 
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ГЛАВА I АНАЛИТИЧЕСКИЙ ОБЗОР 

 

1.1 Анатомия и физиология роговой оболочки 

 

Роговица является высокоорганизированной прозрачной структурой глаза и 

главной преломляющей средой в оптической системе глазного яблока, в норме 

имеет толщину 450–600 мкм в центре, 650–750 мкм – на периферии [1] и пять слоев: 

эпителий, Боуменова мембрана, собственное вещество или строма, Десцеметова 

мембрана, эндотелий [2–5]. 

Передний эпителий представлен в виде нескольких рядов различных типов 

клеток. В связи с высокой регенераторной способностью, основной функцией 

эпителия является защита роговой оболочки от различных неблагоприятных 

воздействий внешней среды. Передняя пограничная мембрана или Боуменова 

мембрана – тонкая (8-10 мкм) и бесструктурная, соединенная с эпителиальным 

слоем хемидесмосомами и другими филаментами, представляет собой слой 

волокон коллагена I типа. Собственное вещество или строма состоит из 

взаимопересекающихся под углом гомогенных тонких соединительнотканных 

пластинок, которые представляют собой пучки коллагеновых фибрилл. Между 

фибриллами располагаются фибробрасты, активно синтезирующие коллаген и 

компоненты внеклеточного матрикса [1, 3, 5]. Волокна и клетки погружены в 

богатое гликозаминогликанами вещество.  

Изнутри к строме прилежит задняя пограничная пластинка, состоящая из 

тонких фибрилл коллагена IV, коллагена VIII, фибронектина, энтактина, ламинина 

и перлекана различной ориентации. Задняя пограничная пластинка связана со 

стромой непрочно и при колебании внутриглазного давления собирается в складки.  

Эндотелий является слоем плоских гексагональных клеток – эндотелиоцитов 

– с круглыми ядрами [6-10]. В норме у человека 40–60 лет плотность 

эндотелиоцитов составляет 2200 – 3200 клеток / мм2 [10], что значительно меньше, 

чем в раннем детском возрасте – 5000 клеток/мм2 [11-17].  
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Доказано, что эндотелиальный слой роговицы находится в нерепликативном 

состоянии. Замещение травмированных клеток эндотелия и поддержание 

функциональной целостности слоя происходит за счет изменчивости формы 

эндотелиоцитов и их размеров, а также миграции клеток в зону повреждения, при 

этом плеоморфизм снижается (в норме более 50%), а полимегализм увеличивается 

(в норме менее 45%). Несмотря на то, что митотические процессы эндотелиального 

слоя блокированы, в последнее время появляется множество работ, 

свидетельствующие о слабой регенераторной способности эндотелия. В работе [18] 

имеются данные о наличии стволовых клеток в области эндотелия, прилегающей к 

линии Швальбе. Это создает своего рода регенераторный потенциал для 

эндотелиального слоя роговицы. Кроме того, доказано, что в области лимба 

локализован пул стволовых клеток, участвующие в восстановительных процессах 

роговой оболочки, в том числе эндотелия [19]. В 1981 г. учеными В.Я. Бродским и 

И.В. Урываевой была доказана способность эндотелиального слоя роговицы к 

полиплоидизирующему митозу, заключающийся в увеличении размеров 

клеточных ядер [20], сохранении функциональной активности и обеспечении 

метаболических процессов, которые являются вариантом регенерации роговицы. В 

2003 г. были получены данные, свидетельствующие о пролиферативной 

активности эндотелиального слоя роговицы при контакте с сывороткой крови [21]. 

Автор работы [21] отмечал, что кровь, ее плазма, обогащена ростовыми факторами, 

которые могут повышать пролиферативную активность клеток. Исследования 

ученых под руководством P. Rieck показали повышение активности пролиферации 

эндотелиоцитов факторами роста фибробластов FGF2 в 2,1 раза и TGF-β1 в 1,9 раза. 

Синергизм этих факторов увеличивает пролиферацию эндотелиальных клеток в 4,5 

раза [22]. Имеются сведения о стимуляции пролиферации эндотелия – заднего 

эпителия роговицы – эпидермальным фактором роста (Epidermal Growth Factor, 

EGF). Морфологические результаты исследований по стимуляции эндотелия 

показали наличие митотических телец на внутренней поверхности роговицы после 

четырех дней культивирования роговичной ткани с EGF [23, 24]. 
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Физиологическая функция эндотелиального слоя сводится к поддержанию 

роговицы в слабодегидрированном состоянии за счет барьера между собственным 

веществом и влагой передней камеры [25, 26, 27]. 

Протеогликановый матрикс основного вещества роговицы обладает 

свойством давления набухания – увеличение объёма вещества в результате 

поглощения жидкости, что является хорошей предрасположенностью к 

возникновению отёка. Так как общая концентрация и активность Na+ в основном 

веществе роговице выше, чем в водянистой влаге передней камеры на 8,5 мЭкв/л, 

формируется градиент натрия и осуществляется диффузия воды, которая 

происходит посредством функционирования метаболических насосов или помп, 

расположенных на мембране эндотелиоцитов и контролируюмых Na, K-АТФазами 

[28–38]. Na+, K-АТФаза поддерживает градиент Na+, образующий 

электрохимический потенциал, и играет главную роль в поддержании 

осмотического давления [39–43]. Отклонения от физиологической нормы 

концентраций внутриклеточного и экстрацеллюлярного натрия становятся важным 

звеном в патогенезе различных патологических процессов [44–49], в том числе 

буллёзной кератопатии. 

 

1.2 Эпидемиология и этиопатогенез буллёзной кератопатии 

 

Буллезная кератопатия является одной из основных заболеваний по 

корнеальному слабовидению [50, 51, 52]. Согласно данным [53] 

распространенность данного заболевания не превышает 2% среди всей 

офтальмопатологии. Множество работ [54–56] приводят сведения о 13% риске 

развития буллёзной кератопатии вследствие любых микрохирургических 

вмешательств, причем до 10% приходится на факоэмульсификацию катаракты. 

Согласно сведениям межотраслевого научно-технического комплекса 

«Микрохирургия глаза», ежегодно около 30% кератопластик проводится по поводу 

данного заболевания [57]. 
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В развитии дисфункции эндотелия роговицы участвуют дегенеративные и 

инфекционные процессы, приводящие к гибели клеток эндотелия [57, 58, 59, 60, 61, 

62, 63, 64, 56, 51]. При объеме эндотелиоцитов менее 500 клеток на 1 мм2 

(нормальная плотность – 2000 – 2500 кл/мм2), увеличивается проницаемость 

роговицы и влага передней камеры диффундирует в собственное вещество с 

развитием хронического отёка [65, 66]. При прогрессировании стромального отёка 

возникает межклеточный отёк эпителия, который непосредственно связан с 

развитие микроцист и образованием на роговичной поверхности пузырей – булл. С 

прогрессированием заболевания и, как следствие, нарушением метаболических 

процессов в роговичной ткани, в глубоких слоях основного вещества образуются 

сосуды, формируется фиброзная ткань (рис. 1.1). 

 

Рисунок 1.1 – Механизм развития буллёзной кератопатии 

 

Клинически буллезная кератопатия проявляется снижением остроты зрения, 

светобоязнью, ощущением «инородного тела» и выраженным болевым симптомом, 
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возникающим при разрыве булл и обнажении нервных окончаний роговой 

оболочки (рис. 1.2). 

 

 

Рисунок 1.2 – Отёк роговицы и булла на поверхности роговицы пациента с буллёзной 

кератопатией  

 

Согласно литературным данным, нарушение барьера эндотелия появляется 

является следствие офтальмохирургии [67–79]. Так, например, в 14% случаев 

эндотелиальная дисфункция возникает после имплантации переднекамерной 

интраокулярной линзы (ИОЛ), в 11,3% – после имплантации заднекамерной ИОЛ, 

в 5,8% – после о пераций, направленных на нормализацию внутриглазного 

давления [80]. По данным американских исследований, частота 

послеоперационного отёка роговицы вследствие хирургических вмешательств на 

переднем отрезке составляет 0,06% при имплантации заднекамерной ИОЛ, 1,2% – 

при имплантации переднекамерной ИОЛ, 1,5% – при имплантации ИОЛ типа iris-

clips [81, 82]. Сама процедура факоэмульсификации ведет к потери эндотелиальных 

клеток в 10% случаев [83, 84].  

Повреждение эндотелиального слоя роговицы вследствие 

непосредственного контакта с хирургическими инструментами, радужкой, 

хрусталиком является интраоперационной причиной развития буллёзной 

кератопатии [85]. Пациенты с исходно низкой плотностью эндотелиальных клеток 

и с наличием соматических заболеваниях (сахарный диабет, гипертоническая 

болезнь) более подвержены риску возникновения интраоперациоонных 
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осложнений и развития данного заболевания. В 1980 г. K. Setala опубликовал 

данные о влиянии внутриглазного давления на снижение плотности 

эндотелиоцитов [86]. M. Gagnon в 1997 г. показал, что плотность эндотелиального 

слоя роговой оболочки значительно ниже у пациентов с закрыто- и 

открытоугольной формами глаукомы [87].  

Таким образом, потеря эндотелиальных клеток ниже критического 

порогового диапазона (500 клеток/мм²) первичного или вторичного генеза 

приводит к необратимой декомпенсации эндотелия роговицы и развитию 

буллёзной кератопатии, клинически проявляющейся снижением остроты зрения, 

светобоязнью, ощущением «инородного тела» и выраженным болевым симптомом.  

 

1.3 Современные принципы лечения буллёзной кератопатии 

 

Лечение буллёзной кератопатии ведется в консервативном и хирургическом 

направлениях [88, 77, 89]. Отмечено, что консервативные методы, включая 

традиционную фармакотерапию, позволяют достичь слабое уменьшение 

стромального отёка роговицы, непродолжительное купирование симптомов 

дискомфорта и боли, а также невысокое и нестабильноме улучшение зрительных 

функций [90, 91]. 

Патогенетически ориентированным методом лечения буллёзной кератопатии 

в настоящее время является кератопластика, имеющая глубокие исторические 

корни [92, 93, 94]. Согласно литературным данным, первые успешные результаты 

кератопластики были получены ирландскими офтальмологами под руководством 

S. Bigger в 1837 г. [95]. В дальнейшем идея данного хирургического вмешательства 

была подхвачена немецкими врачами, выполнив в эксперименте послойную 

кератопластику с ксенотрансплантацией роговичного диска без отторжения 

имплантата в послеоперационном периоде [96]. Несколько позже, в 1905 г. 

офтальмохирургом E. Zirm была произведена успешная трансплантация роговицы 

мужчине с двухсторонним помутнением роговой оболочки [97]. Значительного 

успеха по пересадке роговицы достигли советские офтальмологи под руководством 
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профессора В.П. Филатова, выполнив на сорок лет более трех тысяч кератопластик 

с прозрачным заживлением трансплантата в 60% случаев [98]. 

Кератопластика является одним из распространённых методов лечения 

дистрофических заболеваний и помутнений роговицы, значительно опережающим 

число трансплантаций других органов и тканей [85, 99]. Данное хирургическое 

вмешательство условно подразделяется на нетрансплантационную и 

трансплантационную, к последней относится сквозная пересадка роговицы.  

Сквозная кератопластика как радикальный и патогенетически 

ориентированный метод лечения буллёзной кератопатии позволяет восстановить 

зрение в 90% случаев. В качестве материала для сквозной кератопластики 

выступает донорская роговица, получение которой сопряжено с рядом нерешенных 

вопросов нормативно-правового регулирования процедуры забора тканей для 

трансплантации [100, 101, 102]. Правовые ограничения, риск развития 

послеоперационных осложнений, длительная реабилитация и высокая вероятность 

рецидива заболевания [103, 104, 53, 52] обусловило модификацию сквозной 

кератопластики, в результате чего была предложена грибовидная кератопластика 

[105], имеющая следующие преимущества: надежная адаптация краев раны, 

низкий риск послеоперационного астигматизма и сокращение сроков 

реабилитации [105]. Несмотря на явные преимущества данного вида 

кератопластики многие офтальмологи [106, 107] характеризуют ее технически 

сложной и требующей существенных временных затрат, поэтому данный способ 

был модифицирован [108]. 

В 1993 г. разработан способ замены эндотелия роговицы путем 

трансплантации ее задних слоев [109], что послужило основой задней послойной 

кератопластики – Posterior lamellar keratoplasty (PLK) и Deep lamellar endothelial 

keratoplasty (DLEK) [110]. Российские офтальмологи [111], апробируя метод 

DLEK, указали на его эффективность при эндотелиальной дисфункции роговицы, 

подчеркнув предсказуемый рефракционный результат, отсутствие негативного 

влияния придаточного аппарата глаза на имплантат и невысокую частоту 

дислокаций трансплантата. Хотя метод был тепле принят многими 
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офтальмологами, некоторые авторы наблюдали в 2% случаев полную отслойку 

трансплантата, в 16% – частичную, в 7% – реакцию отторжения и в 6% – 

несостоятельность эндотелия. 

В 2005 г. был предложен другой вариант эндотелиальной кератопластики – 

Descemet’s stripping endothelial keratoplasty (DSEK) [112]. Данный метод 

обеспечивал уменьшение отёка роговицы, и, как следствие, улучшение зрительных 

функций. Недостатками способа являлась отслойка и дислокация трансплантата, 

что, по данным ряда авторов, могло достигать до 50% случаев [53, 91].  

В 2006 г. в целях создания равномерного и контролированного по глубине 

среза трансплантата DSEK был модифицирован. Метод получил следующее 

название – Descemet’s stripping automated endothelial keratoplasty (DSAEK) [113, 

114]. По мнению многих офтальмохирургов [113], DSAEK являлся эффективным 

методом хирургического лечения пациентов с эндотелиальной дисфункцией, 

позволяющий добиться быстрой зрительной реабилитации, не приводящей к 

нарушению трофики и иннервации роговицы, сохраняя неизменной ее 

топографию. Однако, некоторые технические особенности DSAEK, 

выражающиеся в послеоперационном гиперметропическом сдвиге рефракции и 

относительно редком повышении остроты зрения до 1,0, способствовали 

разработке методов получения ультратонкого трансплантата задних слоев 

роговицы [115]. Получение указанного материала необходимой толщины было 

достигнуто путем сепарации микротомом нескольких срезов эндотелиального 

трансплантата и формированием наименьшей толщиной остаточной стромы. 

Данный метод получил свое название – Ultrathin DSAEK, однако, из-за 

относительно высокого риска выбраковки донорского материала и отсутствия 

единого мнения о толщине трансплантата в настоящее время не нашел своего 

широкого применения [116]. 

В 2006 г. группой ученых предложили новый – с высокими клинико-

функциональными результатами – метод эндотелиальной кератопластики – 

Descemet’s membrane endothelial keratoplasty (DMEK) [117]. Согласно 

исследованиям, при DMEK наблюдался до 30% риск отслоения трансплантата, что 
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препятствовало широкому распространению и применению данной операции в 

офтальмохирургической практике.  

 

1.4 Использование клеточной терапии в лечении буллёзной кератопатии 

 

Использование клеточной терапии в лечении рассматриваемого заболевания 

может являться альтернативой радикальной хирургии [118, 119, 120], имеющей 

риск развития гнойных осложнений и отторжения трансплантата. 

M. de Luca в 1989 г. и соавторы сделали серьёзные предпосылки в развитие 

регенеративной офтальмологии, обратив внимание на большой потенциал 

использования стволовых клеток в лечении дефектов роговицы [121, 122]. С работ 

M. de Luca исследователей привлекло внимание изучению межклеточных и 

клеточно-матриксных взаимодействий, регулируемых цитокинами, факторами 

роста, адгезивными рецепторами, онкогенами, а также роли этих взаимодействий в 

тканевой организации. Идея самоорганизации ткани обратила внимание ученых на 

клетки фибриллообразующего [123] ряда – основного типа клеток волокнистой 

соединительной ткани, способных к физиологической регенерации и поддержании 

структурной организации и гомеостаза клеточно-матриксных взаимодействий 

[124].  

Особый интерес представляют мононуклеарные лейкоциты – клетки с 

высоким секреторным потенциалом. Согласно литературным данным, роль данных 

клеток основываются на их фагоцитарных, регенераторных и эффекторных 

свойствах и способности секретировать многочисленные цитокины [125, 127], что 

может иметь хороший потенциал для репаративной регенерации эндотелиального 

слоя роговицы. 

Значительного успеха в применении мононуклеаров крови в терапии 

буллёзной кератопатии достигли офтальмологи под руководством профессора А.А. 

Каспарова. Метод заключался во введении в переднюю камеру глаза взвеси 

аутологичных мононуклеарных лейкоцитов, стимулированных комплексом 

полиадиниловой полиурациловой кислот (полиА:полиУ) [118, 119, 120]. Авторы в 
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своих работах установили, что мононуклеары, продуцируя под действием 

полиА:полиУ ИЛ-1, 6, ФНО-α, ИФН-α, ИЛ-8, TGF-β1, PDGF-AB, TGF-β2, VEGF, 

ИФН-γ, ИЛ-4, способствуют подавлению ингибирования митоза клеток эндотелия 

роговицы, тем самым обеспечивая клинический эффект лечения: заживление 

раневого дефекта, стимуляция пролиферации клеток, усиление продукции 

коллагена, миграция эндотелиоцитов в зону повреждения.  

N. Okumura и соавт. [127, 128], заинтересовавшись клеточной терапией в 

лечении буллёзной кератопатии, использовал эндотелиальные клетки, содержащие 

ингибитор Rhо-ассоциированных киназ (ROCK) – Y-2763. Ингибитор Rhо-

ассоциированных киназ (ROCK) – Y-27632 в условиях постоянной циркуляции 

внутриглазной жидкости (ВГЖ) повышает адгезионную способность клеток, 

увеличивая тем самым успешность применяемого метода, ранее который успеха не 

имел, так как в условиях циркулирования ВГЖ адгезии эндотелиальных клеток к 

поверхности десцеметовой мембраны не происходило. 

 

1.5 Использование искусственных материалов в кератопластике 

 

В середине XX века была проведена итрастромальная имплантация линз из 

целлоидина, по результатам которой были выявлена выраженный неоваскулогенез 

и помутнение роговицы [129]. Следом, советские офтальмохирурги провели 

кератопластику с применением различных синтетических материалов в строму 

роговицы. Ученые пришли к выводу, что в целях избегания экструзии материала 

необходимо имплантировать материал ближе к Десцеметовой мембране [130].  

В период 1970 – 72 гг. советские ученые провели эксперименты по 

кератопластике с использованием линз из оргстекла [135, 136]. Ареактивность и 

возможность варьирование диоптрийности способствовали созданию из данного 

полимера кольцевых имплантатов для ослабления рефракции роговой оболочки. С 

1976 г. по 1980 г. группа офтальмологов апробировали имплантацию линз из 

пластмассы АКР–7. Диаметр имплантата при этом составлял (6–7) мм, толщина 

материла не превышала (0,5–1,0) мм. Не смотря на перспективные результаты 
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данных исследований, ученые сошлись в мнении, что для ареактивного 

пребывания в роговице толщина изделия, как и диаметр должны быть меньше [131, 

132]. 

Согласно данным работ [133, 134] при интракорнеальной имплантации 

глицерил-метакрилатных дисков с высоким (до 68%) содержанием воды в раннем 

послеоперационном периоде наблюдается асептический некроз собственного 

вещества роговой оболочки в 52% случаев [133, 134]. В более поздних сроках 

(спустя 3,5 месяца) осложнения купируются, ткани роговицы имплантируемого 

полимера уплотняются, между коллагеновыми волокнами выявляются умеренная 

воспалительно-регенераторная реакция. 

B.E. McCarey использовал для интракорнеальной имплантации гидрогелевые 

линзы. Хотя, материал показал себя ареактивным и биосовместимым, 

рефракционный эффект был слабым и нестабильным [137, 138, 139]. Схожие 

результаты получили P. Binder [140], M. McDonald [141] и T. Werblin [142]. Двое 

офтальмологов S.L. Lane и J.B. Crawford раздельно друг от друга провели 

имплантации полисульфоновых [147] и силиконовых [148] линз в строму 

роговицы, которая выявила следующие недостатки материалов: выраженная 

капсуляция полимера, формирование эпителиальных кист, снижение прозрачности 

роговой оболочки, адсорбция на имплантате липидов, протеинов и других молекул, 

сложность производства из данных материалов роговичных дисков, пригодных для 

хирургического использования. 

W. Stone и E. Herbert апробировали полиметилметакрилат (ПММА) [145, 

146]. Материал выгодно отличался от других: высокую биосовместимость, 

ареактивность, малый вес готового изделия, приближенный к роговице 

рефракционный индекс, пластичный, но в то же время плотный, упругий. P. Ferrara 

de Chunha повторил эксперименты по применению ПММА и убедился не только в 

преимуществах полимера, но и указал следующие недостатки: высокий процент 

возникающих в послеоперационном периоде жалоб на «засветы», нарушение 

сумеречного зрения [149]. 
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М.Р. Омиадзе в 1991 г. использовал в качестве внутрироговичных линз 

сополимер коллагена [150] и отметил следующее: материал обладал 

приближенным к роговице рефракционным индексом, значительной 

гидрофильностью, высокой эластичностью. З.И. Мороз [143, 144], повторяя опыт 

М.Р. Омиадзе по применению в кератопластике сополимеров коллагена, описал 

случаи экструзии имплантата, отложения на изделии, чрезмерную «мягкость» 

материала и, как следствие, затрудненную его имплантацию.  

T. Fuchsluger провел эксперименты по имплантации биосинтетических 

модифицированных карбодиимидом коллагеновых мембран [151]. Офтальмолог 

отметил устойчивость материала к ферментам и высокую эластичность готового 

изделия, которая обуславливала варьирование хирургических манипуляций при 

имплантации полимера. Из недостатков отмечено избыточный фиброгенез и 

изменение полимерной матрицы.  

Следом был апробирован имплантат «Гиаматрикс» – фотохимически 

наноструктурированый гидроколлоид гиалуроновой кислоты и матричного 

пептида, который способствовал уменьшению продолжительности 

воспалительных процессов в тканях роговице, ускорению пролиферации и 

хорошей адгезии клеток на матриксе, но апробации полимера в клинических 

условиях в литературе не описана [152]. 

В начале нового века ученые озадачились поиском новых материалов с 

минимальным риском осложнений в постоперационном периоде и относительной 

простотой в изготовлении. Так, например, Haleh Bakhshandeh предложил мембрану 

из поли-Ɛ-капролактана, обработанную плазмой [153]. Материал после 

плазменного воздействия обладал гидрофильностью, высокой пропускной 

способностью и способностью к значительному растяжению. Однако дороговизны 

и сложности изготовления данная разработка не получила дальнейшего развития. 

Другой группой ученых была предложена рапамицин-обработанная поли(Ɛ-

капролактан)-поли(этиленгликолевую) мембрана [154], отличительной 

особенностью которой являлась обработка поверхности изделия рапамицином 

(сиролимусом), что предотвращало активацию клеток лимфоцитарного звена и 
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снижало риск развития иммунного ответа. Однако из-за высокой стоимости 

фармпрепарата и его аналогов и сложности изготовления готового изделия данная 

разработка не получила дальнейшего развития. 

З.Н. Джанаевой был апробирован пористый тетрафторэтилен, который 

показал чрезмерную адгезию клеток на мембране, частичное помутнение 

роговицы, значительный период деградации [155]. 

Liqiang Wang разработал геликоидального мультимембранного имплантат 

аргинилглициласпарагиновой кислоты, который апробировал в экспериментах in 

vivo. Несмотря на выкокую биосовместимость изделия, отсутствие 

неоваскуляризации, многие аспекты (такие как проницаемость полимера для 

различных макромолекул, деградация имплантата со временем) предложенного 

материала до конца не изучены [156].  

R. Sipehia совместно с группой ученых разработали внутрироговичные 

обработанные аммониевой газообразной плазмой линзы из сополимера 

гидроксиэтилметакрилата [157]. Новый материал обладал превосходными 

адгезионными свойствами, которые, в свою очередь, являлись причиной снижения 

гидрофильности линз, что не лучшим образом сказывалось на тканях роговицы.  

Помимо указанных ранее материалов, разработки по созданию роговичных 

имплантатов велись на основе следующих полимеров: N-изопропилакриламид-ко-

глицидилметакрилата [158], гидроксиэтилметакрилата [159], 

олигоуретанметакрилата [160], акрила с гидрофильным покрытием [161]. 

Перечисленные материалы являются либо малоизученными, либо обладают низкой 

прозрачностью и приводят к уплотнению стромы вокруг имплантата, а также к 

помутнению всей роговицы. 

J.K. Suh обратил внимание на природных полимер – хитозан (веществао 

формирующего твердый экзоскелет членистоногих) и создал на его основе 

внутрироговичную линзу, которая обладала антибактериальными свойствами. 

Недостатком предложенного изделия была индукция непредсказуемой 

девиантности в поведении адгезированных клеток [162]. Позднее предприняли 

другие ученые попытку модифицировать хитозан, результатом которой была 
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получена хитозан-полиэтиленгликоль гидрогелевая пленка [163], которая в 

результате биодеградации выделяла под действие тканевых ферментов роговицы 

выделяла токсические продукты. 

И.И. Агапов в 2009 г. начал исследования спидроина – нового синтетического 

материала на основе шелка паутинной нити, в качестве материала для 

кератопластики [164]. Разработки ведутся и в настоящие дни, в литературе 

встречаются лишь единичные работы по поводу данной темы.  

Изучаются также свойства мембран из альгината, разработанных K. 

Tonsomboon в 2013 г. Данный материал имеет значительные преимущества: 

заданная пористость, которая необходима для диффузии жидкости и некоторых 

молекул растворенных веществ, высокая биосовместимость и биоинертность, 

свойства биодеградации. В то же время отмечается недостаточная адгезия клеток 

на материале для создания отдельных слоев искусственной роговицы [165]. 

 

1.6 Полимерные материалы в лечении буллёзной кератопатии 

 

В 1997 г. были предложены желатиновые пленки для хирургического 

лечения буллёзной кератопатии [166]. Пленка изготавливалась из желатина путем 

дубления NNN"N" тетраизопропорксиметилдиамидом малоновой кислоты (ЛИКИ 

– 19) и обладало необходимой прозрачностью и адгезионной прочностью [166, 

167]. Для имплантации материала ученые использовали метод послойной 

кератопластики, согласно которой пленку укладывают на заранее подготовленное 

роговичное ложе, накрывают выкроенным роговичным лоскутом и фиксируют 

швами. Хотя материал как и выбранная хирургическая методика казались весьма 

привлекательными для лечения буллёзной кератопатии, метод оказался весьма 

трудоёмким с высоким риском развития индуцированного астигматизма. Следом, 

был предложен для барьерной кератопалистики гидрогелевый диск, который 

послужил созданию нового методы лечения буллёзной кератопатии [168]. 

Согласно способу, гидрогелевый диск имплантировался в слои роговой оболочки. 

Преимуществом метода было то, что края роговичного туннеля 
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самогерметизировались и наложения швов не требовали. Хотя на первый взгляд 

способ выглядел простым, имелась техническая сложность хирургического 

вмешательства в виде расслоения роговицы. Кроме того, высокая гидрофильность 

имплантируемого материала не способствовали широкому распространению 

метода. 

А.А. Верзин разработал биополимер на основе гидрогеля и фибронектина – 

фиброгель, содержащий до 48% воды [169]. Отличительной особенностью 

фиброгеля являлось наличие гликозаминогликанов – углеводная часть 

протеогликанов, сходящих в состав межклеточного вещества соединительной 

ткани. И, учитывая, что строма роговицы состоит из соединительной ткани, то 

данный факт являлся неоспоримым преимуществом разработанного материала. 

Однако А.А. Верзином как осложнения описаны случаи экструзии имплантата, 

выраженный фиброгенез с формированием соединительнотканной капсулы вокруг 

изделия, отложения на полимере, а также чрезмерная «мягкость» материала, что 

затрудняло его имплантацию в слои роговой оболочки. 

Ю.А. Шустеров, учтя недостатки предыдущих материалов и способ их 

имплантации, разработал имплантат из гидрогеля полиуретана с более низким 

влагосодержанием (38%) и подвергнул его воздействию низкотемпературной 

газоразрядной плазмы. Изделие получилось биосовместимым, прозрачным и 

гибким. При доклиническом исследовании данного имплантата автор выявил 

биоинерность материала и отсутствие выраженного васкулогенеза. Однако, стоит 

отметить, что все эксперименты были краткосрочными и сложно судить о влиянии 

материала на состояние тканей роговой в долгосрочном периоде и на протекание 

буллёзной кератопатии [170].  

Группа ученых под руководством GuoGuang Niu предложили использовать 

имплантаты размером от 1-2 мм до 6 мм, толщиной от 1 мкм до 100 мкм на основе 

биологически совместимых материалов: полиметилметакрилата (ПММА), 

силикона, силиконового каучука, коллагена, гиалуроновой кислоты, акрилового 

или метакрилового гидрогелей, гидроксиэтилметакрилат или частично 

гидролизованного поли (2-гидроксиэтилметакрилат / метакриловая кислота / 
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сополимера), полисульфона. Согласно этому способу, имплантат на основе одного 

из указанных полимеров со сформированными парацентральными отверстиями 

крепится к задней поверхности роговицы по методу задней пластинчатой 

кератопластики (PLK) или эндотелиальной кератопластики с замещением 

десцеметовой мембраны (DSEK) путем подготовки роговичного ложа 

(предварительное удаление части эндотелия и десцеметовой мембраны) и 

последующим введением связующего вещества. В качестве связующего вещества 

могут выступать поли-L-лизин, поли-D-лизин, фибронектин, ламинин, коллаген I, 

II, III и IV типа, тромбоспондин, полистирол, витронектин, полиаргинин и фактор 

тромбоцитов IV. Кроме того, в данном способе указывается необходимость 

использования цитотоксических агентов: белки, ингибирующие рибосомы 

(сапорин и рицин), а также антимитотические препараты, такие как метотрексат, 5-

фторурацил, дауномицин, доксорубицин, митоксантрон, алкалоиды барвинка, 

винбластин, колхицин и цитохалазины и ионофоры, такие как монензин и уабаин. 

Не смотря на ряд преимуществ данного способа (возможность варьирования 

материала для создания имплантата, широкий разбег его размеров и толщины), 

главными недостатками являются: необходимость подготовки роговичного ложа с 

удалением эндотелия и десцеметовой мембраны, обязательное использование 

связующего агента, необходимость применения цитотоксических препаратов 

[171]. 

Таким образом, разработанные ранее учеными полимерные имплантаты для 

лечения буллёзной кератопатии имеют и преимущества и недостатки. 

Неоспоримым является то, что они являются весьма перспективными для 

использования в кератопластике и необходимо продолжить поиск оптимального, с 

точки зрения патогенеза, для лечения рассматриваемого заболевания. 
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1.7 Биодеградируемые материалы, методы их изготовления и использование 

в медицине 

 

Биодеградируемые полимеры вызывают большой интерес для 

офтальмологии, в частности – в хирургическом лечении буллёзной кератопатии, и 

имеют преимущество перед нерастворимыми изделиями – возможность 

контролировать скорость биодеградации. Согласно многочисленным работам, 

биоразлагаемые полимеры активно применяются в качестве систем доставки 

лекарственных средств в структуры глазного яблока. 

Биоразлагаемые полимерные микросферы с контролируемым 

высвобождением лекарственных средств нашли свое применение в различных 

областях медицины (лечение рака предстательной железы, эндометриоза и других 

половых гормонзависимых), включая офтальмологию [172]. Разработано три 

доступа введения биоразлагаемых микросфер, нагруженных лекарственными 

средствами: внутрикамерное, интравитреальное [173, 174, 175, 176, 177, 178] и 

субконъюнктивальное [175, 179, 180, 181]. В качестве субконъюнктивальных 

имплантатов широко исследованы полиангидридные имплантаты, содержащие 

антиметаболиты, для ингибирования фиброза после операции по поводу глаукомы 

[182, 183].  

Чаще всего микросферы получают методом выпаривания растворителя. 

Данный способ был разработан и введен группой ученых во главе с L.R. Beck [184]  

Полимолочная кислота (ПМК) и поли-D,L-лактид-ко-гликолид (PLGA) 

являются наиболее перспективными биоразлагаемыми полимерами [185, 186] в 

медицине. Эти полимеры синтезируются двумя способами. Первый способ 

включает в себя непосредственную реакцию конденсации мономеров, в результате 

чего получают полимеры с низкой молекулярной массой, а второй метод основан 

на полимеризации с циклическим раскрытием циклических димеров, что дает 

полимеры с высокой молекулярной массой. Полимеры при неферментативном или 

ферментативном гидролизе создают водорастворимые продукты обмена, которые 

безвредны для живых тканей [187], и деградируют, главным образом, за счет 
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массовой эрозии. Деградация полиэфиров in vitro в основном происходит путем 

гидролитического расщепления, а в in vivo важную роль играют ферменты в 

инициировании процесса деградации. Продукты разложения молочной кислоты и 

гликолевой кислоты являются нетоксичными и устраняются в виде СО2 и воды по 

циклу Кребса [188]. 

Микросферы их полиамино-ко-гликолевой кислоты (PLGA) получилы 

широкое распространение как внутриглазныхк имплантаты для доставки 

дексаметазона (Ozurdex®). Микросферы на основе полимера PLGA нагружают 

дексаметазоном путем растворения лекарства в растворе полимера с добавлением 

органического летучего растворителя. Далее, после эмульгирования полученной 

смеси в непрерывной водной фазе, содержащей эмульгатор, органический 

растворитель выпаривают, получая твердые частицы, загруженные лекарственным 

средством [174]. Кроме того, микросферу на основе PLGA нагружают 

антиглаукомными препаратами Бримонидином и Тимололом, и используют в 

пролонгированном лечении глаукомы [189]. W.L. Fei с соавторами в 2008 г., 

используя опыт коллег по созданию микросфер на основе PLGA, предложили 

использовать полимер для кератопластики [190], получив хорошие результаты. 

Согласно другим работам [191], имплантация PLGA в витреальную полость 

способствует нарушению оптических свойств стекловидного тела  

Сложные эфиры (PEA) является биоразлагаемыми полимерами, 

объединяющие сложноэфирные и амидные группы в полимерной цепи, которые 

способствуют улучшению биоразлагаемости и приданию нужных физико-

технических и механических свойств материалу. Более того, важной особенностью 

данных полимеров является то, что текущая композиция PEA преимущественно 

деградирует через механизм эрозии поверхности. Полимеры синтезируют путем 

поликонденсации раствора солей ди-п-толуолсульфоновой кислоты, бис- (α-

аминокислоты) α, ω- диэфир-диэфира, бензилового эфира, лизина и ди-N-

гидроксисукцинимида в безводном диметилформамид (ДМФ). Использование 

предварительно активированной кислоты в реакции позволяет проводить 

полимеризацию при низкой температуре, что обеспечивает появление 
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поликонденсатов и продуктов разложения [192, 193]. Полимеры выводятся из 

реакционной смеси в две стадии осаждения.  

Микросферы на основе PEA (PEA Ms) получают через растворитель и 

испарение эмульсии. Для этого, 2 мл органической фазы, состоящей из PEA / DCM 

(15%), эмульгируют в 5 мл водном растворе поливинилового спирта PVA (2%) при 

8500 об / мин в течение 1 мин (Polytron PT 3000, Kinematica, Люцерна, Швейцария). 

Затем эмульсию выливают в 100 мл водный раствор PVA (0,1%) и выдерживают 

при постоянном перемешиваним в течение 4 часов, чтобы обеспечить испарение и 

отверждение органического растворителя микросферы. После чего полученные 

PEA Ms промывают, фильтруют при низкой температуре (4°C), и суспензируют в 

1 мл водном растворе 2% маннита, используемого в качестве криопротектора. 

Суспензию лиофилизируют путем выдерживания при 4°С в эксикаторах до 

непосредственого использования. Для подготовки микросфер PEA, содержащих 

дексаметазон (DX-PEA Ms), полимер диспергируют в 60 мг дексаметазоне путем 

обработки материала ультразвуком (Sonicator XL, Head Systems, Айова, США) в 2 

мл органической фазе, состоящей из PEA/DCM (15% мас. / об.) в течение 3 минут 

[194]. 

Поли алкил циноакрилаты (PACA) являются стеклообразными полимерами, 

синтезируется из мономера алкилциноакрилата, который обладает 

биоадгезивными свойствами, образует прочную связь с полярными 

поверхностями, включая живые ткани. Полиметилакрилат, состоящий из мелких 

алкильных цепей, не применим к доставке лекарств из-за тканевой токсичности и 

воспаления. Поэтому в клинических условиях, в частности – в лечении заболеваний 

глазного яблока, используются более крупные алкильные цепи, такие как н-бутил, 

октилцианоакрилаты. В медицинских целях PACA применяется в формах пленок и 

волокон путем экструзии расплава материала в присутствии аминных отвердителей 

при температуре (230–250)ºС [195]. При более высоких температурах переработки 

материал резко снижает свои оптические свойства и желтеет. Деградация полимера 

происходит путем ферментативного гидролиза алкильной боковой цепи, 

производящего алкиловый спирт и поли (цианоакриловая кислота). Кроме пленок 
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и волокон, полимер получают в виде биоразлагаемых наночастиц, которые 

насыщают лекарственными средствами. Для начала, полимеры синтезируют 

анионной полимеризацией мономеров алкилцианоакрилата в воде. Далее, реакцию 

инициируют атакой гидроксильных остатков, присутствующих в воде на концевой 

метиленовой группе мономеров алкилцианоакрилата. Полученные карбанионы 

ведут себя как нуклеофилы и далее взаимодействуют с другими 

алкилцианоакрилатными мономерами для получения растущих карбанионных 

цепей. Эта цепная реакция приводит к образованию PACA. Полимеризацию 

останавливают подвижные протоны, присутствующие в воде и проводят в течение 

1 ч 30 минут при 40°С при постоянном магнитном перемешивании (1200 об / мин). 

По истечении этого времени в случае поли (бутилцианоакрилата) (PBCA) и поли 

(изогексилцианоакрилата) получается молочная суспензия. Затем происходит 

забор полимеров путем сублимационной сушки в две фракции. Молочную 

суспензию сушат вымораживанием. Отдельно агрегированный полимер 

растворяют в ацетоне и сушат под вакуумом при комнатной температуре. 

Полученный таким образом полимер (представляющий более 85% синтезируемого 

полимера) впоследствии используют для формирования наносфер. 

Наночастицы наносфер на основе PACA получают способом наноосаждения. 

Согласно способу, растворы PACA (20 мг или 10 мг) и бусульфан (2 мг) в ацетоне 

(1 мл) растворяют в 2 мл воды при постоянном магнитном перемешивании (1200 

об/мин) в условиях комнатной температуры, что приводит к спонтанному 

образованию наночастиц. Ацетон удаляют с использованием испарителя Rotative 

(Rotavapor®), суспензии очищают центрифугированием (Jouan, MR22i) (5 мин при 

630 г), затем предварительной фильтрацией (Acrodisc) и, наконец, фильтрованием 

(Millex ®-HV, Millipore, 0,45 м) для устранения кристаллов лекарственного 

средства, которые могут образовываться во время стадии выпаривания ацетона 

[196].  

Поликапролактон (PCL) является сложным алифатическим полиэфиром, 

полученным в результате синтеза мономер ε-капролактона через полимеризацию, 

катализируемую октоатом олова при 140°C, с раскрытием кольца [197], и 
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используется в офтальмологической практике в виде наносфер. Проницаемость и 

кристалличность PCL могут быть модифицированы путем сополимеризации его с 

ПМК или полигликолевой кислотой (PGA) [197]. Деградация PCL происходит в два 

этапа. Первая фаза включает потерю молекулярной массы (Mn) до 5000Да из-за 

расщепления сложноэфирной связи в основной цепи полимера (цепное 

разложение), который продуцирует ε-гидроксильную капроновую кислоту и 

уменьшает характеристическую вязкость полимера. Во второй фазе (обычно 

наблюдаемой in vivo) происходит цепное расщепление низкомолекулярного 

полимера на фрагменты, которые диффундируют из массы полимера и разрушают 

полимер до мелких частиц, подвергаемых фагоцитозу [198]. PCL используется для 

непрерывной доставки лекарств из-за его более высокой проницаемости для 

различных молекул лекарственного средства и более медленной деградации по 

сравнению с другими полимерами [199]. Скорость деградации PCL может быть 

улучшена путем совместной полимеризации с другими быстро разлагающимися 

полимерами. Имплантат PCL, нагруженный дексаметазоном, высвобождает 

лекарство в терапевтическом диапазоне в течение более одного года и хорошо 

переносился на биологических моделях in vivo [200]. Имплантированный PCL 

материал, нагруженный триамцинолоном, хорошо переносился в субретинальном 

пространстве глаз и высвобождает препарат в течение 4 недель без каких-либо 

клинических осложнений [201]. Yenice с соавторами, оценивая наносферы PCL, 

покрытые гиалуроновой кислотой и загруженные циклоспорином, обнаружили, 

что биодоступность циклоспориновых наносфер в 10–15 раз выше, чем наносфер с 

другим лекарственным средствами. На основе трехблочного полимера PEG-PCL- 

PEG был создан имплантат в виде гелеобразных микросфер в качестве 

контролированной системы высвобождения препаратов для лечения хронических 

заболеваний глазного яблока [202]. Кроме того, заинтересовавшись перспективой 

использования биодеградируемых гидрогелей в офтальмологической практике, 

был синтезирован биосовместимый полимер поливинилпиролидон (PVP) как 

средство доставки лекарств в витреальную полость [203], и используется в качестве 

заменителя стекловидного вещества [204, 205, 206]. Y. Hong, оценивая 
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биодеградирование гидрогеля PVP, сшитого с 1% 14C-метилметакрилатом, 

отметил, что сшитый гидрогель PVP не деградирует in vitro в присутствии 

протеолитических ферментов, таких как трипсин или коллагеназа. Однако in vivo 

половина гидрогеля исчезла из стекловидной полости кролика в течение 4 недель 

посредством фагоцитоза [205]. Группа ученых под руководством G. Niu, исследуя 

инъекционный гидрогель сополимера PVP, сшитый с обратимой дисульфидной 

связью, показал переход материала из состояния золя в гель, что облегчило 

формирование сложных форм полимера и легло в основу создания искусственного 

стекловидного вещества и лески для интраокулярных линз [207].  

M.T. Peracchia с соавторами предложили использование поли (изобутил-2-

цианоакрилат) (PEG)-покрытых наночастиц PIBCA в качестве носителей для 

доставки лекарств. Ковалентно связанный PEG избегает взаимодействия с 

компонентами крови и предотвращает распознавание макрофагами 

мононуклеарной фагоцитарной системы после внутривенной инъекции [208]. PEG-

покрытые полиэтил-2-цианоакрилатные наносферы увеличивают биодоступность 

глазного яблока в 25 раз при введении в конъюнктивальный мешок глаз кролика, 

тем самым решив проблемы с гематоофтальмологическим барьером. Улучшенная 

биодоступность лекарственного средства объясняется коллоидной природой 

наносфер, которые облегчают доступность лекарств парацеллюлярно. Кроме того, 

наличие PEG обеспечивает большую адгезию на поверхности роговицы и лучшую 

проницаемость [209]. 

Кроме микросфер и наносфер, биодеградируемые имплантаты для 

офтальмологических целей изготавливаются в таких формах, как стержни, диски 

или мембраны. Полимерные пленки-диски изготавливают прессованием в расплаве 

или литьем под давлением. Литье в растворе является одним из самых 

распространенных способов, так как полимер растворяется в подходящем 

растворителе с образованием вязкого раствора, который затем разливают на 

плоскую, неадгезивную поверхность. Растворитель при этом медленно испаряется, 

и образовавшаяся пленка отходит от поверхности. Полученные указанным 

способом диски на основе PLGA толщиной 0,5 мм и диаметром 4 мм, содержащие 
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циклоспорин А, успешно были применены в качестве имплантатов для роговицы 

[210, 211, 212].  

В настоящее время сложно разработать пленки с достаточными 

механическими свойствами, предсказуемой скоростью деградации и структурой, 

которые имитируют плотную нативную дополнительную клеточную матрицу 

[185], что может служить основой для создания имплантатов из двух или более 

полимеров для препятствия соответствующих ограничений в виде полимерных 

стержней. В основе создания стержней лежит прессование соответствующих 

полимеров в цилиндре, а в дальнейшем – нагружение полученных стержней 

лекарственными средствами. 

Группой ученых во главе с Y. Morita [213] подготовлено PLGA – 

поливинилпирролидоновые стержни (длиной 2 мм и 0,5 мм в диаметре), 

содержащих фторметолон. Полученный имплантат показал хорошие результаты 

биосовместимости и поддержание уровеня фторметолона в течение 1 месяца. 

Кроме того, стержни на основе PLGA нашли свое применения в катарактальной 

хирургии [214], что послужило идеей создания и внедрения в клиническую 

практику импланатата PLGA фирмы Surodex (Oculex Pharmaceuticals, Inc.) длиной 

1,0 мм и диаметром 0,5 мм, насыщенным 60 мг дексаметазоном, научной группой 

под руководством D.F. Chang.  

P.E. Rubsamen с соавторами [215] создали стержень PLGA длиной 6 мм и 0,9 

мм в диаметре, содержащего 5-влюорасцил, для лечении пролиферативных 

витреопатий. Для этого, предварительно полимер подвергают прессованию в 

цилиндре 0,9 мм (20-калибра) длиной 6 мм. После чего, полимерную матрицу 

загружали в 1 мг фторурацила, что позволяет создать материал для доставки 

лекарственного средства, состоящий из твердой имплантируемой, биоразлагаемой 

матрицы, образованной из сополимера лактида и гликолида (поли [лактид-

когликолид]). Авторы в исследованиях на биологических моделях in vivo показали 

эффективность комбинации полимера PLGA с лекарственным средством в 

ингибировании витреоретинальных заболеваний. T. Zhou [216] разработал 

имплантат для доставки многолучевого распространения для лечения 
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пролиферативной витреопатии. Предложенный имплантат PLGA длиной 7 мм и 

диаметром 0,8 мм состоял из трех цилиндрических сегментов, каждый из которых 

содержал один из следующих препаратов: 5-фторуридин, триамцинолон или 

человеческий рекомбинантный тканевый активатор плазминогена (t-PA), 

необходимый для снижения послеоперационного кровотечения. 

Обороты набирают полимерные матриксы в лечении ряда заболеваний 

глазного яблока. Существуют несколько способ создания матриксов – скэффолдов, 

такие как создание нанофибрил, метод выщелачивания растворителем / твердых 

частиц, фазовое разделение / эмульгирование, газо-вспенивающий процесс, метод 

быстрого прототипирования.  

Полипропиленфумарат (PPF) успешно применяется в качестве имплантата 

доставки кортикостероида Флуоцинолон-Ацетонида в виде матриксных систем. 

Для этого изготавливаются матриксы на основе поли-пропиленфумарата и N-

винилпирролидона, синтезируя PPF в две стадии. Для начала, синтезируют бис (2-

гидроксипропил) фумарат с 1 моль диэтилфумарата и с 3 молями пропиленгликоля 

через ZnCl2-катализатор путем переэтерификация, последующей и непрерывного 

удаления превращенного пропиленгликоля при низком давлении (<3 мм рт.ст.) до 

формы PPF. Реакцию проводят до получения средней молекулярной массы (Mn). 

После промывки и экстракции, летучие вещества удаляют путем ротационного 

испарения и вакуумной сушки. Имплантируемые имплантаты на основе PPF, 

используемые в качестве средств доставки лекарств, имеют характеристики 

монолитных, непористых полимерных матриц. Для изготовления имплантатов, 

насыщенных кортикостероидом, результирующий раствор смешивают с 

требуемым количеством PPF с добавлением 0,5% фотоинициатора в виде 

ацетонинового раствора (100 мг/мл). Полученную смесь впрыскивают в 

силиконовую форму для получения конечного продукта в виде имплантата [217]. 

Группа ученых во главе с M.C. Hacker создали матрицы на основе 

полипропиленфенацетата (PPF) в качестве имплантатов для долгосрочной 

доставки антиглаукозных препаратов, таких как ацетазоламид (AZ), 

дихлорфенамид (DP) и тимололмалеат (TM) [217]. 
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Одним из интересных направлений в регенеративной медицине является 

использование биодеградируемых мембран.  

На сегодняшний день существуют множество биодеградируемых полимеров, 

пригодных для изготовления мембран и использования в медицинских целях. 

Большинство подобных материалов основаны на алифатических полиэфирах, к 

которым относятся поли (молочная кислота), поли (гликолевая кислота) (PGA), 

поликапролактон (PCL), поли (гидроксилвалериановая кислота) кислота) и поли 

(гидроксилмасляная кислота), а также их сополимеры. Использование указанных 

полимеров в форме мембраны имеет ряд недостатков, таких как воспаление на 

чужеродный объект, связанное с их продуктами разложения [218], сниженный 

дефект заполнения некоторых полимеров (мембраны на основе PGA) [219, 220], 

сниженная биологическая активность [221]. Однако из-за их превосходной 

биосовместимости, контролируемой биоразлагаемости, управляемости и 

способность к инкапсулированию лекарств [220, 222, 223, 224], они широко 

рассматриваются для применения в медицине, в частности – ортопедии и 

стоматологии. 

Как отмечалось ранее, ПМК является одним из наиболее распространенных 

и важных полимеров, используемых в медицине из-за подходящих механических 

свойств и биосовместимости. Для регулирования скорости деградации и 

гидрофильности ПМК были синтезированы сополимеры лактида и «-

капролактона» в виде полигликолевого сополимера (PLGA), что послужило 

хорошо альтернативой ПМК в ортопедических целях и коммерчески изготовлены 

в качестве мембран. 

Guidor® Matrix Barrier (Sunstar Americas, Inc., Иллинойс, США) является 

одной из первых биодеградируемых мембран на основе сополимеров ПМК и 

коммерчески успешной аллопластической матрицей. В основу создания 

имплантата легла технология изготовления двуслойной мембраны из гомогенной 

смеси двух полимеров, поли-D, L-лактида (PDLLA) и поли-L-лактид (PLLA), 

легированной ацетилтри-н-бутилцитратом [225].  
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Матричный барьер GUIDOR на основе полимеров поли-D, L-лактида 

(PDLLA) и поли-L-лактида (PLLA) представляет собой уникальный многослойный 

материал, стабилизирующий участок раны, способствует ранней интеграции 

десневых соединительных тканей и эффективно препятствует эпителиальному 

спаду. Внешний слой, обращенный к десне, имеет пропорционально большую 

прямоугольные перфорации (400 – 500 на см2) для увеличения регенераторных 

процессов и образования соединительной ткани. 

Внутренний слой, обращенный к зубу или кости, имеет малые перфорации 

(4000–5000 на см2), благодаря чему задерживается избыточный фиброгенез и 

происходит питание зуба, таким образом осуществляя барьер. Внутренний слой 

имеет внешние прокладки со стороны корня зуба/кости, чтобы обеспечить 

пространство для естественного роста периодонтальной связки в областях. Два 

слоя разделяются прокладками для образования пространства, в котором 

образуется соединительная ткань. К сожалению, детальный процесс производства 

биодеградируемых матриц GUIDOR для стоматологии до настоящего времени не 

раскрывается. 

Матричный барьер GUIDOR® может поддерживать свою барьерную 

функцию в течение как минимум шести недель, в то время как он постепенно 

резорбируется через 13 месяцев [225].  

PLGA – мембрана показала аналогичный результат в заживлении раны 

заживления по сравнению с коллагеновой мембраной [226]. Кроме того, в 

некоторых исследованиях сообщалось, что обе мембраны на основе PLGA и 

PDLLA/PLLA в сочетании с биологически активным стеклом были соразмерно 

эффективны для улучшения регенерации периодонта [227]. Однако в 

рандомизированном контролируемом исследовании мембрана PLGA не может 

поддерживать горизонтальную толщину регенерированной кости [228].  

R.E. Jung с соавторами отмечают значительную эффективность мембран на 

коллагенновой основе Geistlich Bio-Gide и полимеров ПМК/PLGA в 

стоматологической и ортопедической практике [229]. Мембрана Geistlich Bio-Gide 
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представляет собой 2х-слойную коллагеновую мембрану, содержащую 2 

поверхности: сглаженную и шероховатую. 

ПМК/PLGA мембраны, как отмечают авторы, жестче, чем коллагеновые, что 

препятствует их медицинскому применению [229]. Этот недостаток решается 

путем введения смягчителей, таких как N-метил-2-пирролидон (NMP), который не 

только смягчает мембраны на основе PLGA, но и ускоряет созревание 

остеобластических клеток, способствуя регенерации кости [213, 230, 231, 232]. В 

сочетании с депротеинизированным костным минералом PLGA может действовать 

аналогично нативному коллагену [228]. Кроме того, добавление 3% лауриновой 

кислоты обеспечивает пластификационный эффект PLGA из-за слабых 

межмолекулярных взаимодействий с PLGA, увеличивая удлинение при разрыве на 

7% [233]. Хотя мембраны на основе ПМК и PLGA не являются цитотоксичными 

материалом, продукты деградации зачастую вызывают реакции воспаления в 

экспериментах in vivo [216, 234], что натолкнуло исследователей на мысль о 

добавлении в состав материала гидроксиапатита. 

Особо привлекательными биодеградируемыми мембранами для ортопедии 

является поликапролактон (PCL) [235, 236, 237, 238], так как материал не вызывает 

кислую среду при деградации по сравнению с ПМК и PLGA. Однако, полная 

биоресорбция мембраны PCL составляет приблизительно 2–3 года [239], 

гидрофобность полимера снижает клеточную адгезию и пролиферацию, поэтому 

предпочтительней сополимеризовать PCL с другими полимерами. 

 

1.8 Выбор материалов для изготовления кератоимплантатов в лечении 

буллёзной кератопатии 

 

Выбор материала для изготовления кератоимплантата является нелегкой 

задачей, так как материал должен отвечать ряду требований. Полимер должен быть 

в достаточной степени биосовместимым с тканями, клетками, а также жидкостями 

(в данном случае – с внутриглазной жидкостью) органа зрения, а также 

биоинертным. Готовый роговичный имплантат должен отвечать требованиям по 
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оптическим (высокие коэффициент пропускания и прозрачность) и механическим 

(гибкость, эластичность и, в то же время, прочность) характеристикам. Для 

резорбируемого изделия необходима контролируемая растворимость, безопасный 

гидролиз для окружающих тканей, а также сохранение прочности материала под 

действием тканевых ферментов. Кроме того, для изготовления имплантата 

офтальмологического назначения необходимо создать пленку достаточной для 

прохождения иона толщины, которая обычно не превышает 30мкм, чтобы 

получить из нее трековую мембрану [240]. 

Из всех используемых в настоящее время полимеров в офтальмологии 

привлекательными для изготовления нерезорбируемого кератоимплантата можно 

выделить следующие: нейлон, полипропилен, полиэстер (лавсан, он же – ПЭТФ). 

Все перечисленные материалы используются в качестве шовных нитей, являются 

биосовместимыми, биоинертными, прочными и эластичными.  

Нейлон относится к семейству синтетических полиамидов, используемых 

преимущественно в производстве волокон, в офтальмологии – в хирургии 

переднего отрезка глаза [241]. Особенность нейлона как шовного материала –

гидролиз и деполимеризация через 12–16 месяцев после его имплантации.  

Полипропилен – термопластичный полимер пропилена, в офтальмологии 

больше известный под коммерческим названием «Prolene» [241]. Чаще всего 

используется для пластики радужки и подшивания ИОЛ. Характеризуется высокой 

упругостью, большей, чем нейлон, устойчивостью, ареактивностью к тканям 

органа зрения. Материал пригоден для производства пленок и получения трековых 

мембран. Однако, при длительном нахождении в организме подвергается 

процессам окисления. Не смотря на указанный недостаток, полимер может быть 

взят в разработку создания из него кератоимплантата. 

Полиэстер, он же лавсан, ПЭТФ, в качестве шовного нерассасывающегося 

офтальмологического материала выпускается под коммерческими названиями 

«Dacron», «Mersilen», «Polyester», «Dagrofil», «Surgidac», является представителем 

класса полиэфиров и используется как для хирургии переднего отрезка глаза, так и 

при отслойках сетчатки и для косоглазия [242, 243, 244]. Высоко биоинертен, 
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биосовместим и неаллергенен, обладает отличными прочностными 

характеристиками, неспособными изменяться с течением времени, отсутствие 

деформаций материала при хирургических манипуляциях. Из полиэстера также 

изготавливают тонкие пленки с хорошими оптическими свойствами, а также 

получают трековые мембраны. ТМ из ПЭТФ обладают существенной стойкостью 

к растворителям, удовлетворительной смачиваемостью водой и водными 

растворами. Как правило ПЭТФ мембраны симметричны, методика их создания 

хорошо известна и обильно представлена в литературе. 

Если сравнивать полипропилен (ПП) и ПЭТФ как возможную матрицу для 

создания кератоимплантата, то последний выглядит более привлекательным. Во-

первых, методика получения мембран из ПП существенно более сложный процесс, 

чем в случае сложноэфирных полимеров. Установлено, что для травления ПП 

матрицы важную роль играет наличие антиоксиданта, который способствует более 

высокой избирательности травления треков [245]. «Ненулевая толщина слоя 

окисления, инициированного травящим раствором, ухудшает прочностные 

свойства и долговечность мембраны» [246, 247]. Во-вторых, как было ранее 

указано, ПП при длительном нахождении в организме подвергается процессам 

окисления. В-третьих, мембраны из ПЭТФ обладают меньшей склонностью к 

надрыву, лучшей смачиваемостью водой и водными растворами, чем ТМ из ПП. 

Из всех резорбируемых полимеров привлекательными для изготовления 

кератоимплантата можно выделить следующие: полилактид, полисорб, 

полигликолид и их сополимеры. Все перечисленные материалы также 

используются в качестве шовных нитей, некоторые из них в различных других 

формах (микросферы, пленки), являются биосовместимыми и биоинертными. 

Полисорб – материал, полученный из гликолиевой и молочной кислот. 

Готовое шовное изделие покрывается составом из кополимера 

капролактона/гликолида и кальциум стеароил лактилата. Ареактивен, 

биосовместим, деградиует в тканях от 56 до 70 дней [241, 248]. Обладает хорошими 

манипуляционными свойствами. Рассасывается путем гидролиза, распадаясь на 
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гликолиевую и молочную кислоты. Однако, в литературе не приведено данных о 

получении из указанного материала тонких пленок и трековых мембран.  

Полигликолид представляет собой полигликолевую кислоту, 

биоразлагаемый термопластичный полимер и простой линейный алифатический 

полиэфир [248]. Широко используется как шовный биорезорбируемый материал в 

офтальмологии в хирургии косоглазия, блефаропластике, в качестве 

корнеосклеральных швов при экстракапсулярной экстракции катаракты, а также 

при наложении швов на конъюнктиву. Выпускается под разными коммерческими 

названиями («Vicryl», «ПГА»), где основное отличие между изделиями состоит в 

покрытиях материала. «Викриловые» нити полностью рассасываются в тканях 

органа зрения к 60 – 70 дню, ПГА – в период между 60-ми 90-м днями [249, 250]. 

Гидролиз полигликолида происходит путем гидролиза и расщепление 

полигликолида до гликолевой кислоты, которая поглощается тканями и 

метаболизируется организмом. Как показывают литературные данные, 

использование готовых изделий из полигликолида, например пленок или мембран, 

способно вызывать воспаление [218, 219, 220], а также в некоторых случаях 

приводит к излишнему фиброгенезу и формированию соединительнотканной 

капсулы [220, 222, 223, 224]. Однако, как и в случае с полисорбом, в литературе не 

приведено данных о получении из указанного материала трековых мембран.  

Полиамино-ко-гликолевая кислота несмотря на использование в 

офтальмологической практике в качестве внутриглазных имплантатов нашла свое 

применение только как система доставки лекарственных средств в форме 

микросфер [174, 190, 191].  

Полилактид (ПМК) как алифатический полиэфир является коммерчески 

выпускаемым биоразлагаемым термопластичным материалом, получаемым на 

основе молочной кислоты, сочетающий в себе множество хороших качеств: 

биосовместимость, биоинертность, возможность создавать изделия в различных 

формах (шовные нити, пленки, мембраны разного типа, штифты, винты) с 

различными физико-механическими свойствами, безопасный гидролиз по циклу 

Кребса до СО2 и Н2О [251]. Так как полилактид существует в различных 
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стереоизомерах (поли(L-лактид), поли(DL-лактид)), то существует вариативность 

сроков разложения полимера. Кроме того, скорость деградации зависит от размера 

и формы изделия, молекулярной массы материала, содержания примесей, и, 

конечно же, от окружения (рН среды, температуры, активности ферментов) [251, 

252, 253, 254]. Полилактид в качестве шовного материала для офтальмологии 

применяется в комбинации с ε-капролактоном. Изделия полилактид-капролактон 

характеризуется исключительной мягкостью и гибкостью, удобством в 

хирургических манипуляциях, нейтральностью гидролиза нити к pH среды. Срок 

рассасывания – 175 дней. Хотя в литературе нет данных о создании из полилактида 

трековых мембран, опыт создания из него в различных формах медицинских 

изделий указывает на большие перспективы получения сквозных треков в данном 

полимере. Необходимо отметить, что, несмотря на относительно долгую скорость 

деградации ПМК, указанный факт в сочетании с длительностью буллёзной 

кератопатии – хронической стойкой дистрофией роговицы – открывает новые 

возможности в повторном наслоении клеток на внутреннюю – поврежденную – 

поверхность роговой оболочки.  

 

1.9 Полиэтилентерефталат 

 

Полиэтилентерефталат (ПЭТФ или лавсан) является полиэфиром, 

используемым в различных серах промышленности (пищевой, химической, 

приборостроении, машиностроении, радиотехнике и электротехнике) [255, 256, 

257], в медицине во всех разделах хирургии (общая хирургия, сердечно-сосудистая 

хирургия, травматология, торакальная хирургия, нейрохирургия, эндохирургия, 

офтальмохирургия, пластическая хирургия), в качестве систем доставки 

лекарственных средств, заместителя сухожилий, сеток и подложек для 

культивирования клеток [258, 259, 260, 261]. Из ПЭТФ изготавливается шовный 

офтальмологический материал [241]. Как было отмечено ранее, ПЭТФ высоко 

биоинертен, биосовместим и неаллергенен, обладает отличными прочностными 

характеристиками, неспособными изменяться с течением времени, отсутствие 
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деформаций материала при хирургических манипуляциях. Из данного полимера 

также изготавливают тонкие пленки с хорошими оптическими свойствами, а также 

получают трековые мембраны. ТМ из ПЭТФ обладают существенной стойкостью 

к растворителям, удовлетворительной смачиваемостью водой и водными 

растворами. Как правило ПЭТФ мембраны симметричны, методика их создания 

хорошо известна и обильно представлена в литературе. 

Согласно своим химическим свойствам, ПЭТФ является сложным 

термопластичным полиэфиром терефталевой кислоты и этиленгликоля (рис. 1.3).  

 

  

Рисунок 1.3 − Пространственное изображение ПЭТФ (С10Н8О4)n 

 

Плотность ПЭТФ варьируется 1360–1400 кг/м3, диэлектрическая постоянная 

полимера составляет 3,25, температура стеклования аморфного/кристаллического 

материала – 67/80°С, температура кристаллизации – 150°С, температура плавления 

– >250°С, энтальпия кристаллизации – 140°С, показатель преломления (линия Na) 

аморфного/кристаллического – 1,57/1,64, предел прочности при растяжении – 

172МПа, модуль упругости – 2,5–3ГПа, относительное удлинение при разрыве – 2–

4% [262, 263, 264, 265, 266]. 

Полимер существуют в двух состояниях: аморфном, которое характеризуется 

беспорядочным расположением молекул с единичными образованием 

упорядоченной структуры [267], и кристаллическом (наличие в материале 

кристаллитов). 

Благодаря широкому спектру свойств из данного полимера изготавливают 

трековые мембраны. По сравнению с другими полимерами (поликарбонат, 

полиимид, фторированные полимеры) мембраны из ПЭТФ обладают 

существенной стойкостью к растворителям, меньшей склонностью к надрывам, 
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лучшей смачиваемостью водой и водными растворами [240]. Кроме того, как 

показывают исследования, трековые мембраны из ПЭТФ как правило 

симметричны – имеют одинаковые стороны, что создает еще одно преимущество 

данного полимера над остальными. 

 

1.10 Полимолочная кислота 

 

Полимолочная кислота (C3H4O2)n (поли (3,6-диметил-1,4-диоксан-2,5-дион)) 

является биоразлагаемым полимером, который наравне с ПЭТФ широко 

используется в медицине. Полимолочная кислота – это наиболее часто 

используемый в настоящее время биоразлагаемый полимер в клинической 

практике, применение которого варьируются от систем доставки лекарств, 

тканевой инженерии, временных и долгосрочных имплантируемых устройств; 

костные пластинки и брюшные сетки, стенты, скаффолды для регенерации тканей, 

постоянно расширяясь в новые области [268–271]. Это во многом обязано 

благоприятной биосовместимостью полимера и его безопасными продуктами 

разложения.  

Так, например, изделия из полилактида имеют достаточную прочность и 

хорошие механические характеристики, подходящие для различных клинических 

применений в хирургии. Ретракторы на основе полимолочной кислоты способны 

выдерживать внешние нагрузки (около 133Н), испытываемые хирургическим 

вмешательством [272], а также обладают устойчивостью к опорным силам, 

предъявляемым во время работы [273]. Из полилактида изготавливают 

рассасывающийся шовный материал, кровоостанавливающие зажимы, щипцы и 

ручки скальпелей [273]. Каркасы тканевой инженерии на основе полимолочной 

кислоты успешно используются для регенерации эпителиальных клеток. 

Например, в работе приводятся сведения об воздействии продуктов деградации 

полилактида на жизнеспособность эндотелиальных клеток. Согласно результатам, 

имплантаты на основе рассматриваемого полимера сохраняют механическую 



52 

поддержку, несмотря на постепенную резорбцию, и обеспечивает 

соответствующую жизнеспособность эндотелиоцитов [274]. 

И несмотря на то, что этому полимеру более 150 лет, полимолочная кислота 

(также именуется как полилактид, ПМК) остается плодородной платформой для 

биомедицинских инноваций и фундаментального понимания того, как 

искусственные полимеры могут безопасно сосуществовать с биологическими 

системами. 

По химическому составу данный полимер представляет собой сложный 

алифатический полиэфир молочной (2-гидроксипропионовой) кислоты (рис. 1.4). 

 

 

Рисунок 1.4 – Пространственное изображение ПМК (C3H4O2)n 

 

ПМК обладает высокой прочностью при растяжении и низким 

относительным удлинением при разрыве и соответственно имеет высокий модуль 

упругости (табл. 1.1, 1.2) [268]. 

 

Таблица 1.1 – Физико-химические свойства ПМК [268, 275] 

Свойства Значения 

Молярная масса (72)n г/моль 

Плотность 1,290\1,248 г/см³ 

(кристалличный \аморфный) 

Температура плавления 170–180, (100 % L-ПЛА) 

220°C (L,D-ПЛА стереок.) 

Температура размягчения 50°C 

Относительное удлинение при разрыве 3,8% 

Прочность на изгиб 55,3 МПа 

Прочность на разрыв 57,8 МПа 

Температура стеклования 55–65°C 
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Молочная кислота существует в двух стереоизомерических формах: L и D 

изомеры, меняя содержание которых в полимере можно добиться нужных 

физических свойств материала. Так, например, L- или D- мономеры являются 

полукристаллическими, а рацемическая смесь, где 50% – это D-мономер и 50% – L, 

образует поли (D, L-лактид) – аморфный полимер (табл. 1.2). Наличие 

полукристаллической фазы придает ПМК повышенную жесткость, а также 

прочность [275], что делает изделие привлекательным при изготовлении 

крепежных изделий для остеосинтеза, восстановление связок, стентов, костных 

пластинок, брюшных сеток, скаффолдов для регенерации тканей (табл. 1.2).  

 

Таблица 1.2 – Биомедицинские изделия на основе ПМК 

 Поли(L-лактид) Поли(D,L-лактид) 

Структура Частично кристаллический Аморфный 

Молекулярная масса, 

г/моль 

100-300 - 

Сроки деградации 50% за 1 – 2 года 100 % за 12 – 16 месяца 

Применение в медицине Крепежные изделия для 

остеосинтеза, восстановление 

связок, стенты 

Шовные якоря, 

скаффолды для 

регенерации тканей, 

нетканые материалы для 

ожоговых и раневых 

повязок 

 

Поли (D, L-лактид) активно используется в виде микросфер, нетканых 

материалов для ожоговых и раневых повязок, систем лекарственной доставки с 

контролируемым высвобождением [275]. 

Деградация ПМК, как показывают литературные данные [276], происходит 

не только за счет гидролиза (рис. 1.5), но и с участие ферментов, среди которых 

следует отметить протеиназу [277, 278]. Реакция гидролиза между 

сложноэфирными связями ПМК и молекулами воды расщепляет полимерные цепи 

и показана на рис. 1.5. После расщепления два свободных конца полимера 

оканчиваются (R'–OH) группой и концевой группой карбоновой кислоты (R – 

COOH). R и R' в данном случае обозначены как остатки полимерной цепи. 
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Рисунок 1.5 – Гидролиз сложноэфирной связи ПМК [279] 

 

Гидролиз связей ПМК возможен как на концах цепи полимера, так и в 

случайном месте (рис. 1.6). Если все разрывы происходят в эфире рядом с концами 

полимерной цепи, тогда каждый разрыв создает мономер (рис. 1.6а). Если разрывы 

происходят случайным образом, как показано на рис. 1.6b, тогда существует 

вероятность того, что два разрыва соединятся и образуют короткую цепочку, что 

будет способствовать снижению молекулярной массы полимера. 

 

Рисунок 1.6 – (а) Концевые и (b) случайные разрывы полимерных цепей ПМК [279] 

 

Как было отмечено ранее, скорость деградации ПМК зависит от размера и 

формы изделия, молекулярной массы материала, содержания примесей, от 

окружения (рН среды, температуры, активности ферментов), а также от 

стереоизомерного соотношения L/D в лактатных звеньях. Так, варьируя L или D 
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соотношением возможно добиться более кристаллической структуры ПМК и 

значительно снизить резорбцию материала [251].  

Для контроля биоразлагаемости ПМК необходимо учитывать следующие 

параметры. Скорость разложения полимера будет увеличиваться с увеличением 

гидрофильности материала [280]. Поли(L-лактид) имеет более медленную скорость 

разложения, чем поли(D,L-лактид) из-за кристаллических областей в первом. 

Геометрия имплантируемого изделия, полученного из ПМК, также влияет на 

скорость биоразложения, поскольку она будет напрямую связана с площадью 

контактируемой поверхности [280, 281]. Скорость деградации снижается с 

увеличением молекулярной массы полимера, что, в свою очередь, указывает на 

более низкую концентрацию концевых карбоксильных групп. 

Полукристаллический ПМК менее подвержен разрушению, чем аморфные 

конфигурации, поскольку кристаллический полилактид менее подвержен 

гидролизу. Скорость гидролиза может быть увеличена добавлением кислотных 

соединений. Основные молекулы могут нейтрализовать концевые карбоксильные 

группы и усилить разложение за счет основного катализа. Стерилизация имеет 

особое значение для ПМК, производимого для имплантации, и может выполняться 

с помощью методов бета- или гамма-облучения [280]. Эти методы облучения 

приводят к таким реакциям, как разрыв цепи или циклизация, снижение 

молекулярной массы и, таким образом, увеличение скорости разложения. Следует 

учитывать, что изделия ПМК, изготовленные экструзией или литьем из раствора, 

имеют меньшую молекулярную массу и выраженную биодеструкцию [282]. 

Белки и клетки имеют ограниченное поверхностное взаимодействие с 

изделиями полимолочной кислоты из-за гидрофобности полимера. Гидрофобная 

природа полилактида, как показывают литературные данные, может вызывать 

воспалительную реакцию местных тканей [283], что предполагает модифицировать 

изделие для придания более смачиваемой поверхности материалу. 

Большинство изделий полимолочной кислоты в биомедицинских 

приложениях производится из L-стереоизомерического полимера. Поли (L-

лактида) имплантаты могут легко разрушаться и рассасываться организмом под 
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действием ферментов. В литературе приводится достаточно данных о трудностях 

биодеградации под действие энзимов окружающих тканей стереоизомера D-

молочной кислоты [284]. Среди производителей изделий полилактида стоит 

выделить Purac – компанию, активно участвующей в производстве ПМК и ее 

сополимеров для биомедицинских и лекарственных приложениях под торговым 

названием Purasorb. Полимолочная кислота Purasorb представлена на рынке 

марками, отличающимися стереоизомерическими формами полимера (поли (L-

лактид), поли(D,L-лактид)) и величиной вязкости [285]. Все марки имеют свою 

характеризующую их вязкость, которая является своего рода ориентиром для 

молекулярной массы синтезированного полимера. Это очень важно в 

биомедицинских приложениях, поскольку она обеспечивает соответствующую 

скорость резорбции в организме. Как правило, скорость разложения выше при 

более низкой молекулярной массе [286]. 

 

1.11 Трековые мембраны и основные принципы их получения 

 

Изготовление трековых мембран берет свое начало с 1962 г., когда 

сотрудники исследовательского подразделения американской фирмы «General 

Electrics» П.Б. Прайс и Р.М. Уокер установили, что дефекты, оставляемые в 

пластинках слюды осколками деления урана, можно увеличить путем химического 

травления [287, 288]. Хотя история получения трековых мембран идет с работ П.Б. 

Прайса и Р.М. Уокера, четырьмя годами ранее молодой англичанин Д. Янг, 

изучавший закономерности радиолиза твердых тел, предположил, что метод 

появления дислокаций в кристаллах может быть распространен и на дефекты 

структуры, возникающие при прохождении тяжелой заряженной частицы [289]. 

Получаемые дефекты в результате облучения назвали треками, которые становятся 

видимыми только после специальной химической обработки – травления. И уже с 

конца 60-х годов прошлого века мембраны стали выпускать под маркой 

«Nuclepore» и выглядели несколько иначе, чем первые. С того времени методика 
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создания трековых мембран используются с целью получения фильтров [240, 290, 

291, 292].  

Объединенный Институт Ядерных исследований (г. Дубна) сыграл особую 

роль в создании современной технологии трековых мембран, результатами 

исследований которой стало коммерческое производство данного типа мембран с 

использованием ускорителей тяжелых ионов. 

Как описывают многочисленные работы, формирование трека после 

облучения тяжелыми ионами в материале – это комплексный, в несколько стадий, 

физико-химический процесс [240, 292–298]. Тяжелый ион передает часть своей 

энергии при взаимодействием с электронами полимера при этом ионизирует и 

возбуждает атомы среды взаимодействия, что образуют радиационные дефекты в 

сердцевине трека. Пространства вдоль траектории трека заполняются химическим 

реагентом, ускоряется реакция химической деструкции, вследствие чего 

облученные области полимера травятся быстрее, чем неповрежденные [240, 296]. 

Необходимо отметить, что степень разрушения на поверхности и в сердцевине 

трека различны, в связи с разрывом ковалентной связи основной цепи и боковых 

групп полимера, что определяет избирательность травления [240]. 

Травление включает следующие фазы [240]: диффузия, адсорбция и 

проникновение травящего раствора к поверхности материала, химическая реакция, 

диффузия продуктов деструкции и десорбция продуктов с поверхности. Для 

различных полимеров процесс химической реакции травления протекает по-

разному. Так, например, для полиэтилентерефталата используют щелочное 

травление и метод фотоокисления продуктов радиолиза для увеличения 

избирательности травления, в результате чего происходит разрыв связей полимера 

и отщепление этиленгликоля и терефталат– иона [296]. Для полимеров с 

неописанной методикой получения трековых мембран, подбор условий для 

травления становится эмпирическим.  
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1.12 Требования к трековым мембранам как прототипам кератоимплантатов 

для лечения буллёзной кератопатии 

 

Чтобы достичь желаемого эффекта – дегидратирование роговицы – от 

кератоимплантата необходимо учитывать ряд параметров. Во-первых, диаметр пор 

разрабатываемой мембраны. Подбор размеров отверстий должен полагаться в 

первую очередь на физиологию и морфологию эндотелиального слоя роговой 

оболочки. Эндотелий роговицы в отличие от переднего эпителия имеет 

эктомезенхимальное происхождение, клетки которого соединены между собой 

плотными контактами – zonula occludens, состоящими из белков оклюдина, 

клаудина и местами образующие щели размером 0,1–0,6 мкм. Кроме того, в ряде 

работ отмечено, что в эндотелиальном слое роговой оболочки, в особенности 

вблизи Шлеммова канала, имеются округлой формы отверстия – поры, размером 

1,3±1,0мкм [299–301]. Исходя из указанных соображений, допустимый диаметр 

пор трековых мембран в качестве эндотелиального барьера может варьироваться 

от 0,1мкм до 1,0мкм. Однако, учитывая наличие заболевание и 

высокогидратированную вследствие буллёзной кератопатии роговицу, 

приемлемый размер отверстий предполагается до 0,6мкм.  

Во-вторых, пористость трековых мембран, которая должна обеспечить 

прочность изделия, так как установлено, что поверхность, занятая порами более 

15% снижает прочностные характеристики материала [240]. Наиболее приемлемое 

значение пористости ТМ толщиной 10мкм – 10– 15%. 

В-третьих, геометрия сквозного канала, которую возможно варьировать в 

мембранах от «идеальной» цилиндрической до формы «песочных часов» с 

сужением в центре трека. Для роговицы отверстия в виде цилиндра более 

физиологичны, нежели чем конус, или «песочные часы», поэтому получение ТМ 

должно быть направлено именно в сторону достижения данного параметра. 
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1.13 Методы модификации поверхности полимерных мембран 

 

Низкотемпературная плазма благодаря поверхностному воздействию 

является одним из широко используемых и распространённых методов 

модификации полимеров [302–316].  

Данный тип модификации исследовался многими учеными [302, 304, 308, 

310, 311, 312, 314, 316]. Так, например, воздействие плазмы атмосферного давления 

на полиоксиметилен, поликарбонат, полипропилен, полиэтилен, полистирен и 

силиконовую резину образует азотсодержащие группы (имидных и уретановых 

групп) в поверхностном слое материала, что увеличивает смачиваемость и 

повышает биосовместимость полимера. Усиление гидрофильности материала 

после плазменной модификации связана в первую очередь с изменением структуры 

и химического состава полимера, с образованием избыточного поверхностного 

заряда, который может держаться достаточно длительно [317, 318, 319]. 

Согласно результатам работ [302, 317–320] модификация поверхности ПЭТФ 

уменьшает количество C=C и C=O групп и формируются аминные (NH2) и 

ангидридные (O=C–O–C=O) функциональные группы, что увеличивает 

гидрофильность, значение свободной энергии поверхности и шероховатость 

материала. Согласно данным работы [321], где ПЭТФ поочередно подвергался 

воздействию плазмы и УФ–света, наблюдаются разрывы C–C/C–H связей с 

последующим присоединением кислорода и азота, что ведет к возрастанию 

поверхностной энергии и гидрофильности. Кроме влияния на показатели 

поверхностной энергии, угла смачивания и шероховатости, плазма уширяет 

полосы при 1710 см-1 (валентные колебания C=O) [322]. Множество работ 

свидетельствует об стерилизующем эффекте низкотемпературной плазмы и 

возможности ее использования в качестве дезинфицирующего агента [323–330]. 

Плазменная обработка генерирует химически активные формы кислорода и азота, 

в том числе свободные радикалы (O, O3, OH, H2O2, HO2, NO, ONOOH и многие 

другие), что обуславливает окислительный стресс в клетках. И учитывая, что 
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прокариоты более чувствительны к окислительному стрессу, чем эукариоты, 

плазма позволяет избирательно убивать бактерии [323–330]. 

Одним из основных требований к биодеградируемому материалу для 

клеточного культивирования является хорошая – наиболее благоприятная для 

роста стволовых клеток – смачиваемость его поверхности [331]. Однако, 

вследствие гидрофобных свойств полимолочной кислоты [332, 333, 334] возникает 

вопрос о модификации материала и снижении значения его краевого угла 

смачивания, достигаемого путем плазменной обработки. Как показывают 

многочисленные исследования [335–344], воздействие плазмы, в частности, 

низкотемпературную атмосферного давления, является оптимальным выбором 

придания нужных свойств нерезорбируемым полимерам [313, 316], в том числе и 

биодеградируемым (полимолочная кислота, поликопролактон и другие).  

Низкотемпературную плазму атмосферного давления активно используют 

для модификации поверхности полимеров из полимолочной кислоты и 

поликапролактона. Так, в работе [318] приводятся данные о заметном изменении 

рельефа поверхности пленок из полимолочной кислоты с повышением ее 

шероховатости поверхности: Rrms возрастает с 12,1нм до 35–55нм в зависимости от 

времени воздействия плазмы. Что касается смачиваемости, то воздействие 

низкотемпературной плазмы снижает краевой угол смачивания с 73º (вода) до 23º 

-25º (вода), повышает полную поверхностную энергию с 37,1 мДж/м-2 до 46-59 

мДж/м-2 в большей мере за счет поляризационной составляющей, меняя 

соотношение γp:γd с 1(поляризационная):4,5(дисперсионная) на 

1,3(поляризационная):1(дисперсионная). Кроме того, в статье приводятся данные 

об потерях молекулярной массы полимера после модификации до 0,05%. Данные 

эффекты авторы объяснили процессом оксидации и разрывом полимерных цепей с 

присоедитнением гидроксильных, гипероксидных и эфирных групп в верхних 

слоях материала вследствие воздействия плазмы.  

Ученые во главе с Roger H. Wardman, исследуя воздействие 

низкотемпературной плазмы атмосферного давления на волокна из полимолочной 

кислоты [344], пришли к выводу, что плазма не меняет химический состав волокон, 
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но в то же время увеличивает шероховатость и, незначительно, смачиваемость 

поверхности материала. Причем, как показывают данные другой группы ученых 

[337], длительность обработки влияет на гидрофильность полимолочной кислоты: 

образцы после воздействия плазмы менее 10 секунд являются гидрофобными, а 

материал, обработанный более 10 секунд, имеет гидрофильные свойства.  

Похожие сведения получили ученые, исследуя воздействие плазмы в среде 

аргона на пленку из полимолочной кислоты [332, 333]. Однако, группа ученых под 

руководством N. Inagaki пришли к выводу, что обработка Ar-плазмой не может 

привести к гидрофильности поверхности полимолочной кислоты, а также к 

реакциям деградации полимолочной кислоты, так как модификация Ar-плазмой 

обусловлена нестабильностью образующихся углеродных радикалов [334]. 

Согласно данным работы, после разрыва связи C–O в полимере происходит 

образование радикалов, и небольшие молекулы, такие как CO2, CH2=CH2, CHO–

CH3 и CO, ре-комбинирует между двумя радикалами. Полученные данные 

подчеркивает, что обработка Ar-плазмой поверхности полимолочной кислоты не 

всегда изменяет свойства поверхности полимера.  

Кроме того, в ряде работ отмечено, что низкотемпературную плазму 

атмосферного давления можно использовать в качестве стерилизующего агента 

[338]. Согласно статье, данная плазма имеет бактерицидный эффект в отношении 

Listeria monocytogenes, которая является возбудителем листериоза. Однако, авторы, 

исследуя разное время обработки поверхности пленок из ПМК, пришли к выводу, 

что, начиная с 60 секунды воздействия, шероховатость уменьшается и поверхность 

материала сглаживается.  

Плазменная модификация полимолочной кислоты, согласно [340], не только 

увеличивает смачиваемость данного материала, но и увеличивает прикрепление 

фибробластов к пленке и не влияет на пролиферативную способность клеток, что 

делает данный вид обработки наиболее привлекательным для клеточного 

культивирования. 
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Приобретенные в ходе плазменной модификации свойства материала могут 

утратиться после процедуры стерилизации, которая является важным этапом 

предоперационной профилактики инфекций. 

 

1.14 Стерилизация полимерных изделий медицинского назначения 

 

Стерилизация является важным пунктом в разработке изделий медицинского 

назначения [345–351]. На сегодняшний день существует множество методов 

стерилизации медицинских изделий: термическая, включающая паровую 

(автоклавирование) и воздушную (сухожаровую) [352], химическая (газовая или 

химическими растворами) [353], стерилизация ионизирующим облучением (чаще 

применяется в промышленном варианте) [348], и плазменная [338] с применением 

плазмы перекиси водорода. Среди перечисленных способов наиболее широко в 

лечебно–профилактических учреждениях используется паровой метод 

(автоклавирование), сухожировой и стерилизация ионизирующим облучением. 

Автоклавирование или паровая стерилизация является одним из 

распространённых и активно используемых методов стерилизации в лечебно-

профилактических учреждениях, при котором используется горячий пар под 

давлением, обладающим сильным спороцидным действием.  

Радиационная (лучевая) стерилизация является альтернативой паровой и 

применяется в промышленном варианте стерилизации изделий однократного 

применения (шприцы, системы переливания крови, различных пипеток, хрупких 

изделий полимерного происхождения), которая несмотря на его экологическую 

опасность и высокую стоимость, позволяет стерилизовать полиэфиры (в том числе 

ПЭТФ) [354, 355]. 

В последнее время особое внимание уделяется плазменной стерилизации 

[356], которая может совмещать бактерицидный эффект и модификацию 

поверхности изделий. Так, например, компания АМТ division Johnson & Johnson, 

AbTox Inc. учла особенность ионизированной плазменной среды и разработала на 

ее основе стерилизационную технику [357, 358].  
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В настоящее время наиболее оптимальным способом стерилизации изделий 

из полимолочной кислоты является стерилизация этиленоксидом (ГОСТ ISO 

11135-2017). Доподлинно известно, что стерилизация этиленоксидом медицинской 

продукции не имеет существенного воздействия на материал. Например, в статье 

[343] приводятся данные о влиянии стерилизации этиленоксидом (ЭО) на свойства 

волокон из полимолочной кислоты. Согласно представленным данным, ЭО не 

влияет на смачиваемость и на шероховатость поверхности, однако, увеличивает 

кристалличность до 28% и уменьшает диаметр волокна до 30%. Культивирование 

остеобластных клеток на поверхности полученной в ходе электро-спининга 

мембраны после стерилизации этиленоксидом показало отсутствие значимого 

влияния на морфологию и дифференцировку клеток. В другой работе [342] 

утверждается, что этиленоксид незначительно увеличивает краевой угол 

смачивания, что сдвигает свойства материала в сторону гидрофобности. Подобные 

изменения, по мнению ученых, связаны с активным взаимодействием 

этиленоксида с концевыми карбоксильными группами полимера. Кроме того, 

авторы работы подчеркивают увеличение степень кристалличности полимера 

после стерилизации. 

Таким образом, вопрос влияния стерилизации на свойства полимерных 

изделий весьма неоднозначен, поэтому приходится задумываться о подборе метода 

и режима стерилизации. Кроме того, вследствие недостаточно полно 

представленных данных о совместном влиянии стерилизации и плазмы на материал 

в литературе, приходится задумываться о возможности комбинации разных 

обработок. В связи с чем, настоящая работа направлена на разработку (создание и 

решение вопроса модификации и сохранения полученных свойств в процессе 

стерилизации) биодеградируемого материала на основе тонких пленок 

полимолочной кислоты и нерезорбируемого материала на основе ПЭТФ в качестве 

корнеальных имплантатов для лечения буллёзной кератопатии. 
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1.15 Цели и задачи исследования 

 

Целью диссертационной работы является разработка кератоимплантатов на 

основе полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты для хирургического 

лечения буллёзной кератопатии. 

В соответствии с целью диссертационной работы поставлены следующие 

задачи. 

1. Выбор материалов для изготовления кератоимплантатов в лечении 

буллёзной кератопатии. 

2. Разработать методику получения трековых мембран из полимолочной 

кислоты как прототипа кератоимплантата для хирургического лечения буллёзной 

кератопатии. 

3. Получить прототипы кератоиплантатов на основе трековых мембран из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты с заданными характеристиками. 

4. Исследовать влияние модификации прототипов кератоимплантатов в 

низкотемпературной плазме на топографию их поверхностей, структуру, 

оптические и механические свойства. 

5. Изучить влияние стерилизации на топографию поверхностей, структуру, 

оптические и механические свойства прототипов кератоимплантатов, а также 

определить способ и режим стерилизации разработанных изделий 

офтальмологического назначения. 

6. Выявить морфологические особенности роговицы при индуцированном 

повреждении ее эндотелиального слоя на фоне интрастромальной и 

внутрикамерной имплантации разработанных кератоимплантатов. 

7. Определить требования к параметрам кератоимплантатов – трековых 

мембран из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты – при их 

хирургическом лечении буллёзной кератопатии.  
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Выводы по главе I 

 

1. Широкая распространённость буллёзной кератопатии, а также 

недостаточная эффективность различных методов лечения обусловливают поиск и 

разработку новых способов дегидратирования и нормализации эпителия роговицы. 

Для достижения ключевых задач лечения необходимо создать пористый 

имплантат, отвечающий ряду требований: биосовместимость с тканями, клетками, 

а также жидкостями (в данном случае – с внутриглазной жидкостью) органа зрения; 

биоинертность; высокие коэффициент пропускания и прозрачность; 

удовлетворительные механические характеристики (гибкость, эластичность и, в то 

же время, прочность); контролируемая растворимость и безопасный гидролиз для 

резорбируемого изделия, а также подходящий под задачи диаметр пор и геометрия 

сквозного отверстия. В связи с чем, необходим поиск материала и типа мембран, 

отвечающих указанным условиям будущего кератоимплантата.  

2. Материал для создания из него кератоимплантата должен отвечать 

требованиям: биосовместимость с тканями, клетками, а также жидкостями (в 

данном случае – с внутриглазной жидкостью) органа зрения; биоинертность; 

высокие коэффициент пропускания и прозрачность; удовлетворительные 

механические (гибкость, эластичность и, в то же время, прочность) 

характеристики; контролируемая растворимость и безопасный гидролиз для 

резорбируемого изделия. Наиболее перспективными для создания 

кератоимплантатов являются полиэтилентерефталат и полимолочная кислота. 

3. Полиэтилентерефталат зарекомендовал себя в качестве перспективного 

материала для использования в офтальмологии: биоинертен, биосовместим и 

неаллергенен, обладает отличными прочностными характеристиками, 

неспособными изменяться с течением времени, отсутствие деформаций материала 

при хирургических манипуляциях. Из данного полимера также изготавливают 

тонкие пленки с хорошими оптическими свойствами, а также получают трековые 

мембраны, которые обладают существенной стойкостью к растворителям, 

удовлетворительной смачиваемостью водой и водными растворами.  
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4. В связи с опасением избыточного фиброгенеза, гнойных осложнений и 

отторжения имплантата в качестве альтернативы может рассматриваться и 

клеточная терапия. Среди клеточных популяций особый интерес представляют 

мононуклеарные лейкоциты, обладающие высоким секреторным потенциалом. В 

связи с высокой вероятностью потери клеток необходимо использование 

биодеградируемого полимера в качестве временного материала для клеток, что 

может послужить альтернативой существующих нерастворимых полимеров, 

используемых в кератопластике. 

5. В целях улучшения смачиваемости поверхность изделия необходимо 

модифицировать. Одним из перспективных таких методов является воздействие 

низкотемпературной плазмы. 

6. Подбор методов и условий стерилизации являются одним из важных 

пунктов в разработке изделий медицинского назначения. Несмотря на широкое 

использование таких стерилизующих способов как автоклавирования и 

радиационное воздействия, в последнее время все больше внимания уделяется 

антимикробному эффекту низкотемпературной плазмы. 
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ГЛАВА II МАТЕРИАЛЫ И МЕТОДЫ ИССЛЕДОВАНИЯ 

 

2.1 Материалы для создания кератоимплантатов из полиэтилентерефталата 

и полимолочной кислоты 

 

2.1.1 Трековые мембраны из полиэтилентерефталата 

 

Трековые мембраны из ПЭТФ (ICI, Швейцария) были получены путем 

облучения на циклотроне ТПУ пленки ПЭТФ тяжелыми ионами 40Ar+8 с энергией 

41 МэВ, сенсибилизацией ультрафиолетовым светом и щелочного травления в 

водном растворе 1,5М NaOH при температуре в диапазоне (72–82)°С. Методика 

получения трековых мембран из ПЭТФ подробно описана в работах [292, 294, 

295, 296]. 

 

2.1.2 Пленки и мембраны из полимолочной кислоты 

 

Исходные плёнки из полимолочной кислоты были получены из раствора 

полимолочной кислоты с молекулярным весом Mw=121000 г/моль (PURASORB® 

PL 10, Нидерланды) методом разлива в трихлорметане (СHСl3) (Экрос, Россия). 

Для получения нужной толщины (15–30 мкм) и морфологии пленок, масса 

выливаемого 1% раствора подбиралась эмпирически, в связи с чем, пленки 

выливались по (10±1), (20±1), (30±1) грамм и помещались в вытяжной шкаф до 

полного испарения растворителя (48 часов). Для удаления остаточного 

растворителя, плёнки на 24 часа, помещались в вакуумную камеру (давление 10-3 

мм.рт.ст., температура 25°С). 

Мембраны из полимолочной кислоты получали на циклотроне ИЦ – 100 

Лаборатории ядерных реакций ОИЯИ (г. Дубна) путем облучения пленок 

полимолочной кислоты пучком ионов 132Xe+26 с энергией 1,2 МэВ/нуклон (160 

МэВ) и последующего селективного щелочного травления.  
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Подбор энергии ионов, достаточной для получения сквозных треков в 

исследуемых плёнках, а также оценку глубины проникновения ионов в материал 

осуществляли расчетом при помощи программы «SRIM-2008». В алгоритме 

расчета данной программы заложена формула Бете-Блоха, позволяющая 

рассчитать потери энергии dE/dx и пробега R при прохождении иона через пленку 

[345]. Согласно расчетам потерь энергии (рис. 2.1) и проективного пробега ионов 

(рис. 2.1) 132Xe+26 в пленку на основе ПМК, пробег ионов с энергией 150 МэВ 

составляет 26 мкм, что свидетельствует о сквозном прохождении 132Xe+26 через 

образцы. Таким образом, пленок из полимолочной кислоты пучком ионов 132Xe+26 

формирует сквозные треки в материале.  

 

 

Рисунок 2.1 – Потери энергии (1) и пробег ионов 132Xe+26 (2) в плёнках на основе ПМК 

 

В целях получения качественных мембран и геометрии пор близкой к 

цилиндрической, была проведена серия экспериментов по подбору условий 

травления необлученных и облученных пленок. В качестве травителя 

использовались растворы гидроксида натрия (NaOH) различной концентрации: 

0,1М, 1,0М, 2,0М. Время травления облученных образцов размером 2x2 см, 

которые предварительно крепили при помощи двухстороннего скотча на рамку-
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подложку из плёнки поливинилиденфторида (ПВДФ), составляло от 5 до 30 

минут, для необлученных – от 5 до 60 минут с шагом 5 минут. Для нейтрализации 

следов щелочи образцы помещали в 0,01% раствор уксусной кислоты 

(CH3COOH), после чего 4-х кратно промывали большим количеством 

дистиллированной воды, высушивали на воздухе и выдерживали в вакуумной 

камере в течение 24 ч при давлении 10-3 Topp и температуре 25°С. Скорость 

травления необлученных и облученных плёнок контролировали по уменьшению 

массы образцов. Массу образцов определяли с помощью аналитических весов 

Acculab ALC-210D4 (SartoRius Group, Германия) с погрешностью 0,1 мг. Толщину 

плёнок измеряли с помощью оптиметра «ИКВ-3» (Россия). 

 

2.2 Методики стерилизации: стерилизация в автоклаве, стерилизация гамма 

– лучами, стерилизация низкотемпературной плазмой 

 

Автоклавирование прототипов кератоимплантатов проводилось с помощью 

парового автоматического стерилизатора ГПа-10 ПЗ. Согласно ГОСТ Р ИСО 

13683–2000 были выбраны следующие режимы обработки: 1) давление – 0,11 

МПа, температура – 120 – 121 °С, время обработки – 20 минут; 2) давление – 0,2 

МПа, температура – 130 – 132 °С, время обработки – 5 минут. Предварительно все 

образцы помещали в упаковочный материал (комбинированные крафт-пакеты), 

соответствующий ГОСТ ISO 11607-2011. 

Радиационную стерилизацию прототипов кератоимплантатов проводили с 

помощью гамма-установки «Исследователь №52» (НИИ ПП, г. Томск) с 

источником радионуклида 60Со. Неоднородность интенсивности облучения 

(мощность дозы) в рабочей камере цилиндрической формы радиусом 75 мм и 

высотой 240 мм составляла не более 10%. Экспозиционные дозы γ–излучения – 1 

кГр и 15 кГр. (Si-детектор). Образцы помещали в упаковочный материал (крафт 

пакеты) для обработки согласно ГОСТ ISO 11607-2011. 

Стерилизация низкотемпературной плазмой исследуемых образцов 

проводилась путем воздействия плазмой с использованием экспериментальной 
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установки низкотемпературной плазмы (ТПУ) на каждую сторону материала в 

течение 30, 60, 90 с. Стерильность образцов подтверждалась серией 

микробиологических экспериментов путем полного погружения материалов в 

питательные среды, которые инкубировались в течение 14 дней при температуре 

(30–35)°С на тиогликолевой среде и при температуре (20–25)°С на бульоне 

Сабуро. Помутнение среды являлось признаком наличия роста микроорганизмов. 

Эталоном сравнения служил посев контрольных образцов («положительный 

контроль»), которые не подвергались воздействию плазмы, и стерильная 

питательная среда («отрицательный контроль»). 

 

2.3 Методика модификации поверхности материалов 

 

В целях придания материалу разрабатываемых изделий гидрофильных 

свойств поверхность образцов обрабатывалась низкотемпературной плазмой с 

использованием экспериментальной установки низкотемпературной плазмы 

(ТПУ) [354, 355]. 

Диэлектриком служило стекло толщиной 1 мм. Напряжение – 25 кВ, частота 

– 5 кГц. Плотность мощности составляла 2 Вт/см2. Температура поверхности при 

воздействовали плазмы 35°С – 40°С, величина потока воздуха – 1 л/мин, значения 

атмосферного давления при модификации составляло 743-758 мм.рт.ст. 

Расстояние между электродами было 0,5 мм. Для удаления загрязнений, образцы, 

предварительно, промывались в спирте. Время воздействия плазмой составляло 

30, 60 и 90 с. 

 

2.4 Методика получения сколов 

 

В целях охрупчивания материала и получения качественного скола, 

трековую мембрану из ПЭТФ фиксировали в течение суток на эритемную лампу с 

максимальной λ= 310-320 нм. После чего этого на поверхность мембраны в 

течение 2 минут наносили электропроводящий слой золота Au с чистотой 99,9%.  



71 

В случае с мембранами из полимолочной кислоты, материал охрупчивали 

гидролитически в паровом автоматическом стерилизаторе ГПа-10 ПЗ в течение 20 

мин при давлении 0,2 МПа и температуре (130–132)°С, охлаждали при 

температуре (−195,75 °C) жидкого азота в течение 15 мин и раскалывали. После 

чего этого на поверхность мембраны в течение 2 минут наносили 

электропроводящий слой золота Au с чистотой 99,9%.  

 

2.5 Методы изучения физических свойств 

 

2.5.1 Электронно-микроскопические методы 

 

Электронная микроскопия на микроскопах Hitachi TM-3000 (Япония) и 

Hitachi S3400N Type II (Япония) использовалась для определения диаметра 

входных отверстий пор, поверхностной плотности пор и изучения 

микроструктуры разрабатываемых изделий. Предварительно на поверхность 

образцов в течение 2 минут наносили электропроводящий слой золота Au с 

чистотой 99,9%. Съёмки образцов из полимолочной кислоты проводились при 

низком вакууме с ускоряющим напряжением 15 кВ в аналитическом режиме. 

Количественный анализ морфологических характеристик мембран 

(определение диаметра пор и их средней плотности) проводился с помощью 

программы ImageJ 1.38 (National Institute of Health, США).  

 

2.5.2 Лазерная сканирующая микроскопия 

 

Лезерная сканирующая микроскопия поверхности разрабатываемых 

изделий из ПЭТФ и полимолочной кислоты была проведена на микроскопе 

«Olympus Lext Ols 4100» (Россия). 
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2.5.3 Атомная силовая микроскопия 

 

Топография поверхности мембран исследовалась на комплексном 

корреляторе оптических, спектральных и топографических свойств поверхности 

объектов «Centaur HR» (ООО “Нано Скан Технология”, Россия) и на атомно-

силовом микроскопе (АСМ) «Solver-HV» (NT-MDT, Россия) в полуконтактом 

режиме работы. Для измерения примени кантилевер марки NSG11 (“NT-MDT”) с 

радиусом закругления острия иглы 10 нм. Профиль шероховатости поверхности 

строился с точностью до 1 нм в программе Gwyddion и Origin 9.0. Расчет 

параметров шероховатости, описывающих топографию поверхности, проводился 

согласно ГОСТ 2789–73 и ISO 4287:1997. Для количественной оценки 

шероховатости поверхности использовались параметры Ra, Rq, Rt, Rz согласно 

ГОСТ 2789–73 и ISO 4287:1997. 

 

2.5.4 Порометрия полученных мембран 

 

Порометрия разрабатываемых изделий была проведена с использованием 

порометра капиллярного потока Capillary Flow Porometer 7.0 (USA) на образцах 

площадью 4,5 см2.  

 

2.5.5 Определение среднего диаметра пор методом «точка пузырька» 

 

Определение эффективного диаметра пор полученных мембран 

дополнительно определяли методом точка пузырька» на установке Porometer 1.0. 

(ТПУ). Образцы диаметром 35 мм предварительно вымачивали в этаноле в 

течение 30 минут. Скорость нарастания давления составило 0,002 МПа/мин. 

Диапазон давления 0,006 – 0,1 МПа. За результат испытания принималось среднее 

арифметическое результатов трех параллельных определений минимального 

давления. Диаметр пор определяли по соотношению, которое является следствием 

уравнения Лапласа [367]: 
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d = 0,65/P,      (2.1) 

где d – диаметр пор, мкм, P – давление, при котором наблюдается один или 

несколько пузырьков в центре мембраны, кгс/см2. 

Коэффициент 0,65 в числителе определен на основании калибровки по 

ПЭТФ мембранам типичной пористости (7–15%), толщины 10–12 мкм, с 

диаметрами пор в диапазоне 0,1–1 мкм. Поскольку данный коэффициент зависит 

от углового распределения пор, толщины мембраны, шероховатости поверхности 

и других факторов, формулу (2.1) можно применять для приближенной 

экспрессной оценки диаметра пор. 

 

2.5.6 Исследование проницаемости мембран 

 

Проницаемость мембран площадью 4,1 см2 была измерена с помощью 

Stirred Ultrafiltration Cells (Amicon Model 8010, Millipore) с использованием 

деионизованной воды в качестве рабочего раствора. Предварительно образцы 

выдерживали в растворе 20 минут.  

Величину потока жидкости рассчитывали по уравнению Хагена–Пуазейля 

[368]: 

Lt

V





8

Pr4



      (2.2) 

где V – объем растворенного вещества, проходящий через одну цилиндрическую 

пору мембраны, Δt – время, ΔР – давление, r – радиус поры, η – вязкость 

жидкости, L – толщина трековой мембраны.  

 

2.5.7 Дифференциальная сканирующая калориметрия 

 

Дифференциальная сканирующая калориметрия (ДСК) позволяет получить 

информацию о тепловых эффектах и рассчитать процент кристалличности в 

полимере, которая была выполнена на совмещенном ТГА/ДСКА анализаторе SDT 
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Q600 (США) со следующими условиями проведения: температурный интервал – 

(25 – 300)ºС, скорость нагрева – 10ºС/мин, атмосфера – воздух. 

Расчет степени кристалличности проводился по формуле [369, 370]: 

%100*
100

..
H

H
I об

крст       (2.3) 

где Iст.кр. – определяемая степень кристалличности, Ноб – энтальпия образца, Н100 – 

энтальпия 100%–го кристаллического материала. 

 

2.5.8 Фазовый анализ и расчет степени кристалличности 

 

Кроме ДСК был проведен фазовый анализ с целью определения степени 

кристалличности на дифрактометре Shimadzu XRD 6000S (Япония) с 

вертикальным высокоточным гониометром со следующими характеристиками 

сьемки: ускоряющее напряжение 40 кВ, ток пучка 30 мА, диапазон углов 

сканирования 7°–35°, шаг сканирования 0,03°, время набора сигнала 1 с. 

Использовалась линия Cu α-излучения с длиной волны 1,54056 Å. Степень 

кристалличности была определена по формуле и с использованием пакета 

программ POWDERCELL [371]: 
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c       (2.4) 

где s –вектор обратной решетки, равный  



 )sin2(
s       (2.5) 

θ – половина угла отклонения дифрагированных лучей от направления падающих 

рентгеновских лучей, λ – длина волны рентгеновских лучей, I(s) – интенсивность 

когерентного рентгеновского рассеяния от образца аморфных и кристаллических 

областей, Iс(s) – интенсивность когерентного рентгеновского рассеяния от 

кристаллической области. 
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2.5.9 Методы оптической спектроскопии 

 

Спектры пропускания и поглощения образцов в видимой области были 

измерены с помощью спектрофотометра СФ–256УВИ (Россия) в диапазоне длин 

волн (380–1000) нм для получения коллимированного коэффициент пропускания 

τ(λ) в режиме, приближенного к условиям эксплуатации, а также с помощью 

флуоресцентного спектрофотометра Cary Eclipse Fluorescence Spectrophotometer 

(Agilent technologies, США) в том же диапазоне. В качестве источника излучения 

использовалась импульсная ксеноновая лампа с длительностью импульса 2 мкс, 

эквивалентной мощностью до 75 кВт и частотой следования световых импульсов 

80 Гц. Спектральная ширина щели – 1,5 нм. Абсолютная погрешность установки 

длин волн монохроматора составляла – 1,5 нм. Прозрачность рассчитывали по 

формуле [372]: 

Прозрачность = 







h

T
Log       (2.6) 

где Т600 –светопропускание (Т) (%) при определенной длине волны λ, нм, h- 

толщина пленки (нм). 

Для приближения к реальным условиям эксплуатации образцы помещались 

на внутреннюю стенку кюветы, заполненной выделенной в асептических 

условиях ex temporo внутриглазной жидкостью кроликов.  

 

2.5.10 Измерение контактного угла и поверхностной энергии 

 

Углы смачивания деионизованной воды ( 
w ), н-гексана (θN) и глицерина (


g ) были определены методом сидячей капли при комнатной температуре (25 ± 

2)°C, влажности 51±6% с помощью «KRÜSS Easy Drop DSA 20» (Германия) и 

специального программного обеспечения с точностью измерения ± 0,1°. 

Контактный угол определялся на 1, 3, 7, 14, 21 сутки после различных 

воздействий (плазма, стерилизация). Свободная энергия поверхности () с 
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определением полярной(P) и дисперсионных (D) компонент рассматривалась в 

рамках модели Оуэнса-Вендта [362] и вычислялась по методу Оуэнса-Вендта-

Рабел-Кэлби (ОВРК) [373].  

Полярность разрабатываемых изделий рассчитывалась как доля полярной 

компоненты в суммарной поверхностной энергии [374]: 

 pp         (2.7) 

 

2.5.11 ИК–спектроскопия 

 

ИК–спектроскопию образцов производили с помощью Фурье-спектрометра 

Cary 630 (Agilent, США) в диапазоне 650 – 4000 см-1 со спектральным 

разрешением 2 см-1. В качестве элемента однократного наружного полного 

внутреннего отражения использовали алмазный кристалл. Обработка спектров 

проводилась в программе OriginPro 9.1. Согласно литературным данным, в ИК–

спектрах поглощения полиэтилентерефталата имеются следующие полосы 

поглощения в области (4000 – 100) см-1 (табл. 2.1). 

 

Таблица 2.1 – Колебательные моды молекулы полиэтилентерефталата 

Волновое 

число, см-1 

Колебания функциональных групп Литература 

723 Колебания CH2 групп 

 

[375, 376] 

792 γ(C=O)+δ(COO) [377] 

847 γ(CH2) [377] 

871 Колебания групп γ(CH) фенильного кольца [376] 

1016 Колебания фенильного кольца –δ(CH)  [377] 

1096 Алифатические эфиры C–O–C [378] 

1246 C=C участка фенильного кольца [377] 

1340 C–C алканы, =CH2 [377]  

1408 C–C отклонения [367] 

1716 Алифатические кетоны C=O или C=C группы  [375, 377] 

c 2000 по 

2070 

Тройные связи или аккумулированные двойные связи [356] 

2907 Алифатические группы C–H  [375] 

2968 Симметричные C–H группы [375] 
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В таблице 2.2 представлены характеристические полосы поглощения 

атомных групп полимолочной кислоты, соответствующие литературным данным.  

 

Таблица 2.2 – Колебательные моды молекулы полимолочной кислоты 

№ 
Волновое число, 

см-1 
Моды и связи Литература 

1.  3571 )(OH  free [318] 

2.  2997 )( 3CHas  [318] 

3.  2947 )( 3CHs  [318] 

4.  2882 )(СH  [318] 

5.  1751, 1756, 1760 )( OС   [318, 380] 

6.  1454, 1452, 1456 )( 3CHas  [380] 

7.  1384 )( 3CHs  [380] 

8.  1365, 1368 )()( 3CHCH s   [318, 380] 

9.  
1305, 

1300,1313,1315 

)(CH  

)(2 CH  
[318, 380] 

10.  1269, 1270 )(CH + )( COС   [380] 

11.  1209, 1216 ),( hCOСas   [380] 

12.  1185 ),( lCOСas   [318, 380] 

13.  1130, 1132 )( 3СHras  [318, 380] 

14.  1090 )( COСs   [318, 380] 

15.  1038, 1045 )( 3CHС   [318, 380] 

16.  960 )( 3СHr + )(СC  [318] 

17.  925 )( 3СHr + )(СC  [318] 

18.  873, 875 )( COOС   [318] 

19.  760 )( OC   [318] 

20.  740 )( OC   [318] 

21.  690, 695 )( OC   [318] 

22.  515 )()( 31 COOCHC    [318] 

Примечание: s – симметричные моды; as – ассиметричные. Компоненты асимметрических мод, 

соответствующие h-высокой частоте, l-низкой частоте, δ – деформационные колебания; υ – 

валентные колебания. 
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ИК-спектроскопия позволила оценить влияние различных процессов 

(облучения, модификации в плазм, стерилизации) на молекулярные связи в 

полимолочной кислоте, а также выявить присутствие остаточных органических 

растворителей. 

 

2.5.12 Спектроскопия комбинационного рассеяния света 

 

Спектры комбинационного рассеяния исследуемых материалов получали с 

использованием научно-исследовательского комплекса Centaur U HR (Nano Scan 

Technologies, Россия) при следующем режиме съемки: длина волны лазера λ=532 

нм, время экспозиции 30 с, диапазон спектра (100-4000) см-1. 

 

2.5.13 Методика исследования прочности и механических характеристик 

 

В связи с высоким риском повреждения и разрывов полимеров в процессе 

их имплантации, определены физико-механические характеристики пленок и 

мембраны. 

Исследования прочностных и механических характеристик выполнены 

стандартной методикой одноосного испытания на растяжение образцов, 

вырезанных из полотна в виде полосок, согласно ГОСТ 14236–81 и ГОСТ 11262–

50 на испытательной установке Instron 3300 (ASTM D882, США). Толщина 

образцов составила 0,015 мм, ширина – 10 мм, общая длина – 50 мм, базовая 

длина – 10 мм. Скорость испытания – 1 мм/мин. Испытания проводились при 

температуре 23±2 °С, относительной влажности 50±5%. Для каждой группы 

образцов проводилось по 10 измерений, удаляли максимальные и минимальные 

значения и рассчитывали средние значения и отклонения. 

В результате механических испытаний, проведенных согласно ГОСТ 14236–

81 и ГОСТ 11262–50, были изучены следующие характеристики: удлинение при 

растяжении, предел текучести, напряжение при растяжении, а также рассчитан 

модуль Юнга (Е). Модуль Юнга (Е, МПа) вычисляли по формуле: 
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lS

Fl
E


  ,      (2.8) 

где: F – сила растяжения, S – площадь поверхности образца, ∆l – абсолютное 

удлинение, l – первоначальная длина. 

 

2.5.14 Трибологические испытания 

 

В связи с расправлением имплантируемого материала в тканях роговицы 

путем многократных маятникообразных движений длинных шпателей (рис. 2.2) 

вдоль поверхностей пленки и высоким риском внутритканного повреждения 

полимеров, проведены трибологические испытания. 

 

 

Рисунок 2.2 − Интрастромальное расправление трековой мембраны длинным шпателем 

(стрелкой указано направление шпателя) 

 

Трибологические испытания разрабатываемого изделия из ПЭТФ 

проводились в условиях сухого трения скольжения на TRIBO technik (Франция) с 

варьированием длительностью испытания (в диапазоне 10 м – 75 м), скоростью 

скольжения (в диапазоне (1,5 – 30) мм/с) и нагрузки (1Н и 2Н). Анализ 

топографии износа образцов выполнялся на лазерном сканирующем микроскопе 

Olympus LEXT OLS4100 (Япония). 

 

2.5.15 Исследование скорости деградации биодеградируемого полимера 

 

Исследование скорости деградации биодеградируемых полимеров до и 

после различных видов обработок (плазменной модификации, стерилизации) 
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проводилась согласно ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009, ГОСТ Р ИСО 10993-9-2009, 

ГОСТ Р ИСО 10993-13-2009. Для этого предварительно подготовленные образцы 

выдерживали в вакуумной камере в течении 48 часов при температуре 25°С, 

после чего пленки взвешивали на аналитических весах с погрешностью 0,1 мг. 

Взвешенные образцы помещали в емкость с фосфатно-солевым буферным 

раствором («Росмедбио», pH=7,76±0,10) в соотношении 1:30 (образец: раствор) и 

выдерживали в термостате при постоянной температуре (70±1)°C. На протяжении 

всего эксперимента измеряли рН раствора с помощью pH-метра pH-150МИ 

(разрешение: 0.01 pH).  

Через 6, 24 и 168 часов (7 суток) от начала эксперимента образцы извлекали, 

высушивали и выдерживали в вакуумной камере (давление 10-3 Topp) в течение 

48 часов. Далее рассчитывали потери массы W  гравиметрическим методом по 

формуле: 

%100



исх

tисх

W

WW
W       (2.9) 

где исхW -исходная масса образца; tW - масса после инкубации. 

Для дальнейших исследований образцы хранились в десикаторе. 

 

2.5.16 Анализ молекулярно-массовых характеристик 

 

Среднюю молекулярную массу ( M w ), среднечисловую молекулярную 

массу ( M n ) и коэффициент полидисперсности (PD) плёнок ПМК определяли 

методом гель проникающей хроматографии (ГПХ) с использованием Agilent 1260 

Infinity (Agilent technologies, США), которая оснащена колонкой Agilent PLgel 

5μm Mixed-C (300 x7,5 mm) и рефрактометрическим детектором. В качестве 

элюента использовали хлороформ (ВЭЖХ, Thermo Fisher Scientific) при скорости 

потока 1 мл/мин. Эксклюзионное разделение проводили при температуре 40°С, 

объем пробы составлял 20мкл. Концентрация полимера в растворе составляла 

0.8% масс. Калибровка хроматографической системы осуществлялась согласно 
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полистирольным стандартам Agilent. Обработка данных проводилась с помощью 

программного обеспечения Agilent GPC_Addon. 

 

2.6 Медико-биологические исследования полученных образцов 

 

2.6.1 Методика исследования цитотоксичности 

 

Жизнеспособность клеток (мононуклеары крови, полученных из банка 

стволовых клеток г. Калининграда) оценивали стандартным колориметрическим 

методом (МТТ–тест) с использованием тетразолия – 3–[4,5–диметилтиазолил–2–

ел]–2,5–дифенилтетразолиум бромида («ПанЭко», Россия) в качестве реагента и 

методом проточной цитофлуориметрии с определением процентного 

соотношения живых и погибших (апоптотических и некротических) клеток и 

общего количества клеток на проточном цитофлуориметре Guava EasyCytePlus 

(Millipore, США) с использованием программы GuavaVia Count (Millipore, США). 

МТТ–тест основан на восстановлении желтого МТТ метаболически активными 

клетками до нерастворимых в воде темно-фиолетовых гранул формазана. В 

митохондриальной дыхательной цепи жизнеспособных клеток ферменты 

дегидрогеназы восстанавливают МТТ до формазана. После растворения 

кристаллы формазана дают окрашивание, интенсивность которого определяется 

спектрофотометрически [381].  

После инкубации с исследуемыми образцами в течении 24 часов в СО2–

инкубаторе МСО-5АС («SANYO», Япония) при определенных условиях (Т = 

37ºС, 95% воздуха, 5% СО2) раствором трипсина (0,25%) и ЭДТА (0,02%) 

(«ПанЭко», Россия) клетки снимали с планшета и один раз отмывали в 1хPBS (pH 

7,4) («Ambion», США). Затем к осадку добавляли 1 мл рабочего раствора МТТ и 

инкубировали в суховоздушном термостате ТС–1/80 СПУ (Россия) в течение трех 

часов (Т = 37ºС). Клетки осаждали путем центрифугирования в течение 2 минут 

при 330 g на центрифуге Sky Line СМ–6М («ELMI», Латвия), и добавляли к 

осадку 1,5 мл 96%–го изопропанола («Экос–1», Россия) для растворения гранул 
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формазана. На спектрофотометре СФ-2000 («ОКБ–Спектр», Россия) при λ = 570 

нм измеряли количество восстановленного продукта – формазана [382, 383]. 

 

2.6.2 Исследование биосовместимости in vitro на культуре мезенхимальных 

стволовых клеток 

 

Исследования биосовместимости прототипов кератоимплантатов были 

проведены с использованием культуры пренатальных стромальных клеток, 

первоначально выделенную из легкого 11–недельного эмбриона человека и 

поддерживаемую ex vivo (линия FL–42, ООО “Банк стволовых клеток“, г. Томск).  

Образцы прототипов помещали в лунки культуральных планшетов (Orange 

Scientific, Бельгия), в которые добавляли безклеточную культуральную среду (280 

мг/л L–глутамина, 50 мг/л гентамицина сульфат, 20% сыворотки крови эмбрионов 

коров, 80% среды ДМЕМ/F12 (1:1)) либо клеточную взвесь в концентрации 3х104 

жизнеспособных кариоцитов в 1 мл полной культуральной среды. Спустя 72 ч 

культивирования при (37оС, 5% СО2 и 100% влажности) образцы удаляли. 

Супернатанты (кондиционные среды) для определения активности щелочной 

фосфатазы (ЩФ), концентрации кальция, калия и неорганического фосфата 

получали путем сбора надосадочной части клеточных культур и последующего их 

центрифугирования в течение 10 минут при 500 g. Контролем служила культура 

клеток на пластиковой поверхности культуральных планшетов без добавления 

образцов. Далее, планшеты сушили на воздухе при комнатной температуре в 

течение 24 ч, фиксировали прилипающие клетки в парах формалина и проводили 

иммуноцитохимию путем окрашивания на виментин. Виментин является 

структурным белком, который у человека кодируется геном VIM, и представляет 

собой белок промежуточных филаментов (IF) типа III, который экспрессируется в 

мезенхимальных клетках. Виментин – основной цитоскелетный компонент клеток 

и часто используется в качестве маркера мезенхимальных клеток или клеток, 

претерпевающих эпителиально-мезенхимальный переход (EMT) как во время 

нормального развития, так и при метастатической прогрессии. 
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Окраску на указанный белок проводили следующим образом. Для начала 

клетки фиксировали и пермеабилизировали в холодном (–20⁰С) метаноле в 

течение 1 минуты. После использовали мышиные моноклональные антитела к 

человеческому виментину (clone V9, Novocastra™, Великобритания) для 

иммуноцитохимического исследования с разведением первичных антител – 1:500. 

Визуализацию проводили на основе рекомендованного производителем 

первичных антител протокола иммунопероксидазного метода с помощью набора 

Novolink™ Polymer Detection Systems (Великобритания). В качестве метки 

иммунной реакции был использован 3,3–диаминобензидин (DAB). Реакцию на 

виментин считали положительной при обнаружении специфической коричневой 

окраски в цитоплазме клеток культуры. 

 

2.6.3 Исследования влияния имплантации разработанных 

кератоимплантатов на структуры глазного яблока биологических моделей in 

vivo 

 

Изучение биосовместимости разработанных материалов in vivo выполнено 

на кроликах породы Sylvilagus bachmani весом 2,5 – 3,0 кг путем 

предварительного моделирования заболевания и последующей имплантации 

полимеров. Перед экспериментом всех животных выдерживали на протяжении 

трех недельного карантина срока в условиях вивария на обычном пищевом 

режиме. Данная часть работы выполнена с согласованием локального этического 

комитета (регистрационный номер № 3898 от 24.11.2014 г., регистрационный 

номер № 7892 от 13.05.2019 г.) и соответствует руководству ARVO по 

использованию животных в офтальмологических исследованиях. Содержание, 

питание, уход, вывод из эксперимента которых соответствовали требованиям 

«Европейской конвенции по защите позвоночных животных, используемых для 

экспериментальных и других научных целей» (Страсбург, 1968 г.), «Правилам 

проведения работ с использованием экспериментальных животных», 

утвержденных Приказами МЗ СССР №742 от 13.11.1984 г. «Об утверждении 
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правил проведения работ с использованием экспериментальных животных» и 

№48 от 23.01.1985 г. «О контроле за проведением работ с использованием 

экспериментальных животных». 

Животных разделили на пять групп:  

1 группа – интактная – 4 здоровых животных (4 глаза);  

2 группа – 16 животных (16 глаз) группы модели заболевания, которым 

воспроизводили путем механического повреждения эндотелиального слоя 

роговицы с последующим его удалением;  

3 группа – 16 животных (16 глаз), которым выполнена интрастромальная 

имплантация трековой мембраны из ПЭТФ в слои изменённой в ходе 

формирования буллезной кератопатии роговицы;  

4 группа – 16 животных (16 глаз), которым выполнена внутрикамерная 

имплантация трековой мембраны из ПМК с наслоением на заднюю поверхность 

роговой оболочки мононуклеарных лейкоцитов на фоне изменённой в ходе 

формирования буллезной кератопатии роговицы.  

5 группа – 16 животных (16 глаз), которым после индуцирования 

заболевания проводилась традиционная фармакотерапия в виде инстилляций 

каплями Тобрекс (3 раза в день), Диклофенак (3 раза в день), закладывание за 

нижнее веко Корнерегеля (3 раза в день). 

Модель заболевания кроликам воспроизводили в условиях операционной 

под внутривенном наркозом с соблюдением правил асептики и антисептики путем 

механического повреждения и удаления эндотелия роговицы одного из глаз (рис. 

2.3). 
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Рисунок 2.3 − Схема моделлирования буллёзной кератопатии экспериментального животного 

 

Мононуклеарные лейкоциты из крови экспериментальных животных 

выделяли методом фракционирования на градиенте плотности на растворе 

фиколл-верографин [126, 384]. Кровь, взятая из вены животного, помещалась в 

стерильную пробирку, содержащую 1,0 мл раствора Гепарина, далее в 2,0 раза 

разводилась изотоническим раствором NaCl. Полученная суспензия наслаивалась 

на 3,0 мл смеси фиколл-верографина в соотношении 1:3 и центрифугировалась в 

течение 15 мин при 800g (2000 об/мин). Полученный интерфазный слой, 

содержащий мононуклеары, забирался пастеровской пипеткой (рис. 2.4).  

 

 

Рисунок 2.4 − Методика разделения мононуклеаров крови на градиенте плотности 

 

После добавления 1,0 мл физиологического раствора полученная суспензия, 

содержащая мононуклеарные лейкоциты, центрифугировалась в течение 7 мин 

при 400g (1500 об/мин) для отмывания клеточной взвеси. 
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Чистота полученных клеток составляла 96%, жизнеспособность которых 

оценивали в тесте с трипановым синим. Процент окрашенных (погибших) 

элементов составлял 1,5-2,0%, что не превышало допустимое (не более 3%) 

количество. 

В послеоперационном периоде всем животным проводили инстилляции 

каплями Тобрекс (3 раза в день), Диклофенак (3 раза в день), Баларпан (3 раза в 

день), закладывание за нижнее веко 5% Корнерегеля (4 раза в день). 

В ходе эксперимента in vivo всем группам проведены биомикроскопия 

(щелевая лампа ЛС-01 Зенит, Россия), оптическая когерентная томография 

роговицы и передней камеры (3D OCT-1 Maestro), фоторегистрация глазной 

поверхности перед началом лечения, а также на 14-е и 30-е сутки после начала 

лечения.  

Выведение животных из эксперимента осуществляли с соблюдением правил 

и норм Европейского общества (86/609EEC), Хельсинской декларации и приказов 

Министерства здравоохранения СССР (№742 от 13.11.1984 г. и №48 от 23.01.1985 

г.) путем ингаляции CO2. 3-й, 4-й, 5-й группы выводили на 30-е сутки после 

имплантации кератоимплантатов, 2-й группу – также на 30-е сутки от начала 

эксперимента по моделированию заболевания. 

 

2.6.4 Методы морфологических исследований 

 

2.6.4.1 Световая микроскопия 

 

Выявление и изучение морфологических особенностей нормальной 

роговицы, а также при индуцированном повреждении ее эндотелиального слоя на 

фоне интрастромальной и внутрикамерной имплантации полимеров использован 

общегистологический обзорный метод (окраска срезов гематоксилин и эозином, 

пикрофуксином по методу Ван-Гизон, альцановым синим, окраска по Маллори).  

Световую микроскопию гистологических срезов проводили под 200-х и 

400-х кратным увеличением на аппарате ЛОМО Биолам АУ-12 (Россия) с 



87 

возможностью фотосъемки при помощи интегрированной цифровой видеокамеры 

ICC50 с интерфейсом USB. 

Подсчет удельных объемов эпителия и стромы роговицы, дистрофически 

измененных эпителиоцитов, сосудов, отека основного вещества, клеточности 

осуществлено при помощи окулярной сетки Автандилова на 50 точек (=100%). 

 

2.6.4.2 Просвечивающая электронная микроскопия 

 

Для электронно-микроскопического исследования тканей глазного яблока 

приготавливали ультратонкие срезы толщиной 60–100 нм на ультротоме 

“Ultrotome III” (“LKB”, Швеция). Изучение ультраструктуры проводили методом 

трансмиссионной электронной микроскопии на электронном микроскопе “JEM-

100 CXII” (“JEOL”, Япония) с апертурной диафрагмой 25–30 мкм при 

ускоряющем напряжении 80 кВ. 

 

2.7 Методы статистической обработки экспериментальных данных 

 

Результаты экспериментов обрабатывали с использованием программы 

«IMB SPSS Statistics 23». 

Для определения зависимости между выборками был проведен 

кореляционно-регрессионный анализ. Для оценки степени взаимосвязи величин x 

и y рассчитывали коэффициенты корреляции Пирсона и детерминации. Тесноту 

связи определяли по величине коэффициента корреляции (r) и детерминации (R2). 

Сильную зависимость считали r > 0,65, очень сильную r > 0,81. 

Для оценки статистической значимости различий применяли 

параметрический t–критерий Стьюдента (Pt) или непараметрические критерии 

Манна–Уитни (U–тест, PU), Вилкоксона, Крускала–Уоллиса (Н–тест). Различия 

считали статистически значимыми при р < 0,05. 

В работе представлены следующие параметры распределений: для 

физических данных – величина среднего значения (М), стандартное отклонение 
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(SD, ), для медико-биологических данных – медиана (Ме), 25% квартиль (Q1) и 

75% квартиль (Q3) [385–389].  

 

Выводы по главе II 

 

Для выполнения поставленной цели и задач в главе II были описаны 

методики получения кератоимлантатов на основе трековых мембран из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты. Приведены методы 

стерилизации материалов и их модификации низкотемпературной плазмы 

атмосферного давления. Выбраны методы исследования, которые позволили 

комплексно оценить влияние разных факторов на физико-химические, 

механические и оптические свойства разрабатываемого материала. 

Описаны методики исследования на цитотоксичность и биосовместимость 

in vitro, а также влияния имплантации разработанных прототипов 

кератоимплантатов на структуры глазного яблока биологических моделей in vivo. 

Рассмотрены методы статистической обработки экспериментальных 

данных. 
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ГЛАВА III КЕРАТОИМПЛАНТАТ ИЗ ПОЛИЭТИЛЕНТЕРЕФТАЛАТА 

 

3.1 Трековая мембрана из полиэтилентерефталата 

 

Электронно-микроскопическое исследование полученной в ходе 

облучения и травления пленки ПЭТФ мембраны показало, что поры 

распределены стохастически (рис. 3.1). Расчеты среднего размера пор и 

поверхностной плотности показали средний размер 0,5 мкм и поверхностную 

плотность пор 6,2×107 пор/см2. Геометрия полученных пор, согласно 

исследованию скола, близка к цилиндрической (рис. 3.1). 

 

 

а      б 

Рисунок 3.1 – Электронно-микроскопическое изображение ТМ из ПЭТФ: а) поверхность, 

б) скол 

 

Согласно данным порометрии, средний диаметр пор составил (0,5 – 

0,54) мкм. В то же время некоторое количество пор имело диаметр меньше 

0,5 мкм (рис. 3.2).  
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Рисунок 3.2 – Распределение пор ТМ из ПЭТФ по размеру диаметра 

 

Среднее значение площади сечения пор, согласно расчетам, составило 

(0,08 – 0,16) мкм2 (~81% пор). Поры площадью более 0,3 мкм2 единичные (не 

более ~7%) (рис. 3.3), наличие которых отражают факт появления в 

полимерной матрице вследствие диффузно рассеянной бомбардировки 

ионами аргона сливных и близкорасположенных пор. 

 

 

Рисунок 3.3 – Распределение пор ТМ из ПЭТФ по площади сечения 
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На рисунке 3.4 представлены трёхмерное изображение поверхности 

мембраны, где также видно, что поверхность достаточно плоская со 

стохастическим распределением пор. 

 

Рисунок 3.4 – Трехмерное изображение ТМ из ПЭТФ 

 

Анализ шероховатости показал, что среднеарифметическая 

шероховатость Ra ТМ из ПЭТФ составляет 0,15 мкм, среднеквадратичная 

шероховатость Rq – 0,3 мкм, максимальная высота шероховатости Rt – 3,2 

мкм, средняя максимальная высота профиля Rz – 4,1 мкм.  

Смачиваемость является важным параметром для создания изделия 

медицинского назначения, в частности – роговичного имплантата. Измерения 

краевого угла смачивания показало, среднее значение для ТМ из ПЭТФ: 
w = 

72,8º±2,2º, θN = 5,0º±1,2º, 
g  = 74,8º±3,7º, тем самым приближая свойства 

материала к гидрофобным.  

Поверхностная энергия является параметром, определяющим 

взаимодействие материала с окружающей средой. Расчет средней свободной 

энергии поверхности ТМ из ПЭТФ показал значение полной энергии  = 

29,95±2,8 мДж/м2, причем вклад поляризационной составляющей 

значительней дисперсионной. Полярность мембран составила 0,8. 

На ИК-спектрах (рис. 3.5) присутствовал классический набор линий 

поглощения для ПЭТФ. Так, линия поглощения при 723 см–1 относится к 

[375, 376] крутильной моде колебаний метиленовой группы (CH2), а линия 
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при 792 см–1 обусловлена колебаниями карбонильных γ(C=O)+δ(COO) групп 

[376], при 850 см–1 – к колебаниям метиленовой группы γ(CH2), при 872 см–1 

– колебаниям фенильного γ(CH) кольца, при 1016 см–1 – к валентным 

колебаниям (–C–C–) и колебаниям (C–H) групп бензольного кольца [377]. 

Линии поглощения при 1093 см–1 и при 1241 см–1 относятся к неполярным 

(C=C, C=O) функциональным группам, при 1340 см–1 – к метиленовым 

(=CH2) группам [378], при 1712 см–1 – к валентными колебаниями (C=C) и 

(C=O) групп [377, 378]. Поглощение при 1407 см–1 трактуется как отклонения 

(С–С) групп.  

 

Рисунок 3.5 – ИК–спектр пропускания ТМ из ПЭТФ 

 

3.2 Модификация поверхности кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Согласно электронно-микроскопическому исследованию заметного 

влияния плазмы при времени воздействия 30с на поверхность ТМ из ПЭТФ 

по данным РЭМ-исследования выявлено не было (рис. 3.6). 
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а      б 

Рисунок 3.6 – Электронно-микроскопическое изображение ТМ из ПЭТФ до (а) и после (б) 

модификации плазмой при времени обработки 30с 

 

Согласно данным порометрии, средний диаметр пор ТМ из ПЭТФ 

после модификации плазмой остался неизменным, составив (0,5 – 0,54) мкм.  

Среднее значение площади сечения пор ТМ из ПЭТФ после 

модификации плазмой, согласно расчетам, составило (0,09 – 0,16) мкм2 

(~79% пор). Поры площадью более 0,3 мкм2 единичные (не более ~9%) (рис. 

3.7), как и в случае с исходными ТМ из ПЭТФ. Таким образом, 

сравнительный анализ данных электронно-микроскопического исследования 

и порометрии показал отсутствие заметного действия плазмы на размеры пор 

и их распределения по поверхности ТМ из ПЭТФ. 
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Рисунок 3.7 – Распределение пор ТМ из ПЭТФ после модификации плазмой (30с) в 

зависимости от площади сечения 

 

Согласно данным АСМ, воздействие на поверхность материалы 

низкотемпературной плазмы привело к образованию многочисленных 

хаотично распределенных мелких неровностей конусообразной формы, 

высотой более 100 нм (рис. 3.8), плотностью 2,43 пиков/мкм2 при времени 

воздействия плазмы 30 с. 

 

а      б 

Рисунок 3.8 – Топография поверхности ТМ из ПЭТФ после плазменной модификации при 

времени обработки 60с (а) и 90с (б)  
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Анализ шероховатости показал, что модификация плазмой увеличивает 

среднеарифметическую шероховатость Ra ТМ из ПЭТФ в 3,8 раз, 

среднеквадратичную шероховатость Rq – в 4,2 раза, максимальную высоту 

шероховатости Rt – в 4 раза, среднюю максимальную высоту профиля Rz – в 

10 раз при плазменной экспозиции – 30с. С увеличением времени обработки 

плазмой шероховатость ТМ из ПЭТФ линейно возрастает (рис. 3.9). Таким 

образом, экспозиция плазмой 90с приводит к более существенным 

изменениям шероховатости мембраны. 

Корреляционно-регрессионный анализ показал очень сильную 

взаимосвязь параметров шероховатости от времени модификации плазмой. 

Коэффициент детерминации R2 варьировал от 0,83 до 0,99 (рис. 3.9).  

 

 

Рисунок 3.9 – Зависимость параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) ТМ из ПЭТФ от 

времени воздействия плазмы 
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Так как поверхность мембраны из ПЭТФ имела условно гидрофобный 

характер, материал подвергали воздействию низкотемпературной плазмы, 

которое привело к возрастанию степени гидрофильности поверхности и 

снижению краевого угол смачивания на 40 – 43 (56% – 58%) (рис. 3.10). 

Динамика измерения краевого угла смачивания в течении 21 дня хранения 

при комнатной температуре показала относительную стабильность 

полученных значений. 

 

 

а        б 

Рисунок 3.10 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания (а) и поверхностной 

энергии (, D, P) (б) ТМ из ПЭТФ после воздействия плазмы 

 

Расчет свободной энергии поверхности ТМ из ПЭТФ показал среднее 

значение полной энергии после модификации плазмой  = 135,7±10,3 

мДж/м2, что больше исходной в 4,5 раз (рис. 3.10). Увеличение  в большей 

мере связано с увеличением поляризационной составляющей: соотношение 

P: D как 1:17. Полярность мембран после модификации плазмой составила 

0,9.  

ИК-спектры мембран из ПЭТФ после воздействия плазмы представлен 

на рисунке 3.11. 
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Рисунок 3.11 – ИК–спектр пропускания ТМ из ПЭТФ после плазменной модификации: 1 – 

время воздействия плазмы – 30с; 2 – время воздействия плазмы – 60с 

 

Анализ ИК-спектров мембран из ПЭТФ после воздействия на 

поверхность материала плазмы показал уменьшение полос поглощения при 

1712 см–1, 1241 см–1 и 1093 см–1 (рис. 3.11), связанных с колебаниями 

неполярных (C=C, C=O) функциональных групп, что согласуется с 

литературными данными [316, 317, 390], где отмечено уменьшение 

количества неполярных (гидрофобных) функциональных групп C=C и C=O в 

результате плазменного воздействия в поверхностном слое полимера и 

образование C–C/C–H, C–O и/или C–N, O=C–O и/или N–CO–N, и N–C=O 

групп, свидетельствующих об увеличении количества полярных 

(гидрофильных) функциональные групп [316, 317, 390]. 

Авторы [391, 392] полагают, что в результате плазменной деструкции 

полимерных целей наиболее вероятен разрыв связи С–О и С–С (рис. 3.12), 

имеющие энергию связи 376 кДж/моль и 335 кДж/моль соответственно.  
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Рисунок 3.12 – Разрыв молекулы ПЭТФ ТМ в результате воздействия плазмы 

 

Карбоксильные группы, образованные в результате вторичных реакций 

нестабильных радикалов поверхностного слоя полимера и процесса 

реорганизации полимерной цепи (рис. 3.13), определяют гидрофильность 

поверхности мембран [393].  

 

 

Рисунок 3.13 – Присоединение гидроксильных групп в местах разрыва молекулы ТМ из 

ПЭТФ 

 

 

Возможна следующая химическая реакция: 
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3.3 Влияние γ–стерилизации на свойства кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Выбор метода стерилизации является важным этапом в создании 

роговичных имплантатов и определения наиболее подходящих 

стерилизующих методов и режимов для ТМ из ПЭТФ. При этом необходимо 

рассмотреть как изолированное действие стерилизации на ТМ из ПЭТФ, так 

и синергетику воздействий (плазмы и стерилизации) на структуру и свойства 

ТМ. 

Облучение γ-лучами способствовало образованию дефектов 

неправильной формы на поверхности исходной и модифицированной в 

плазме мембранах (рис. 3.14, указано стрелкой).  

 

 

а      б 

Рисунок 3.14 – Электронно-микроскопическое изображение ТМ из ПЭТФ после γ-

облучения: а) не модифицированная в плазме ТМ из ПЭТФ, б) модифицированная в 

плазме ТМ из ПЭТФ при плазменной экспозиции 30с 

 

Анализ дефектов ТМ из ПЭТФ после γ-излучения показал, что их 

средний размер составлял ~ 5 мкм, глубина – 0,4±0,15 мкм при дозе 

облучения 1 кГр (рис. 3.15) и глубина – 0,5±0,18 мкм при дозе облучения 15 

кГр (рис. 3.16). 

 

0,4 
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a     б     в 

Рисунок 3.15 – Двухмерные изображения (а), профиль поверхности (б) и трехмерные 

изображения (в) поверхностей ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации при дозе 1 кГр; кривые 

1 – 3 показывают профиль поверхности дефектов 

 

 

a     б     в 

Рисунок 3.16 – Двухмерные изображения (а), профиль поверхности (б) и трехмерные 

изображения (в) поверхностей ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации при дозе 15 кГр; 

кривые 1 – 3 показывают профиль поверхности дефектов 

 

Согласно анализу профилей поверхности модифицированных в плазме 

ТМ глубина дефектов мембран после γ–стерилизации в дозе 1 кГр составляла 

0,4±0,2  при времени плазменной обработки 30с, 0,4±0,1 мкм (60с), 0,5 ± 

0,2 мкм (90с) при дозе 1 кГр мкм (рис. 3.17) и 0,5 ± 0,9 мкм (30с), 0,5 ± 1,1 

мкм (60с), 0,6 ± 0,9 мкм (90с) при дозе облучения 15 кГр (рис. 3.18). 
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a     б     в 

Рисунок 3.17 – Двухмерные изображения (а), профиль поверхности (б) и трехмерные 

изображения (в) поверхностей модифицированных в плазме (30с) ТМ из ПЭТФ после γ–

стерилизации при дозе 1кГр; кривые 1 – 3 показывают профиль поверхности дефектов 

 

 

a     б     в 

Рисунок 3.18 – Двухмерные изображения (а), профиль поверхности (б) и трехмерные 

изображения (в) поверхностей модифицированных в плазме (30с) ТМ из ПЭТФ после γ–

стерилизации при дозе 15кГр; кривые 1 – 3 показывают профиль поверхности дефектов 

 

В работе проведен анализ относительной площади дефектных зон 

[394], согласно которому было выявлено, что общая площадь дефектов ТМ 

из ПЭТФ после облучения радионуклеида Со занимала 9% от всей площади 

поверхности мембраны (табл. 3.1). Также отмечено, что статистически 

значимых различий между образцами, облученными разными дозами, между 

немодифицированными и модифицированными в плазме ТМ нет (р> 0,05).  
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Таблица 3.1 – Относительная площадь (%) дефектов ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации  

 

Доза облучения 

Относительная площадь дефектов, % 

Время обработки низкотемпературной плазмой 

0 секунд 30 секунд 60 секунд 90 секунд 

1 кГр 8 ± 1,2 8,4 ± 0,8; 

р > 0,5 

9,2 ± 0,4; 

р > 0,1 

6,1 ± 1,7; 

р > 0,5 

15 кГр 7,2 ± 2,5 8,1 ± 0,7; 

р > 0,3 

8,3 ± 2,3; 

р > 0,3 

5,9 ± 2,1; 

р > 0,4 

Примечание: p – уровень статистической значимости различий по сравнению с 

необработанными плазмой стерилизованными образцами. 

 

Исследование топографии модифицированных в плазме ТМ из ПЭТФ 

после –стерилизации показало, что деструктивные области на поверхности 

материала в виде многочисленных мелких неровностей сохраняются после –

воздействия (рис. 3.19). Высота образований не превышала 100 нм, плотность 

составила 2,2 пиков/мкм2 модифицированного в плазме образца при 

экспозиции 30с. 

 

   а      б 

Рисунок 3.19 – Трехмерные изображения поверхности модифицированных в плазме ТМ из 

ПЭТФ при времени обработки 60с (а) и 90с (б) после γ–стерилизации (доза 1 кГр) 
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Средний размер пор ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации составил 0,55 

мкм, что статистически не отличалось от значений исходных мембран (рис. 

3.20).  

 

 

Рисунок 3.20 – Распределение размеров пор ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации (доза 

облучения 1 кГр) 

 

Установлено, что около 55% пор ТМ из ПЭТФ после облучения γ–

лучами имела площадь входного отверстия 0,1 мкм2 (рис. 3.21). Количество 

пор с площадью входного отверстия более 0,3 мкм2 составило ~ 29%, что на 

10% больше пор с данным диаметром исходных ТМ из ПЭТФ. Вероятно, 

подобное распределение связано с появлением дефектов поверхности 

мембран после γ–стерилизации.  
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Рисунок 3.21 – Распределение пор ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации (доза 1 кГр) по 

площади сечения 

 

Анализ шероховатости показал, что γ–стерилизация увеличила 

среднеарифметическую шероховатость Ra ТМ из ПЭТФ в 1,6 раза, 

среднеквадратичную шероховатость Rq – в 1,4 раза по сравнению с 

исходными мембранами (рис. 3.22). Однако, γ–воздействие не влияло на 

максимальную высоту шероховатости Rt и среднюю максимальную высоту 

профиля Rz ТМ из ПЭТФ, значение которых составило 3,27 мкм и 0,84 мкм 

соответственно. Стерилизация γ-облучением не способствовало 

существенным изменениям среднеарифметической шероховатости Ra, 

среднеквадратичной шероховатости Rq, модифицированных в плазме 

мембран, однако снизило Rt и Rz в 3,1 раза и в 5,8 раз соответственно. Причем, 

сохраняется линейная зависимость параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) 

стерилизованных γ-лучами ТМ из ПЭТФ от времени воздействия плазмы 

(рис. 3.22). 
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Рисунок 3.22 – Зависимость параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) стерилизованных γ-

лучами ТМ из ПЭТФ от времени воздействия плазмы 

 

Измерение смачиваемости ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации 

показало среднее значение краевого угла 
w 70,5±1,8°, что статистически не 

отличалось от угла исходных мембран. Динамика измерения 
w в течение 21 

суток показала относительную стабильность значений данного показателя.  

Стерилизация –излучением радионуклида 60Co ТМ из ПЭТФ 

увеличило свободную энергию поверхности мембран от 29,95 мДж/м2 до 43,7 

мДж/м2 при дозе облучения 1 кГр и 37 мДж/м2 при дозе облучения 15 кГр, 

что соответствует увеличению на 31,5% и 19,1% соответственно. Динамика 
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относительную стабильность значений данного показателя. 
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Среднее значение краевого угла смачивания ( 
w ) модифицированных в 

плазме ТМ из ПЭТФ после γ-стерилизации составило 37,3°±1,7° при дозе 

облучения 1 кГр и 40,1°±1,3° при дозе облучения 15 кГр (рис. 3.23), что на 

22%–28% больше значений угла модифицированных мембран без 

стерилизации (p>0,05).  

 

 

а        б 

Рисунок 3.23 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания модифицированных в 

плазме ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации: а – при дозе 1 кГр; б – при дозе 15 кГр 

 

 

а        б 

Рисунок 3.24 – Значения поверхностной энергии (, D, P) модифицированных в плазме 

ТМ из ПЭТФ после γ–стерилизации: а – при дозе 1 кГр; б – при дозе 15 кГр 
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Среднее значение СЭП модифицированных в плазме образцов –

облучения в дозе 1 кГр составило 108,3 мДж/м2 (рис. 3.24), что в 1,25 раза 

меньше значений энергии модифицированных мембран без стерилизации 

(p>0,05). Соотношение P: D составило как 1:35. Хранение 

модифицированных в плазме образцов после –облучения в течение 21 дня 

не способствовало существенным изменениям значений СЭП. 

Анализ ИК-спектров обработанных в плазме мембран после 

стерилизации показал уменьшение интенсивности полос поглощения при 

1712 см–1 (валентные колебания (C=C) и (C=O) групп [377]), 1241 см–1 

(колебания неполярных (C=C, C=O) функциональных групп [405]), 1340 см–1 

(колебания метиленовых (=CH2) групп [405]), 1093 см–1 (колебания 

неполярных (C=C, C=O) функциональных групп [405]) (рис. 3.25, 3.26), что 

являлось свидетельством деструктивного действия γ–лучей на полимерные 

цепи с их разрывом и последующей сшивкой с образованием новых связей. 

Полученные данные коррелируют с данными по смачиваемости 

(стерилизация модифицированных образцов привела к увеличению краевого 

угла смачивания). Согласно литературным данным, воздействие 

ультрафиолетового (УФ) излучения эксимерной лампы при  = 172 нм на 

пленки ПЭТФ [396] аналогичны наблюдаемому действию –излучения. 

Однако, в отличие от УФ–воздействия, облучение радионуклеидом 60Со 

оказывает более существенное влияние на параметры шероховатости 

поверхности модифицированных в плазме мембран из ПЭТФ: увеличивает 

среднеарифметическую шероховатость Ra ТМ из ПЭТФ в 1,6 раза, 

среднеквадратичную шероховатость Rq – в 1,4 раза по сравнению с 

исходными мембранами.  
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Рисунок 3.25 – ИК–спектр пропускания ТМ из ПЭТФ после γ-стерилизации (доза 

облучения – 1 кГр) 

 

Рисунок 3.26 – ИК–спектр пропускания модифицированных в плазме (30с) ТМ из ПЭТФ 

после γ-стерилизации (доза облучения – 1 кГр) 

 

В результате –воздействия стерилизационными дозами на ПЭТФ, как 

показывают данные работы [396], происходит разрыв и сшивка 

молекулярных связей ПЭТФ (рис. 3.27) [397]. 
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Рисунок 3.27 – Механизм сшивки полимерной цепи ПЭТФ в результате –воздействия 

[397] 

 

3.4 Влияние паровой стерилизации на свойства кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Стерилизация паром под давлением (автоклавирование) медицинских 

изделий широко распространена в лечебно-профилактических учреждениях 

из-за простоты методики, эффективности и дешевизне. Для того, чтобы 

рекомендовать изделия для данного метода стерилизации необходимо точно 

знать его возможное влияние на структуру и свойства материала. 

Согласно микроскопическому исследованию, паровая стерилизация 

способствовала появлению неравномерно распределенных по всей 

поверхности ТМ из ПЭТФ образований овальной формы различных размеров 

(рис. 3.28). Подобные поверхностные изменения после процедуры 

стерилизации наблюдались у исходных мембран и у модифицированных в 

плазме ТМ из ПЭТФ (рис. 3.28). 
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а      б 

Рисунок 3.28 – Электронно-микроскопическое изображение исходной (а) и 

модифицированной в плазме (б) ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации (Т = 120ºС, Р = 

0,11 МПа). Стрелки указывают на образования поверхности мембран 

 

Образования на ТМ из ПЭТФ, согласно исследованию профилей 

поверхностей, куполообразной формы высотой 0,4±0,27 мкм, средним 

диаметром 1,5–3 мкм (рис. 3.29, 3.30). 

 

 

a     б     в 

Рисунок 3.29 – Двухмерное изображение (а), профиль поверхности (б) и трехмерное 

изображение (в) поверхностей ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации при 120ºС; 

кривые 1 – 3 показывают профиль куполообразных образований мембраны 

 

Плотность образований поверхности мембран из ПЭТФ после 

автоклавирования составляет 0,007 выступов/мкм2. 
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a     б     в 

Рисунок 3.30 – Двухмерное изображение (а), профиль поверхности (б) и трехмерное 

изображение (в) поверхностей ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации при 130ºС; 

кривые 1 – 3 показывают профиль куполообразных образований мембраны 

 

Отмечено, что подобные изменения поверхности материала были 

получены как у исходной ТМ из ПЭТФ, так и у модифицированной в плазме 

мембраны (рис. 3.31).  

 

а      б 

 

      в 

Рисунок 3.31 – Трехмерные изображения поверхностей модифицированных в плазме ТМ 

из ПЭТФ после паровой стерилизации при времени обработки плазмой 30с (а), 60с (б), 90с 

(в) и температуре стерилизации 120ºС 
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Средний размер пор ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации 

составил 0,5 мкм, что статистически не отличалось от значений исходных 

мембран (рис. 3.32).  

 

 

Рисунок 3.32 – Распределение размеров пор ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации (Т 

= 120ºС) 

 

Установлено, что количество пор мембран после паровой стерилизации 

с площадью входного отверстия 0,09 – 0,1 мкм2 составляло 66% (рис. 3.33), с 

площадью более 0,3 мкм2 – 1,5%, что на 7,5% меньше пор с данным 

диаметром исходных ТМ из ПЭТФ.  
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Рисунок 3.33 – Распределение пор ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации (Т = 120ºС) 

по площади сечения 

 

Средняя площадь сечения пор мембран после различных воздействий 

(плазмы и пара) составляла (0,1 – 0,15) мкм2. 

Анализ шероховатости показал, что паровая стерилизация увеличила 

среднеарифметическую шероховатость Ra исходных ТМ из ПЭТФ в 3,5 раз, 

среднеквадратичную шероховатость Rq – в 2,8 раз, среднюю максимальную 

высоту профиля Rz – в 2,6 раз. Стерилизация паром под давлением не 

способствовало существенным изменениям среднеарифметической 

шероховатости Ra, среднеквадратичной шероховатости Rq 

модифицированных в плазме мембран, однако снизило Rt и Rz в 3,1 раза и в 2 

раза и в 2,68 раз соответственно (рис. 3.34).  
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Рисунок 3.34 – Зависимость параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) стерилизованных 

паром под давлением ТМ из ПЭТФ от воздействия плазмы 

 

Причем, сохраняется линейная зависимость параметров шероховатости 

(Ra, Rq, Rt ,Rz) стерилизованных ТМ из ПЭТФ от времени воздействия плазмы 

(рис. 3.34). Необходимо отметить зависимость уменьшения Rz 

модифицированных в плазме ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации от 

времени плазменного воздействия (рис. 3.34). Согласно корреляционно-

регрессионному анализу, экспозиция мембран плазмой с последующей 

стерилизацией не влияет на значения средней максимальной высоты профиля 

Rz. 

Измерение смачиваемости ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации 

показало среднее значение краевого угла 
w 81,4±4,8 при температуре 

стерилизации 120ºС и 
w 91±6,4 при температуре стерилизации 130ºС, что 
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соответствует уменьшению на 8,2% и 18,7% соответственно исходных 

мембран. Динамика измерения 
w в течение 21 суток показала 

относительную стабильность значений данного показателя.  

Воздействие на модифицированные в плазме ТМ из ПЭТФ горячего 

пара под давлением снизило гидрофильность поверхности и увеличило 

краевой угол смачивания на 39,6–48,4 (52,7% – 54,5%), среднее значение 


w которого составило 69,8 и 72,6 при температуре стерилизации 120ºС и 

130ºС соответственно (рис. 3.35). Динамика измерения краевого угла 

смачивания от времени хранения при комнатной температуре показала 

относительную стабильность полученных значений. 

Стерилизация паром под давлением ТМ из ПЭТФ уменьшило 

свободную энергию поверхности мембран от 29,95 мДж/м2 до 27,5 мДж/м2 

при температуре стерилизации 120ºС и 24,4 мДж/м2 при температуре 

стерилизации 130ºС, что соответствует уменьшению на 8,2% и 18,7% 

соответственно (рис. 3.36). Динамика измерений поверхностной энергии в 

течение 21 суток показала относительную стабильность значений данного 

показателя. 

 

 

а       б 

Рисунок 3.35 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания модифицированных в 

плазме ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации: а – при температуре стерилизации 

120ºС; б – при температуре стерилизации 130ºС 
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а       б 

Рисунок 3.36 – Значения поверхностной энергии (, D, P) модифицированных в плазме 

ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации: а – при температуре стерилизации 120ºС; б – 

при температуре стерилизации 130ºС 

 

Среднее значение полной энергии поверхности модифицированных в 

плазме ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации составило 33,1 мДж/м2 при 

температуре стерилизации 120ºС и 31,7 мДж/м2 при температуре 

стерилизации 130ºС, что в 3,9–4,2 раза меньше энергии модифицированных 

мембран без стерилизации (p>0,05). Следует отметить, что соотношение P: 

D модифицированных в плазме ТМ из ПЭТФ после стерилизации составило 

как 1:1. Хранение модифицированных в плазме образцов после 

автоклавирования в течение 21 дня существенно не изменило значения СЭП. 

Анализ ИК-спектров ТМ из ПЭТФ после автоклавирования показал 

незначительное уменьшение интенсивности полосы поглощения при 1716 см-

1 (рис. 3.37), свидетельствующее о снижении полярных функциональных 

групп и смачиваемости поверхности.  
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Рисунок 3.37 – ИК–спектр пропускания ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации при 

температуре 120ºС 

 

Таким образом, стерилизация паром под давлением оказывает заметное 

влияние на ТМ из ПЭТФ в виде появления образований овальной формы 

различных размеров, увеличении шероховатости и роста гидрофобности. 

Согласно данным литературы подобные полученные изменения связаны с 

деградацией поверхности материала, а также с увеличением на ней 

циклических тримеров [398], что выражается в физико-химических 

изменениях (изменения шероховатости, снижение гидрофильности 

поверхности) полимера [398, 399]. Кроме того, комбинированная обработка 

ТМ из ПЭТФ плазмой и паром под давлением имеет более выраженное для 

тонких мембран воздействие, выраженое в увеличении овальной формы 

артефактов и значительном изменении шероховатости поверхности. 

 

3.5 Результаты проницаемости кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Одной из определяющих функциональность мембраны является ее 

проницаемость, которая зависит от множества факторов: давления, 
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концентрации растворенных веществ, а также особенности проницаемости 

различных растворов [400, 401]. Известно, что при увеличении давления 

происходит линейный рост проницаемости, что особенно выражено у Н2О 

[402]. Согласно полученным данным по исследованию проницаемости 

трековых мембран из ПЭТФ, проницаемость увеличивается у образцом после 

плазменной обработки поверхности более, чем в 2,5 раза, что связано с 

гидрофильности поверхности материала вследствие плазменной 

модификации (рис. 3.38).  

 

 

Рисунок 3.38 – Проницаемость ТМ из ПЭТФ по воде: 1 – исходная мембрана; 2 – после 

плазменной обработки (время обработки 30с) 

 

Исследование проницаемости ТМ из ПЭТФ после γ-стерилизации 

показало увеличение данного показателя на 51% (доза облучения 1 кГр) и 

58,3% (доза облучения 15 кГр) по сравнению с исходной (рис. 3.39). 

Увеличение проницаемости мембран после –облучения свидетельствует об 

увеличении количества пор более крупного диаметра входного отверстия 

(что согласуется с данными порометрии).  

Исследование проницаемости по воде ТМ из ПЭТФ после 

автоклавирования показало (рис. 3.40) увеличение данного показателя на 
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40% (120°С) и 52,7% (130°С) по сравнению со значениями исходных 

мембран.  

 

 

Рисунок 3.39 – Проницаемость ТМ из ПЭТФ по воде: 1 – исходный образец; 2 – образец 

после γ–стерилизации (доза облучения 1 кГр); 3 – образец после γ–стерилизации (доза 

облучения 15 кГр) 

 

Рисунок 3.40 – Проницаемость ТМ из ПЭТФ по воде: 1 – исходный образец; 2 – образец 

после паровой стерилизации (Т=120ºС); 3 – образец после паровой стерилизации 

(Т=130ºС) 
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3.6 Механические свойства кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Исследование механических характеристик необходимо для 

определения рисков повреждения и разрывов мембраны в процессе их 

имплантации.  

Значение модуля Юнга ТМ из ПЭТФ составило 3836±184 МПа. 

Модификация мембран плазмой уменьшило модуль на 6,8%–14% (рис. 3.41). 

Стерилизация γ-облучением снизило данный показатель на 11,3% исходных 

ТМ из ПЭТФ и на ~15,2% модифицированных в плазме мембран, р<0,05. 

Стерилизация паром под давлением (рис. 3.42) имело аналогичный эффект 

воздействия на модуль Юнга ТМ из ПЭТФ, снизив значение показателя на 

8,8% при температуре стерилизации 120ºС и на 11,8% при температуре 

130ºС. Однако, статистически значимых различий модуля Юнга между 

модифицированных в плазме мембранами до и после паровой стерилизации 

выявлено не было, р>0,05. 

 

 

а        б  

Рисунок 3.41 – Зависимость модуля Юнга от времени воздействия плазмы: а – 

модифицированные в плазме ТМ из ПЭТФ без стерилизации; б – модифицированные в 

плазме ТМ из ПЭТФ после -излучения (доза облучения 1 кГр)  
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а        б  

Рисунок 3.42 – Зависимость модуля Юнга ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации от 

времени воздействия плазмы: а – при температуре стерилизации 120ºС; б – при 

температуре стерилизации 130ºС 

 

Анализ показателя напряжения при растяжении показал, что значение 

данного показателя ТМ из ПЭТФ составило 70,8±17,1 МПа. Модификация 

ТМ из ПЭТФ плазмой снизило напряжение при растяжении на 24,9%–30,8% 

(рис. 3.43). Значительно изменения в значении данного показателя внесла γ-

стерилизация: напряжения при растяжении снизился на 45,2%–49,2% 

исходных ТМ из ПЭТФ и на 40,3% модифицированных в плазме мембран. 

Аналогично γ-облучению, паровая стерилизация (рис. 3.44) снизила 

напряжение при растяжении на 41%–45,9% исходных мембран. Однако, 

статистически значимых различий данного показателя между 

модифицированных в плазме ТМ из ПЭТФ до и после паровой стерилизации 

выявлено не было, р>0,05. 
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а        б  

Рисунок 3.43 – Зависимость напряжения при растяжении от времени воздействия плазмы: 

а – модифицированные в плазме ТМ из ПЭТФ без стерилизации; б – модифицированные в 

плазме ТМ из ПЭТФ после -излучения (доза облучения 1 кГр)  

 

 

а        б  

Рисунок 3.44 – Зависимость напряжения при растяжении ТМ из ПЭТФ после паровой 

стерилизации от времени воздействия плазмы: а – при температуре стерилизации 120ºС; б 

– при температуре стерилизации 130ºС 

 

Значение исходных ТМ из ПЭТФ удлинения при растяжении составило 

10,2±2,3%. Плазменная обработка уменьшила значения данного показателя 

на 24%–53%. Причем, с увеличением времени модификации плазмой ТМ из 

ПЭТФ линейно снижается удлинение при растяжении мембран (рис. 3.45). 

Статистически значимых различий между исходными ТМ из ПЭТФ и 

мембранами после -облучения не выявлено, p>0,05. Удлинение при 
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растяжении ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации (рис. 3.46) составило 

5,5± 1,3% при температуре воздействия 120ºС и 5,9±1,9% при температуре 

130ºС, что на 48,7% и 42,4% соответственно меньше исходного значения, 

р<0,0005. Однако, статистически значимых различий данного показателя 

между модифицированных в плазме ТМ из ПЭТФ до и после паровой 

стерилизации выявлено не было, р>0,05. 

 

 

а        б  

Рисунок 3.45 – Зависимость удлинения при растяжении от времени воздействия плазмы: а 

– модифицированные в плазме ТМ из ПЭТФ без стерилизации; б – модифицированные в 

плазме ТМ из ПЭТФ после -излучения (доза облучения 1 кГр) 

 

а        б  

Рисунок 3.46 – Зависимость удлинения при растяжении ТМ из ПЭТФ после паровой 

стерилизации от времени воздействия плазмы: а – при температуре стерилизации 120ºС; б 

– при температуре стерилизации 130ºС 
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Для лучшего понимания механизма влияния различных обработок на 

механические свойства ТМ из ПЭТФ необходимо оценить степень 

кристалличности материала. 

Степень кристалличности ТМ из ПЭТФ составила 41,91%, после 

плазменной обработки (30с) – 43,55%, после γ–стерилизации – 43,71%, что не 

превышает исходное значение 2% (рис. 3.47).  

 

 

Рисунок 3.47 – Степень кристалличности исходных ТМ из ПЭТФ, мембран после γ–

стерилизации и после плазменной обработки 

 

Согласно литературным данным [403, 404, 405], увеличение 

кристалличности в полимерных материалах наблюдается при γ–облучении 

дозами до 25 кГр. Более высокие дозы (свыше 25 кГр) снижает степень 

кристалличности, способствуя переходу полимера в аморфное состояние 

[405, 406]. Механизм подобного действия связан с разрывом связей, 

образующих кристаллическую структуру материала, и последующей более 

хаотичной перестройкой полимерных цепей [407, 408]. 

Степень кристалличности ТМ из ПЭТФ после паровой стерилизации 

составила 41,71% (рис. 3.48), что свидетельствовало об отсутствии влияния 

горячего пара под давлением на степень кристалличности мембран. 
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Рисунок 3.48 – Степень кристалличности исходных ТМ из ПЭТФ, мембран после паровой 

стерилизации и плазменной обработки 

 

Интересен тот факт противоположного воздействия автоклавирования 

на исходную пленку ПЭТФ. Так, например, в работе [398] отмечено, что 

паровая стерилизация на 7% – 15% увеличивает степень кристалличности 

рассматриваемого полимера, причем с увеличением времени воздействия 

горячего пара увеличивается данный показатель материала, что объясняется 

реорганизацией аморфных фаз под действие высокой температуры (120ºС – 

130ºС) [398]. Однако по отношению к ТМ из ПЭТФ горячий пар под 

давлением не вызвал дальнейшую кристаллизации мембран, сохраняя 

полимер в уже кристаллизованной фазе на 40% – 42%.  

 

3.7 Трибологические испытания кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Хирургическая методика имплантации трековой мембраны из ПЭТФ 

предполагает расправление материала внутри собственного вещества 

роговой оболочки путем многократных маятникообразных движений 

длинных шпателей вдоль поверхностей изделия, что может повлечь его 

повреждению, заглаживанию пор и снижению функциональности, в связи с 
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чем были проведены трибологические испытания прототипов 

кераимплантатов (без и после плазменной обработки) при нагрузках 1Н и 2Н 

и варьированию пути трения и скорости скольжения. 

Согласно полученным результатам, коэффициента трения нагрузке 1Н 

и 2Н прототипа кератоимплантата из ПЭТФ составил 0,08 – 0,17 (рис. 3.49, 

3.50, 3.51). 

 

  

a      б 

Рисунок 3.49 – Зависимости изменения коэффициента трения для различного пути трения 

(а) и скорости скольжения (б) 

 

Рисунок 3.50 – Коэффициент трения ТМ из ПЭТФ при нормальных нагрузках (1Н и 2Н) 
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a      б 

Рисунок 3.51 – Изображения дорожек трения после испытаний с различной нагрузкой и 

профиль бороздок с увеличенных фрагментов: 1Н (а), 2Н (б)  

 

Снижение скорости скольжения от 5 мм/с до 1,5 мм/с увеличивало 

коэффициент трения в 3 – 4 раза, в то время как увеличение способствовало 

росту коэффициента в 3 раза (рис. 3.49). Следует отметить, что изменение 

длительности испытания не влияло на значения коэффициента трения. 

Согласно полученным результатам (рис. 3.52), увеличение 

длительности испытания способствовало более сильному воздействию 

контртела на поверхность ТМ из ПЭТФ без выраженной направленности: 

ширина бороздок увеличивалась, глубина изменялась неравномерно (при 

трении с дистанцией 30 м она составила 0,05 мкм, с дистанцией 10 м – 0,29 

мкм).  
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a     б    в 

Рисунок 3.52 – Изображения дорожек трения после испытаний с различной длиной пути 

трения и профиль бороздок с увеличенных фрагментов исходной ТМ из ПЭТФ: 10 м (a), 

15 м (б), 30 м (в)  

 

Данный факт, предположительно, связан с тем, что в случае формирования 

единственной «бороздки», деформация более локализована, при образовании 

большого количества дорожек напряжения распределяются на большей 

поверхности и материал не переходит в стадию разрушения. 

Подобные изменения были отмечены при испытаниях с различной 

скоростью скольжения (рис. 3.53). На рисунке 3.53 представлены профили 

дорожек трения и бороздок ТМ из ПЭТФ, где заметно влияние различной 

скорости скольжения на износ материала (рис. 3.53).  
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a    б    в 

Рисунок 3.53 – Профили дорожек трения и бороздок с фрагментов исходной ТМ из ПЭТФ 

после испытаний с различной скоростью скольжения: 5 мм/с (а), 15 мм/с (б), 30 мм/с (в) 

 

Согласно результатам трибологических испытаний (рис. 3.54) 

прототипов кератоимплантатов (ТМ из ПЭТФ после плазменной 

модификации), действие контртела на поверхность изделия аналогичное, как 

на исходные ТМ из ПЭТФ: увеличение длительности испытания 

способствовало более сильному воздействию контртела на поверхность 

материала без выраженной направленности (ширина бороздок 

увеличивалась, глубина изменялась неравномерно).  
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a    б    в 

Рисунок 3.54 – Изображения дорожек трения с длиной пути трения 10 м и профиль 

бороздок с увеличенных фрагментов ТМ из ПЭТФ: исходные (а), после плазменной 

обработки – 30 с (б), после плазменной обработки – 60 с (в)  

 

По результатам трибологических испытаний отмечено, что 

выраженные следы износа ТП из ПЭТФ вне зависимости от обработки 

поверхности замятие пор наблюдается при трении с дистанцией 30 м, 

большей нагрузкой и со скоростью скольжения более 5 мм/с. Учитывая 

особенность хирургической методики, деликатность микрохирургических 

манипуляций, а также результаты трибологических тестов, можно сделать 

вывод, что воздействие длинных шпателей на материал внутрикорнеально не 

способствуют выраженной деформации и повреждению поверхности 

разрабатываемого изделия. 
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3.8 Оптические характеристики кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата 

 

Результаты исследования оптических характеристик ТМ из ПЭТФ 

показали коэффициент коллимированного пропускания τ(λ) видимой области 

спектра исходных мембран 40%–44%. Воздействие плазмы уменьшило τ(λ) 

материала на 2%–5%. Стоит отметить, что в спектре с λ>620нм наблюдались 

интерференционные явления (рис. 3.55). 

 

Рисунок 3.55 – Спектр пропускания исходных (1) ТМ из ПЭТФ и мембран после 

модификации в плазме при времени воздействия 30с (2), 60с (3), 90с (4) 

 

Успешное применение изделия в качестве кератоимплантата во многом 

зависит от значения коэффициента преломления n, в данном случае равное 

1,5 [409]. Согласно литературным данным, повышение преломляющей 

способности полимера достигается путем введения в мономеры элементов с 

высокой молекулярной рефракцией, например, ароматических соединений, 

карбоксильных групп, соединения брома, хлора [410]. На значение 

показателя преломления n также может оказывать влияние оптическая 

неоднородность самого материала [409]. В случае волновых аббераций, 
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обусловленных неоднородностью структуры, термоупругими напряжениями, 

свилями (прозрачными дефектами) вещества, показатель преломления 

пленок ПЭТФ приобретает неоднородный характер и имеет невысокие 

значения [409].  

Показатель преломления ТМ из ПЭТФ, определенный из оптических 

измерений по методике, представленной в [411, 412], до и после 

модификации в плазме при всех значениях λ оказался равным n = 1,255 ± 0,1, 

т. е. относительно низкое значение по сравнению с пленкой ПЭТФ, у которой 

n = 1,6 [409, 410, 413, 414]. Это, по-видимому, связано с появлением в пленке 

ПЭТФ в процессе создания мембраны неоднородностей структуры в виде 

пор и свилей. Кроме того, развитие рельефа поверхности ТМ из ПЭТФ после 

плазмы также способствует снижению коэффициента коллимированного 

пропускания. 

Согласно данным ДСК, а также фазовому анализу, степень 

кристалличности исходной ТМ из ПЭТФ (без плазменной обработки 

поверхности) составил 41,9%, после модификации в плазме (30с) – 43,55%. 

Известно, что образование кристаллического состояния в полимере зависит 

от способности его молекул выстраиваться в упорядоченные структуры 

[414], что формирует анизотропные структуры – сферолиты, которые 

размером более 100нм вносят основной вклад в рассеяние света и являются 

одной из главных причин недостаточности прозрачности материала [409, 404 

415]. Таким образом, возможное образование сферолитов вследствие 

увеличения степени кристалличности ТМ из ПЭТФ способствует снижению 

коэффициента пропускания τ(λ) материала после плазменной обработки. 

Показатель преломления и показатель поглощения зависят от 

изменения состава или структуры полимерного материала [409, 415]. Так, 

например, полимеры с превалированием карбоксильных групп имеют 

больший коэффициент поглощения [416]. Анализ ИК-спектров мембран из 

ПЭТФ после воздействия на поверхность материала плазмы показал 

уменьшение полос поглощения при 1712 см–1, 1241 см–1 и 1093 см–1 (рис. 
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3.11), связанных с колебаниями неполярных (C=C, C=O) функциональных 

групп, что согласуется с литературными данными [316, 321, 390], где 

отмечено уменьшение количества неполярных (гидрофобных) 

функциональных групп C=C и C=O в результате плазменного воздействия в 

поверхностном слое полимера и образование C–C/C–H, C–O и/или C–N, 

O=C–O и/или N–CO–N, и N–C=O групп, свидетельствующих об увеличении 

количества полярных (гидрофильных) функциональные групп [316, 321, 390]. 

Это сказывается на увеличении шероховатости материала и снижению 

коэффициента коллимированного пропускания t(λ). 

Коэффициент коллимированного пропускания ТМ из ПЭТФ после γ-

стерилизации находился в пределах 37%–43%, что в среднем на 3% меньше 

t(λ) исходных мембран (рис. 3.56).  

 

 

Рисунок 3.56 – Спектр пропускания исходных (1) ТМ из ПЭТФ и мембран после γ-

стерилизации при дозе облучения 1кГр (2) и 15кГр (3) 

 

Вид спектральных кривых t(λ) зависит от дозы облучения [416]: с 

увеличением дозы уменьшаются значения t(λ), причем наибольшее влияние 

дозы на вид кривых отмечено ближе к красной области спектра (рис. 3.56). 
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Коэффициент коллимированного пропускания ТМ после паровой 

стерилизации (рис. 3.57) находился в пределах 37,5–42% при режиме 

стерилизации (стерилизация при 120–121ºС) и 39,9%–42,5% (стерилизация 

при 130–132ºС). Интерференционная картина коэффициента пропускания 

ТМ после автоклавирования как и в случае с мембранами после γ-

стерилизации наблюдалась ближе к красной области спектра. 

 

 

Рисунок 3.57 – Спектр пропускания исходных (1) ТМ из ПЭТФ и мембран после паровой 

стерилизации (2) 

 

Полученные результаты ДСК, фазового анализа свидетельствуют о 

заметном влиянии γ-лучей на кристалличность ТМ в отличие от паровой 

стерилизации, которая вносит вклад только в изменение поверхностных 

свойств ТМ без вовлечения структуры полимера в целом (см. разд. 3.4). Как 

уже было отмечено ранее, механизм γ-воздействия на разрабатываемый 

материал связан с разрывом связей полимера с последующей реорганизацией 

цепей, укладыванием их в более упорядоченную – кристаллическую – 

структуру, что сказалось на снижении коэффициента колимированного 

пропускания. Механизм воздействия паровой стерилизации на оптические 
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свойства ТМ из ПЭТФ объясним образованием овальных артефактов на 

поверхности материала, а также деформацией тонкой пленки под действием 

горячего пара. 

 

3.9 Результаты наблюдения микробоцидной эффективности воздействия 

низкотемпературной плазмы 

 

В результате оценки бактерицидного действия низкотемпературной 

плазмы атмосферного давления было выявлено помутнение сред группы 

образцов без стерилизации плазмой в первые сутки инкубации (рис. 3.58, 

3.59). 

 

 

а   б   в 

Рисунок 3.58 – Посев в тиогликолевой среде ТМ из ПЭТФ: а – образцы после 

обработки плазмой 30с; б – образцы после обработки плазмой 60с; в – образцы без 

плазменной обработки 

 

а   б   в 

Рисунок 3.59 – Посев в бульоне Сабуро ТМ из ПЭТФ: а – образцы после обработки 

плазмой 30с; б – образцы после обработки плазмой 60с; в – образцы без плазменной 

обработки 
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Среды с материалом после воздействия плазмы оставались прозрачными 

на протяжении всего эксперимента (рис. 3.56, 3.57). 

Как было отмечено ранее, плазменная обработка генерирует химически 

активные формы кислорода и азота, в том числе свободные радикалы (O, O3, 

OH, H2O2, HO2, NO, ONOOH и многие другие) [417, 418]. В результате 

плазмохимических реакций, образованные активные частицы воздействуют 

на клеточную стенку микроорганизмов и обуславливают окислительный 

стресс в клетках [417, 419].  

Бактерицидные эффекты низкотемпературной плазмы хорошо 

продемонстрированы в работах [420, 421, 422] и в основном обусловлены 

действием активных форм кислорода (АФК) [423, 424]. Поскольку 

повреждения ДНК, вызванные АФК, могут быть зафиксированы в виде 

точечных мутаций, необходимо исследовать влияние продолжительности 

плазменного воздействия на ДНК для успешного использования в 

дезинфекции. Недавние работы показали, что индуцированное плазмой 

внутриклеточное образование АФК вызывает инактивацию E. Coli за счет 

перекисного окисления липидов и окислительного повреждения ДНК [425]. 

Варьирование продолжительности плазменного воздействия вызывает 

значительное повреждение ДНК при его увеличении, что существенно 

снижает жизнеспособность клеток и приводит клеточному апоптозу у 

млекопитающих [426]. Помимо повреждений ДНК, плазменное воздействие 

может влиять на биологические процессы, включая мутагенез, старение и 

нейродегенерацию [427].  

Таким образом, полученные результаты позволяют сделать вывод, что 

низкотемпературная плазма обладает стерилизующей способностью в 

режимах обработки образцов по 30, 60 и 90 секунд и может применяться в 

качестве стерилизующего агента для трековых мембран из 

полиэтилентерефталата. 
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3.10 Требования к параметрам кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата для лечения буллёзной кератопатии 

 

Кератоимплантат из ПЭТФ может быть получен путем облучения 

пленки ПЭТФ толщиной 10-12мкм пучком тяжелых ионов Ar с энергией 41 

МэВ и селективного щелочного травления в водном растворе NaOH 

(концентрация раствора 1,5М, температура травления (72–82)°С), а также 

последующей модификации поверхностей полученной мембраны 

низкотемпературной плазмой продолжительностью 30с. При заданных 

условиях получения кератоимлантат из полиэтилентерефталата отвечает 

необходимыми для использования в кератопластике в лечении буллёзной 

кератопатии требованиям: средним диаметром пор 0,4–0,6 мкм; плотностью 

– 5×108пор/см2; геометрией пор – цилиндрической; краевым углом 

смачивания 30°–55°; проницаемостью по Н2О 4–6 мл/мин*см2 (при Р = 0,1 

бар). 

Стерилизация разработанного изделия из ПЭТФ возможна 

стерилизующим агентом ионизированной плазменной средой на установке 

низкотемпературной плазмы путем обработки продолжительностью 30 

секунд каждой стороны имплантата в асептических условиях в соответствии 

с МУ 287–113, ГОСТ ИСО 11737–2–2011, ГОСТ ИСО 11737–1–2012, ГОСТ Р 

ИСО 14937–2012, ГОСТ Р ИСО 14630–2011, после чего кератоимплантат 

может храниться в специальных пакетах для стерилизации в течение 21 дня 

до момента использования. Возможна стерилизация газовым методом – 

этилен оксидом в соответствии с ГОСТ ISO 11135-2017. 

Условия хранения готового изделия: в упаковке при температуре от +5 

до +40°С, влажности не выше 80%, вдали от источников тепла, в месте, 

защищенном от влаги и прямых солнечных лучей. 
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Выводы по главе III 

 

1. Воздействие низкотемпературной плазмы увеличивает значения 

параметров шероховатости более, чем в 3,8 раз (параметр Ra), снижает 

краевой угол смачивания на 56% – 58%, увеличивает значения свободной 

энергии поверхности в 4,5 раз в большей мере за счет полярной 

составляющей, увеличивает пропускную способность трековой мембраны из 

ПЭТФ в 2,5 раза, изменяет механические свойства материала, но не влияет на 

его коэффициент пропускания. 

2. Воздействие γ–излучения 60Co на модифицированные в 

низкотемпературной плазме трековых мембран из ПЭТФ не способствует 

существенным изменениям среднеарифметической шероховатости Ra, однако 

на 22%–28% повышает значения краевого угла смачивания и на 20% снижает 

среднее значение свободной энергии поверхности. 

3. Автоклавирование оказывает заметное влияние как на исходную, так 

и на модифицированную в плазме трековую мембрану из ПЭТФ, выраженное 

в появлении артефактов овальной формы различных размеров, увеличении 

шероховатости, снижении приобретенных вследствие плазменной обработке 

гидрофильности, а также в изменении механических свойств материала, что 

не может случить выбором данного метода стерилизации мембран 

рассматриваемого полимера. 

4. Низкотемпературная плазма атмосферного давления обладает 

стерилизующей способностью уже на 30 секундах и может применяться в 

качестве стерилизующего агента для трековых мембран из ПЭТФ. 
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ГЛАВА IV КЕРАТОИМПЛАНТАТ ИЗ ПОЛИМОЛОЧНОЙ КИСЛОТЫ 

 

4.1 Пленки из полимолочной кислоты 

 

Электронно-микроскопическое исследование пленок ПМК показало, 

что стороны материала имеют различную морфологию поверхности, 

зависимую от контакта выливаемого раствора с атмосферой или чашкой 

Петри: при контакте с чашкой Петри – сторона материала более гладкая, при 

контакте с атмосферой – поверхность более рельефная (рис. 4.1).  

 

 

а        б  

Рисунок 4.1 – РЭМ – изображение поверхности плёнок ПМК (масса выливаемого раствора 

– 10г): а – внешняя; б – внутренняя 

 

Применяемая в данной работе методика литья раствора в чашки Петри 

отражается и на топографии сторон пленок ПМК (рис. 4.2, 4.3). 
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Рисунок 4.2 – Двух- и трехмерные изображения, профили поверхности внешней стороны 

пленки ПМК (масса выливаемого раствора – 10г) 

Рисунок 4. 3 – Двух- и трехмерные изображения, профили поверхности внутренней 

стороны пленки ПМК (масса выливаемого раствора – 10г) 

 

Анализ шероховатости показал, что среднеарифметическая 

шероховатость (Ra) внутренней стороны пленки ПМК (10г) составляет 0,01

0,003 мкм, внешней – 0,170,06 мкм, тем самым составляя разницу между 

величинами в 17 раз (p<0,0001). Различия между поверхностями выражены и 

в других параметрах: среднеквадратичная шероховатость Rq внутренней 

стороны – 0,014 мкм, внешней – 0,4 мкм (p<0,0003); максимальная высота 

шероховатости Rt внутренней стороны – 0,18 мкм, внешней – 4 мкм; средняя 
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максимальная высота профиля Rz внутренней стороны – 0,09 мкм, внешней – 

3 мкм (p<0,0002). Стоит отметить, что пленки ПМК (масса выливаемого 

раствора – 10г) обладали левосторонней асимметрией: коэффициент 

асимметрии Rsk внутренней поверхности составил -0,001, внешней – (-1,0). 

Как было отмечено в главе II, для получения нужной толщины (15-30 

мкм) и морфологии пленок, масса выливаемого раствора подбиралась 

эмпирически, в связи с чем, пленки выливались из раствора по (10±1)г, 

(20±1)г, (30±1)г. Толщина пленок имеет важное значение для создания из них 

мембран, так как методика облучения и получения трековых структур 

предполагает толщину исходного материала до 30 мкм. Кроме того, 

выраженная шероховатость поверхности, как и сами сквозные поры, могут 

служить хорошей адгезионной площадкой для культуры клеток. Таким 

образом, важно подобрать нужные характеристики для будущих имплантатов 

и разработать методику их изготовления.  

Измерение толщины показало, что выливаемые пленки ПМК имели 

неоднородность по толщине: различия варьировались в пределах 3,0–4,5 мкм 

(рис. 4.4).  

 

Рисунок 4.4 – Зависимость толщины пленок ПМК от массы выливаемого в пленки 

раствора 
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Анализируя толщину, масса раствора 10г (толщина 20,1±3,0 мкм) и 20г 

(толщина 26,2±3,7 мкм) выглядят более подходящими под требования 

создания мембран.  

С увеличением массы раствора меняется топография пленок ПМК: 

стороны приобретают более рельефную поверхность (рис. 4.5, 4.6). 

 

 

 

Рисунок 4.5 – Двух- и трехмерные изображения, профили поверхности внутренней 

стороны пленки ПМК (масса выливаемого раствора – 20г) 

 

Рисунок 4.6 – Двух- и трехмерные изображения, профили поверхности внешней стороны 

пленки ПМК (масса выливаемого раствора – 20г)  

 

мкм 

мкм 

мкм 

мкм 

м
к
м

 

м
к
м

 

м
к
м

 

м
к
м

 

100

0 

200

0 
0 

0 

30 

-30 

35 

0 

-35 

0 150

0 

300

0 

100

0 

200

0 

0 

150

0 

300

0 

0 

0 

6 

-8 

4 

0 

-8 



143 

Изменения шероховатости, как и топографии поверхности, зависит от 

изменения массы выливаемого в пленки раствора (рис. 4.7). Причем, 

тенденция различий сторон пленок сохраняется: при контакте с чашкой Петри 

– материал более гладкий, при контакте с атмосферой – более рельефный (рис. 

4.5, 4.6).  

 

 

Рисунок 4.7 – Зависимость параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz)  пленок ПМК от 

массы выливаемого в пленки раствора: 1 – внутренняя сторона; 2 – внешняя сторона 

материала 
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(внешняя поверхность) и в 1,6 раз (внутренняя поверхность), средняя 

максимальная высота профиля – в 5,3 раз (внешняя поверхность) и в 2 раза 

(внутренняя поверхность). Корреляционно-регрессионный анализ показал 

линейную зависимость параметров шероховатости Ra, Rq, Rt ,Rz. Таким 

образом, анализ профиля поверхностей и параметров шероховатости пленок 

ПМК показал, что с увеличением массы выливаемого в пленки раствора, 

увеличивается рельефность обеих сторон материала.  

В литературе приведено достаточно данных, свидетельствующих о 

влиянии на функцию адгезивной клетки геометрических особенностей 

контактируемой с ней стороной материала [428], так как пролиферация клеток 

тесно связана с областью адгезии [429]. Кроме того, в настоящее время 

имеются убедительные доказательства того, что «микро-» и «наноразмерные» 

поверхности (поверхности с параметрами шероховатостью порядка 

микрометра или нанометра) сильно влияют на рост и дифференцировку 

адгезированных клеточных структур [430, 431]. Таким образом, пленки с 

более рельефной поверхностью, в особенности – с внешней стороны, являются 

наиболее привлекательными для создания будущей подложки для клеточных 

культур и роговичного имплантата в целом. 

Смачиваемость является важным параметром для создания изделия 

медицинского назначения, в частности – роговичного имплантата. Известно 

[331], что поверхность близкая к гидрофильной более благоприятная для 

клеточных культур. Кроме того, создание из материала мембраны 

подразумевает ее дальнейшее функционирование, которое возможно только 

при согласовании ее смачиваемости с выполняемой ей функцией. Измерения 

краевого угла смачивания показало, среднее значение для пленок, вылитых из 

раствора разной массы: 
w = 81,1º±1,3º, θN = 5,1º±1,7º, 

g  = 72,5º±2º для 

внутренней стороны полимера; 
w = 78,8º±1,5º, θN = 5,1º±1,6º, 

g  = 70,4º±2,3º 

для внешней стороны, тем самым приближая свойства материала к 

гидрофобным. Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы 
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углов смачивания между пленками, вылитых из раствора разной массы и 

сторонами материала, p>0,05 (рис. 4.8). 

 

 

а        б 

Рисунок 4.8 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания пленок, вылитых из 

раствора разной массы: а – внутренняя сторона материала; б – внешняя сторона материала 

 

Поверхностная энергия является параметром, определяющим 

взаимодействие материала с окружающей средой. Данный параметр очень 

важен в вопросе создания изделия медицинского назначения, так как он может 

во многом определять взаимодействие материала с клеткой, ее адгезию и 

дальнейшее поведение.  

Расчет средней свободной энергии поверхности пленок ПМК, вылитых 

из раствора разной массы, показал значение полной энергии  = 26,6±0,7 

мДж/м2 для внутренней стороны материала и  = 28,75±0,6 мДж/м2 для 

внешней, причем вклад дисперсионной составляющей для двух сторон 

значительней поляризационной. Статистический анализ показал отсутствие 

значимой разницы поверхностной энергии между пленками, вылитых из 

раствора разной массы, p>0,05(рис. 4.9). 
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а        б 

Рисунок 4.9 – Значения поверхностной энергии (, D, P) пленок, вылитых из раствора 

разной массы: а – внутренняя сторона материала; б – внешняя сторона материала 

 

Расчет средней полярности р пленок ПМК, вылитых из раствора разной 

массы, показал значение р = 0,36 для внутренней стороны материала и р = 0,39 

для внешней.  

На рисунке 4.10 представлен ИК-спектр пленки ПМК, на котором 

отчетливо видны следующие характерные для данного материала полосы: 760 

см-1 и 740 см-1 (деформационные колебания карбонильных групп (С=О)), 960 

см-1 (валентные колебания (СС) группы), 1185 см-1 (валентные ассиметричные 

колебания кислорода в (С-О-С) группе), 1305 см-1, 1300 см-1 (деформационные 

колебания (СН) группы), 1751 см-1(валентные колебания карбонильной 

группы (С = О), 2944 см-1 (валентные ассиметричные колебания метильной 

(СН3) группы). 
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Рисунок 4.10 – ИК–спектр пропускания пленок ПМК 

 

Более детальное изучение структурных и фазовых характеристик плёнок 

ПМК было осуществлено методом комбинационного рассеяния света 

(Рамановские спектры) (рис. 4.11, табл. 4.1). Приведенные данные были 

нормированы на максимум интенсивности полосы 873 см-1. Полученные 

спектры комбинационного рассеяния света ПМК показали характерный для 

данного полимера набор линий при 305 см-1, 403 см-1, 713 см-1, 740 см-1, 873 

см-1, 922 см-1, 1043 см-1, 1129 см-1, 1179 см-1, 1301 см-1, 1392 см-1, 1454 см-1, 

1766 см-1, принадлежащий различным колебательным модам материала.  

Так, спектры ПМК характеризуются набором линий валентных 

колебаний υ(С = O), которые соответствуют 4 активным модам А, В, E1 и E2 

при 1749 см-1, 1766 см-1, 1769 см-1 и 1773 см-1 [432]. Присутствует линия при 

1454 см-1, относящаяся к деформационным ассиметричным колебаниям 

δas(CH3), и которая хорошо наблюдается в ИК-спектрах. Рассматривая область 

1400 см-1 – 1250 см-1, то можно выделить хорошо разрешенные пики 

небольшой интенсивности при 1392 см-1 (А), 1356 см-1 (В), 1301 см-1 (Е (E1 и 

E2)), соответствующие колебаниям δs(CH3), δ(CH) + δs(CH3), δ2(CH) [432].  
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Симметричные моды C–O–C при 1092 см-1 на спектрах 

комбинационного рассеяния света слабее выражены, чем в ИК-спектрах, а 

валентные колебания υ(С–CH3) и υ(С–COO) при 1043 см-1 и 873 см-1 

представлены более интенсивными линиями. Данные факт связан с различной 

физической природой происхождения колебательных спектров ИК-

поглощения и комбинационного рассеяния света.  

Кроме того, в спектрах комбинационного рассеяния света пленок ПМК 

наблюдаются линии на 740 см-1, 713 см-1, 403 см-1, 305 см-1, соответствующие 

деформационным и скелетным колебаниям δ(C=O), γ(C=O), δCCO, δ2(C–СН3) 

+ δCOC. 

 

 

Рисунок 4.11 – Спектр комбинационного рассеяния плёнок ПМК 

 

Таблица 4.1 – Характерные линии комбинационного рассеяния ПМК 

Волновое число, 

см-1 

Природа поглощения Волновое число, 

см-1 

Природа 

поглощения 

1766  (C=O) 922 r (CH + CC) 

1454 as( CH3) 873 ( C-COO) 

1392 s( CH3) 740  (C=O) 

1301 s (CH) 713  (C=O) 

1129 ras(CH3) 540 1 (C – CH3 +  

CCO) 1043  (C-CH3) 
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Таким образом, анализ данных показал, что оптимальным выбором для 

создания мембраны как будущего роговичного имплантата является пленка 

ПМК, вылитая из раствора 10г, так как отвечает нужным требованиям: 

толщиной 20±1,5 мкм, рельефной поверхностью, более выраженной с внешней 

стороны. Однако, пленка ПМК с присущей ей гидрофобностью (краевым 

углом смачивания 
w = 81,1º±1,3º) менее благоприятна для адгезии и 

пролиферации клеток, что послужило модификации поверхности материала. 

 

4.2 Модификация поверхности низкотемпературной плазмой 

 

Электронно-микроскопическое исследование пленок ПМК после 

плазменного воздействия показало, что стороны материала также имеют 

различную морфологию поверхности, зависимую от контакта выливаемого 

раствора с атмосферой или чашкой Петри: гладкую и более рельефную (рис. 

4.12). 

 

 

а        б  

Рисунок 4.12 – РЭМ – изображение поверхности плёнок ПМК после воздействия плазмы 

(время воздействия – 30с): а – внутренняя; б – внешняя 

 

Растровая электронная микроскопия не показала значимых отличий 

пленок после воздействия плазмы при различной ее экспозиции от исходного 

материала. Более значимые различия были получены по данным АСМ и 



150 

лазерной сканирующей микроскопии и были выражены в «усилении» рельефа 

поверхности за счет появления выступов на поверхности (рис. 4.13, 4.14).  

 

 

Рисунок 4.13 – Двух- и трехмерные изображения стороны пленки ПМК после 

модификации плазмой (время обработки поверхности – 30с) 

 

Рисунок 4.14 – Трехмерные изображения внутренней стороны пленки ПМК после 

модификации плазмой (время обработки поверхности – 30с). Стрелками указано 

«усиление» рельефа материала после воздействия плазмы 

 

Воздействие низкотемпературной плазмы атмосферного давления 

приводит к тем же изменениям морфологии поверхности, как и в случае с ТМ 
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из ПЭТФ (глава III). На пленках ПМК замечены деструктивные области в виде 

многочисленных хаотично распределенных мелких неровностей 

конусообразной формы, высотой до ~50нм (при времени обработки 

поверхности 90с). Плотность таких образований достигала ~1,9 пиков/мкм2 

при времени воздействия плазмы 90 с. Стоит отметить, что подобные 

изменения были более выражены у внешней стороны материала, чем у 

внутренней. Высота мелких неровностей внутренней поверхности ПМК после 

плазмы достигала ~30нм. С увеличением времени модификации сторон 

материала поверхностные изменения более выражены. 

Анализ шероховатости пленок из ПМК после воздействия плазмы при 

экспозиции 30с показал, что среднеарифметическая шероховатость (Ra) 

внутренней стороны материала составляет 0,040,003 мкм, внешней – 0,60,2 

мкм, тем самым составляя разницу между величинами в 15 раз (p<0,0001). С 

увеличением времени плазменной модификации линейно увеличивался 

показатель среднеарифметической шероховатости (рис. 4.15) обеих сторон. 

Подобный эффект плазмы был замечен и по отношению к ТМ из ПЭТФ (глава 

III). 

 

 

Рисунок 4.15 – Зависимость среднеарифметической шероховатости (Ra) пленок ПМК от 

времени воздействия плазмы: 1 – внутренняя сторона; 2 – внешняя сторона материала 
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Так как пленка ПМК имела гидрофобные свойства (краевым углом 

смачивания 
w = 81,1º±1,3º), материал был подвергнут модификации 

низкотемпературной плазмой атмосферного давления для улучшения его 

смачивания и создания благоприятных условий для клеток. Измерения 

краевого угла смачивания показало, что среднее значение для пленок после 

плазмы при экспозиции 30с составило: 
w = 58,5º±3º, θN = 5,0º±3º, 

g  = 

53,6º±4,8º, тем самым снизив показатель в 1,4 раза (на 27,3%) и приблизив 

свойства материала к гидрофильным (рис. 4.16). Статистический анализ 

показал отсутствие значимой разницы углов смачивания между пленками, 

обработанных плазмой разной временной выдержкой, p>0,05 (рис. 4.16). 

Кроме того, анализ также показал отсутствие значимой разницы показателей 

смачивания между сторонами материала, p>0,05. 

 

а        б 

Рисунок 4.16 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания (а) и поверхностной 

энергии (, D, P) (б) пленок ПМК после воздействия плазмы 

 

Плазменная модификация материала сказалась и на значении свободной 

энергии поверхности, которое возросло в 1,8 раз (на 36,4%) при времени 

экспозиции плазмой 30 с по сравнению с исходным материалом. Причем, 

наблюдаемые изменения энергии произошли главным образом за счет 

увеличения полярной составляющей (P в среднем увеличилась в 3 раза по 

сравнению с исходными значениями). Полярность пленки после модификации 
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составила 0,33 (для исходного материала р = 0,36–0,39). Статистический 

анализ показал отсутствие значимой разницы поверхностной энергии между 

пленками, обработанных плазмой разной временной выдержкой, и сторонами 

материала, p>0,05. 

Полученные спектры комбинационного рассеяния света (Рамановские 

спектры) пленок ПМК после плазменного воздействия показали отсутствие 

выраженных изменений по сравнению со спектром и присутствие 

характерного для данного полимера набора линий (рис. 4.17). 

 

 

Рисунок 4.17 – Спектр комбинационного рассеяния плёнок ПМК после плазменной 

модификации при времени воздействия – 30с 

 

Микроразряды, возникающие в барьерном разряде при модификации 

поверхности пленок ПМК низкотемпературной плазмой атмосферного 

давления, приводят к диссоциации молекул кислорода на атомы с 

образованием озона [316, 434], что в результате протекания химических 

реакций увеличивает концентрацию кислородсодержащих полярных групп 

(таких, как NO, OH) и промежуточных соединений на поверхности материала 

[435]. 
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4.3 Влияние γ–стерилизации на свойства пленок полимолочной кислоты 

 

Электронно-микроскопическое исследование пленок ПМК после γ-

стерилизации показало, что стороны материала также имеют различную 

морфологию поверхности, зависимую от контакта выливаемого раствора с 

атмосферой или чашкой Петри: гладкую и более рельефную (рис. 4.18). Кроме 

того, заметного влияния γ-облучения на поверхность ПМК по данным РЭМ-

исследования выявлено не было. 

 

 

а        б  

Рисунок 4.18 – РЭМ – изображение поверхности плёнок ПМК после γ-стерилизации 

(время воздействия – 30 с): а – внутренняя; б – внешняя 

 

Анализ шероховатости пленок ПМК после γ-стерилизации показал, что 

среднеарифметическая шероховатость (Ra) внутренней стороны материала 

составляет 0,0170,01 мкм, внешней – 0,190,1 мкм, тем самым составляя 

разницу между величинами в 10 раз (p<0,0001). Статистический анализ 

параметров шероховатости показал отсутствие разницы между пленками 

ПМК до и после стерилизации, p>0,05. Различия между поверхностями 

выражены и в других параметрах: среднеквадратичная шероховатость Rq 

внутренней стороны – 0,024 мкм, внешней – 0,45 мкм (p<0,05); максимальная 

высота шероховатости Rt внутренней стороны – 0,31 мкм, внешней – 4,5 мкм; 

средняя максимальная высота профиля Rz внутренней стороны – 0,31 мкм, 

внешней – 3,4 мкм (p<0,05).  
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Измерения краевого угла смачивания показало, среднее значение для 

пленок ПМК: 
w = 71,8º±9,0º, θN = 5,1º±1,2º, 

g  = 72,9º±4º, тем самым 

критически не меняя гидрофобные свойства полимера. Статистический анализ 

показал отсутствие значимой разницы углов смачивания между сторонами 

материала, p>0,05 (рис. 4.19). 

 

 

а        б 

Рисунок 4.19 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания (а) и поверхностной 

энергии (, D, P) (б) пленок ПМК после γ-стерилизации 

 

Расчет средней свободной энергии поверхности пленок ПМК после γ-

стерилизации показал значение полной энергии  = 26,7±2,5 мДж/м2, что 

статистически не отличалось от данных исходной пленки из ПМК. Кроме того, 

анализ показал отсутствие значимой разницы поверхностной энергии между 

сторонами материала, p>0,05(рис. 4.20). 

Расчет средней полярности р пленок ПМК после γ-стерилизации показал 

среднее значение р = 0,39. 

Полученные спектры комбинационного рассеяния света (Рамановские 

спектры) пленок из ПМК после γ-стерилизации показали отсутствие 

выраженных изменений по сравнению со спектром и присутствие 

характерного для данного полимера набора линий (рис. 4.20). 
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Рисунок 4.20 – Спектр комбинационного рассеяния плёнок ПМК после γ-стерилизации 

 

Анализ шероховатости пленок ПМК после воздействия плазмы и γ-

стерилизации показал, что среднеарифметическая шероховатость (Ra) 

внутренней стороны материала составила 0,040,01 мкм, внешней – 0,60,2 

мкм, что статистически не значимо по сравнению с модифицированными 

пленками без стерилизации, p>0,05 (рис. 4.21).  

 

 

а        б 

Рисунок 4.21 – Зависимость среднеарифметической шероховатости (Ra) (а) и среднеквадратичной 

шероховатости (Rq) (б) пленок ПМК от времени воздействия плазмы после γ-стерилизации: 1 – 

внутренняя сторона; 2 – внешняя сторона материала 
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С увеличением времени плазменной модификации линейно 

увеличивался показатель среднеарифметической шероховатости (рис. 4.21) 

обеих сторон. 

Так как пленка ПМК имела гидрофобные свойства (краевым углом 

смачивания 
w = 81,1º±1,3º) и была подвергнута модификации 

низкотемпературной плазмой атмосферного давления для улучшения его 

смачивания, то существует риск потери приобретённых свойств после 

стерилизации. Измерения краевого угла смачивания материала после 

воздействия плазмы и стерилизации показало, что среднее значение полимера 

после плазмы при экспозиции 30с: 
w = 58,2º±3º, θN = 7,0º±2,8º, 

g  = 53,3º±2,5º 

(рис. 4.22). Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы 

углов смачивания между модифицированными в плазме и 

немодифицированными пленками после стерилизации, а также между 

пленками, обработанных плазмой разной временной выдержкой, p>0,05 (рис. 

4.22). Кроме того, анализ также показал отсутствие значимой разницы 

показателей смачивания между сторонами материала, p>0,05. 

 

 

а        б 

Рисунок 4.22 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания (а) и поверхностной 

энергии (, D, P) (б) пленок ПМК после воздействия плазмы и после γ-стерилизации 
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Расчет полной энергии поверхности показал, что γ–стерилизация 

фактически не изменяет значения энергии плазменно-обработанных образцов 

(рис. 4.22). Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы 

поверхностной энергии между пленками, обработанных плазмой разной 

временной выдержкой и после γ–излучения, и сторонами материала, p>0,05. 

Анализ ИК-спектров пленок ПМК до и после γ–излучения показал 

характерные для данного материала полосы: 760 см-1 и 740 см-1 

(деформационные колебания карбонильных групп (С=О)), 960 см-1 (валентные 

колебания (СС) группы), 1185 см-1 (валентные ассиметричные колебания 

кислорода в (С-О-С) группе), 1305 см-1, 1300 см-1 (деформационные колебания 

(СН) группы), 1751 см-1(валентные колебания карбонильной группы (С=О), 

2944 см-1 (валентные ассиметричные колебания метильной (СН3) группы) (рис. 

4.23).  

 

Рисунок 4.23 – ИК – спектры пропускания пленок ПМК: 1- исходные плёнки ПМК; 2 – 

плёнки ПМК после модификации плазмы при времени воздействия 30с, 3 – плёнки ПМК 

после γ–излучения, 4 – плёнки ПМК после модификации плазмы при времени воздействия 

30с и γ–излучения 

 

Однако, было выявлено увеличение и сдвиг пиков в области 815 см-1, 

соответствующим валентным колебаниям )( COOС  , исчезновение пиков в 
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1275 см-1, соответствующих колебаниям )(CH + )( COС  , сдвиг 1760 см-1 - 

валентных колебаний карбонильной группы (С=О) [318, 380]. 

Анализ ИК-спектров плазменно-обработанных пленок ПМК после γ–

излучения показал наличие смещения пика валентных колебаний υ(C = O) и 

υ(С – COO), а также деформационно-ассиметричных колебаний δas(CH3) до 

1712 см-1 (димеры), 803 см-1 и 1403 см-1. Кроме того, уменьшается 

интенсивность и происходит смещение пика деформационных колебаний 

δ2(CH) на 1253 см-1. В области вращательных ras(CH3) (1118-1056) см-1 и 

скелетных колебаний γ(CC) и γ(COC) (300-103) см-1 наблюдалось перекрытие 

полос и уширение пиков. Отмечено исчезновение пиков δ2(C – СН3) + δCOC 

на 347 см-1. Уширение и снижение интенсивности низкочастотного максимума 

также свидетельствует об изменении степени кристалличности фаз полимера, 

а их сдвиг может обуславливаться молекулярной вибрацией частиц во время 

возбуждения [436, 437]. 

 

4.4 Влияние паровой стерилизации на свойства пленок полимолочной 

кислоты 

 

Электронно-микроскопическое исследование пленок ПМК после 

стерилизации паром показало, что стороны материала также имеют различную 

морфологию поверхности, зависимую от контакта выливаемого раствора с 

атмосферой или чашкой Петри: гладкую и более рельефную (рис. 4.24), как и 

в случае с исходным материалом. Однако, на внутренней поверхности 

визуально прослеживаются появления неровностей (рис. 4.24), которые, 

возможно, связаны с деформацией образцов вследствие влияния на них 

горячего пара под давлением. Деформации внешней стороны материала менее 

заметны из-за выраженной «рельефности» поверхности. 



160 

 

а        б  

Рисунок 4.24 – РЭМ – изображение поверхности плёнок ПМК после воздействия паровой 

стерилизации: а) внутренняя; б) внешняя 

 

Кроме того, в некоторых местах пленок ПМК после паровой 

стерилизации были замечены трещины материала (рис. 4.25), а также 

разрушение материала (рис. 4.26). 

 

 

Рисунок 4.25 – Трещина поверхности плёнок ПМК после воздействия паровой 

стерилизации 

 

Рисунок 4.26 – Разрушение плёнок ПМК после воздействия паровой стерилизации 
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Анализ шероховатости пленок ПМК после паровой стерилизации 

показал, что среднеарифметическая шероховатость (Ra) внутренней стороны 

материала составляет 0,050,04 мкм, внешней – 0,20,05 мкм, что больше 

исходного значения в 5 раз (внутренняя поверхность) и в 2 раза (внешняя) и 

статистически значимо по сравнению с исходными образцами (p<0,01). 

Различия других параметров шероховатости (Rq, Rt ,Rz) пленок ПМК после 

паровой стерилизации также статистически значимо по сравнению с 

исходным материалом (p<0,01) (рис. 4.27).  

 

 

Рисунок 4.27 – Значения параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) пленок ПМК после 

паровой стерилизации 

 

Таким образом, стерилизация паром имеет негативное влияние на 

морфологию поверхности пленок ПМК, деформируя и местами разрушая 

материал, что, в свою очередь сказывается на увеличении параметров 

шероховатости исследуемого полимера. 

Измерения краевого угла смачивания показало, что среднее значение 

для пленок после паровой стерилизации уменьшился на (15–17)% в сторону 

гидрофильности (рис. 4.28). Статистический анализ показал отсутствие 
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значимой разницы показателей смачивания между сторонами материала, 

p>0,05. 

Расчет свободной энергии поверхности показал, что стерилизация 

способствует увеличению значения энергии на 12% (внешняя сторона) и 24% 

(внутренняя сторона) (рис. 4.28). Причем, наблюдаемые изменения энергии 

произошли, как и в случае с плазменной модификацией, за счет увеличения 

полярной составляющей (P в среднем увеличилась в 1,8 раза по сравнению с 

исходными значениями). Полярность пленки после стерилизации составила 

0,5 (для исходного материала р = 0,36-0,39). Статистический анализ показал 

отсутствие значимой разницы поверхностной энергии между сторонами 

материала, p>0,05. 

 

 

Рисунок 4.28 – Значения краевых углов смачивания (а) и поверхностной энергии (б) 

пленок ПМК после паровой стерилизации 

 

На рисунке 4.29 представлен ИК-спектр пленки ПМК, на котором 

заметно некоторое уширение характерных полос 2996 см-1 и 2944 см-1, 

обусловленных симметричными и ассиметричными колебаниями νСН3, а 

также валентными колебаниями карбонильной группы С = О в области 1768 

см-1 (рис. 4.29). 
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Рисунок 4.29 – ИК– спектр пропускания пленок ПМК: 1 – исходные пленки; 2 – пленки 

после паровой стерилизации 120°С; 3 – пленки после паровой стерилизации 130°С 

 

Полученные спектры комбинационного рассеяния света (Рамановские 

спектры) пленок ПМК после паровой стерилизации показали отсутствие 

выраженных изменений по сравнению со спектром исходного материала и 

присутствие характерного для данного полимера набора линий (рис. 4.30). 

 

 

Рисунок 4.30 – Спектр комбинационного рассеяния плёнок ПМК после паровой 

стерилизации 
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Анализ шероховатости пленок ПМК после воздействия плазмы (время 

воздействия 30с) и паровой стерилизации показал, что среднеарифметическая 

шероховатость (Ra) внутренней стороны материала составила 0,060,04 мкм, 

внешней – 0,150,03 мкм, что статистически не значимо по сравнению со 

стерилизованными пленками без модификации, p>0,05 (рис. 4.31).  

Комбинированное воздействие стерилизации горячим паром под 

давлением и плазмы более 30 секунд привело к значительным дефектам с 

разрывами материала, в следствие чего образцы рассыпались на отдельные 

фрагменты, поэтому в дальнейшем их свойства не изучались. 

 

 

Рисунок 4.31 – Значения параметров шероховатости (Ra, Rq, Rt ,Rz) немодифицированных 

(1) и модифицированных (2) в плазме (30с) пленок ПМК после паровой стерилизации 

 

Комбинированное воздействие стерилизации горячим паром под 

давлением и плазмы более 30 секунд привело к значительным дефектам с 

разрывами материала, в следствие чего образцы рассыпались на отдельные 

фрагменты, поэтому в дальнейшем их свойства не изучались. 
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Так как пленка ПМК имела гидрофобные свойства (краевым углом 

смачивания 
w = 81,1º±1,3º) и была подвергнута модификации 

низкотемпературной плазмой атмосферного давления для улучшения его 

смачивания, то существует риск потери приобретённых свойств после 

стерилизации.  

Измерения краевого угла смачивания материала после воздействия 

плазмы (30 секунд) и последующей стерилизации показало среднее значение: 


w = 65,4º±3º, θN = 5,0º±2,3º, 

g  = 60º±1,4º (рис. 4.32).  

Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы углов 

смачивания между модифицированными в плазме и немодифицированными 

пленками после стерилизации, p>0,05 (рис. 4.32). Кроме того, анализ также 

показал отсутствие значимой разницы показателей смачивания между 

сторонами материала, p>0,05. 

 

 

Рисунок 4.32 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) немодифицированных (1) и 

модифицированных (2) в плазме (30с) пленок ПМК после паровой стерилизации 
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Статистический анализ также показал отсутствие значимой разницы 

поверхностной энергии между пленками, обработанных плазмой и без 

модификации, после паровой стерилизации, а также между сторонами 

материала, p>0,05 (рис. 4.33). 

 

 

Рисунок 4.33 – Значения поверхностной энергии (, D, P) немодифицированных (1) и 

модифицированных (2) в плазме (30с) пленок ПМК после паровой стерилизации 

 

На ИК–спектрах модифицированных в плазме (время воздействия 30с) 

плёнок ПМК после паровой стерилизации, представленных рисунке 4.34, 

наблюдалась полоса 3500 см-1, относящаяся к колебаниям H2O, возможно 

адсорбированной на поверхности материала (рис. 4.34). Уширение полос 2996 

см-1 и 2944 см-1 обусловлена симметричными и ассиметричными колебаниями 

νСН3. Кроме того при анализе ИК-спектров наблюдалось перекрытие и 

уширение полос поглощения 1132 см-1, 1110см-1, 869 см-1, 756 см-1, 704 см-1, 

которые относятся к колебания сложных алифатических полиэфиров 

)( COСs  , )( COOС   и )( OC  . Присутствие некоторого смещения полосы 

1768 см-1 в область 1793 см-1, относящееся к валентным колебаниям 
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карбонильной группы С = О, может быть обусловлено с изменениями 

кристалличности полимера в результате тепловой обработки [404, 405]. 

 

 

Рисунок 4.34 – ИК – спектр пропускания пленок ПМК: 1 – исходные пленки; 2 – пленки 

после паровой стерилизации 120°С; 3 – модифицированные в плазме (30 секунд) пленки 

после паровой стерилизации 120°С 

 

Деконволюция спектральных линий по Гауссу в диапазоне (1700 – 1850) 

см-1 (рисунок 4.35) показывает наличие дополнительных пиков при 1743см-1, 

1756см-1 и 1769см-1 соответствующие модам А, В и Е1, а при совместной 

обработке плазмой и паром происходит сдвиг линии в область моды Е2. 

В спектрах наблюдалось увеличение интенсивности пика 

деформационных колебаний δ2(CH) на 1293 см-1 плазменно-обработанных 

пленок ПМК после паровой стерилизации. Появившиеся 

нехарактеристические полосы умеренной интенсивности в области 1668 – 

1549 см-1 соответствуют деформационным колебаниям δ(NH) аминогруппы, а 

линии в области 900 – 803 см-1– валентным колебаниям υ(O – O). Новый пик 

при 570 см-1 относится к деформационным колебаниям δ1(C – СН3) + δCCC. 

Данные изменения можно объяснить изменением степени кристалличности, 
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что также подтверждает увеличение пика при 873 см-1 относящейся к 

аморфной фазе ПМК [436, 437].  

 

а       б 

   

      в 

Рисунок 4.35 – Спектр комбинационного рассеяния ПМК в диапазоне (1700-1850) см - 1: а 

– исходные пленки; б – пленки после паровой стерилизации 120°С; в– модифицированные 

в плазме (30 секунд) пленки после паровой стерилизации 120°С 

 

4.5 Изменения молекулярной массы плёнок полимолочной кислоты 

 

При помощи эксклюзионной хроматографии были получены данные об 

изменении молекулярной массы материала, по которой можно будет судить о 

процессе разложения (гидролитической деструкции). 

Сравнительный анализ молекулярных масс – среднечисловой (Mn) и 

среднемассовой (Mw) – исходного материала с пленками после модификации 
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плазмой выявил снижение данных показателей на 46% (Mn) и 44% (Mw) при 

плазменной обработке 30с, на 59% (Mn) и 54% (Mw) – при 60с; на 64% (Mn) и 

53% (Mw) – при 90с (табл. 1). Кроме того, γ-облучение также способствует 

потери молекулярных масс исследуемого полимера на 64% (Mn) и 61% (Mw) 

(табл. 4.2). Однако комбинированного влияние плазмы и γ-иррадиации на 

изменение Mn и Mw привело к меньшему снижению молекулярной массы: 34% 

(Mn) и 26% (Mw) при времени обработки – 30с, 39% (Mn) и 23% (Mw) – 60с, 41% 

и (Mn) и 21% (Mw) – 90с, что в среднем меньше показателя модифицированных 

образцов без стерилизации на 18,3% среднечисловой и на 27% среднемассовой 

массы. 

На рисунке 4.36 представлены кривые молекулярно-массового 

распределения (ММР) пленок ПМК до и после модификации в плазме, 

свидетельствующие об унимодальное распределении.  

 

 

Рисунок 4.36 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) плёнок ПМК до (1) 

и после модификации в плазме: 2 – время обработки плазмой 30с; 3 – время обработки 

плазмой 60с; 4 – время обработки плазмой 90с 

 

Кроме того, данные рисунка 4.36 свидетельствуют о наличии одной 

фракции образцов до и после плазменной обработки и о полидисперсности 
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полимера Mw/Mn>1. Исходные пленки ПМК имеют узкое ММР, 

среднечисловую массу Mn=122500 г/моль и среднемассовую Mw = 

203500 г/моль, а также низкий коэффициент полидисперсности Mw/Mn=1,66. 

Образцы после модификации в плазме имели смещение ММР в сторону 

низких значений, что может быть связано с разрывом цепей полимера 

вследствие плазменной обработки. 

Стерилизация γ–излучением как и плазменная обработка пленок ПМК 

смещает ММР в сторону низких значений (рис. 4.37). Подобные эффекты 

наблюдались в работе [438]. Однако, комбинированное воздействие плазмы и 

γ–стерилизации уширяет кривую распределения и смещает ее в сторону 

исходного положения пленок ПМК. Как показывают литературные [438] 

данные, подобный эффект связан с увеличением полидисперсности полимеров 

– с присутствием макромолекул в широком диапазоне значений молекулярной 

массы. 

 

 

Рисунок 4.37 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) 

немодифицированных плёнок ПМК после γ-излучения (1), а также модифицированных (2 

– время обработки плазмой 30с; 3 – 60с; 4 – 90с) после γ-излучения 
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Сравнительный анализ молекулярных масс – среднечисловой (Mn) и 

среднемассовой (Mw) – исходного материала с пленками, находившимися в 

фосфатно-солевом буферном растворе при рН, близком к нейтральной среде 

(pH=7,76±0,1), в течении 24 часов выявил уменьшение молекулярной массы 

полимера (табл. 4.2) на 46,6% (Mw).  

 

Таблица 4.2– Молекулярно-массовые характеристики плёнок ПМК спустя 24ч 

 

Однако, анализ результатов выявил увеличение массы пленки после 

плазменной модификации по сравнению с исходным материалом, 

Образцы Mn, 
г/моль 

Mw, 
г/моль 

Mw/Mn, 
г/моль 

Потери 

Mw 

(%) 

Mn, 
г/моль 

Mw, 
г/моль 

Mw/Mn, 
г/моль 

Потер

и Mw 

(%) 

Время 

выдержки 

в 

растворе, 

ч 

 

0 ч 

 

24 ч 

Исходные 

1,225 

× 

105 

2,035 

× 

105 

1,66 - 5,627 

× 

104 

1,087 

× 

105 

1,93 46,6 

Плазма 

30 сек 

6,640 

× 

104 

11,35 

× 

104 

1,71 44,2 5,283 

× 

104 

1,194 

× 

105 

2,26 +5,4 

Плазма 

60 сек 

4,993 

× 

104 

9,334 

× 

104 

1,87 54,1 5,239 

× 

104 

1,113 

× 

105 

2,12 +19,2 

Плазма 

90 сек 

4,449 

× 

104 

9,526 

× 

104 

2,14 53,2 5,187 

× 

104 

1,014 

× 

105 

1,95 +6,44 

-

излучение 

4,411 

× 

104 

7,970 

× 

104 

1,81 60,1 5,661 

× 

104 

1,114 

× 

105 

1,97 +39,8 

-

излучение 

+ плазма 

30 сек 

8,040 

× 

104 

1,502 

× 

105 

1,87 26,2 5,836 

× 

104 

1,081 

× 

105 

1,85 28 

-

излучение 

+ плазма 

60 сек 

7,417 

× 

104 

1,563 

× 

105 

2,11 23,7 5,308 

× 

104 

1,129 

× 

105 

2,13 28 

-

излучение 

+ плазма 

90 сек 

7,209 

× 

104 

1,593 

× 

105 

2,21 21 5,052 

× 

104 

1,092 

× 

105 

2,16 31 
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выдержанном в буфере 24 часа (табл. 4.2). Так как деструкция 

низкомолекулярных фракций протекает быстрее, из полимера удаляются 

низкомолекулярные фракции, вследствие чего среднюю молекулярную массу 

определяют оставшиеся высокомолекулярные компоненты, что и 

обуславливает ее увеличение. 

Согласно данным ММР пленок ПМК при их экспозиции в фосфатно-

солевом буферном растворе в течении 168 часов (7 суток) при температуре 

70°С кривые молекулярно-массового распределения образцов приобрели 

выраженный бимодальный характер с плечами, находящимися в 

низкомолекулярном хвосте хроматограммы (рис. 4.38, 4.39). 

 

 

Рисунок 4.38 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) плёнок ПМК на 7 

день после погружения их в фосфатно-солевой буферный раствор (pH=7,76±0,10) 
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Рисунок 4.39 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) плёнок ПМК после 

γ-стерилизации на 7 день после погружения их в фосфатно-солевой буферный раствор 

(pH=7,76±0,10) 

 

Причем бимодальность графиков наблюдалось у пленок ПМК после 

модификации в плазме, стерилизации и комбинированного воздействия 

плазмы и гаммы на образцы (рис. 4.40, 4.41). 

 

Рисунок 4.40 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) плёнок ПМК после 

модификации в плазме на 7 день после погружения их в фосфатно-солевой буферный 

раствор (pH=7,76±0,10): 1 – время обработки плазмой 30 с; 2– время обработки плазмой 

60 с; 3 – время обработки плазмой 90 с 
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Рисунок 4.41 – Кривые молекулярно-массового распределения (ММР) модифицированных 

в плазме плёнок ПМК после γ-стерилизации на 7 день после погружения их в фосфатно-

солевой буферный раствор (pH=7,76±0,10): 1 – время обработки плазмой 30с; 2– время 

обработки плазмой 60 с; 3 – время обработки плазмой 90с 

 

Спустя 168 часов (7 суток) экспозиции пленок ПМК в фосфатно-солевом 

буферном растворе обнаружены значительные изменения молекулярной 

массы (Mn и Mw) (табл. 4.3). Так, Mw (фаза 1) материала уменьшилась на 96,7% 

по сравнению с исходным значением до погружения в буфер и на 93,8% по 

сравнению с образом, выдержанном в растворе 24 часа (табл. 4.3), p>0,05.  

Схожие данные были получены у пленок ПМК после плазменной 

модификации: Mw (фаза 1) в среднем (в зависимости от времени обработки 

плазмой) уменьшилась на 92,8% по сравнению с значением до погружения в 

буфер и на 93% по сравнению с образом, выдержанном в растворе 24 часа 

(табл. 4.3), p>0,05. 

Снижение Mw модифицированных и простерилизованных пленок ПМК 

спустя 168 часов экспозиции в фосфатно-солевом буферном растворе в 

среднем (в зависимости от времени обработки плазмой) составляет 94,5% по 

сравнению с значением до погружения в буфер и на 92,4% по сравнению с 

образом, выдержанном в растворе 24 часа (табл. 4.2), p>0,05. 
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Таблица 4.3 – Молекулярно-массовые характеристики плёнок ПМК спустя 168ч (7 суток) 

 

Эффект снижения молекулярной массы материала связан с расщеплением 

длинных цепей полимолочной кислоты в результате гидролиза и образования 

более коротких ее цепей. Плазменная модификация и стерилизация пленок 

снижает скорость их деградации, что может быть объяснено кристаллизацией 

полимера вследствие влияния различных обработок.  

Согласно литературным данным, гидролиз полукристаллических 

полиэфиров происходил в две стадии: (I) атака менее уплотненных аморфных 

областей, где диффузия гидролитической среды происходит легче и быстрее, 

и (II) атака на кристаллические области, обычно гидрофобные и 

Образцы Mn, 

г/моль 

Mw, 

г/моль 

Mw/Mn, 
г/моль 

Mn, 
г/моль 

Mw, 

г/моль 

Mw/Mn, 

г/моль 

Время 

выдержки 

в растворе, 

ч 

 

Фаза 1 

 

Фаза 2 

Исходные 

6,534 

× 

103 

6,702 

× 

103 

1,026 2,206× 

103 

2,41× 

103 

1,092 

Плазма 

30 сек 

6,701 

× 

103 

6,949 

× 

103 

1,037 2,058 

× 

103 

2,24 

× 

103 

1,088 

Плазма 

60 сек 

7,461 

× 

103 

7,963 

× 

103 

1,067 2,238 

× 

103 

2,422 

× 

103 

1,002 

Плазма 

90 сек 

7,659 

× 

103 

8,208 

× 

103 

1,072 2,292 

× 

103 

2,492 

× 

103 

1,087 

-

излучение 

7,204 

× 

103 

7,721 

× 

103 

1,072 2,113 

× 

103 

2,291 

× 

103 

1,084 

-

излучение 

+ плазма 

30 сек 

7,711 

× 

103 

8,239 

× 

103 

1,068 2,362 

× 

103 

2,562 

× 

103 

1,085 

-

излучение 

+ плазма 

60 сек 

6,825 

× 

103 

7,071 

× 

103 

1,036 2,058 

× 

103 

2,293 

× 

103 

1,114 

-

излучение 

+ плазма 

90 сек 

6,332 

× 

103 

6,539 

× 

103 

1,033 1,775 

× 

103 

2,042 

× 

103 

1,15 
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непроницаемые для диффузии [439]. Кристаллическая фракция полимера 

затрудняет проникновение гидролитической среды в материал, что уменьшает 

набухание и разрыв полимерных цепей.  

Таким образом деградация пленок ПМК, возникающая за счет разрывов 

сложноэфирных связей основной цепи, зависит от вида обработки 

поверхности материала. Комбинированное воздействие плазмы и 

стерилизации незначительно уменьшает скорость растворения полимера в 

связи с кристаллизации его структуры, что затрудняет проникновение 

гидролитической среды в материал и уменьшает набухание и разрыв 

полимерных цепей. 

 

4.6 Изменение массы плёнок полимолочной кислоты в результате 

деградации 

 

Помимо молекулярной массы образцов в результате деградации 

материала была оценена потеря массы самих пленок для оценки растворения 

полимера в фосфатно-солевом буферном растворе.  

На рисунке 4.42 приведена относительная потеря массы плёнок на основе 

ПМК до и после обработки плазмой спустя 24 часа после погружения их в 

фосфатно-солевой буферный раствор. Согласно полученным данным спустя 

сутки снижение веса материала варьировалось от 1% до 3% в зависимости от 

времени обработки плазмой, что свидетельствовало о начале процесса 

гидролитической деструкции поверхности полимера. 

Потеря массы пленки после γ-стерилизации спустя 24 часа погружения в 

фосфатно-солевой буферный раствор составила 1,9% (рис. 4.42). 
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Рисунок 4.42 – Потеря массы плёнок ПМК спустя 24 часа после погружения их в 

фосфатно-солевой буферный раствор: 1 – исходная; 2 – модифицированные в плазме 

(время обработки 30с) пленка; 3 модифицированные в плазме (60с) пленка; 4 – 

модифицированные в плазме (90с) пленка 

 

Интересен факт, что стерилизация модифицированных в плазме образцов 

незначительно замедляет процесс деградации материала: потеря массы 

составила в среднем 1,5% (рис. 4.43).  

 

Рисунок 4.43 – Потеря массы плёнок ПМК спустя 24 часа после погружения их в 

фосфатно-солевой буферный раствор: 1 – немодифицированная пленка ПМК после γ-

стерилизации; 2 – модифицированные в плазме (время обработки 30с) пленка после γ-

стерилизации; 3 модифицированные в плазме (60с) пленка после γ-стерилизации; 4 – 

модифицированные в плазме (90с) пленка после γ-стерилизации 
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Согласно современным представлениям сроки растворения 

деградируемого материала меньше у аморфного, с низкой степенью 

кристалличности [440]. Так как плазменное воздействие в комбинации с γ-

иррадиацией кристаллизуют полимер, время деградации пленки ПМК 

увеличиваются. 

Значительная потеря массы пленок наблюдалось спустя 168 часов 

выдерживания образцов в фосфатно-солевом буферном растворе. Так, 

снижение веса исходного материала увеличилось до 35,3%, пленок после 

модификации в плазме от 30% до 34%.  

Потеря массы пленки после γ-стерилизации спустя 168 часов погружения 

в фосфатно-солевой буферный раствор составила 45,4%. Сохраняется 

тенденция снижения скорости деградации полимера после комбинированного 

воздействия плазмы и γ-иррадиации: потеря массы составила в среднем 27,5%.  

Известно, что скорость гидролиза зависит от ряда факторов, таких как 

степень гидрофильности полимера, его молекулярная масса и 

кристалличность. Скорость разложения меньше для материалов с более 

низкой молекулярной массой, большей гидрофильностью и большим 

содержанием аморфной части [440]. Полученные результаты соотносятся с 

работами мировых ученых [439, 440]. 

 

4.7 Кератоимплантат из полимолочной кислоты 

 

Разработка кератоимплантата из полимолочной кислоты включает в 

себя не только создание пленки полилактида нужной толщины и 

формирования из полимерной матрицы трековой мембраны, которая была 

получена путем облучения пленки полимолочной кислоты тяжелыми ионами 

ксенона и последующего щелочного травления. Главная цепь макромолекулы 

ПМК содержит сложноэфирную связь, и следует ожидать, что для 

формирования пористой структуры в облученных ионами пленках можно 

использовать реакцию щелочного гидролиза, как в случае с ПЭТФ. Вместе с 
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тем известно, что оптимальные условия травления треков (концентрация 

щелочи, температура) зависят от вида полимера, и могут различаться даже для 

полимеров, относящихся к одному и тому же классу, в связи с этим, условия 

травления облученных пленок полимолочной кислоты подбирались 

эмпирически, с варьированием концентрации, температуры травителя, а также 

времени травления. Кроме того травлению подвергались исходные, 

необлученные, пленки из ПМК и облученные тяжелыми ионами.  

Тестовое травление необлученных пленок из ПМК проводилось в 0,1М 

NaOH при температуре травления 18°С. Согласно полученным результатам 

заметного изменения массы и толщины плёнок при данной концентрации 

раствора не наблюдалось: потеря массы образцов составила около 3% при 

времени травления 1 час (рис. 4.44). При температуре 54°С потеря массы 

пленки составила 8% (рис. 4.45). В связи с этим, было принято решение 

увеличить концентрацию раствора NaOH до 1,0М и 2,0М.  

 

  

   а      б 

Рисунок 4.44 – Зависимость потери массы от времени травления исходных плёнок ПМК 

при температурах: а) 18°С; б) 34°С 
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   а      б 

Рисунок 4.45 – Зависимость потери массы от времени травления исходных плёнок ПМК 

при температурах: а) 44°С; б) 54°С 

 

Увеличение концентрации раствора NaOH до 2,0М повышало потерю 

массы плёнок ПМК в среднем на 12 – 13 % по сравнению с концентрацией 

1,0М. Коэффициент детерминации R2 находился в пределах 0,98 ÷ 0,99. 

На рисунках 4.46, 4.47 представлены зависимости потери массы пленок 

из ПМК от времени травления при различных температурах в растворе 1,0М 

NaOH, где видна корреляция потеря массы материала от нагрева.  

 

   а       б 

Рисунок 4.46 – Зависимость потери массы пленок ПМК от времени травления при 

температурах 18°С (а), 34°С (б) в 1,0М NaOH 
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   а       б 

Рисунок 4.47 – Зависимость потери массы пленок ПМК от времени травления при 

температурах 44°С (а), 54°С (б) в 1,0М NaOH 

 

Нагрев 1,0М NaOH раствора до 54°С значительно способствует потери 

массы пленок – до 85%, в то время как раствор температурой 18°С снижает 

массу материала до 30% при максимальной выдержке (50 мин). Следует 

отметить, что увеличение температуры раствора NaOH выше температуры 

стеклования полимера (55°С–65°С), а именно до 70 °С, привело к сильной 

деформации и скручиванию образцов. На основании вышесказанного было 

принято решение увеличить концентрацию раствора, что может сократить 

время травления на несколько порядков. 

Кроме потери массы материала в работе была определена объёмная 

скорость травления Vb плёнок ПМК в диапазоне от 5 до 60 минут с шагом в 5 

минут в растворе NaOH различных концентраций (0,1M, 1,0M и 2,0М) (рис. 

4.48, 4.49). Для расчёта скорости травления в объеме плёнки использовалось 

соотношение [422]: 

tS

m
Vb






2
      (4.1) 

где m  – изменение массы плёнки ПМК до и после травления (г), S – площадь 

образца (см2),  – плотность плёнки (г/см3) и t – время травления (мин). 
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Рисунок 4.48 – Зависимость объемной скорости травления Vb плёнки ПМК от времени 

при концентрации 0,1M, 1,0M и 2,0М и температуры травления 18°С (а) и 34°С (б)  
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Рисунок 4.49 – Зависимость объемной скорости травления Vb плёнки ПМК от времени 

при концентрации 0,1M, 1,0M и 2,0М и температуры травления 44°С (а) и 54°С (б) 

 

На основании полученных данных были определены оптимальные 

параметры для травления облученных ионами Xe плёнок ПМК, позволяющие 

минимально деструктировать «матрицу» будущих ТМ. 

Наиболее оптимальным являлась температура 44°С, концентрация 1,0М. 

Травление при заданных условиях не вызывало разрушения и деформацию 

пленки и формировало входные и выходные отверстия пор, согласно данным 

микроскопии. На рисунке 4.50 представлены изображения внешних сторон 
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полученной мембраны ПМК после травления облучённых плёнок ионами 

132Xe+26 при температуре 44°С (рис. 4.50).  

 

   

а     б     в 

 

г     д 

Рисунок 4.50 – Мембраны на основе ПМК, полученные путем травления в 1,0М NaOH при 

температуре 44°С в течении: а) 5 мин; б) 10 мин; в) 15 мин; г) 20 мин; д) 30 мин 

 

Увеличение времени травления ведет к заметному протравливанию пор 

(рис. 4.47). На рисунке 4.51 представлена микрофотография полученной 

мембраны из ПМК при травлении в 1,0М NaOH при температуре 44°С в 

течении 15 мин. 

 

Рисунок 4.51 – РЭМ – изображения полученной мембраны из ПМК после травления в 

1,0М NaOH при температуре 44°С в течении 15 мин 
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а)     б) 

Рисунок 4.52 – Зависимость среднего диаметра пор ТМ на основе ПМК от времени 

травления при температуре 44°С: а) внешняя сторона; б) внутренняя сторона 

 

Средний размер пор полученной мембраны на основе ПМК от времени 

травления при температуре 44°С варьировался от (0,58±0,02)мкм до 

(1,5±0,02)мкм. При травлении при 34°С диаметр пор составлял от 

(0,20±0,01)мкм до (0,50±0,01)мкм. Средний диаметр пор после травления при 

температуре 54°С наблюдался от (0,40±0,02)мкм до (1,80±0,02)мкм (табл. 4.4, 

рис. 4.52).  

 

Таблица 4.4 – Средний диаметр пор по методу «точка пузырька» ТМ, полученных 

травлением облученных плёнок ПМК в 1,0М растворе NaOH 
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15 0,26 0,65 1,80 

20 0,38 1,00 1,89 

25 0,4±0,01 1,56 образец 

разрушился 

30 0,57 1,75 образец 

разрушился 
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Стоит отметить, что травление при температуре 54°С более 20 минут в 

растворе приводило к заметной деформации пленок, потери их прочности и 

последующему разрушению. 

Полученные значения (табл. 4.4) коррелируют с диаметрами пор, 

определенными по РЭМ – изображениям, а также подтверждают наличие 

сквозных пор и целостность ТМ. 

Средняя плотность пор (число пор на единицу площади мембраны) 

трековых мембран на основе ПМК составило (3,2±0,4)106 пор/см2. 

Таким образом, оптимальным режимом травления для получения 

трековых мембран из облучённых 132Xe+26 пленок ПМК является травление 

треков в 1,0М растворе NaOH при температуре 44°С. При температуре 

травителя свыше 44°С отмечается ухудшение структурных характеристик 

мембран. 

Немаловажным параметром, влияющим на транспортные 

характеристики ТМ, является форма пор во всём объеме, для исследования 

которой необходимо получить недеформированный торцевой скол. Согласно 

литературным источникам хрупкое разрушение ТМ возможно при 

температуре жидкого азота, при условии, что пористость мембраны ≥ 10% 

[442]. Однако, протравленная облученная пленка ПМК после погружения в 

жидкий азот независимо от длительности выдержки оставалась пластичной и 

расколу не подлежала. Охрупчивание ПМК при помощи мягкого 

фотоокисления [443] также не дало эффекта. Поэтому полученную ТМ 

охрупчивали гидролитически в паровом автоматическом стерилизаторе ГПа-

10 ПЗ в течение 20 мин при давлении 0,2 МПа и температуре 130°С – 132°С, 

охлаждали при температуре (−195,75 °C) жидкого азота в течение 15 мин и 

раскалывали. На рисунке 4.53–4.55 представлены микрофотографии 

поперечных сколов ТМ на основе ПМК, полученных при температуре 

травления 44С и различного времени (20, 25 и 30 минут). Продольный разрез 

поры приближен к цилиндрической, однако стоит отметить, что местами 

форма больше напоминает «песочные часы», что особенно заметно при 
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травлении 30 минут (рис. 4.53, 4.54, 4.55). Известно, что процесс образования 

сквозного канала в материале описывается моделью, включающую два 

параметра: скорость травления вдоль трека (Vт) и скорость травления 

неповрежденного материала (Vв) [291, 444]. При соотношении скоростей 

травления Vт/Vв равным 30 каналы пор имеют сужение в толще мембраны, 

формируя геометрию сквозного канала, напоминающего песочные часы. Для 

получения цилиндрического отверстия необходимо, чтобы Vт/Vв была 

порядка 103. 

 

 

Рисунок 4.53 – РЭМ – изображение скола ТМ на основе ПМК при температуре травления 

44°С и времени – 15 минут 

 

Рисунок 4.54 – РЭМ – изображение скола ТМ на основе ПМК при температуре травления 

44°С и времени – 25 минут 
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Рисунок 4.55 – РЭМ – изображение скола ТМ на основе ПМК при температуре травления 

44°С и времени – 30 минут 

 

Кроме того, при времени травления 30 минут «цилиндрическая» 

геометрия пор несколько деформировалась (рис. 4.55). 

Анализ шероховатости мембран из ПМК после травления при 

температуре 44°С и времени 10 минут показал, что среднеарифметическая 

шероховатость (Ra) внутренней поверхности материала без пор составила 

6,0±0,3нм, внешней – 12,6±0,3нм, p>0,05 (табл. 4.5). Интересен следующий 

факт: с увеличением времени травления с 10 минут до 15 минут параметр Ra 

растет с 6,0 нм до 9,3 нм (внутренняя сторона) и с 12,6 нм до 18,2 нм, что 

соответствует увеличению на 35,5% и 30,8%.  

Однако, начиная с 20 минут и до 30 минут данный показатель падает до 

4,1нм (внутренняя сторона) и 4,5нм (внешняя сторона), что соответствует 

уменьшению на 55,9% и 75,3% по сравнению данными 15 минут и на 31,6% и 

64,3%% по сравнению данными 10 минут, делая стороны одинаково 

«сглаженными» (подтверждается данными АСМ), p<0,05 (табл. 4.5). Данный 

факт возможно связать с формированием сильно протравленной поверхности 

материала в результате продолжительного нахождения пленки в травителе.  
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Таблица 4.5 – Средние параметры шероховатости поверхности ТМ на основе ПМК при 

температуре травлении 44°С 

Время 

травления, 

минуты 

Стороны 

Средняя 

шероховатость, 

(Ra): нм 

Средне 

квадратичная 

шероховатость, 

(Rq): нм 

Максимальная 

высота 

шероховатости, 

(Rt): нм 

10 минут 

внутр 6,0±0,3 

*
p
<

0
,0

0
1
 

8,0 60 

внеш 12,6±0,3 16,3 108 

15 минут 

внутр 9,3±0,3 

*
p
<

0
,0

0
1

 11,5 66 

внеш 18,2±0,6 25 183 

20 минут 

внутр 8,7±0,2 

*
p
<

0
,0

0
1
 

11,1 67 

внеш 7,5±0,5 9,9 75 

25 минут 

внутр 5,5±0,4 
*
p
<

0
,0

0
1
 

7,0 43 

внеш 5,6±0,5 7,3 54,2 

30 минут 

внутр 4,1±0,2 

*
p
<

0
,0

0
1

 

5,4 39 

внеш 4,5±0,3 6,0 44 

Примечание: *p<0,01 – уровень статистической значимости различий внутренней и 

внешней сторон. Внеш – внешняя сторона; внутр – внутренняя сторона материала. 

 

Стороны полученной мембраны статистически отличаются между собой 

только при травлении материала 10 и 15 минут. Начиная с 20 минуты, 

различий в параметрах шероховатости внешней и внутренней сторон нет, 

p>0,05.  

На рисунке 4.56 приведены микрофотографии и профили поверхностей 

мембран из ПМК после травления при температуре 44°С в течении 10, 15, 20, 

25 и 30 минут. Как было отмечено раннее, травление больше 20 минут 

способствует сглаживанию поверхности и уменьшению значений параметров 

шероховатости.  
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Рисунок 4.56 – Трехмерные изображения и профили поверхностей ТМ на основе ПМК 

при температуре травлении 44°С и времени: а – 10 минут; б – 15 минут; в – 20 минут; г – 

25 минут; д – 30 минут 
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Измерения краевого угла смачивания полученной мембраны из ПМК 

показало, среднее значение облученного материала при температуре 

травления 44°С и времени 10 минут составило: 
w = 75,8º±3,7º, θN = 5,2º±1,9º, 


g  = 65,9º±2,8º, p>0,05 при сравнении с исходными пленками из ПМК (рис. 

4.57). Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы углов 

смачивания между мембранами, полученных при экспозиции в травителе 10, 

15, 20, 25 и 30 минут (p>0,05) (рис. 4.57). Кроме того, анализ также показал 

отсутствие значимой разницы показателей смачивания между сторонами 

материала, p>0,05. 

 

 

Рисунок 4.57 – Значения краевых углов (

w , 

g ,θN) смачивания трековых мембран из 

ПМК, полученных после травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в 

зависимости от времени травления 

 

Расчет средней свободной энергии трековых мембран из ПМК, 

полученных после травления в растворе 1,0М NaOH температурой 44°С и с 

экспозицией в травителе 10 минут, показал значение полной энергии  = 

31,12±0,61 мДж/м2. Анализ показал отсутствие значимой разницы 
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поверхностной энергии между мембранами, полученных при экспозиции в 

травителе 10, 15, 20, 25 и 30 минут, p>0,05 (рис. 4.58).  

Расчет средней полярности р трековых мембран из ПМК, полученных 

после травления в растворе 1,0М NaOH температурой 44°С и с экспозицией в 

травителе 10 минут, показал среднее значение р = 0,4. 

 

 

Рисунок 4.58 – Значения поверхностной энергии (, D, P) трековых мембран из ПМК, 

полученных после травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в 

зависимости от времени травления 

 

На рисунке 4.59, видно, что в спектрах ТМ, полученных травлением 

облученных плёнок ПМК при температуре 44°С присутствуют все 

характерные полосы поглощения для необлученного исходного материала: 

1756 см-1 υ(C = O), 1454 см-1 δas(CH3), 1369 см-1 δ(CH) + δs(CH3), 1182 см-1 υas(C 

– O – C), 1090 см-1 υs(C – O – C), 1039 см-1 υ(C – CH3), 870 см-1 υ(С – COO), 695 

см-1 γ(C = O). При этом с увеличением времени травления полоса поглощения, 

характерная для валентных колебаний карбонильной группы С = О, смещалась 

в область 1745 см-1. При травлении в течение 10 минут наблюдалось уширение 

характерных полос 2996 см-1 и 2944 см-1, обусловленных симметричными и 

асимметричными колебаниями υ(СН3), а также уменьшалась интенсивность 
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полосы при 1269 см-1, относящейся к колебаниям δ(CH) + υ(C – O – C). На 

спектрах увеличивается интенсивность полос поглощения при 870 см-1, 760 см-

1, 690 см-1 характерных для υ(C – COO), δ(C = O) и γ(C = O) колебаний, это 

может быть обусловлено расщеплением сложного эфира и образованием 

групп –OH и –COOH на поверхности полимеров. При этом, полученные 

результаты показывают, что облучение тяжелыми ионами 132Xe+26 и гидролиз, 

вызванный щелочным травлением, не оказывают существенного воздействия 

на объемные характеристики полимеров. 

 

 

Рисунок 4.59 – ИК– спектр пропускания пленок (1) и ТМ из ПМК, полученных после 

травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в зависимости от времени 

травления: 2 – 10 минут; 3 – 15 минут; 4 – 20 минут; 5 – 25 минут; 6 – 30 минут, где s – 

симметричные, as – асимметричные, r – вращательные, υ-валентные, δ-деформационные, 

γ-скелетные колебания 

 

На рисунке 4.60 представлены нормализованные на максимум 

интенсивности полосы 873 см-1 спектры комбинационного рассеяния света 

(Рамановские спектры) исходных пленок и мембран из ПМК, полученных 

после травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, где 

присутствует весь набор линий при 305 см-1, 403 см-1, 736 см-1, 873 см-1, 1042 
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см-1, 1092 см-1, 1124 см-1, 1179 см-1, 1293 см-1, 1381 см-1, 1452 см-1, 1763 см-1, 

характерных для исходной плёнки ПМК.  

Анализ спектров показал, что с увеличением времени травления 

облучённых ПМК наблюдалось слабое смещение и уменьшение 

интенсивности линии валентных колебаний υ(C = O) при 1763 см-1, 

соответствующей активной моде В до моды E2 при 1773 см-1 [445]. В спектрах 

мембран с диаметром пор 1,11 мкм (травление – 25 минут) и 1,5 мкм 

(травление – 30 минут) присутствовало смещение линии валентного колебания 

υ(С – COO) от 873 см-1до 881 см-1. Отмечено, что на спектрах отсутствует 

линия, соответствующая колебаниям r(CH3)+ υ(CC) при 923 см-1, и 

наблюдается уширение и сдвиг линий при 238 см-1, 382 см-1, соответствующих 

крутильным τСС и деформационным колебаниям δССO. Подобны изменения 

могут свидетельствовать об изменении степени кристалличности фаз 

полимера [437]. 

 

 

Рисунок 4.60 – Нормированные на максимум интенсивности спектры комбинационного 

рассеяния ТМ из ПМК, полученных после травления в 1,0М NaOH при температуре 

травления 44°С, в зависимости от времени травления: 1 – 10 минут; 2 – 15 минут; 3 – 20 

минут; 4 – 25 минут; 5 – 30 минут 
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Как было отмечено ранее, обработка поверхности материала 

низкотемпературной плазмой атмосферного давления способствует 

гидрофилизации поверхности пленок ПМК.  

Исследование влияния низкотемпературной плазмы атмосферного 

давления на поверхностные и физико-химические характеристики ТМ 

представлено на примере мембраны, полученной травлением в 1,0М растворе 

NaOH при температуре 44°С в течении 15 минут. Кроме того, учитывая 

результаты плазменной модификации пленки ПМК, был выбран один режим 

воздействия – 30с. Данное решение было обосновано минимальностью 

деструктивного воздействия плазмы и достижение необходимой 

гидрофильности материала в данном временном промежутке.  

Согласно полученным данным по модификации ТМ из ПМК при 

времени воздействия плазмой 30с шероховатость мембраны составила: Ra 

внутренней стороны 9,4нм, внешней – 18,1нм; Rq внутренней стороны 10,8нм, 

внешней – 26,6нм; Rt внутренней стороны 6,8нм, внешней – 19,1нм, что 

статистически не отличалось от мембран без плазменной стерилизации, 

p>0,05. 

Анализ смачивания показал, что воздействие плазмы на ТМ из ПМК 

снизило краевой угол исходных мембран в 1,5 раза (по воде), составив 

50,3±3,7°. Подобный эффект был получен и у пленок ПМК: плазма уменьшила 

значение данного показателя в 1,4 раза (на 27,3%) и приблизила свойства 

материала к гидрофильным. Анализ показал отсутствие значимой разницы 

значений смачивания между сторонами ТМ из ПМК, p>0,05. 

Как и в случае с пленками ПМК, плазменная модификация увеличила 

СЭП мембран в 1,7 раза, составив 52,9мДж/м2. Наблюдаемые изменения 

энергии произошли главным образом за счет увеличения полярной 

составляющей. Полярность ТМ из ПМК после модификации составила 0,34. 

Статистический анализ показал отсутствие значимой разницы поверхностной 

энергии между сторонами мембраны, p>0,05. 
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В серии экспериментов по стерилизации полученных мембран было 

установлено, что стерилизация γ-облучением не изменяет значений угла и 

энергии поверхности, сохраняя полученные в ходе модификации в плазме 

гидрофильные свойства поверхности ТМ из ПМК. Стерилизация горячим 

паром под давлением разрушает ТМ из ПМК.  

 

4.8 Оптические характеристики кератоимплантата из полимолочной 

кислоты 

 

Учитывая тот факт, что предназначение пленок из ПМК – роговичные 

имплантаты, то хорошие их оптические свойства являются одним из ключевых 

моментов в разработке офтальмологических изделий. В связи с чем, были 

проведены исследования спектров пропускания в области видимого излучения 

(400 – 700)нм.  

Согласно анализу спектров, коэффициент пропускания исходных 

пленок ПМК в области видимого излучения лежит в пределах 90-93% (рис. 

4.61), что характеризует материал как изделие с высокой пропускной 

способностью. Прозрачность пленки составила 2,21±0,01. 

 

Рисунок 4.61 – Спектр пропускания плёнки ПМК до и после плазменной обработки: 1 – 

исходная пленка ПМК; 2 – пленка ПМК после модификации (30с); 3 – пленка ПМК после 

модификации (60с); 4 – пленка ПМК после модификации (90с) 
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Модификация плазмой снижает значения коэффициента пропускания на 

5 – 8%. Причем с увеличением времени обработки плазмой снижается 

пропускная способность пленок ПМК. Однако прозрачность образцов после 

плазменной обработки незначительно увеличилась до 2,24±0,01 при времени 

модификации 90с (рис. 4.62). 

 

Рисунок 4.62 – Прозрачность плёнки ПМК до и после плазменной обработки: 1 – исходная 

пленка ПМК; 2 – пленка ПМК после плазменной модификации при времени воздействия 

30с; 3 – пленка ПМК после плазменной модификации при времени воздействия 60с; 4 – 

пленка ПМК после плазменной модификации при времени воздействия 90с 

 

Схожий эффект снижения коэффициента пропускания на 5% был 

отмечен у пленок ПМК после γ-стерилизации (рис. 4.63). Значительное 

влияние на пропускную способность материала имела паровая стерилизация: 

коэффициент снизился более, чем на 23%, составляя значения в диапазоне 66% 

– 85% в области видимого излучения. Прозрачность пленки после γ-

стерилизации составила 2,24±0,03, после стерилизации паром – 2,3±0,05. 

Комбинированное влияние плазмы и γ-излучения не оказало 

существенного влияния на пропускную способность пленки из ПМК, снизив 

коэффициент пропускания на 3% – 5% от значения исходного материала (рис. 

4.64).  
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Рисунок 4.63 – Спектр пропускания плёнки ПМК до и после стерилизации: 1 – исходная 

пленка ПМК; 2 – пленка ПМК после γ-стерилизации; 3 – пленка ПМК после паровой 

стерилизации 

 

 

Рисунок 4.64 – Спектр пропускания модифицированных в плазме плёнки из ПМК до и 

после γ-стерилизации: 1 – исходная пленка ПМК; 2 – модифицированная в плазме (время 

обработки – 30с) пленка ПМК после γ-стерилизации; 3 – модифицированная в плазме 

(время обработки – 60с) пленка ПМК после γ-стерилизации; 4 – модифицированная в 

плазме (время обработки – 90с) пленка ПМК после γ-стерилизации 
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Прозрачность пленки ПМК после плазменной обработки и 

последующей стерилизации незначительно увеличилась до 2,25±0,02 при 

времени модификации 90с (рис. 4.65). 

 

Рисунок 4.65 – Прозрачность стерилизованной γ-излучением плёнки ПМК до и после 

плазменной обработки: 1 –пленка ПМК без модификации; 2 – пленка ПМК после 

плазменной модификации при времени воздействия 30с; 3 – пленка ПМК после 

плазменной модификации при времени воздействия 60с; 4 – пленка ПМК после 

плазменной модификации при времени воздействия 90с 

 

Стерилизация паром, как и в случае с исходными пленками, 

существенно влияет на пропускную способность модифицированного в 

плазме материала, снизив коэффициент пропускания на 33% – 57% от 

значения исходного материала. Особенно выражено снижение коэффициента 

при комбинированной обработке пленок ПМК плазмой с экспозицией 90 с и 

последующей паровой стерилизацией, находясь в пределах 33% – 62% 

видимого диапазона (рис. 4.66). 

Заметное снижение коэффициента пропускания пленок ПМК после 

паровой стерилизации связано с деформациями и местами разрушением 

материала. Появление указанных артефактов способствует рассеянию света и, 

как следствие, снижение пропускающей способности пленок. 
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Рисунок 4.66 – Спектр пропускания модифицированных в плазме плёнки из ПМК до и 

после паровой стерилизации: 1 – исходная пленка ПМК; 2 – модифицированная в плазме 

(время обработки – 30с) пленка ПМК после паровой стерилизации; 3 – модифицированная 

в плазме (время обработки – 60с) пленка ПМК после паровой стерилизации; 4 – 

модифицированная в плазме (время обработки – 90с) пленка ПМК после паровой 

стерилизации 

 

Согласно анализу спектров, коэффициент пропускания мембран из ПМК 

в области видимого излучения лежит в пределах 95% – 98% (рис. 4.67), что 

характеризует материал как изделие с высокой пропускной способностью. 

Прозрачность пленки составила 2,2±0,02. Однако замечена выраженная 

интерференция материала в области видимого излучения, что вероятно 

связано с неоднородностью ТМ из ПМК в виде пор. 
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Рисунок 4.67 – Спектр пропускания трековых мембран из ПМК, полученных после 

травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в зависимости от времени 

травления: 1 – 10 минут; 2 – 15 минут; 3 – 20 минут; 4 – 25 минут; 5 – 30 минут 

 

Стоит отметить отсутствие значимой разницы в спектрах, а также в 

значении прозрачности трековых мембран из ПМК, полученных после 

травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в зависимости от 

времени травления.  

Исследование влияния низкотемпературной плазмы атмосферного 

давления на оптические свойства ТМ представлено на примере мембраны, 

полученной травлением в 1,0М растворе NaOH при температуре 44°С в 

течении 15 минут. Кроме того, учитывая результаты плазменной 

модификации пленки ПМК, был выбран один режим воздействия – 30с. 

Согласно анализу спектров, коэффициент пропускания мембран из ПМК 

после плазменного воздействия в области видимого излучения лежит в 

пределах 93% – 96% (рис. 4.68), что на 2% меньше ТМ без модификации. 

Прозрачность пленки составила 2,3±0,03. Сохранялась выраженная 

интерференция материала в области видимого излучения, что вероятно 

связано с неоднородностью ТМ из ПМК в виде пор. 
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Рисунок 4.68 – Спектр пропускания плазменно–обработанных трековых мембран из ПМК, 

полученных после травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С в течении 15 

минут: 1 – ТМ из ПМК без модификации поверхности; 2 – ТМ из ПМК после плазменного 

воздействия 

 

4.9 Механические свойства и степень кристалличности 

 

Как было отмечено ранее, исследование механических характеристик 

необходимо для определения рисков повреждения и разрывов полимеров в 

процессе их имплантации.  

Анализ модуля Юнга показал, что пленки ПМК имеют модуль Юнга 

равный 1520±370 МПа. Модификация пленок плазмой линейно увеличивает 

модуль на 21,2% (рис. 4.69).  

Значительно изменяет данный показатель γ-стерилизация: модуль Юрга 

возрастает на 34,7% плазмой модифицированных пленок ПМК. Однако, 

статистически значимых различий между исходным материалом и ПМК после 

γ-стерилизации не выявлено, p>0,05. 
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а        б  

Рисунок 4.69 – Зависимость модуля Юнга от времени воздействия плазмы: а – исходные 

плёнки; б – пленки после -излучения 

  

Анализ показателей напряжения при растяжении показал, что пленки из 

ПМК имеют значения данного показателя равного 20,9±4,5 МПа. 

Модификация пленок плазмой линейно увеличивает напряжение при 

растяжении на 31,5% (рис. 4.70). Значительно изменяет данный показатель γ-

стерилизация: данный показатель возрастает на 40,3% плазмой 

модифицированных пленок ПМК. Однако, статистически значимых различий 

между исходным материалом и ПМК после γ-стерилизации не выявлено, 

p>0,05. 

 

 

а        б  

Рисунок 4.70 – Зависимость напряжения при растяжении от времени воздействия плазмы: 

а – исходные плёнки; б – пленки после -облучения 
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Анализ удлинения при растяжении показал, что статистически 

значимых различий между исходным материалом и ПМК после модификации 

плазмой не выявлено, p>0,05. Корреляционно-регрессионный анализ показал 

коэффициент детерминации R2 = -0,197, что свидетельствовало об отсутствии 

зависимости между исходными пленками ПМК и после плазменной обработки 

поверхности (рис. 4.71). Кроме того, γ-стерилизации существенно не изменяет 

данный показатель пленок после воздействия плазмы, p>0,05. 

 

 

а        б  

Рисунок 4.71 – Зависимость удлинения при растяжении от времени воздействия плазмы: а 

– исходные плёнки; б – пленки после -излучения 

 

В связи с негативным влиянием паровой стерилизация на морфологию 

поверхности пленок ПМК в виде деформации и разрушения материала, 

провести механические испытания материала после данного способа 

стерилизации не удалось: охрупченный материал ломался от малейших 

манипуляций с ним. 

Для лучшего понимания механизма влияния различных обработок на 

механические свойства пленок ПМК необходимо оценить степень 

кристалличности материала. 

На термограмме пленки ПМК (рис. 4.72) отмечен слабый 

эндотермический эффект с 3% потери массы при 36ºС и при 171ºС, 
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соответствующий температуре плавления полимера. Площадь под кривой 

пиком плавления определяет энтальпию плавления, позволяющая рассчитать 

степень кристалличности полимера (𝐼𝑐т.кр.). 

 

 

а       б 

Рисунок 4.72 – Термограммы плёнки ПМК (а) и пленки после паровой стерилизации (б), 

где T1 – температура начала плавления, T2 – температура максимума, T3 – температура 

окончания пика (°С), энтальпия плавления ΔHм (Дж/г)  

 

Расчеты показали, что степень кристалличности пленок ПМК составило 

38,4% (рис. 4.73). Несмотря на предположения, паровая стерилизация не 

только не повышает кристалличность ПМК, а даже уменьшает ее значение, 

составляя 32,63%. 

 

Рисунок 4.73 – Степень кристалличности пленок ПМК: 1 – исходные; 2 – после 

паровой стерилизации; 3 – после -излучения; 4, 5, 6 – после обработки плазмой при 

времени обработки 30с, 60с, 90с соответственно 
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Стерилизация -излучением в отличие от паровой увеличивает 

кристалличность на 8% исходной пленки ПМК (рис. 4.73). 

На термограммах пленок ПМК (рис. 4.74, 4.75) после плазменной 

модификации можно заметить небольшое изменение интенсивности пика 

плавления, что соответствует увеличению кристалличности плёнки (2% – 5%) 

соответственно (рис. 4.74).  

 

 

а       б 

Рисунок 4.74 – Термограммы плёнки ПМК (а) и пленок после плазменной модификации 

при времени воздействия 30с (б), где T1 – температура начала плавления, T2 – температура 

максимума, T3 – температура окончания пика (°С), энтальпия плавления ΔHм (Дж/г)  

 

а       б 

Рисунок 4.75 – Термограммы пленок после плазменной модификации при времени 

воздействия 60с (а), 90с (б), где T1 – температура начала плавления, T2 – температура 

максимума, T3 – температура окончания пика (°С), энтальпия плавления ΔHм (Дж/г)  
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Интересно влияние на степень кристалличности пленок из ПМК 

комбинированных обработок. Расчёт данного показателя показал, что -

излучение не вносит существенного вклада в изменение кристалличности 

модифицированного в плазме полимера, значения которой варьируются в 

пределах 37% – 41,9% (табл. 4.6), что статистически не значимо по сравнению 

в модифицированными образцами без стерилизации. Паровая стерилизация 

снижает значения кристалличности полимера после плазмы на 6% – 10% (табл. 

4.6). 

 

Таблица 4.6 – Степень кристалличности полимерных плёнок из ПМК после различных 

видов обработок 

Образцы Энтальпия 

плавления, 

ΔHм (Дж/г) 

Энтальпия 

кристаллической 

ПМК, 

ΔHf Дж/г 

Процент 

кристалличности, 

Xc (%) 

Пл30_Гамма 34,39 93 36,98 

Пл60_Гамма 36,18 93 38,9 

Пл90_Гамма 38,97 93 41,9 

Пл30_Пар 30,08 93 32,34 

Пл60_Пар 30,59 93 32,89 

Пл90_ Пар 29,95 93 32,2 

Примечания: Пл30, 60, 90 – после модификации плазмой при времени обработок 30с, 60с, 

90с; Гамма – после -излучения; Пар – после паровой стерилизации. 

 

Известно, что кристалличность увеличивает значения модуля Юнга и 

прочности полимеров. Так, например, в работе H. Tsuji и Y. Ikada приводится 

зависимость модуля Юнга от степени кристалличности пленок полимолочной 

кислоты различного производства и молекулярного веса. Согласно работе 

[446] кристалличность увеличивается в результате разрыва цепей полимера, 

что влечет за собой увеличение модуля Юнга.  

На термограммах трековых мембран из ПМК (рис. 4.76), полученных 

после травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, замечен рост 
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интенсивности пика плавления, что соответствует увеличению 

кристалличности ТМ (рис. 4.76).  

 

Рисунок 4.76 – Термограммы ТМ из ПМК, полученных после травления в 1,0М NaOH при 

температуре травления 44°С, в зависимости от времени травления: 1 – 10 минут; 2 – 15 

минут; 3 – 20 минут; 4 – 25 минут; 5 – 30 минут 

 

Расчет степени кристалличности трековых мембран из ПМК показал, что 

процесс создания мембраны (облучение материала и последующее его 

травление) способствует увеличению кристалличности полимера на 13% при 

экспозиции пленки в травителе 10 минут (рис. 4.77). С увеличением времени 

травления степень кристалличности падает на 12%, что фактически не 

отличается от значений исходного необлученного материала.  

 

 

Рисунок 4.77 – Зависимость степени кристалличности ТМ из ПМК, полученных после 

травления в 1,0М NaOH при температуре травления 44°С, в зависимости от времени 

травления: 1 – 10 минут; 2 – 15 минут; 3 – 20 минут; 4 – 25 минут; 5 – 30 минут 
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4.10 Результаты наблюдения микробоцидной эффективности 

воздействия низкотемпературной плазмы 

 

В результате оценки бактерицидного действия низкотемпературной 

плазмы атмосферного давления было выявлено помутнение сред группы 

образцов без стерилизации плазмой в первые сутки инкубации (табл. 4.7), как 

и в случае с мембранами из ПЭТФ (глава III).  

 

Таблица 4.7 – Результаты контроля стерильности трековых мембран из полимолочной 

кислоты методом прямого посева 

Испытуемые образцы 
Посев на питательную среду 

Тиогликолевая среда Бульон Сабуро 

Обработка плазмой 30с – – 

Обработка плазмой 60с – – 

Обработка плазмой 90с – – 

Без плазменного воздействия + + 

 

Среды с мембранами из полимолочной кислоты после воздействия 

плазмы оставались прозрачными на протяжении всего эксперимента (табл. 

4.7). 

Таким образом, полученные результаты по оценке бактерицидного 

действия низкотемпературной плазмы атмосферного давления трековых 

мембран из ПЭТФ и полимолочной кислоты позволяют сделать вывод, что 

данный тип плазмы обладает стерилизующей способностью уже на 30 

секундах и может применяться в качестве стерилизующего агента. 

 

4.11 Требования к параметрам кератоимплантата из полимолочной 

кислоты для лечения буллёзной кератопатии 

 

Кератоимплантат из полимолочной кислоты может быть получен путем 

облучения пленки полимолочной кислоты толщиной (15–25)мкм пучком 

тяжелых ионов Xe с энергией 160 МэВ, травлению в водном 1,0М растворе 

NaOH при температуре 44°С в течении 15 минут и последующей модификации 
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поверхностей изделия низкотемпературной плазмой в течении 30с. При 

заданных условиях получения кератоимлантат отвечает необходимыми для 

использования в кератопластике в лечении буллёзной кератопатии 

требованиям: средним диаметром пор 0,4–1,5 мкм; средней плотностью пор 

(3,2±0,4)*106 пор/см2; геометрией пор – цилиндрической; краевым углом 

смачивания 35°–55°; поверхностной энергией 25–55 мДж/м2; коэффициентом 

пропускания не ниже 85%. 

Стерилизация разработанного изделия из полимолочной кислоты 

возможно проводить путем γ-иррадиация 60Со в стерилизующих дозах 

согласно ГОСТ Р ИСО 11137-2000, а также стерилизующим агентом 

ионизированной плазменной средой на установке низкотемпературной 

плазмы путем обработки продолжительностью 30 секунд каждой стороны 

имплантата в асептических условиях в соответствии с МУ 287–113, ГОСТ 

ИСО 11737–2–2011, ГОСТ ИСО 11737–1–2012, ГОСТ Р ИСО 14937–2012, 

ГОСТ Р ИСО 14630–2011, после чего кератоимплантат может храниться в 

специальных пакетах для стерилизации в течение 21 дня до момента 

использования. Возможна стерилизация газовым методом – этилен оксидом в 

соответствии с ГОСТ ISO 11135-2017. 

Условия хранения готового изделия: в упаковке при температуре от +5 

до +40°С, влажности не выше 80%, вдали от источников тепла, в месте, 

защищенном от влаги и прямых солнечных лучей. 

 

Выводы по главе IV 

 

1. Оптимальным выбором для создания мембраны как будущего 

роговичного имплантата является пленка из ПМК, вылитая из раствора 10 г, 

так как отвечает нужным требованиям: толщиной 20±1,5 мкм, рельефной 

поверхностью, более выраженной с внешней стороны. Однако, пленка из ПМК 

с присущей ей гидрофобностью (краевым углом смачивания = 81,1º±1,3º) 
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менее благоприятна для адгезии и пролиферации клеток, в связи чем 

необходима модификации поверхности материала. 

2. Модификация полученных пленок ПМК в низкотемпературной плазме 

атмосферного давления снижает краевой угол смачивания материала в 1,4 

раза, увеличивает значение свободной энергии поверхности в 1,8 раз, образует 

на поверхности деструктивные области в виде многочисленных хаотично 

распределенных мелких неровностей конусообразной формы высотой ~50 нм. 

3. Стерилизация γ-облучением не изменяет значений краевого угла 

смачивания и свободной энергии поверхности, сохраняя полученные в ходе 

модификации в плазме гидрофильные свойства поверхности пленок ПМК. 

4. Стерилизация горячим паром под давлением имеет негативное влияние 

на морфологию поверхности пленок ПМК, деформируя и местами разрушая 

материал, что, в свою очередь сказывается на увеличении параметров 

шероховатости и не может случить методом выбора стерилизации тонких 

пленок рассматриваемого полимера. 

5. Оптимальным режимом травления для получения трековых мембран из 

облучённых 132Xe+26 пленок ПМК является травление треков в 1,0М растворе 

NaOH при температуре 44°С. При температуре травителя свыше 44°С 

отмечается ухудшение структурных характеристик мембран. 

6. Процесс создания мембраны (облучение пленки ПМК и последующее 

ее травление) способствует увеличению кристалличности полимера на 13% 

при экспозиции пленки в травителе 10 минут. С увеличением времени 

травления степень кристалличности падает. 

7. Коэффициент пропускания мембран из ПМК в области видимого 

излучения лежит в пределах 95% – 98%, что характеризует материал как 

изделие с высокой пропускной способностью. Выраженная интерференция 

материала связана с её неоднородностью, выраженной наличием пор. 

8. Низкотемпературная плазма атмосферного давления обладает 

стерилизующей способностью уже на 30 секундах и может применяться в 

качестве стерилизующего агента для трековых мембран из ПМК. 
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ГЛАВА V МЕДИКО-БИОЛОГИЧЕСКИЕ ИССЛЕДОВАНИЯ ПО 

ПРИМЕНЕНИЮ РАЗРАБОТАННЫХ КЕРАТОИМПЛАНТАТОВ В 

ЛЕЧЕНИИ БУЛЛЁЗНОЙ КЕРАТОПАТИИ 

 

5.1 Цитотоксичность кератоимплантатов из полиэтилентерефталата и 

полимолочной кислоты 

 

Жизнеспособность клеток, культивируемых с модифицированными в 

плазме и не модифицированными трековыми мембранами из ПЭТФ, 

составила 94,98% и 95,25% соответственно (табл. 5.1). Жизнеспособность 

клеток, культивируемых с модифицированными в плазме и не 

модифицированными трековыми мембранами из ПМК, составила 94,73% и 

94,83% соответственно (табл. 5.1).  

 

Таблица 5.1 – Влияние трековых мембран из ПЭТФ и ПМК, модифицированных и не 

модифицированных в плазме, на жизнеспособность мононуклеаров крови с применением 

метода МТТ–теста 

Исследуемые образцы n Жизнеспособность 

клеток, Me, % 

 

H 

 

p 

Контроль реактива 5 95,03  

 

 

 

0,246 

 

 

 

 

 

 

0,884 

 

 

Трековая мембрана из ПЭТФ 5 94,98 

Трековая мембрана из ПЭТФ после 

модификации в плазме 

5 95,25 

Трековая мембрана из ПМК 5 94,73 

Трековая мембрана из ПМК после 

модификации в плазме 

5 94,83 

Примечание: Данные представлены в виде медианы (Ме), характеризующей центральную 

тенденцию. Данные представлены в % от Ме контроля; n – количество измерений, H – 

значение критерия Крускала-Уолиса, p – уровень статистической значимости различий по 

сравнению с контролем. 

 

 



212 

В контрольной группе образцов жизнеспособность клеток была 

95,03%.  

Результаты проточной цитофлуометрии (рис. 5.1 – 5.5) коррелируют с 

данными, полученными путем МТТ-теста (табл. 5.1). 

 

 

Рисунок 5.1 – Количество жизнеспособных и погибших клеток in vitro контрольной 

группы 

 

Рисунок 5.2 – Количество жизнеспособных и погибших клеток in vitro, культивируемых с 

не модифицированными трековыми мембранами из ПЭТФ 
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Рисунок 5.3 – Количество жизнеспособных и погибших клеток in vitro, культивируемых с 

модифицированными трековыми мембранами из ПЭТФ 

 

Рисунок 5.4 – Количество жизнеспособных и погибших клеток in vitro, культивируемых с 

не модифицированными трековыми мембранами из ПМК 

 

Рисунок 5.5 – Количество жизнеспособных и погибших клеток in vitro, культивируемых с 

модифицированными трековыми мембранами из ПМК 
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Результаты проведенного испытания на цитотоксичность трековых 

мембран из ПЭТФ и ПМК до и после модификации в плазме 

свидетельствуют об отсутствии цитотоксического действия мембран на 

культуру мононуклеарных клеток. 

 

5.2 Результаты in vitro реакции стромальных клеток на 

кератоимплантаты из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты 

 

Проблемой полимерных медицинских изделий является усиление 

фиброгенеза, приводящее к формированию соединительно-тканной капсулы 

вокруг имплантатов и, как следствие, к неуспеху использования данного 

материала для офтальмологических приложений.  

Результаты in vitro реакции стромальных клеток на трековые мембраны 

из ПЭТФ и ПМК показали слабую экспрессию виментина (внутриклеточного 

маркера фибробластов) в единичных пренатальных стромальных клетках 

(ПСК) (рис. 5.6, рис. 5.7).  

 

 

а     б     в 

Рисунок 5.6 – Состояние 3–суточной культуры фибробластоподобных ПСК в условиях 

сокультивирования с тестируемыми материалами: а) контроль роста клеток; б) трековая 

мембрана из ПЭТФ; в) трековая мембрана из ПЭТФ после модификации в плазме. 

Окраска на виментин 
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а     б     в 

Рисунок 5.7 – Состояние 3–суточной культуры фибробластоподобных ПСК в условиях 

сокультивирования с тестируемыми материалами: а) контроль роста клеток; б) трековая 

мембрана из ПМК; в) трековая мембрана из ПМК после модификации в плазме. Окраска 

на виментин 

 

Этот факт указывает на отсутствие стимулирующего влияния на 

дифференцировку и созревание стволовых клеток, относящихся к пулу 

мезенхимальных стромальных клеток (МСК), в фибробласты, и на 

минимальный риск развития фиброваскулярной пролиферативной реакции. 

Сорбция различных ионов, в особенности кальция, на поверхности 

имплантатов для тканей роговицы является нежелательным явлением [447], 

так как она может приводить к нарушению оптических характеристик глаза. 

Изменение уровней кальция, неорганического фосфора и активности 

щелочной фосфатазы в биологических средах in vitro рассматривается в 

качестве маркеров остеогенных потенций фибробластоподобных клеток [448, 

449, 450].  

Согласно полученных данным (рис. 5.8 – 5.12), стерилизация мембран 

γ-лучами не сопровождается изменением их сорбционных свойств в 

культуральной среде, насыщенной биологически активными ионами, по 

сравнению с контрольной культурой. Модификация мембран в плазме 

способствует снижению на 6% в сравнении с группой без модификации в 

плазме, p<0,05, концентрации фосфатных групп в супернатантах, что, 

возможно, связано с повышенным отложением анионов неорганического 

фосфора на материале, увеличением заряда полимера и его гидрофильности 

после плазменной обработки.  
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Рисунок 5.8 – Концентрация (мМ) ионизированного кальция в супернатантах 3-суточной 

культуры ПСК при прямом контакте с мембранами после различной обработки их 

поверхности. 1 – полная культуральная среда; 2 – контроль роста клеток; 3 – ТМ из ПЭТФ 

в контакте с клетками; 4 – ТМ из ПЭТФ после модификации в плазме в контакте с 

клетками; 5 – ТМ из ПМК в контакте с клетками; 6 – ТМ из ПМК после модификации в 

плазме в контакте с клетками 

 

Рисунок 5.9 – Концентрация (мМ) общего кальция в супернатантах 3-суточной культуры 

ПСК при прямом контакте с мембранами после различной обработки их поверхности. 1 – 

полная культуральная среда; 2 – контроль роста клеток; 3 – ТМ из ПЭТФ в контакте с 

клетками; 4 – ТМ из ПЭТФ после модификации в плазме в контакте с клетками; 5 – ТМ из 

ПМК в контакте с клетками; 6 – ТМ из ПМК после модификации в плазме в контакте с 

клетками 
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Рисунок 5.10 – Концентрация (мМ) фосфат-ионов в супернатантах 3-суточной культуры 

ПСК при прямом контакте с мембранами после различной обработки их поверхности. 1 – 

полная культуральная среда; 2 – контроль роста клеток; 3 – ТМ из ПЭТФ в контакте с 

клетками; 4 – ТМ из ПЭТФ после модификации в плазме в контакте с клетками; 5 – ТМ из 

ПМК в контакте с клетками; 6 – ТМ из ПМК после модификации в плазме в контакте с 

клетками 

 

Рисунок 5.11 – Концентрация (мМ) ионизированного калия в супернатантах 3-суточной 

культуры ПСК при прямом контакте с мембранами после различной обработки их 

поверхности. 1 – полная культуральная среда; 2 – контроль роста клеток; 3 – ТМ из ПЭТФ 

в контакте с клетками; 4 – ТМ из ПЭТФ после модификации в плазме в контакте с 

клетками; 5 – ТМ из ПМК в контакте с клетками; 6 – ТМ из ПМК после модификации в 

плазме в контакте с клетками 
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Рисунок 5.12 – Концентрация (Ед/л) щелочной фосфатазы в супернатантах 3-суточной 

культуры ПСК при прямом контакте с мембранами после различной обработки их 

поверхности. 1 – полная культуральная среда; 2 – контроль роста клеток; 3 – ТМ из ПЭТФ 

в контакте с клетками; 4 – ТМ из ПЭТФ после модификации в плазме в контакте с 

клетками; 5 – ТМ из ПМК в контакте с клетками; 6 – ТМ из ПМК после модификации в 

плазме в контакте с клетками 

 

Результаты in vitro реакции культуры фибробластоподобных клеток на 

клеточно–молекулярную биосовместимость трековых мембран из ПЭТФ и 

ПМК свидетельствуют об их относительной биоинертности в отношении 

стромальных клеток человека.  

Таким образом, в результате проведенного цитологического испытания 

на биосовместимость и цитотоксичность трековых мембран из ПЭТФ и ПМК 

до и после пламенного воздействия установлено, что мембраны не оказывают 

цитотоксического действия на изолированные клетки костного мозга и 

морфологию монослойных культур мезенхимальных стволовых клеток. 
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5.3 Особенности патогенеза экспериментально индуцированной 

буллёзной кератопатии 

 

В ходе изучения динамики течения буллёзной кератопатии, 

индуцированной путем механического повреждения и удаления ее 

эндотелиального слоя, первые, по данным наружного осмотра, признаки 

дистрофии роговой оболочки, проявляющиеся в виде светобоязни, 

слезотечения, расширения сосудов конъюнктивы глазного яблока и 

диффузного отека роговицы (рис. 5.13), обнаруживались у всех 

экспериментальных животных уже через 2 недели после воспроизведения 

модели заболевания. 

 

 

Рисунок 5.13 – Диффузный отек роговицы экспериментального животного через 2 недели 

после развития буллёзной кератопатии 

 

Согласно результатам ОКТ роговицы, у всех экспериментальных 

животных после моделирования заболевания отмечались увеличение за счет 

отека толщины роговой оболочки в 2 раза по сравнению с нормальным 

показателем (норма – 350мкм, рис. 5.14), составляя в среднем 744мкм (рис. 

5.15), и скопление жидкости между передним эпителием и Боуменовой 

мембраной с формированием пузырей (булл) на поверхности роговой 

оболочки (рис. 5.16). 
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Рисунок 5.14 – ОКТ-томограмма нормальной толщиной роговицы экспериментального 

животного интактной группы 

 

 

Рисунок 5.15 – ОКТ-томограмма роговицы увеличенной толщины за счет диффузного 

отека переднего эпителия и стромы у экспериментального животного через 2 недели 

после развития индуцированной буллёзной кератопатии 
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Рисунок 5.16 – ОКТ-томограмма роговицы с формированием булл (указаны стрелками) на 

поверхности роговой оболочки у экспериментального животного через 2 недели после 

развития индуцированной буллёзной кератопатии 

 

По данным световой микроскопии у животных с индуцированной 

буллёзной кератопатией во всех слоях роговицы обнаруживались изменения, 

характерные для данного заболевания. Так, например, в переднем эпителии 

выявлялись признаки баллонной дистрофии (рис. 5.17). Количество 

дистрофически измененных эпителиоцитов составляло 21,1 (20–22,2) клеток 

в поле зрения. Толщина переднего эпителия находилась в пределах 48,3 

(44,8–51,8)мкм, что превышало нормальный показатель в 1,7 раза. Боуменова 

мембрана была неравномерно утолщена. Собственное вещество роговицы 

было представлено гидратированными коллагеновыми волокнами, между 

которыми обнаруживались тканевые пространства-щели (удельный объем – 

32,7 (29,8–35,6)%), что свидетельствовало о наличии отека в строме роговой 

оболочки (рис. 5.18). Задняя пограничная мембрана была неравномерно 

утолщена, эндотелий отсутствовал на всем протяжении.  
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Рисунок 5.17 – Отек (О) собственного вещества и эпителиоциты с признаками баллонной 

дистрофии (стрелки) роговицы экспериментального животного через 2 недели после 

развития индуцированной буллёзной кератопатии. Окраска гематоксилином и эозином, 

х200 

 

Рисунок 5.18 – Отек (О) собственного вещества, утолщение Боуменовой мембраны 

(стрелки) роговицы экспериментального животного через 2 недели после развития 

индуцированной буллёзной кератопатии. Окраска гематоксилином и эозином, х200 

 

Необходимо отметить, что сроки развития признаков 

экспериментально индуцированной буллёзной кератопатией были 

О 

О О 

О 

О 
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сопоставимы с таковыми при течении данного заболевания роговой оболочки 

в клинической практике [431]. Это, в свою очередь, свидетельствует об 

адекватности выбранной модели заболевания. 

У интактных глаз, по данным световой микроскопии, передний 

эпителий роговой оболочки был представлен 4–5 слоями плоских клеток, и 

его толщина составляла в среднем 29,1 (26,2–32)мкм. Боуменова мембрана 

дифференцировалась на всем протяжении и имела нормальное строение. 

Собственное вещество роговой оболочки содержало компактно 

расположенные коллагеновые волокна с нормальными тинкториальными 

свойствами. Задняя пограничная мембрана хорошо визуализировалась на 

всем протяжении и была гомогенна. Эндотелий был представлен одним 

слоем клеток.  

Согласно результатам электронно-микроскопического исследования у 

животных с индуцированной буллёзной кератопатией наблюдались 

изменения клеток эпителия (рис. 5.19а). Эндоплазматическая сеть (ЭПС), 

расположенная вокруг ядра эпителиоцитов, была с расширенными 

просветами полостей. В цитозоле наблюдались множественные 

фаголизосомы и аутофагосомы. Местами кристы митохондрий были 

фрагментированы. В ядре преобладал эухроматин, ядрышко не 

визуализировалось.  

Вокруг фибробластов определялось межклеточное вещество, 

коллагеновые фибриллы в котором были слабоупорядочены (рис. 5.19б). 

Коллагеновые волокна имели повышено извитой ход. 
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а      б 

Рисунок 5.19 – ПЭМ микрофотографии эпителиоцитов (а), пучков коллагеновых волокон 

(б) с повышено извитым ходом и щелями между ними роговицы экспериментального 

животного после развития индуцированной буллёзной кератопатии. Увеличение × 4000 (а) 

и × 5800 (б) 

 

ЭПС фибробластов была с расширенными просветами полостей (рис. 

5.20). В цитозоле встречались фаголизосомы. Кристы митохондрий 

визуализировались фрагментировано. Ядро крупное, неправильной формы с 

преобладанием эухроматина, ядрышко не визуализировалось. 

 

 

Рисунок 5.20 – ПЭМ микрофотография фибробласта с расширенными просветами 

полостей ЭПС роговицы экспериментального животного после развития индуцированной 

буллёзной кератопатии. Увеличение × 5800 
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У интактных глаз эпителиоциты имели крупное ядро и ядрышко с 

выраженными гранулярным, фибриллярным и аморфным компонентами 

(рис. 5.21а). Вокруг ядра присутствовала хорошо развитая гранулярная ЭПС. 

В цитозоле определялось много свободных рибосом, полисом и митохондрий 

с нормальной структурой. Между эпителиальными клетками 

обнаруживались хорошо заметные плотные контакты. 

Коллагеновые волокна имели упорядочный ход (рис. 5.21б), фибриллы 

которых были толстые, упорядоченные в продольном и поперечном 

направлениях.  

 

 

а      б 

Рисунок 5.21 – ПЭМ микрофотографии эпителиоцитов (а) и пучков коллагеновых волокон 

(б) роговицы экспериментального животного интактной группы. Увеличение × 4000 (а) и 

× 5800 (б) 

 

Между пучками коллагеновых волокон располагались 

преимущественно веретеновидной и вытянутой формы клетки с 

относительно большими ядрами (фибробласты). Фибробласты имели 

нормальное строение (большое овальное ядро с четко выраженными 

хроматинами, нормальная структура митохондрий, не удлиненные 

резервуары эндоплазматической сети) (рис. 5.22). 
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Рисунок 5.22 – ПЭМ микрофотография фибробласта роговицы экспериментального 

животного интактной группы. Увеличение × 5800 

 

Предположительно, в связи с отсутствием эндотелия роговицы у 

экспериментальных животных внутриглазная жидкость начинает проникать в 

строму оболочки и вызывает ее быстро нарастающий отек. Повышение же 

концентрации провоспалительных цитокинов [452, 453, 454, 455] во влаге 

передней камеры больного глаза, в свою очередь, усиливает альтерацию всех 

слоев роговицы с развитием диффузного отека и дезорганизации ее 

основного вещества. Это, в свою очередь, сопровождается изменениями 

субклеточных структур роговицы в виде сморщивания митохондрий, ЭПС, 

появления множества фаголизосом и аутофагосом, а также высвобождением 

ферментов. 

Кроме того, вследствие нарушения обмена веществ в роговой оболочке 

и распада нуклеиновых кислот повышается содержание аминокислот, 

полипептидов, кетоновых тел, что сопровождается развитием ацидоза в 

тканях роговицы. При этом увеличивается дисперсность коллоидов, 

способных притягивать и задерживать воду, что также способствует 

усилению отека как собственного вещества роговицы, так и других ее слоев. 

Увеличение концентрации ионов натрия, калия вследствие разрушения 

клеток в сочетании с усиленной диссоциацией солей в кислой среде 

способствуют развитию гиперосмии и дальнейшему прогрессированию отека 
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роговицы (рис. 5.23). Как следствие, уже через 2 недели от начала у 

животных выявлено развитие буллёзной кератопатии. 

 

Рисунок 5.23 – Схема патогенеза экспериментально индуцированной буллёзной 

кератопатии 

 

Учитывая особенности развития буллёзной кератопатии, выявленные в 

ходе моделирования заболевания, предложены методы хирургического 

лечения данной кератопатии путем внутристромальной имплантации 

трековых мембран из ПЭТФ и внутрикамерной имплантации трековых 

мембран из ПМК с последующим наслоением суспензии аутологичных 

мононуклеарных лейкоцитов на заднюю – поврежденную – поверхность 

роговицы. 
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5.4 Результаты внутристромальной имплантации кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата на фоне экспериментально индуцированной 

буллёзной кератопатии в сравнении с традиционной фармакотерапией 

 

Спустя 2 недели после внутристромальной имплантации трековых 

мембран из ПЭТФ у животных третьей группы наблюдалось уменьшение 

блефароспазма, слезотечения, отека роговицы (рис. 5.24а). Сохранялась 

умеренно выраженная инъекция сосудов конъюнктивы. 

 

 

а      б 

Рисунок 5.24 – Состояние переднего отрезка глаза экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 2 (а) и 4 (б) неделях после 

внутристромальной имплантации трековых мембран из ПЭТФ 

 

На 4 неделе после имплантации указанные симптомы полностью 

купировались, роговая оболочка была фактически полностью прозрачная. 

Трековая мембрана из ПЭТФ в местах неполного расправления сохраняла 

складки (рис. 5.24б). В роговице наблюдались новообразованные сосуды. 

Спустя 2 недели от начала традиционной фармакотерапии у животных 

пятой группы сохранялись блефароспазм, умеренно выраженное 

слезотечение, выраженная инъекция сосудов конъюнктивы, отек роговицы 

(рис. 5.25а).  
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а      б 

Рисунок 5.25 – Состояние переднего отрезка глаза экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 2 (а) и 4 (б) от начала традиционной 

фармакотерапии 

 

На 4 неделе указанные симптомы заметно уменьшились, в роговице 

наблюдался локальный умеренно выраженный отек стромы (рис. 5.25б), 

новообразованные сосуды.  

Согласно данным ОКТ (табл. 5.2), через 2 недели после формирования 

буллёзной кератопатии толщина роговицы животных всех групп составляла 

740мкм. Спустя 2 недели от начала лечения у третьей группы толщина 

роговой оболочки уменьшилась на 19,5%, через 4 недели – на 31,7%, р < 0,05 

(рис. 5.26, табл. 5.2). Необходимо отметить, что значимый вклад в толщину 

роговицы вносил постоперационный «роговичный карман», в который 

имплантировалась трековая мембрана из ПЭТФ. По данным ОКТ, его 

глубина достигала до 60 мкм (рис. 5.26). Кроме того, учитывая значительное 

уменьшение стромального отека, на 4 неделе после внутристромальной 

имплантации трековых мембран из ПЭТФ не было отмечено появление 

новых или наличие старых булл на поверхности роговой оболочки (рис. 5.27, 

табл. 5.2). 
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Рисунок 5.26 – Умеренно выраженный отек роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 2 неделе после внутристромальной 

имплантации трековых мембран из ПЭТФ (мембрана указана стрелкой) 

 

 

Рисунок 5.27 – Слабо выраженный отек роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 4 неделе после внутристромальной 

имплантации трековых мембран из ПЭТФ (мембрана указана стрелкой) 
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У животных пятой группы изменение толщины роговицы было 

замечено только на 4 неделе от начала лечения, которая составила 637мкм, 

что на 14,4% меньше исходного значения (рис. 5.28, 5.29, табл. 5.2). 

 

 

Рисунок 5.28 – Отек роговицы экспериментального животного с индуцированной 

буллёзной кератопатией на 2 неделе от начала традиционной фармакотерапии 

 

 

Рисунок 5.29 – Умеренно выраженный отек роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 4 неделе от начала традиционной 

фармакотерапии 
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Таблица 5.2 – Динамика толщины роговицы (мкм) при экспериментально индуцированной 

буллёзной кератопатии в зависимости от метода лечения (Me (Q1-Q3)), мкм 

Группа 

животных 

Сроки наблюдения 

До лечения 2 неделя 4 неделя 

Третья 735 

(677–793) 

592 

(548–636) 

р1<0,05 502 

(438–566) 

р1<0,05 

Пятая 744  

(693–795) 

721 

(671–771) 

р1>0,05 637 

(596–678) 

р1<0,05 

р2 >0,05 <0,05 - <0,05 - 

Примечание: p1 - по критерию Вилкоксона; p2 –по критерию Манна-Уитни. 

 

По данным световой микроскопии, до начала лечения у всех животных 

с индуцированной буллёзной кератопатией обнаруживались выраженные 

признаки баллонной дистрофии переднего эпителия, гидратация стромы с 

формированием тканевых щелей между коллагеновыми волокнами и 

значительным – в 2 раза – увеличением толщины роговой оболочки. 

Через месяц после внутристромальной имплантации трековых мембран 

из ПЭТФ при гистологическом исследовании взятого материала передний 

эпителий роговицы имел нормальное строение и был представлен 4–5 слоями 

плоских эпителиоцитов (рис. 5.30). Толщина данного слоя составляла 35 (28–

42)мкм, что на 27,5% (p<0,05) меньше значения группы модели заболевания. 
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Рисунок 5.30 – Передний эпителий (эпи), Боуменова мембрана (стрелки), тонкостенный 

сосуд (с) роговицы экспериментального животного с индуцированной буллёзной 

кератопатией спустя месяц после имплантации. Окраска полихромным красителем по 

Маллори, х200 

 

Собственное вещество роговой оболочки содержало в большинстве 

полей зрения компактно расположенные коллагеновые волокна. Местами 

коллагеновые волокна сохраняли умеренно выраженный повышено извитой 

ход (рис. 5.31). Удельный объем щелей между ними составил 12,3 (9,9–

14,7)%, что в 2,6 раза (p<0,05) меньше группы модели заболевания.  

эпи 

с 
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Рисунок 5.31 – Умеренно выраженный повышено извитой ход коллагеновых волокон и 

щели (о) между ними экспериментального животного с индуцированной буллёзной 

кератопатией спустя месяц после имплантации. Окраска пикрофуксином по методу Ван 

Гизон, х200 

 

В нижней 1/3 стромы визуализировался послеоперационый роговичный 

карман с имплантированной трековой мембраной из ПЭТФ. Необходимо 

отметить, что больший объем щелей между волокнами локализовался между 

трековой мембраной и десцеметовой мембраной роговицы, что 

свидетельствовало о функционировании данного материала в качестве 

барьера, предотвращаемого излишнего пропитывание стромы роговой 

оболочки влагой из передней камеры. 

Непосредственно к мембране прилегала грануляционная ткань с 

умеренно выраженной лейкоцитарной инфильтрацией (рис. 5.32, 5.33), 

удельным объемом 8,6 (5,2–12)%.  

о 

о 

о 
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Рисунок 5.32 – Грануляционная ткань (гр) в месте имплантации мембраны (тм) в 

собственное вещество роговицы экспериментального животного с индуцированной 

буллёзной кератопатией спустя месяц после имплантации. Окраска гематоксилином и 

эозином, х80 

 

Рисунок 5.33 – Грануляционная ткань (гр), тонкостенные сосуды (с), трековая мембрана 

из ПЭТФ (тм) в слоях роговицы экспериментального животного с индуцированной 

буллёзной кератопатией спустя месяц после имплантации. Окраска гематоксилином и 

эозином, х400 

 

с 

с 

с 

гр 

тм 

гр 

тм 
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Местами, в строме роговицы встречались тонкостенные 

новообразованные сосуды (рис. 5.33, 5.34), объемом 5,2 (3–7,4)%. Наличие 

сосудов, как и грануляционной ткани с лейкоцитарной инфильтрации (рис. 

5.34), являлось результатом реакции роговой оболочки на искусственный 

материал и протекания первичной альтерации – воспаления вследствие 

развития буллёзной кератопатии.  

 

 

Рисунок 5.34 – Умеренно выраженная лейкоцитарная инфильтрация (инф), трековая 

мембрана из ПЭТФ (тм) в слоях роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией спустя месяц после имплантации. Окраска 

гематоксилином и эозином, х400 

 

Известно, что все биоматериалы при имплантации in vivo вызывают 

клеточные и тканевые реакции, выраженные в разной степени в зависимости 

от типа материала и фонового заболевания (в нашем случае – буллёзной 

кератопатии). Так, например, в статьях [456, 457] рассматривается реакция 

организма на биоматериалы. Согласно приведенным данным ответ организма 

складывается из адсорбции белка, адгезии моноцитов/макрофагов, слиянии 

макрофагов с образованием гигантских клеток вблизи инородного тела, 

развития воспалительной реакции с последующим заживлением. Свойства 

инф 

тм 
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поверхности биоматериала по данным работ [456, 457] играют важную роль в 

модулировании реакции на инородное тело в первые 2-4 недели после 

имплантации медицинского изделия.  

В работе [458] указываются схожие сведения о лейкоцитарно-

макрофагальной реакции организма на имплантируемый материал и о 

формировании гигантских клеток инородного тела (ГКИТ). Кроме того, 

ранее – в разделе 5.3 – отмечено, что альтеративные явления при воспалении 

включают тканевой распад и усиленный обмен веществ, приводящий к ряду 

физико-химических изменений в тканях и высвобождению воспалительных 

медиаторов и модуляторов – биологически активных веществ, ответственных 

за возникновение и поддержание воспалительных явлений.  

Повышение же концентрации провоспалительных цитокинов, 

выделенных фибробластами стромы роговицы и оставшимися после 

повреждения эндотелиоцитами эндотелиального слоя, в свою очередь, 

усиливает альтерацию, привлекая в очаг воспаления клетки иммунной 

защиты. Инородный материал – трековая мембрана из ПЭТФ – несмотря на 

свою биоинертность (см. данные по цитотоксичности и реакции стромальных 

клеток на полимер), представляет собой «угрозу» для иммунокомпетентных 

клеток организма, в первую очередь для Т-лимфоцитов (CD4+, CD8+) и 

макрофагов, которые и запускают иммунную реакцию в тканях роговой 

оболочки. Создавая цитокиновый «пул» в очаге воспаления и месте 

имплантации, данные клетки опосредованно воздействуют на окружение, 

привлекая фибробластов для фиброгенеза, тучных клеток и эндотелиоцитов, 

последние из которых под действием VEGF (фактор роста эндотелия 

сосудов) включаются в васкулогенез, формируя тонкостенные сосуды. 

Появления сосудов – еще один признак течения воспаления в роговой 

оболочки, вызванное буллёзной кератопатией. Известно, что рост новых 

кровеносных сосудов опосредуется активацией ангиогенных цитокинов [459, 

460]. При воспалении, эпителиальные и эндотелиальные клетки роговицы, 

макрофаги и некоторые клетки иммунной защиты продуцируют ангиогенные 
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факторы роста – фактор роста эндотелия сосудов и фактор роста 

фибробластов, которые «прокладывает путь» в образовании новых 

кровеносных сосудов, регулируя выработку матриксных металлопротеиназ 

эндотелиальными клетками в сосудистом сплетении лимба [459]. А фермент 

металлопротеиназа разрушает базальную мембрану роговицы и 

внеклеточный матрикс, в то время как протеолитические ферменты 

позволяют эпителиальным клеткам сосудов проникать в строму роговицы. 

Далее, при гистологическом исследовании было выявлено, что задняя 

пограничная (десцеметова) мембрана не изменена и хорошо 

визуализировалась на всем протяжении.  

У животных, получавших традиционную фармакотерапию, при 

гистологическом исследовании взятого материала передний эпителий 

роговицы был представлен 4–5 слоями эпителиоцитов. Толщина данного 

слоя составляла 43,7 (36,7–50,7)мкм, что на 9,5% (p<0,05) меньше группы 

модели заболевания.  

В собственном веществе роговой оболочки коллагеновые волокна 

сохраняли умеренно выраженный повышено извитой ход (рис. 5.35). 

Удельный объем щелей между ними составил 28,3 (21,6–35)%, что 

статистически не отличалось значений группы модели заболевания, р>0,05. 

Местами, в строме роговицы встречались тонкостенные новообразованные 

сосуды (рис. 5.35), объемом 4,1 (1,8–6,4)%, и лейкоцитарная инфильтрация, 

удельным объемом 3,1 (1,2–5)%. 

Задняя пограничная (десцеметова) мембрана местами была изменена и 

визуализировалась на всем протяжении. Эндотелий в большинстве полей 

зрения отсутствовал (рис. 5.35). 
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Рисунок 5.35 – Новообразованный сосуд (с), повышено извитой ход коллагеновых 

волокон стромы (красные стрелки), нарушение целостности десцеметовой мембраны 

(указано черными стрелками) роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией спустя месяц от начала традиционной 

фарматотерапии. Окраска гематоксилином и эозином, х200 

 

Согласно результатам электронно-микроскопического исследования у 

животных с индуцированной буллёзной кератопатией спустя месяц после 

имплантации трековых мембран из ПЭТФ эпителиоциты имели крупное, 

светлое ядро и крупное ядрышко с выраженными гранулярным, 

фибриллярным и аморфным компонентами, преобладал эухроматин. Вокруг 

ядра присутствовала хорошо развитая гранулярная ЭПС. Также в цитозоле 

определялось много свободных рибосом, полисом и митохондрий с 

нормальной структурой. Между эпителиальными клетками обнаруживались 

хорошо заметные плотные контакты (рис. 5.36а). 

Вокруг фибробластов передней 2/3 стромы – между мембраной и 

передней пограничной мембраной – коллагеновые фибриллы были 

упорядочены (рис. 5.36б).  

с 
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а      б 

Рисунок 5.36 – ПЭМ микрофотографии контактов между эпителиоцитами (а) и пучков 

коллагеновых волокон (б) с упорядочным ходом передней 2/3 части роговицы 

экспериментального животного с буллёзной кератопатии спустя месяц после имплантации 

ТМ из ПЭТФ. Увеличение × 4000 (а) и × 5800 (б) 

 

В нижней 1/3 части стромы роговицы коллагеновые волокна имели 

повышено извитой ход (рис. 5.37). 

 

 

Рисунок 5.37 – ПЭМ микрофотография пучков коллагеновых волокон с повышено 

извитым ходом нижней 1/3 части роговицы экспериментального животного с буллёзной 

кератопатии спустя месяц после имплантации ТМ из ПЭТФ. Увеличение × 5800 

 

В непосредственной близости с трековой мембраной из ПЭТФ 

обнаруживались лимфоциты с крупными ядрами. В ядре преобладал 
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эухроматин, хорошо визуализировалось ядрышко с выраженными 

гранулярным, фибриллярным и аморфным компонентами (рис. 5.38) 

 

 

Рисунок 5.38 – ПЭМ микрофотография фрагмента трековой мембраны (тм) из ПЭТФ и 

прилегающего к ней лимфоцита (лф) в роговице экспериментального животного с 

буллёзной кератопатии спустя месяц после имплантации материала. Увеличение × 3800 

 

Вокруг ядра лимфоцитов присутствовала хорошо развитая гранулярная 

ЭПС без расширения ее полостей. В цитозоле обнаруживались митохондрии 

с нормальной структурой и единичные лизосомы (рис. 5.38). В порах 

трековой мембраны из ПЭТФ определялось межклеточной вещество (рис. 

5.38). Местами в просвете пор обнаруживались псевдоподии клеток 

(преимущественно, фибробластов) (рис. 5.39). 

В участках с прилегающими к поверхности мембране фибробластами 

обнаруживались тонкие фибриллы коллагеновых волокон, ориентированных 

в продольном, поперечном и косом направлениях (рис. 5.40). Кроме того, 

между пучками волокон определялись макрофаги с крупным ядром. В 

цитозоле макрофагов присутствовали множестве фагосом и свободных 

рибосом (рис. 5.41). Гранулярная ЭПС местами с расширенными полостями. 

тм 

лф 
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Рисунок 5.39 – ПЭМ микрофотография фрагмента трековой мембраны (тм) из ПЭТФ и 

псевдоподии (пс) клеток в роговице животного с буллёзной кератопатии спустя месяц 

после имплантации ТМ. Увеличение × 3800 

 

Рисунок 5.40 – ПЭМ микрофотография фрагмента трековой мембраны (тм), фибробласт 

(ф) и псевдоподии (пс) клеток в роговице животного с буллёзной кератопатии спустя 

месяц после имплантации ТМ. Увеличение × 3800 

 

Рисунок 5.41 – ПЭМ микрофотография фрагмента трековой мембраны (тм) из ПЭТФ, 

тонких фибрилл коллагеновых волокон (кв), макрофаг (мф) в роговице 

экспериментального животного с буллёзной кератопатии спустя месяц после имплантации 

материала. Увеличение × 3800 

 

тм 
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В основном веществе роговицы вблизи постоперационного разреза 

обнаруживались единичные нейтрофиллы с хорошо выраженными 

секреторными гранулами (рис. 5.42). В ядре клетки преобладал 

гетерохроматин, в цитозоле – различного размера гранулы и свободные 

рибосомы.  

 

 

Рисунок 5.42 – ПЭМ микрофотография фрагмента нейтрофилла (нф) вблизи 

постоперационного разреза (р) стромы роговице экспериментального животного с 

буллёзной кератопатии спустя месяц после имплантации материала. Увеличение × 3800 

 

У животных с индуцированной буллёзной кератопатией спустя месяц 

от начала консервативной терапии эпителиоциты имели крупное ядро с 

распределением гетеро- и эухроматина как 1:1. Ядрышко не определялось. 

Вокруг ядра – гранулярная ЭПС с расширенными полостями. В цитозоле 

эпителиоцитов определялось множество крупных везикул и фагосом. (рис. 

5.43а). Митохондрии клеток эпителия имели разрушенные кристы. 

Пучки коллагеновых волокон имели повышено извитой ход в 

различных направлениях (рис. 5.43б). 

нф 

р 
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а      б 

Рисунок 5.43 – ПЭМ микрофотографии эпителиоцитов (а) и пучков коллагеновых волокон 

(б) с повышено извитым ходом роговицы экспериментального животного с буллёзной 

кератопатии спустя месяц от начала традиционнной фармакотерапии. Увеличение × 4000 

(а) и × 5800 (б). 

 

Таким образом, выявленные в ходе офтальмологического (наружный 

осмотр, ОКТ роговицы), гистологического и электронно-микроскопического 

исследований изменения спустя месяц после имплантации трековых мембран 

из ПЭТФ в слои роговой оболочки экспериментального животного с 

буллёзной кератопатией свидетельствуют об переходе альтеративных 

изменений в роговице в фазу пролиферативного воспаления, уменьшении 

отека стромы и нормализации строения клеток переднего эпителия. 

Очаговые, вокруг мембраны из ПЭТФ, клеточные инфильтраты, состоящие 

преимущественно из лимфоцитарно-моноцитарного дифферона, являются 

реакцией тканей роговицы на инертное инородное тело. Данные структуры, 

являясь секреторно активными, привлекают в очаг фибробласты, способные 

синтезировать коллагеновые волокна, тем самым замещая постоперационные 

дефекты и несколько ограничивая материал от окружающей ткани. Однако, 

выявленные в ходе микроскопического исследования данные 

свидетельствуют об отсутствии избыточного фиброгенеза и формирования 

соединительно-тканного рубца, а также наличия пор с межклеточным 

веществом, что может свидетельствовать о функционировании мембраны и 

выполнения ей барьерной функции. Изменения, выявленные в передней 

трети стромы роговицы – между имплантированной трековой мембраны и 
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слоями роговичной ткани – свидетельствовали о стабилизации 

патологического процесса рассматриваемого заболевания. 

 

5.5 Результаты внутрикамерной кератоимплантата из полимолочной 

кислоты с последующим наслоением суспензии аутологичных 

мононуклеарных лейкоцитов на фоне экспериментально 

индуцированной буллёзной кератопатии в сравнении с традиционной 

фармакотерапией 

 

Спустя 2 недели после внутрикамерной имплантации трековых 

мембран из ПМК у животных третьей группы наблюдалось уменьшение 

блефароспазма и слезотечения, отек роговицы заметно уменьшился (рис. 

5.44а).  

На 4 неделе после имплантации указанные симптомы полностью 

купировались, роговая оболочка была прозрачная (рис. 5.44б).  

 

 

а      б 

Рисунок 5.44 – Состояние переднего отрезка глаза экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 2 (а )и 4 (б) неделях после внутрикамерной 

имплантации трековых мембран из ПМК 

 

Как было отмечено ранее, спустя 2 недели от начала традиционной 

фармакотерапии у животных пятой группы сохранялись блефароспазм, 

умеренно выраженное слезотечение, инъекция сосудов конъюнктивы, отек 
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роговицы. На 4 неделе указанные симптомы заметно уменьшились, в 

роговице наблюдался локальный умеренно выраженный отек стромы, 

новообразованные сосуды. 

Огромным преимуществом данной мембраны является ее прозрачность 

и пропускная способность (см. гл. 4) по сравнению с трековой мембраной из 

ПЭТФ, коэффициент пропускания которой составляет около 40%. В 

условиях in vivo рассматриваемый полимер фактически не заметен (рис. 

5.44), что делает материал перспективным для использования в 

кератопластике. 

Согласно данным ОКТ (табл. 5.3), через 2 недели после формирования 

буллёзной кератопатии толщина роговицы животных всех групп составляла 

740мкм. Спустя 2 недели от начала лечения у четвертой группы толщина 

роговой оболочки уменьшилась на 18,6%, через 4 недели – на 40,1%, р < 0,05 

(рис. 5.45, табл. 5.3.). Сравнительный анализ данного показателя роговицы 

после внутрикамерной имплантации трековых мембран из ПМК и 

внутристромальной имплантации трековых мембран из ПЭТФ показал, что 

применение мембран из ПМК с наслоением мононуклеарных лейкоцитов 

значительней уменьшает отек стромы, приближая толщину роговой оболочки 

к нормальным значениям. 

 

Таблица 5.3 – Динамика толщины роговицы (мкм) при экспериментально индуцированной 

буллёзной кератопатии в зависимости от метода лечения (Me (Q1-Q3)), мкм 

Группа 

животных 

Сроки наблюдения 

До лечения 2 неделя 4 неделя 

Четвертая 748  

(686–810) 

609 

(561–657) 

р1<0,05 448 

(401–507) 

р1<0,05 

Пятая 744  

(693–795) 

721 

(671–771) 

р1>0,05 637  

(596–678) 

р1<0,05 

р2 >0,05 <0,05 - <0,05 - 

Примечание: p1 - по критерию Вилкоксона; p2 –по критерию Манна-Уитни. 
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Кроме того, как и в случае с мембранами из ПЭТФ, на 4 неделе после 

имплантации трековых мембран из ПМК не было отмечено появление новых 

или наличие старых булл на поверхности роговой оболочки (рис. 5.46). 

У животных пятой группы изменение толщины роговицы было 

замечено только на 4 неделе от начала лечения, которая составила 637 мкм, 

что на 14,4% меньше исходного (табл. 5.3). 

 

 

Рисунок 5.45 – Умеренно выраженный отек роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 2 неделе после внутрикамерной имплантации 

трековых мембран из ПМК 
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Рисунок 5.46 – Слабо выраженный отек роговицы экспериментального животного с 

индуцированной буллёзной кератопатией на 4 неделе после внутрикамерной имплантации 

трековых мембран из ПМК 

 

Через месяц после внутрикамерной имплантации трековых мембран из 

ПМК при гистологическом исследовании взятого материала передний 

эпителий роговицы был представлен 4-5 слоями плоских эпителиоцитов (рис. 

5.47). Толщина данного слоя составляла 30,1 (24,1–36,1)мкм, что на 37,7% 

(p<0,05) меньше на 15,7% меньше значения третьей группы (p<0,05) и на 

31,1% меньше значения пятой группы (p<0,05), получавших традиционное 

консервативное лечение. 

Собственное вещество роговой оболочки содержало преимущественно 

компактно расположенные коллагеновые волокна (рис. 5.47). Удельный 

объем щелей между ними составил 7,9 (4,6–11,2)%, что на 35,8% (p<0,05) 

меньше данного показателя животных с имплантированной мембраной их 

ПЭТФ. 
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Рисунок 5.47 – Эпителий (епи), новообразованный сосуд (с) роговицы 

экспериментального животного с индуцированной буллёзной кератопатии спустя месяц 

после внутрикамерной имплантации трековых мембран из ПМК и наслоения суспензии 

аутологичных мононуклеарных лейкоцитов. Окраска гематоксилин и эозин, х200 

 

Окрашивание альциановым синим при рН 2,5 показало наличие сильно 

кислых сульфатированных гликозаминогликанов (ГАГ) в строме роговицы 

после имплантации (рис. 5.48). Известно, что сульфатированные ГАГ 

уменьшают воспалительный ответ на хирургическую травму и модулируют 

процессы заживления без развития чрезмерного фиброза [461].  

 

 

Рисунок 5.48 – Сульфатированные ГАГ стромы роговицы животного с индуцированной 

буллёзной кератопатии спустя месяц после внутрикамерной имплантации и наслоения 

клеток. Окраска альциновым синим (pH 2,5), х200 

 

эпи с 
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Частично связывающие продукты распада и свободные радикалы 

кислорода ГАГ способны блокировать антигенные детерминанты, ингибируя 

развитие иммунных и аутоиммунных процессов. Это подавляет 

интенсивность каскада медиаторов воспаления и количество макрофагов в 

очаге (травмы или послеоперационные участки), тем самым уменьшая 

воспалительный ответ ткани на повреждение.  

Местами, в строме роговицы встречались тонкостенные 

новообразованные сосуды (рис. 5.49), объемом 3 (1,4–4,5)% (p<0,05), что на 

1,8% меньше значения третьей группы – после имплантации трековых 

мембран из ПЭТФ, и лейкоцитарная инфильтрация, удельным объемом 4,9%, 

что на 3,7% меньше значения третьей группы (p<0,05).  

 

 

Рисунок 5.49 – Новообразованные тонкостенные сосуды (указаны стрелками) 

собственного вещества роговицы экспериментального животного с индуцированной 

буллёзной кератопатии спустя месяц после внутрикамерной имплантации трековых 

мембран из ПМК и наслоения суспензии аутологичных мононуклеарных лейкоцитов. 

Окраска гематоксилином и эозином, х200 

 

Наличие сосудов с лейкоцитарной инфильтрации свидетельствовало о 

реакции роговой оболочки на искусственный материал и на протекание 

первичной альтерации – воспаления вследствие развития буллёзной 

кератопатии. Однако, учитывая положение самого материала - в передней 
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камере, природу самого полимера, а также действие введенных и наслоенных 

на заднюю поверхность роговицы мононуклеарных лейкоцитов, объем 

новообразованных сосудов и лейкоцитарной инфильтрации значительно 

меньше, что свидетельствовало об уменьшении выраженности 

воспалительных реакций. Кроме того, гистологическое исследование 

показало отсутствие значительного включения в процесс фибробластов и 

проявление избыточного фиброгенеза. 

Задняя пограничная мембрана не изменена и хорошо 

визуализировалась на всем протяжении. Местами было обнаружена адгезия 

мононуклеарных лейкоцитов, наслоенных на поврежденную поверхность 

роговицы, к десцеметовой мембране (рис. 5.50). 

 

 

Рисунок 5.50 – Адгезированный к задней поверхности оболочки мононуклеарный 

лейкоцит (стрелка) у экспериментального животного с индуцированной буллёзной 

кератопатии спустя месяц после внутрикамерной имплантации трековых мембран из ПМК 

и наслоения суспензии аутологичных мононуклеарных лейкоцитов. Окраска 

гематоксилином и эозином, х200 

 

Во многих местах эндотелий представлял собой слой изолированных 

отростчатых клеток (рис. 5.51).  
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Рисунок 5.51 – Десцеметова мембрана (д) и слой изолированных отростчатых клеток 

(стрелки) экспериментального животного с индуцированной буллёзной кератопатией 

спустя месяц после имплантации. Окраска гематоксилином и эозином, х200 

 

Наслоение мононуклеарных лейкоцитов на заднюю поверхность 

роговой оболочки способствует увеличению концентрации ряда 

провоспалительных и противовоспалительных цитокинов, таких как IL -1, IL-

4, IL-6 (согласно данным [462]), IL-10 [463], IL-11, IL-13 и 

трансформирующий фактор роста бета (TGF-β) [457]. Секретируемый 

мононуклеарами высоко плейотропный цитокин IL-4 способен 

воздействовать на структуру эндотелиоцитов и фибробрастов [462], усиливая 

их пролиферацию [463]. Особую роль в патофизиологии воспалительного 

процесса буллёзной кератопатии играет TGF-β, который отказывает как 

провоспалительное, так и противовоспалительное действие, а также активно 

секретируется мононуклеарными лейкоцитами [464]. TGF-β ингибирует T- и 

B-лейкоциты [465], стимулирует покоящиеся моноциты [466], а также 

участвует в эндотелиально-мезенхимальном переходе (endothelial-to-

mesenchymal transition (EnMT)) [464, 467, 468], что было получено в 

результате наслоения мононуклеарных лейкоцитов на заднюю поверхность 

роговой оболочки в эксперименте (рис. 5.49). Согласно многим 

исследованиям, эндотелиальные клетки роговицы животных подвергаются 

эндотелиально-мезенхимальному переходу (EnMT) во время 

культивирования ex vivo и in vitro [464, 467, 468]. Однако, в отличие от 

нормального монослоя эндотелиоцитов (клетки кубической формы в 

д 
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поперечном срезе роговицы), наблюдаемого в нормальных глазах, клетки 

после эндотелиально-мезенхимального перехода обладали морфологией 

мезенхимных (веретенообразной и отростчатой формы клеток) [467, 468, 

469]. Под действием ряда цитокинов, в первую очередь IL-4, незначительно 

усиливается пролиферативная активность эндотелиальных клеток, которые 

под влиянием TGF-β, начиная с 18-21 суток от формирования заболевания, 

претерпевают трансформацию в мезенхимные отростчатой формы клетки и 

выстилают заднюю поверхность роговицы, что уменьшает отек переднего 

эпителия и основного вещества роговой оболочки.  

Таким образом, создаваемый воспалением и введенными в переднюю 

камеру мононуклеарными лейкоцитами пул цитокинов приводит к ряду 

внутритканных изменений в роговице: уменьшение выраженности 

воспалительных реакций и эндотелиально-мезенхимальный переход 

пролиферированных эндотелиоцитов. Дополнительным механизмом 

действия введенных в переднюю камеру мононуклеарных лейкоцитов может 

быть их индуцирующее действие на стволовые клетки, локализующиеся в 

области кольца Швальбе [470]. 

Трековая мембрана из ПМК не только создает дополнительную 

площадку для прикрепления клеток, которые под действием направленного 

потока внутриглазной жидкости к углу передней камеры могут не 

адгезироваться к поврежденной поверхности роговицы, но и вследствие 

наличия пор способствуют сохранению питания роговой оболочки, которое 

она получает из жидкости передней камеры и сосудистого сплетения лимба. 

Кроме того, поры и выраженная шероховатость поверхности материала 

являются дополнительной опорой прикрепления клеток. 

Для лучшей конгруэнтности поверхностей мембраны и роговой 

оболочки, материал необходимо не только фиксировать узловыми швами к 

роговице, но и предварительно придавать ему форму, близкую к роговичной 

кривизне: шириной в горизонтальной D1 = 10 мм и вертикальной D2 = 11 мм 

плоскостях, радиусом в горизонтальной R1 = 5,66 мм и вертикальной R2 = 6,5 
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мм плоскостях, высотой h = 3 мм. В этом случае, процент адгезированных 

клеток к поверхности полимера и роговице будет выше, а процент 

утраченных вследствие направленного потока внутриглазной жидкости к 

углу передней камеры будет ниже. Для этого разрабатывался способ 

придания материалу определенной кривизне (Пат. 2637230 Российская 

Федерация).  

Как было отмечено ранее, у животных, получавших традиционную 

фармакотерапию, при гистологическом исследовании взятого материала 

передний эпителий роговицы был представлен 4–5 слоями эпителиоцитов. 

Толщина данного слоя составляла 43,7 (36,7–50,7)мкм, что на 9,5% (p<0,05) 

меньше исходного. В собственном веществе роговой оболочки коллагеновые 

волокна сохраняли умеренно выраженный повышено извитой ход. Удельный 

объем щелей между ними составил 28,3 (21,6–35)%, что статистически не 

отличалось значений до начала лечения. Местами, в строме роговицы 

встречались тонкостенные новообразованные сосуды, объемом 4,1 (1,8–

6,4)%, и лейкоцитарная инфильтрация, удельным объемом 3,1 (1,2–5)%. 

Задняя пограничная (десцеметова) мембрана не изменена и хорошо 

визуализировалась на всем протяжении. Эндотелий в большинстве полей 

зрения отсутствовал. 

Согласно результатам электронно-микроскопического исследования у 

животных с индуцированной буллёзной кератопатией спустя месяц после 

имплантации трековых мембран из ПМК, эпителиоциты имели крупное, 

светлое ядро и крупное ядрышко с выраженными гранулярным, 

фибриллярным и аморфным компонентами (рис. 5.52а). В ядре преобладал 

эухроматин. Вокруг ядра присутствовала хорошо развитая гранулярная ЭПС. 

Также в цитозоле определялось много свободных рибосом и митохондрий с 

нормальной структурой. Между эпителиальными клетками обнаруживались 

хорошо заметные плотные контакты (рис. 5.52а). 
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а      б 

Рисунок 5.52 – ПЭМ микрофотографии эпителиоцитов (а) и коллагеновых волокон в 

продольном направлении (б) роговицы экспериментального животного с буллёзной 

кератопатии спустя месяц после имплантации ТМ из ПМК. Увеличение × 3800 

 

Коллагеновые волокна преимущественно имели упорядочный ход (рис. 

5.52б), фибриллы которых были толстые, упорядоченные в продольном и 

поперечном направлении. Местами волокна имени повышено извитой ход 

(рис. 5.53).  

 

 

Рисунок 5.53 – ПЭМ микрофотография пучков коллагеновых волокон с повышено 

извитым ходом роговицы экспериментального животного с буллёзной кератопатии спустя 

месяц после имплантации ТМ из ПМК. Увеличение × 4800 

 



256 

Между пучками коллагеновых волокон располагались 

преимущественно веретеновидной и вытянутой формы клетки с 

относительно большими ядрами – фибробласты (рис. 5.54). Фибробласты 

имели нормальное строение: большое овальное ядро с четко выраженными 

хроматинами, нормальная структура митохондрий, не удлиненные 

резервуары эндоплазматической сети (рис. 5.54). 

 

 

Рисунок 5.54 – ПЭМ микрофотография коллагеновых волокон в продольном и 

поперечном направлениях и фибробласта (фб) между волокнами роговицы 

экспериментального животного с буллёзной кератопатии спустя месяц после имплантации 

ТМ из ПМК. Увеличение × 5800 

 

Со стороны эндотелия располагались клетки отростчатой формы, 

которые неплотно прилегали в десцеметовой мембране. Клетки имели 

крупное ядро с относительно равномерным распределением гетеро и 

эухроматина. В цитозоле наблюдалось множество везикул и других крупных 

вакуолярных структур. Кристы митохондрий фрагментированы (рис. 5.55). 

Коллагеновые волокна, прилегающие непосредственно к десцеметовой 

мембране, неупорядочные, располагаются в различных направлениях (рис. 

5.55). 

фб 
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Рисунок 5.55 – ПЭМ микрофотография коллагеновых волокон (кв), десцеметовой 

мембраны (д), клетки отростчатой формы (коф) неплотно прилегающие к десцеметовой 

мембране роговицы, экспериментального животного с буллёзной кератопатии спустя 

месяц после имплантации ТМ из ПМК. Увеличение × 4000 

 

Таким образом, выявленные в ходе офтальмологического (наружный 

осмотр, ОКТ роговицы), гистологического и электронно-микроскопического 

исследований изменения спустя месяц после имплантации трековых мембран 

из ПМК в переднюю камеру глаза с последующим наслоением на 

поврежденную поверхность роговицы суспензии аутологичных 

мононуклеарных лейкоцитов экспериментального животного с буллёзной 

кератопатией свидетельствуют о: купировании альтеративной реакции, 

эндотелиально-мезенхимальном переходе эндотелия, уменьшении отека 

стромы, нормализации строения клеток переднего эпителия, и, как следствие, 

стабилизации патологического процесса рассматриваемого заболевания. 

 

 

 

 

д 

коф 

кв 
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5.6 Рекомендации по применению кератоимплантатов из 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты в хирургическом 

лечении буллёзной кератопатии 

 

В результате проведенных комплексных исследований разработаны 

следующие рекомендации по применению трековых мембран на основе 

полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты в хирургическом лечении 

буллёзной кератопатии: 

1. Кератоимплантат на основе трековой мембраны из 

полиэтилентерефталата рекомендуется применять при тяжелом течении 

буллёзной кератопатии: при наличии стойкого диффузного стромального 

отека, множественных булл на поверхности роговицы, прорастании в 

глубоких слоях собственного вещества роговой оболочки сосудов. Мембрана 

на основе полиэтилентерефталата обеспечит купирование болевого 

синдрома, уменьшение роговичного отека и улучшит качество жизни 

пациента. 

2. Имплантацию трековой мембраны из полиэтилентерефталата 

необходимо производить в нижние слои стромы роговицы вблизи 

десцеметовой мембраны однократно в первые дни госпитализации пациента 

в стационар. 

3. Кератоимплантат на основе трековой мембраны из полимолочной 

кислоты рекомендуется применять при появлении начальных признаков 

буллёзной кератопатии (умеренно выраженный отек, мелкие и единичные 

буллы на поверхности роговицы) и в сочетании с наслоением на внутреннюю 

поверхность роговой оболочки аутологичных мононуклеарных лейкоцитов. 

Мембрана на основе полимолочной кислоты с введением в переднюю камеру 

суспензии клеток обеспечит уменьшение роговичного отека, купирование 

булл и улучшение зрительных функций пациента. 

4. Имплантацию трековой мембраны из полимолочной кислоты 

необходимо производить в переднюю камеру глаза с нанесением на 
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внутреннюю поверхность роговицы суспензии аутологичных мононуклеаров 

крови с последующим подшиванием мембраны к роговой оболочке путем 

нанесения двух узловых швов в парацентральной области роговицы нитками 

10/00 однократно в первые дни госпитализации пациента в стационар.  

5. Суспензию аутологичных мононуклеаров крови рекомендуется 

вводить на границе трековой мембраны на основе полимолочной кислоты и 

внутренней поверхности роговицы троекратно в течении года после 

имплантации кератоимплантата.  

 

Выводы по главе V 

 

1. Жизнеспособность клеток, культивируемых с модифицированными в 

плазме и не модифицированными трековыми мембранами из ПЭТФ, 

составляет 94,98% и 95,25% соответственно. Жизнеспособность клеток, 

культивируемых с модифицированными в плазме и не модифицированными 

трековыми мембранами из ПМК, составляет 94,73% и 94,83%.  

2. Результаты in vitro реакции культуры фибробластоподобных клеток 

на клеточно–молекулярную биосовместимость трековых мембран из ПЭТФ и 

из ПМК не оказывают цитотоксического действия на изолированные клетки 

костного мозга и морфологию монослойных культур мезенхимальных 

стволовых клеток, что свидетельствует об их относительной биоинертности. 

3. При экспериментальном in vivo моделировании буллёзной 

кератопатии путем механического повреждения и удаления эндотелиального 

слоя роговой оболочки у животных наблюдается быстрое, в течение 2-х 

недель, развитие диффузного отека всех слоев данной оболочки с 

увеличением в 2 раза ее толщины. Течение заболевания характеризуется 

прогрессирующей баллонной дистрофией переднего эпителия роговицы с 

увеличением его толщины в 1,7 раза и грубой дезорганизацией стромы 

роговой оболочки на фоне развития альтеративной воспалительной реакции. 
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4. Имплантации трековых мембран из ПЭТФ в слои роговой оболочки 

экспериментального животного с буллёзной кератопатией способствует 

переходу альтеративных изменений роговицы в фазу пролиферативного 

воспаления, уменьшает отек стромы, нормализует строение клеток переднего 

эпителия, при этом не вызывая избыточный фиброгенез и формирование 

соединительно-тканного рубца. Изменения, выявленные в передней трети 

стромы роговицы – между имплантированной трековой мембраны и слоями 

роговичной ткани – свидетельствуют о стабилизации патологического 

процесса рассматриваемого заболевания.  

5. Имплантация трековых мембран из ПМК в переднюю камеру глаза с 

последующим наслоением на поврежденную поверхность роговицы 

суспензии аутологичных мононуклеарных лейкоцитов купирует 

альтеративную воспалительную реакцию, способствует эндотелиально-

мезенхимальном переходу эндотелия, уменьшает отек стромы, нормализует 

строение клеток переднего эпителия, и, как следствие, стабилизирует 

патологический процесс буллёзной кератопатии. 
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

 

В результате проделанной работы разработаны кератоимплантаты для 

лечения буллёзной кератопатии, в роли которых выступают трековые 

мембраны из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты. Каждая из 

предложенных мембран обладает своими преимуществами и должна 

применяться индивидуально в зависимости от стадии патологического 

процесса. В заключении приведены основные результаты диссертации и 

сформулированы выводы о перспективах их практического применения в 

хирургии роговицы.  

Среди полученных результатов, как наиболее значимые, отмечены 

следующие: 

1. Наиболее перспективными для создания кератоимплантатов являются 

полиэтилентерефталат и полимолочная кислота.  

2. Определены требования к параметрам кератоимплантатов для 

хирургического лечения буллёзной кератопатии. Технические требования к 

кератоимплантату из полиэтилентерефталата: средний диаметр пор 0,4–0,6 

мкм; плотность – 5×108пор/см2; геометрия пор – цилиндрическая; краевой угол 

смачивания 30°–55°; проницаемость по Н2О 4–6 мл/мин*см2 (при Р = 0,1 бар). 

Технические требования к кератоимплантату из полимолочной кислоты: 

средний диаметр пор 0,4–1,5 мкм; средняя плотность – (3,2±0,4)*106 пор/см2; 

геометрия пор – цилиндрическая; краевой угол смачивания 30°–55°; 

поверхностная энергия 25–55 мДж/м2; коэффициент пропускания не ниже 

85%. 

3. Разработаны технологии получения кератоимплантатов 

резорбируемого и нерезорбируемого типов. Резорбируемый кератоимплантат 

следует получать путем облучения пленки полимолочной кислоты (поли(L-
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лактид), молекулярный вес Mw=121000 г/моль) толщиной (15–25)мкм пучком 

тяжелых ионов Xe с энергией 160 МэВ, селективного щелочного травления в 

водном 1,0М растворе NaOH при температуре 44°С в течении 10–25 минут, и 

последующего воздействия на стороны изделия низкотемпературной плазмы 

(температура поверхности 35°С–40°С) в течении 30 секунд. Нерезорбируемый 

кератоимплантат следует получать путем облучения пленки 

полиэтилентерефталата толщиной 8–10мкм пучком тяжелых ионов Ar с 

энергией 41 МэВ, селективного щелочного травления в водном 1,5М растворе 

NaOH при температуре (72–82)°С, и последующего воздействия на стороны 

изделия низкотемпературной плазмы (температура поверхности 35°С–40°С) в 

течении 30 секунд. 

4. Созданы прототипы имплантатов из полиэтилентерефталата и 

полимолочной кислоты с заданными характеристиками. 

5. Доказано, что воздействие низкотемпературной плазмы увеличивает 

значения параметров шероховатости, снижает краевой угол смачивания, 

увеличивает значения свободной энергии поверхности, изменяет оптические 

свойства прототипов кератоимплантатов из полиэтилентерефталата и 

полимолочной кислоты. 

6. Выбран наиболее щадящий метод стерилизации кератоимплантатов 

из полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты – применение в качестве 

стерилизующего агента ионизированной плазменной среды. Стерилизация 

разработанных изделий проводится путем обработки низкотемпературной 

плазмой каждой стороны изделия в асептических условиях 

продолжительностью 30 секунд после облучения и селективного щелочного 

травления пленок полиэтилентерефталата и полимолочной кислоты, после 

чего имплантаты могут храниться в специальных пакетах для стерилизации в 

течение 21 дня до момента использования.  
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7. Имплантация прототипа кератоимплантата из полиэтилентерефталата 

в слои роговицы экспериментального животного с буллёзной кератопатией 

способствует переходу альтеративных изменений роговицы в фазу 

пролиферативного воспаления, не вызывая избыточный фиброгенез и 

формирование соединительно-тканного рубца. Имплантация прототипа 

кератоимплантата из поли-молочной кислоты в переднюю камеру глаза с 

последующим наслоением суспензии аутологичных мононуклеарных 

лейкоцитов купирует альтеративную воспалительную реакцию и способствует 

эндотелиально–мезенхимальному переходу эндотелия. 

8. Кератоимплантат из полиэтилентерефталата рекомендуется 

применять при тяжелом течении буллёзной кератопатии: при наличии 

стойкого диффузного стромального отека, множественных булл на 

поверхности роговицы, прорастании в глубоких слоях собственного вещества 

роговой оболочки сосудов. Мембрана на основе полиэтилентерефталата 

обеспечит купирование болевого синдрома, уменьшение роговичного отека и 

улучшит качество жизни пациента. Имплантацию кератоимплантата из 

полиэтилентерефталата необходимо производить в нижние слои стромы 

роговицы вблизи десцеметовой мембраны однократно в первые дни 

госпитализации пациента в стационар. 

Кератоимплантат из полимолочной кислоты рекомендуется применять 

при появлении начальных признаков буллёзной кератопатии (умеренно 

выраженный отек, мелкие и единичные буллы на поверхности роговицы) и в 

сочетании с наслоением на внутреннюю поверхность роговой оболочки 

аутологичных мононуклеарных лейкоцитов. Мембрана на основе 

полимолочной кислоты с введением в переднюю камеру суспензии клеток 

обеспечит уменьшение роговичного отека, купирование булл и улучшение 

зрительных функций пациента. Имплантацию кератоимплантата из 
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полимолочной кислоты необходимо производить в переднюю камеру глаза с 

нанесением на внутреннюю поверхность роговицы суспензии аутологичных 

мононуклеаров крови с последующим подшиванием мембраны к роговой 

оболочке путем нанесения двух узловых швов в парацентральной области 

роговицы нитками 10/00 однократно в первые дни госпитализации пациента в 

стационар. Суспензию аутологичных мононуклеаров крови рекомендуется 

вводить на границе трековой мембраны на основе полимолочной кислоты и 

внутренней поверхности роговицы троекратно в течении года после 

имплантации изделия. 
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СПИСОК ОКРАЩЕНИЙ И УСЛОВНЫХ ОБОЗНАЧЕНИЙ 

 

DLEK – Deep lamellar endothelial keratoplasty; 

DMEK – Descemet’s membrane endothelial keratoplasty; 

DSAEK – Descemet’s stripping automated endothelial keratoplasty; 

DSEK – Descemet’s stripping endothelial keratoplasty; 

EGF – эпидермальный фактор роста; 

EnMT – эндотелиально-мезенхимальный переход; 

PACA – алкилциноакрилаты; 

PCL – поликопролактон; 

PDGF-AB – тромбоцитарный фактор роста; 

PEA – сложные эфиры, объединяющие сложноэфирные и амидные группы в 

полимерной цепи; 

PLGA – поли-D,L-лактид-ко-гликолид; 

PLK – Posterior lamellar keratoplasty; 

PPF – полипропиленфумарат; 

PVP – поливинилпиролидон; 

TGF-β1 – трансформирующий ростовой фактор, бета-1; 

VEGF – факторы роста эндотелия сосудов; 

АСМ – атомно-силовом микроскопия; 

ВГЖ – внутриглазная жидкость; 

ГАГ – гликозаминогликаны; 

ГРМ–агар – питательный агар для культивирования микроорганизмов; 

ДМФ – диметилформамид; 

ДСК – дифференциальной сканирующей калориметрии; 

ИК–спектроскопия – инфракрасная спектроскопия; 

ИЛ – интерлейкин; 
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ИОЛ – интраокулярная линза; 

ИФН – интерферон; 

МСК – мезенхимальные стромальные клетки; 

МТТ–тест – колориметрический тест для оценки метаболической активности 

клеток; 

ОВРК – метод Оуэнса-Вендта-Рабел-Кэлби; 

ОКТ – оптическая когерентная томография; 

ПМК – полимолочная кислота; 

ПММА – полиметилметакрилат; 

ПСК – пренатальные стромальные клетки; 

ПЭМ – просвечивающая электронная микроскопия; 

ПЭТФ – полиэтилентерефталат; 

СЭП – свободная энергия поверхности; 

ТГА – термогравиметрический анализ; 

УФ – ультрафиолет; 

ФНО – фактор некроза опухоли; 

ЩФ – щелочная фосфатаза; 

ЭПС – эндоплазматическая сеть. 
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