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В статье приводятся анализ имплантационных материалов, необходимые 
условия синтеза универсального материала для восполнения дефектов тканей, 
данные синтеза цитоактивного биополимер-солевого композита. Обсуждается 
эффективность и перспективы работы со стволовыми клетками как инициа
торами избирательной регенерации. Предлагается версия механизма дейст
вия цитоактивного композитного материала для регенерации различных типов 
ткани.
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В настоящее время для создания 
имплантатов широко применяется 
комбинация биополимерных (колла
геновых или альгинатных) волокон с 
неорганическими солями [1]. Ранее в 
качестве солевого компонента приме
нялись гранулы аттапульгита (глина) 
в смеси с коллагеном [2]. Более слож
ная композиция, состоящая из кол
лагена (5~25%), минеральных частиц 
(75-95%) и остеогенного фактора 
(0,5-4%) предлагалась как материал, 
обеспечивающий костную индукцию и 
полную репарацию костных дефектов 
[3]. В качестве минеральной добавки 
использовалась смесь гидроксилапа- 
тита и трикальций фосфата.

Авторы работы [4] разработали 
технологию получения волокнистого 
наполнителя из гидроксилапатита в 
«интактном виде» с хорошей биосов
местимостью. Он может быть исполь
зован с различными биополимерами, 
в т.ч. и коллагеном.

В патенте [5] предлагается мате
риал для витализации поверхностей

имплантатов на основе поглощаемых 
биополимеров. В материале содер
жатся неорганические добавки, в т.ч. 
ортофосфат кальция и(или) гидрокси- 
лапатит. Запатентован материал для 
имплантатов [6], состоящий из частиц 
фосфата кальция и пептидного вос
становленного волокнистого коллаге
на. Материал является неиммуноген- 
ным и через него происходит прорас
тание вновь формирующейся ткани.

В патенте [7] для получения ма
териала для костных имплантатов 
авторы использовали лиофильную 
сушку смеси коллагена и гидрокси
лапатита. В изобретении [8] предла
галось использовать для сокращения 
сроков сращения костных отломков 
искусственную мозоль в виде муфты, 
с помощью которой отломки прочно 
бы фиксировались. Муфта образовы
валась в результате ультразвуковой 
обработки смеси, состоящей из ги
дроксилапатита (58-60%), желатина 
или коллагена (30~32%) и воды (6%), 
введённой в зону костного дефекта.
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Биокерамика или стеклокерами
ка, или поликристаллическая кера
мика стали применяться в клиниче
ской практике с начала 60-х годов 
XX века. Были получены образцы 
стёкол с вкраплениями меди, сере
бра, золота, осажденных с помощью 
ультрафиолетового излучения [9]. 
Эти металлические ингредиенты при
дали стеклу отличные механические и 
термические свойства. Таким образом 
были получены первые имплантаты 
«Bioglass», «Сегаvital» [10, 11].

Стеклокерамические имплантаты 
имеют хорошую биосовместимость, 
т.е. образуют большое количество свя
зей с краями костного дефекта. Позд
нее в биокерамические имплантаты 
стали добавлять оксид алюминия, 
оксид кремния, фосфат кальция [12] 
или только фосфат кальция [13], или 
только гидроксилапатит [14]. В патен
те [15] разработан способ нанесения 
биоактивных покрытий из фосфата 
кальция на имплантаты из инертного 
материала. Из соответствующих рас
творов получают аэрозоль, содержа
щий ионы кальция и ионы фосфата, и 
он наносится на горячую поверхность 
имплантата. В процессе осаждения 
аэрозоля на поверхности имплантата 
образуется гладкая плёнка.

Применение композитов для «за
пуска» регенерации того или иного 
типа ткани предполагает отсутствие 
на его поверхности болезнетворных 
микроорганизмов.

Стерилизация имплантатов осу
ществляется как физическими, так 
и химическими агентами [16]. Хими
ческими агентами являются окись 
этилена и формалин [17], физически
ми — гамма(у)- и УФ-излучения [18, 
19]. Обычно для стерилизации в ла
бораторных условиях используется
0,25 или 0,5% раствор формалина. 
Сроки стерилизации — 5-7 сут. Фор
малин, сочетающий в себе стерили
зующие и консервирующие свойства, 
остаётся основным препаратом, ис
пользуемым при заготовке трансплан

татов и изготовлении имплантатов. 
Однако формалин необычайно скло
нен к полимеризации и спонтанным 
реакциям окисления и конденсации, 
что приводит к значительному сни
жению активности агента и его рас
творов [20, 21]. Аэто ощутимо влияет 
на результаты стерилизации. Авторы 
[16] считают, что разноречивые дан
ные о стерилизационной активности 
формалина свидетельствуют о том, 
что при его применении не учиты
вается содержание формальдегида в 
исходном продукте. В товарном фор
малине его содержание постоянно за
нижено. Необходимо также отметить, 
что в связи с обнаружением у фор
мальдегида канцерогенных свойств 
его применение для стерилизации и 
консервации тканей не рекомендова
но Международной ассоциацией хи- 
рургов.

Отличительной и весьма ценной 
особенностью окиси этилена как сте
рилизующего агента является его 
способность глубоко проникать в об
рабатываемые объекты и довольно 
быстро улетучиваться при комнатной 
температуре. Сжиженный препарат 
обеспечивает стерильность биомате
риалов в течение 30 мин, а в 50%-м 
разведении — в течение 1 ч. Стери
лизация осуществляется путём по
гружения трансплантата в рабочую 
смесь с последующим его проветри
ванием и помещением в стерильную 
посуду. Применение концентрирован
ной смеси окиси этилена требует осо
бых условий для защиты персонала 
от вредного действия его паров (ра
бота в противогазах). Поэтому приме
нение слабых растворов (1%) препа
рата крайне желательно. Автором [16] 
разработан способ, позволяющий по
мещать трансплантат в охлаждённый 
физиологический раствор, к которо
му добавляется охлаждённая окись 
этилена до количества, необходимо
го для получения 1% раствора. Сте
рилизация окисью этилена более на
дёжна, чем стерилизация формали
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ном, так как у микроорганизмов нет 
устойчивости к ней.

Наиболее удобным и надёжным 
способом стерилизации трансплан
татов (имплантатов) является у-излу- 
чение. Согласно данным [22], сте
рилизация коллагена и коллаген- 
минеральной смеси у-излучением в 
интервале от 2 до 40 кГр не приво
дит к изменению биосовместимости 
имплантатов. Граница подлинности 
стерилизации соответствует 15 кГр. 
В соответствии с имеющимися данны
ми, стерилизацию имплантатов для 
биологических и клинических испы
таний целесообразно проводить дозой 
в 25 кГр.

В работе [23] оценивается уровень 
у-излучения для имплантатов, инфи
цированных гепатитом В и С. Обра
щается внимание на то, что общепри
нятая в мире доза в 36 кГр не обеспе
чивает уничтожение вируса гепатита, 
так как для этого требуется 50 кГр. 
Но столь высокая доза оказывает от
рицательное побочное воздействие на 
микроструктуру имплантата.

Изготовление имплантационных 
материалов на основе клеточных тех
нологий (инжиниринг тканей) пред
полагает изначальную стерильность 
в производственном цикле. Послед
нее обстоятельство требует дорого
стоящего оборудования, постоянный 
контроль процесса и особые условия 
хранения готовой продукции. Это по
вышает стоимость материала для ре
генерации, что делает его широкое 
применение для основной части насе
ления маловозможным.

Тем не менее клеточные технологии 
(биотехнологии) занимают львиную 
долю внимания современных учёных, 
работающих над созданием имплан
тационных материалов. Из существу
ющих на сегодняшний день материа
лов большая их часть предназначена 
для регенерации костной ткани. Од
нако заболевания паренхиматозных 
органов (легкие, печень, почка, под
желудочная железа), а также дефек

ты сердечной мышцы (миокарда), по
вреждения периферических нервов 
с большим диастазом (разрывам в 
несколько сантиметров) стимулиру
ют поиск материала универсального 
характера, т.е. материала, способ
ного восстанавливать не выборочно 
один тип ткани (кость или хрящ, или 
легкое, почку и т.д.), а несколько ти
пов сразу. Часто аварийная ситуация 
наносит организму повреждение не 
одного органа или ткани, а несколь
ких, т.е. является политравмой.

Таким образом, идеальным явля
ется создание имплантационного ма
териала универсального типа.

Замещение дефектных участков 
костной, хрящевой и мягкой (парен
химатозных органов) тканей имплан- 
тационным материалом с целью вос
становления полноценной бездефект
ной тканевой структуры, на первый 
взгляд, кажется совершенно невы
полнимой задачей.

Даже в случае восполнения толь
ко костных дефектов материалы мо
гут быть представлены несколькими 
группами [24]. Например, по способу 
получения имплантаты подразделя
ются на 4 группы: натуральные, син
тетические, композиционные, полу- 
синтетические.

Натуральные материалы (биологи
ческого происхождения) включают: 
костные трансплантаты (ауто-, алло- 
и ксенокость, например, материал 
Bio-Oss [25]); продукты размножения 
клеток (аутогенные кость и хрящ).

Синтетические материалы полно
стью состоят из веществ, получаю
щихся соответствующими химически
ми способами. Они подразделяются 
на: полученные неорганическим син
тезом (биостекла, биокерамика); по
лученные органическим или фермен
тативным синтезом (органические по
лимеры, например, В,Ь-полилактид; 
факторы роста костной ткани, напри
мер, костный морфогенетический бе
лок BMP — синтетический по спосо
бу получения).
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Полусинтетические материалы — 
материалы натурального происхож
дения, претерпевшие химическую, 
физическую или термическую обра
ботку. Для этого чаще всего исполь
зуется кость животных.

Композиционные материалы (ком
позиты) представляют собой комбина
ции веществ натуральных, синтети
ческих и полусинтетических; обычно 
они являются механическими смеся
ми нескольких различных компонен
тов. Примерами подобных материалов 
могут быть: неорганические носите
ли, содержащие в себе действующие 
вещества, например, факторы ро
ста костной ткани или концентрат из 
тромбоцитов; органические матрицы с 
неорганическими добавками.

Согласно [26] композитные ма
териалы — это смесь двух или бо
лее фаз, связанных вместе так, что 
передача механического напряже
ния происходит по их границе. Ком
позитные материалы позволяют обе
спечить сочетание свойств, которые 
не могут быть достигнуты с помощью 
материала, представляющего собой 
одну фазу (под фазой понимается 
однородная часть гетерофазной, т.е. 
разнородной, системы). Идеальным 
композитом является кость, так как 
фибриллы коллагена, имеющие низ
кий модуль упругости (низкие проч
ностные свойства), сочетаются на на- 
нометрическом уровне с кристаллами 
гидроксилапатита (точнее карбонатги- 
дроксилапатита — даллита), которые 
имеют высокие прочностные харак
теристики. Учитывая, что в натив
ной костной ткани солевой компонент 
(апатит) связан химическими связя
ми с коллагеновыми волокнами и что 
блоки кристаллов имеют регулярное 
расположение в пространстве некото
рые исследователи [26] считают, что 
такое сочетание фаз композита явля
ется идеальной моделью имплантаци- 
онного материала. Для оценки каче
ства такого материала при сравнении

где Ю — модуль упругости Юнга; 
Р — прочность на растяжение; Т — 
трещиноустойчивость; Б — биоактив
ность (Б).

Такие материалы, как Bioglass®, 
Cerasorb®, имеют I одного порядка 
с таким же индексом для кортикаль
ного слоя трубчатой кости. Тем не 
менее, их эффективность оставляет 
желать много лучшего, так как вре
мя биодеградации этих и других ке
рамических материалов, так же как и 
у кости, исчисляется месяцами и го
дами. А это таит в себе определённую 
опасность. Многолетний опыт приме
нения для имплантации ауто- и алло
кости подтверждает это.

Таким образом, приходится согла
ситься с тем, что приведение проч
ностных характеристик композита в 
соответствие с костными является не 
только неправильным, но и пороч
ным, так как тормозит развитие ис
следовательской мысли в направле
нии совершенствования и универса
лизации имплантационных компози
тов. Видимо, поэтому авторы работы 
[26] признают возможность создания 
биосовместимых рассасывающихся 
каркасных материалов.

Под биосовместимостью можно по
нимать наличие у материала двух су
щественных свойств: эффективного 
функционирования и отсутствие ток
сичности [26]. При этом биосовмести
мость не является только свойством 
материала.

К биосовместимым материалам от
носятся: биоинертные, рассасываю
щиеся (биодеградируемые) и биоак
тивные.

Биоинертные материалы вызыва
ют в организме реакцию в виде ин
капсуляции имплантата в рыхлую 
соединительную ткань с образовани
ем рубца.
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Рассасывающиеся (биодеградируе- 
мые) материалы обычно растворяют
ся (лизируются) при контакте с био
логическими жидкостями in vivo.

Биоактивные материалы стимули
руют реакцию организма. Различают 
два вида: остеокондуктивные и остео- 
продуктивные. Кондуктивные мате
риалы стимулируют рост кости своей 
поверхностью за счёт включения в со
став малорастворимого солевого ком
понента: среднего фосфата кальция, 
октафосфата кальция, гидроксила- 
патита или другой малорастворимой 
соли с биогенными элементами, на
пример, магнием.

Остеопродуктивные материалы 
(остеоиндуктивные) стимулируют 
рост костной ткани в направлении от 
границы кость — имплантат.

Относительно роли каркаса в им- 
плантационном композите распро
странено соображение: «для того,
чтобы можно было регенерировать 
ткань каркасы должны иметь струк
туру, которая действует как шаблон, 
или матрица для роста ткани в трёх 
направлениях и стимулирует новый 
рост в форме, заданной каркасом. 
Очевидно, что конструкцией шабло
на является структура, копирующая 
структуру ткани организма-хозяина. 
Для того чтобы позволить ткани ра
сти в трёх направлениях, шаблон дол
жен быть сетью больших пор (макро- 
пор). Поры должны быть соединены 
друг с другом, а отверстия между 
порами должны иметь диаметр более 
100 мкм. Взаимосвязанная сеть пор 
необходима для того, чтобы позво
лить клеткам мигрировать по каркасу 
и способствовать росту ткани на про
тяжении всего шаблона. В конечном 
счёте идеальные каркасы стимулиру
ют рост кровеносных сосудов (ангио
генез) внутри сети пор» [26].

Нашей задачей было создание 
композитного имплантационного бы
стро биодеградирующего материала, 
имеющего универсальный характер 
действия, т.е. способного обеспечить

регенерацию не только костной, хря
щевой, но и ткани паренхиматозных 
органов.

Придание более широкого спектра 
действия имплантационному мате
риалу (не только для костной ткани) 
предполагает решение ряда проблем, 
иногда взаимоисключающего харак
тера, как, например, необходимость 
быстрой биодеградации материала 
(дни или недели) и наличие у него же 
высоких (соизмеримых с костными) 
прочностных характеристик.

Таким образом, идти по пути соз
дания материла с «концентрацией» 
различных свойств в нём (типа три 
в одном или пять в одном) авторам 
кажется неприемлемым и, скорее 
всего, невозможным. Во всяком слу
чае, очень затратным по конечному 
результату. Известно, что «золотой» 
материал, как бы универсален он не 
был, никогда не будет востребован по 
экономическим соображениям. В этом 
случае можно апеллировать только 
к регенераторным механизмам орга
низма на генетическом уровне.

Известно, что инфекция может 
присоединяться к имплантированно
му материалу в течение пяти (!) лет
[27]. Поэтому минимальность време
ни пребывания в организме протези
рующего инородного тела — залог 
успешного восстановления ткани в 
дефектном участке. Для выполнения 
этой задачи мы приступили к созда
нию имплантационного биодегради
рующего материала с минимальным 
временем нахождения в биологиче
ской системе.

Исследовательский опыт наших 
предшественников [28, 29] показы
вал, что оптимальный результат (по 
затратам и эффективности действия) 
может быть получен, если на некую 
матрицу (иногда называемую матрик
сом) осадить кристаллы нанометри- 
ческого размера плохо растворимой 
соли (с произведением растворимости 
10~20 и меньше при наличии в фор
мульной единице 3-5 ионов). В роли
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матрицы должен выступать неток
сичный биодеградируемый полимер 
неиммуногенного характера, а соле
вым компонентом может быть плохо 
растворимая соль, которая почти не 
подвергается гидролизу для сохране
ния pH в пределах 7—8.

Нами (в качестве матрицы) был 
выбран биополимер (коллагеновое 
или альгинатное волокно), а соле
вой компонент — гидроксилапатит 
(Са10(ОН)2(РО4)6 = 10Са2+ + 20Н- + 
+ 6Р04

3-), который имеет произве
дение растворимости 1,022 • 10-122 [30]. 
Рассчитанная из произведения рас
творимости равновесная концентра
ция иона кальция [Са2+] в насыщен
ном растворе этой соли должна быть 
равна 0,24 • 10-7 М/л. На самом деле 
равновесие in vivo поддерживается 
нахождением в сыворотке крови Са2+ 
и НР04

2-, тогда активная концентра
ция кальция в сыворотке крови для 
взрослого здорового человека нато
щак будет аСа = 0,47 • 10-3 М/л [31].

Работа по созданию материала 
сопряжена со значительными труд
ностями, так как материал будет на
ходиться и проявлять свои свойства 
в среде, которая является продуктом 
многих процессов, идущих одновре
менно в колебательном режиме [32, 
33]. При этом всенепременно выпол
нение следующих условий: матери
ал должен быстро биодеградировать 
(дни или недели); быть пористым; 
быть цитоактивным (стимулировать 
регенерацию на генетическом уров
не).

Сочетание этих условий предпо
лагает, что материал будет компо
зитным, что и сможет обеспечить 
универсальный характер его дей
ствия. Композитность подразумевает 
наличие фибриллярной матрицы, на 
волокнах которой расположены нано- 
размерные кристаллы соли (гидрок- 
сил- или гироксилфторапатита). По
ристость необходима для диффузии 
внутрь полипатентных малодиффе
ренцированных (стволовых) клеток, а

солевой компонент — для стимуляции 
этих клеток к «запуску» регенерации. 
Таким образом, это должен быть 
биоматериал, запускающий (иниции
рующий регенерацию) на генетиче
ском уровне.

Для восстановления ткани в обла
сти дефекта в настоящее время при
меняются разнообразные материалы 
биологического и небиологического 
происхождения. При этом все они на
зываются «биоматериалами» (не по 
характеру происхождения, а по об
ласти применения, т.е. для биоло
гических объектов). Биоматериалы, 
обеспечивающие регенерацию тка
ни, ещё называются имплантатами, 
трансплантатами, композитами. Диа
пазон их применения широк: запол
нение корневого канала зуба [34] или 
полости кисты кости [35], замещение 
хрящевой перегородки носа [36], за
полнение области дефекта в тканях 
паренхиматозных органов [37], мио
карда [38]. Видимо, в связи с этим 
«биоматериал» имеет несколько тол
кований. Он может трактоваться как 
природный или синтетический мате
риал, используемый для того, чтобы 
заменить часть биологической (жи
вой) системы. При этом предполага
ется, что он (материал) функциони
рует в близком контакте с биологи
ческой тканью. Специальный комитет 
при Клемсонском университете [27] 
формально определил «биоматериал 
(biomaterial)», как системно- и фар
мацевтически инертное вещество, 
разработанное (предназначенное) для 
внедрения в определённых пределах 
или объединения с живыми систе
мами. В противоположность понятию 
«биологический материал (biological 
material)» — материал типа матрицы 
кости или эмали зуба, сформирован
ный в биологической системе. При 
этом предполагается, что искусствен
ные материалы или приспособления, 
которые просто находятся в контакте 
с кожей, типа слуховых аппаратов, 
не являются биоматериалами, так
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как кожа действует (выступает) как 
барьер, отграничивающий биосисте
му от внешнего мира. Использование 
биоматериалов подразумевает замену 
части органа тела (которая потеря
ла свою функцию в связи с болезнью 
или травмой), помогая заживлению 
или улучшению функции и ликвида
ции патологии.

Другие авторы [39] под биомате
риалом понимают материал, био
логически совместимый с тканью, 
т.е. вызывающий адекватный отклик 
— не токсичный, не иммуногенный, 
не вызывающий других реакций ор
ганизма, не отторгающийся им как 
инородное тело. При этом материал 
должен быть биологически активным. 
Имплантируемый биоматериал дол
жен сохранять свои функциональные 
качества в течение определённого 
периода времени, не изменяя суще
ственно свою структуру и механиче
ские свойства [39].

Не менее витиевато определяют 
биоматериал авторы [40], которые 
считают, что биоматериал — это 
материал, обладающий адекватными 
физическими и механическими свой
ствами для выполнения своей функ
ции.

Все предложенные ранее толко
вания биоматериала предполагают 
некоторую (в той или иной степени) 
инертность, что, скорее, может со
ответствовать понятию «протез», ко
торое определяется как изготовленное 
человеком устройство, используемое 
внутри организма для замены, вос
становления или усиления поражён
ной болезнью, поврежденной или от
сутствующей части тела [40]. Синони
мом «протез»является «имплантат».

В формировании понятия (в дан
ном случае «биоматериал») необхо
димо определить главное свойство, 
или признак материала или процес
са, который закладывается в основу 
определения.

В работе [27] — это инертность ве
щества, в работе [39] — также инерт

ность, а в работе [40] — выполнение 
«своей функции». Эта функция может 
быть представлена двумя составляю
щими: а) механическое восполнение 
дефекта ткани органа тела, б) стиму
ляция регенерации ткани в зоне де
фекта.

Механическое восполнение или 
коррекция дефекта с помощью инерт
ных имплантатов (металл, керамика) 
на данном (современном) этапе — ма
лоперспективный путь. В связи с ра
стущей потребностью в долгосрочном 
восстановлении предполагается сме
стить акцент с замены тканей проте
зами на регенерацию или обеспечение 
неким механическим приспособлени
ем (аппаратом) восстановления ткани 
с последующим удалением приспосо
бления. Весьма успешный опыт в этом 
направлении — применение аппара
та Г.А. Илизарова. Но этим приемом 
обеспечивается (и то не всегда) рост 
только костной ткани.

Поэтому кажется более перспек
тивным развитие научного направ
ления по регенерации тканей путём 
введения некоего вещества в орга
низм, стимулирующего клеточную 
деятельность самого организма. Это 
направление развивается благодаря 
развитию исследований в области ин
жиниринга тканей человеческого ор
ганизма. Инжиниринг тканей — это 
конструирование и создание в ла
боратории живых функциональных 
компонентов, которые могут быть ис
пользованы для регенерации непра
вильно функционирующих тканей. 
Более упрощенно инжиниринг можно 
представить как выращивание фраг
ментов тканей человеческого орга
низма in vitro с последующей имплан
тацией их. Это предполагает работу с 
клеточным материалом пациента или 
донора.

Другим подходом инжиниринга яв
ляется «производство» (выращивание) 
стволовых клеток, с последующим 
введением их в дефектный участок 
организма, что также предполагает
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работу с клеточным материалом «на 
стороне» (вне организма). Теоретиче
ски плодотворность такого подхода 
к регенерации является оправданной. 
Однако на практике результаты не 
всегда соответствуют ожиданиям: ви
димо, современный уровень развития 
научной мысли или технических воз
можностей не позволяет управлять 
поведением стволовых клеток после 
их возвращения из реактора (термо
стата) в биологическую систему орга
низма.

Тем не менее, клеточная индустрия 
развивается бурно, так как формиро
вание фрагмента требуемой ткани без 
участия клеток невозможно. Иденти
фикация стволовых клеток и возмож
ность их забора у пациента, высева
ние их на каркасы необходимой архи
тектуры in vitro позволяет расширить 
круг регенерируемых тканей.

В настоящее время внимание ис
следователей сосредоточено на раз
работке каркасов для инкубирования 
клеточной массы перед помещением в 
область дефекта. В качестве каркасов 
можно использовать как биоинерт
ные материалы (оксид алюминия, 
оксид циркония, металлы и сплавы, 
полиэтилен), рассасывающие (поли- 
гликоливая и полимолочная кислоты, 
коллаген, альгинат кальция-натрия, 
фосфаты кальция), так и биоактив
ные (гидроксилапатит, фторгидрок- 
силапатит, керамика на основе сред
него фосфата кальция).

Иногда высказывается ошибочное 
мнение, что «каркасы должны иметь 
структуру, которая действует как 
шаблон, или матрица для роста ткани 
в трёх измерениях и стимулирует но
вый рост в форме, заданной каркасом. 
Очевидно, что конструкцией шабло
на является структура, копирующая 
структуру ткани организма-хозяина» 
[40]. Это умозрительное и ничем не 
подтверждённое заключение отчасти 
является не только неправильным, 
но и вредным, так как тормозит раз
витие научного поиска в перспектив

ном направлении. Роль каркаса мо
жет быть совсем иной. В одном авто
ры сходятся несомненно: каркасы, с 
культивированными на них клетками 
in vitro (ещё эти каркасы называются 
«конструктами») после имплантации 
должны способствовать росту крове
носных сосудов, т.е. обеспечивать ан
гиогенез.

Однако если в ткани «хозяина» 
остается искусственный материал, 
то регенерации тканей до их перво
начальных состояний и функций не 
происходит. Из этого следует, что 
идеальные каркасы должны быть рас
сасывающимися, с тем, чтобы в ко
нечном счёте не имелось никаких сле
дов их присутствия.

Учитывая, что нахождение ино
родного тела в организме-хозяине (в 
течение длительного времени) не ис
ключает присоединение к нему ин
фекции [27], наиболее эффективным 
с позиций инфицирования будет ма
териал, каркас которого существует 
в зоне регенерации минимально воз
можное время.

Считается, что механические 
свойства конструкта, получаемого 
посредством инжиниринга тканей, 
должны соответствовать механиче
ским свойствам ткани организма хо
зяина [40]. По мнению авторов, это 
очевидно из опыта полной замены 
бедра. К сожалению, данный при
мер не является убедительным, так 
как в случае замены бедра никакой 
регенерации тканей не происходит. 
С точки зрения авторов [41], невоз
можно создать имплантат, который 
бы имел одновременно и высокие 
прочностные характеристики (наподо
бие костных) и малое время биотранс
формации (быструю биодеградацию), 
чтобы исключить возможность инфи
цирования. Условия регенераторного 
процесса заставляют выбрать: либо 
прочностные свойства, но длитель
ная биодеградация имплантата, либо 
отсутствие прочностных свойств, но 
быстрая биотрансформация материа
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ла в здоровую полноценную ткань. 
В связи со сказанным кажется пер
спективным разработка материала 
(имплантата), который без привле
чения (или культивирования) клеток 
(в режиме in vitro) мог бы, благодаря 
своему химическому составу, сти
мулировать клеточную деятельность 
самого организма, т.е. запускать ре
генераторный механизм, апеллируя 
к малодифференцированным клеткам 
самого организма-хозяина (рис. 1).

Такой материал (композит), раз
работанный нами в конце 90-х годов 
под названием «ЛитАр» [42], продол
жает совершенствоваться в лабора
тории Центра нанобиотехнологий 
РГАУ - МСХА имени К.А. Тимирязе
ва [43]. Он представляет собой систему 
биополимерных волокон с осаждён
ными на них кристаллами гидроксил- 
или гидроксилфторапатита (рис. 2).

На рисунке 2 представлена фото
графия материала под электронным 
микроскопом. Видно обилие кристал
лов апатита и пространства микрон
ных размеров между волокнами био
полимера.

Таким образом, одно из условий — 
пористость — в описываемом ком
позите реализовано. Оно же обеспе
чивает быструю биодеградацию, так 
как клетки организма могут свободно 
перемещаться внутри материала, вы
зывая его лизис в кратчайшие сроки 
(2~3 нед.). Для стимулирования кле
точной активности на генетическом 
уровне необходимо проникновение 
кристаллов апатита внутрь стволовой 
клетки. Это предполагает наличие в 
композитном материале наноразмер- 
ных кристаллов.

Для подтверждения наличия в на
шем материале апатита и нанораз
мерности его кристаллов было про
ведено рентгенофазовое исследова
ние образцов композита на альги
натной и коллагеновой основе (на 
рисунках 3 а и б приведены их диф- 
фрактограммы). Поскольку набор

Рис. 1. Схема строения биополимер- 
солевого композита: ломаные линии — 

волокна полимера, звёздочки — нанокри
сталлы соли (гидроксил- или гидроксил

фторапатита)

Рис. 2. Биополимер-солевой композит 
Электронный микроскоп Jem-2000 FX-II.

Ув. х 300

основных рефлексов, характеризую
щий апатитную структуру, находит
ся в интервале 30~35 20° и одинаков 
для обоих образцов, то на одном ри
сунке (3 а) приведен полный спектр 
в широком диапазоне 10—50 20°, а на 
другом (3 б) — более подробный в ин
тервале 30~35 20°.
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Рис. 3. Рентгенограммы образцов биоматериала (композита) на альгинатной (а) 
и коллагеновой (б) основе. По оси X — угол поворота каретки в 2Θ°, по Y — интесивность 

рентгеновского излучения. Анализ выполнен на диффрактометре ДРОН-7

На основании данных рентгенофа
зового анализа (рис. 3 а, б) синтезиро
ванного нами материала произведён 
расчёт средних значений кристаллов 
апатита в биополимер-солевом ком
позите (таблица).

Из данных таблицы следует, что 
размер кристаллов (L), рассчитанных 
по формуле Шерера (L = Kλ/βmcosΘ), 
колеблется в интервале 11-17 нм. При 
этом невозможно определить, какой

из этих размеров является среднеста
тистическим.

Более точные результаты можно 
получить, используя метод мягкой 
абляции объекта под воздействием 
субмиллиметрового излучения ла
зера на свободных электронах [44]. 
В результате измерений, проведён
ных с помощью этого метода, было 
установлено, что в биополимер-соле- 
вом композите находится две фрак
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Параметры кристаллических фаз образцов, 
синтезированных на биополимерной матрице

ции нанокристаллов: 3-5 и 25-90 нм 
(с максимальным содержанием час
тиц среднегеометрического диаметра 
45 нм). Те же измерения показали, 
что трубчатая часть большеберцовой 
кости взрослого человека имеет сред
негеометрический диаметр частиц 
38 нм, что соответствует данным 
других авторов [27]. Близкие значения 
кристаллических размеров соли (апа
тита) в кости и материале говорит о 
том, что их различает только регу
лярное (для кости) и хаотическое (для 
композита) расположение минераль
ного компонента (гидроксилапатита), 
соответствующее в обоих случаях 
примерно 70% (вес).

Наличие наночастиц «малого» диа
метра позволяет предположить о 
возможности диффузии их в прото
плазму клетки, как это показано на 
рисунке 4.

Гидролиз гидроксил- или гидрок- 
силфторапатита в замкнутом про
странстве (протоплазме или ядре клет
ки) приведет к изменению pH при
мерно до 7, что ослабит водородные 
связи между гетероциклами двойной 
спирали ДНК, этого достаточно для 
её раскрытия и запуска регенератор
ного механизма.

В завершении необходимо от
метить, что эволюция имплантаци- 
онных материалов от аллокости до 
полимер-солевых композитов в основ
ном связана с созданием заменителей 
костной ткани. Попытка синтеза мате
риала, универсального по свойствам

Рис. 4. Поглощение кристаллов гидроксила
патита (НА) полиядерными нейтрофилами 

(Polymorphonuclear Neutrophils) [45]

(не только для регенерации костной, 
но и хрящевой тканей паренхима
тозных органов) привела к необхо
димости вовлечения в этот процесс 
малодифференцированных стволовых 
клеток. Имеющийся опыт показывает, 
что клетки, выведенные из организ
ма, после их обработки в термостате 
не всегда дают воспроизводимый же
лаемый результат при обратном их 
введении. Более перспективным ка
жется создание материала, который 
после имплантации апеллировал бы 
непосредственно к стволовым клет
кам самого организма без извлече
ния их наружу. При этом воздействие
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введённого материала должно быть 
таково, чтобы инициировать регене
рацию на генетическом уровне.

Представленные результаты по
казали наличие такой возможности у 
цитоактивного биополимер-солевого 
композита, в состав которого входят 
наноразмерные кристаллы апатита.

Анализ экспериментальных и кли
нических результатов применения 
биокомпозита в медицине и сельском 
хозяйстве позволил предложить ме
ханизм, который требует дальнейшей 
детальной проверки.

Возможность применения «ЛитАр» 
в сельском хозяйстве предполагает 
два пути развития: животноводство 
и садоводство (возможно и расте
ниеводство). В первом случае можно 
использовать регенераторные способ
ности материала для восполнения 
дефектов костей крупных животных 
(лошади, коровы, свиньи), напри
мер, восстановление поврежденной 
при опоросе ключицы свиноматки.

В садоводстве (растениеводстве) 
перспективными являются опыты 
по действию «ЛитАр» на ткани ство
ла дерева, которые проводили на 6— 
7-летних свободнорастущих деревьях 
сосны обыкновенной [43]. В середи
не июня на уровне 5-го междоузлия 
удаляли участок луба размером 30 мм 
по горизонтали и 10 мм по вертика
ли, в контроле сразу прикладывали

его на место, в опыте вначале нано
сили 20 мг «ЛитАр» в сухом виде на 
камбиальную зону (3 см2), место по
вреждения закрывали скотчем. В каж
дом варианте было 3 дерева. В начале 
сентября взяли высечки, включавшие 
весь луб и древесину текущего и ча
стично предыдущего года. Высечки 
делали так, чтобы они захватывали 
зону повреждения и участки, находя
щиеся от нее на 1,5 см выше и ниже 
(размеры высечек 50~60 мм в верти
кальном направлении и 12-15 мм в 
горизонтальном).

На основании анализа срезов вы
сечек, сделанных на удалении 15 мм 
вниз по стволу от места механиче
ского повреждения можно сделать 
вывод о том, что добавление компо
зита «ЛитАр» приводит к снижению 
степени травматизации тканей, при 
этом продолжается нормальная диф
ференциация слоя флоэмы и ксилемы 
текущего года (флоэмо- и ксилоге
нез). Причинами такого действия мо
гут быть как ускорение заживления 
непосредственно в зоне травматиза
ции, так и блокировка исходящих из 
этой зоны сигналов. Данные пилотные 
результаты открывают перспективу 
применения цитоактивного композит
ного нанокристаллического материа
ла «ЛитАр» как активатора биологи
ческих процессов в объектах сельско
го хозяйства.
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SUMMARY

Implantation materials analysis, necessary synthesis conditions of universal 
material for tissue defects compensation, data on cyto-active biopolymer-saline 
composite synthesis are adduced in the article. Both effectiveness and perspectives of 
stem cells use, functioning as selective regeneration initiators, have been considered. 
Cyto-active composite material mechanism of action version for various tissue types 
regeneration has been offered.

Key words: biopolymer-saline composite, biomaterial, nanosized hydroxyl- and 
hydroxylfluorine apatite, tissue regeneration, stem cells.
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