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ВВЕДЕНИЕ

В последние три десятилетия проводятся ин�
тенсивные исследования полимерных систем для
контролируемого высвобождения биологически
активных веществ [1–3]. Пролонгированное вве�
дение биологически активных веществ в орга�
низм в требуемых дозах позволяет устранить мно�
гие ограничения перорального, инъекционного,
аэрозольного и других способов путем использо�
вания традиционных лекарственных форм. Сре�
ди подобных ограничений чаще всего встречают�

ся повышенная токсичность и нестабильность ве�
ществ, неравномерная скорость их подачи,
неэффективный расход действующего начала и
т.п.. Применение полимерных систем для кон�
тролируемого высвобождения в качестве макро�
имплантатов и микрочастиц позволяет дозиро�
ванно и целенаправленно вводить в организм
препарат, что особенно важно при терапии хро�
нических заболеваний. Используя полимерную
форму лекарственного препарата, можно варьи�
ровать время контролируемого высвобождения
от нескольких минут (наночастицы) до несколь�
ких месяцев (матрицы и резервуары), что повы�
шает эффективность биологически активного ве�
щества. Несмотря на ряд достоинств полимерных
систем для контролируемого высвобождения,
нельзя не учитывать их возможные ограничения.
К этим ограничениям следует отнести токсич�
ность полимерной матрицы, биологическую не�
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Исследована кинетика контролируемого высвобождения антипролиферативного лекарственного
вещества дипиридамола из микросфер на основе биосовместимого и биоразлагаемого полимера,
поли�3�гидроксибутирата. В качестве носителей дипиридамола использовали микросферы, полу�
ченные из раствора поли�3�гидроксибутирата методом однократного эмульгирования. В условиях
in vitro кинетические кривые высвобождения дипиридамола для микросфер диаметра 19, 63 и
92 мкм имеют два характерных участка – быстрое выделение лекарственного вещества за относи�
тельно короткий период времени и хорошо выраженный длительный линейный участок. Для объ�
ектов с диаметром 4 мкм линейный участок не наблюдался. Анализ кинетических кривых контро�
лируемого высвобождения лекарственного вещества в сочетании с измерением деструкции поли�
мера показал, что их кинетический профиль зависит от сочетания диффузионного процесса и
гидролитической деструкции поли�3�гидроксибутирата. Диффузионно�кинетическое уравнение,
описывающее линейную и нелинейную стадии высвобождения дипиридамола из микросфер, запи�
сано в виде суммы двух слагаемых: десорбции из сферы по диффузионному механизму и высвобож�
дения в результате реакции нулевого порядка соответственно. Линейный участок профиля высво�
бождения объяснен реакцией гидролиза поли�3�гидроксибутирата нулевого порядка. Рассчитаны
коэффициенты диффузии и кинетические константы. Для микросфер большого диаметра суще�
ствование на кинетических кривых длительного линейного участка позволит использовать микро�
системы поли�3�гидроксибутират�дипиридамол как новые лекарственные препараты для локаль�
ной пролонгированной доставки лекарственного вещества.
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совместимость, нежелательные побочные про�
дукты биодеградации, необходимость в имплан�
тации и последующем извлечении полимерных
систем (справедливо для стабильных полимеров),
а также более высокую стоимость полимерных
систем для контролируемого высвобождения по
сравнению с традиционными лекарственными
формами [4]. 

Одним из перспективных классов препаратов
при лечении сердечно�сосудистых [5] и онколо�
гических заболеваний [6] является класс ингиби�
торов пролиферации клеток (ИПК). Однако при
введении ряда ИПК возникают негативные по�
бочные эффекты, характерные для токсичных со�
единений, снижающие возможности широкого
применения данных ингибиторов. Ранее было
показано, что антитромбогенный препарат дипи�
ридамол (ДПД) эффективно ингибирует проли�
ферацию клеток [7], но в отличие от большинства
других ИПК обладает меньшим числом негатив�
ных эффектов [8]. Благодаря сочетанию эффек�
тивности и низкой токсичности, ДПД был вы�
бран нами веществом для разработки и изучения
полимерной терапевтической системы пролонги�
рованного действия. 

Используя ДПД в качестве действующего ле�
карственного вещества, W. Zhu с коллегами [9]
одни из первых создали систему пролонгирован�
ного локального действия ДПД на основе микро�
сфер из сополимера полилактида с полигликоли�
дом, которая функционировала в течение 35 су�
ток. Ими было показано, что высвобождение
данного биологически активного вещества про�
исходит в два этапа: вначале по механизму диф�
фузии из полимера, а на втором этапе – при уча�
стии ферментативной деструкции полимера. 

Однако использование полилактидов, по�
лигликолидов и их сополимеров сопряжено с ря�
дом осложнений, связанных с развитием хрони�
ческой воспалительной тканевой реакции в ответ
на имплантацию этих полимеров [10, 11]. Неко�
торые исследователи применяли биосовмести�
мые покрытия [12] или биологически активные
вещества [13–17] для уменьшения воспалитель�
ной реакции окружающих тканей.

В качестве альтернативы полилактидам, по�
лигликолидам и их сополимерам при создании
полимерных систем для контролируемого высво�
бождения мы использовали бактериальный поли�
3�гидроксибутират (ПГБ) [18, 19]. В последнее
время ПГБ и его сополимеры, полученные био�
технологическим способом, привлекают большое
внимание как биодеградируемые и биосовмести�
мые полимеры для применения в медицине. Фи�
зико�химические и биологические свойства ПГБ
позволяют широко использовать этот полимер
для создания различных имплантируемых меди�
цинских изделий: сосудистых протезов, пародон�
тологических мембран, протезов для остеосинте�

за и регенерации хрящевой ткани, а также для на�
несения биосовместимых покрытий на другие
медицинские изделия (сетчатые эндопротезы,
стенты, сосудистые протезы) и т.п. [20]. Кроме то�
го, способность ПГБ к инкапсуляции и дальней�
шему пролонгированному высвобождению раз�
личных химических веществ, в том числе облада�
ющих фармакологической активностью,
позволяет использовать его для создания лекар�
ственных полимерных систем для контролируе�
мого высвобождения [21].

К настоящему времени накоплена значитель�
ная экспериментальная база, демонстрирующая
высокую биосовместимость ПГБ. В эксперимен�
тах in vitro при выращивании клеток на подлож�
ках из ПГБ регистрировали хорошую выживае�
мость и пролиферацию клеток различных типов,
а также установили низкую воспалительную ре�
акцию ткани на имплантированный материал
[22–30]. 

Высокая биосовместимость ПГБ обусловлена
следующими обстоятельствами: бактериальный
ПГБ обладает стереоспецифичностью [31]; ПГБ в
виде олигомеров (до 150 остатков 3�гидроксимас�
ляной кислоты) присутствует в тканях и крови
млекопитающих [31–35]; промежуточным про�
дуктом биодеструкции ПГБ является 3�оксимас�
ляная кислота, которая в норме присутствует в
крови и межклеточной жидкости [36, 37]; фер�
ментативная биодеструкция ПГБ идет гораздо
медленнее ферментативной деструкции полилак�
тидов, что понижает локальную концентрацию
продуктов разложения полимера [28].

Цель настоящей работы – создание и исследо�
вание систем контролируемого высвобождения
на основе микросфер из ПГБ, что должно способ�
ствовать получению новых полимерных лекар�
ственных систем. Использование ДПД в качестве
биологически активного вещества в создаваемых
системах контролируемого высвобождения в пер�
спективе позволит разработать новую инъекци�
онную лекарственную систему, отличающуюся от
традиционной локальным долговременным ан�
типролиферативным действием.

ЭКСПЕРИМЕНТАЛЬНАЯ ЧАСТЬ

В работе использовали штамм�продуцент ПГБ
Azotobacter chroococcum 7Б, способный синтези�
ровать до 80% ПГБ от сухой массы клеток. Для до�
стижения сверхсинтеза ПГБ культуру Azotobacter
выращивали на среде Берка в условиях избыточ�
ного содержания источника углерода в среде
(г/л): МgSO4 ⋅ 7H2O – 0.4; FeSO4 ⋅ 7H2O – 0.01;
Na2MoO4 ⋅ 2H2O – 0.006; цитрат Na – 0.5; CaCl2 –
0.1; K2HPO4 ⋅ 3H2O – 1.05; KH2PO4 – 0.2; саха�
роза – 40; процесс вели в течение 48 ч в аэробных
условиях при 28°C. Выход сухой биомассы со�
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ставлял 10 г/л среды. Содержание полимера в
клетках Azotobacter – 76% от сухой массы клеток.
Процесс выделения и очистки полимера из био�
массы Azotobacter chroococcum включал раство�
рение ПГБ в хлороформе путем встряхивания на
качалке при 37°C в течение 12 ч, отделение рас�
твора ПГБ от клеточных остатков фильтровани�
ем, выделение ПГБ из раствора хлороформа оса�
ждением изопропиловым спиртом. После трех�
кратного растворения ПГБ в хлороформе и
осаждения изопропанолом очистку завершали
высушиванием полимера на воздухе при 60°C.

ММ полимера определяли методом вискози�
метрии: вязкость раствора ПГБ в хлороформе из�
меряли при 30°C в вискозиметре “RT RHEOTEC”
(“RheoTec”, Германия) и вычисляли ММ по урав�
нению Марка–Куна–Хаувинка, используя значе�
ние характеристической вязкости раствора поли�
мера в хлороформе [η] = 7.7 × 10 – 5 × М0.82 [38];
она составляла 485 × 103.

Химическая структура, тип кристаллической
решетки и степень кристалличности (0.74) ис�
пользуемого в работе полимера были определены
ранее методами дифференциальной сканирую�
щей калориметрии, ИК�Фурье спектроскопии и
РСА [39]. 

В работе были получены микросферы, загру�
женные ДПД, с использованием метода одинар�
ного эмульгирования [9]. Химическая структура
молекулы ДПД представлена ниже. 

ДПД и ПГБ в соотношении 1 : 4 растворяли в
хлороформе (4–9 мл) и постепенно добавляли к
300 мл водного раствора ПВС различной концен�
трации (0.4–1.2 мас. %) при перемешивании. Пе�
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ремешивание проводили в течение 2 ч, используя
механическую верхнеприводную мешалку RZR
2021 (“Heidolph”, Германия) при 600–2000
об/мин или гомогенизатора “SilentCruisher M”
(“Heidolph”, Германия) при 20000 об/мин. После
полного испарения органического растворителя
при нагревании до 45°C более однородные по раз�
меру фракции микросфер получали фильтрова�
нием через стеклянные фильтры с различным
диаметром пор (16 и 40 мкм). Разделенные таким
образом микросферы отделяли повторно центри�
фугированием (6 мин при 4400 об/мин) с исполь�
зованием центрифуги 5702 R (“Eppendorf”, Гер�
мания), а затем 3 раза промывали дистиллирован�
ной водой для полного удаления эмульгатора и
ДПД на поверхности сфер. Затем микросферы су�
шили в термостате при 60°C, и полученный поро�
шок аккуратно растирали в ступке. 

Содержание ДПД в микросферах определяли
после их растворения в хлороформе измерением
светопоглощения на спектрофотометре DU�650
(“Beckman Coulter”, США), максимумы погло�
щения при длине волны 293 и 415 нм, при сравне�
нии с контрольным раствором ПГБ и ДПД в хло�
роформе.

Как видно из результатов табл. 1, наиболее
значимым фактором, ответственным за размеры
микросфер, является скорость перемешивания. 

Контролируемое выделение ДПД из микро�
сфер проводили при 37°C в термостате TC�1/20
(Россия) в фосфатном буфере (pH 7.4) с неболь�
шим добавлением эмульгатора (0.05% “Triton X�
10” по объему): четыре партии микросфер по 5 мг
микросфер в 4 мл буфера перемешивали в бюксах
при 50 об/мин на магнитной машалке MS�01
(“Elmi”, Латвия). При исследовании кинетики
выделения ДПД через заданные интервалы вре�
мени микросферы отделяли от буфера центрифу�
гированием при 14000 об/мин на центрифуге
5702 R (“Eppendorf”, Германия) и добавляли 4 мл
свежего буфера. Содержание ДПД в буфере опре�
деляли спектрофотометрически при сравнении с
фосфатным буфером. Коэффициенты экстинк�
ции ДПД при длине волны 293 и 415 нм (ε293 =
= 54245 и ε415 = 15340 л/(моль см)) находили по

Таблица 1.  Условия получения микросфер различного диаметра на основе ПГБ, загруженных определенным ко�
личеством ДПД

Масса компонентов
в растворе, мг Объем раство�

рителя, мл
Концентрация 

ПВС, мас. %

Скорость
перемешивания, 

об/мин

Диаметр
микросфер, 

мкм

Содержание ДПД 
в микросферах
из ПГБ, мас. %ДПД ПГБ

24 96 8 1.2 2000 3.6 ± 2.4 4.8 ± 0.4

24 96 9 0.6 1000 18.7 ± 2.9 5.2 ± 0.4

24 96 5 0.4 600 62.7 ± 6.6 4.9 ± 0.4

47 100 4 0.6 500 91.7 ± 15.4 11.0 ± 0.5
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калибровочным графикам. Остаточное содержа�
ние ДПД в микросферах находили, растворяя их в
заданном количестве растворителя, с последую�
щим определением концентрации ДПД в раство�
ре спектрофотометрически путем сравнения с
контрольными растворами известной концентра�
ции.

Средний диаметр и стандартное отклонение
полученных партий микросфер рассчитывали по
микрофотографиям, полученным при помощи
микроскопа “Биомед 1 Вариант 2” (“Биомед”,
Россия) с цифровым окуляром “MYscope 300M”
(“Webbers”, Тайвань).

Условия эксперимента (скорость перемешива�
ния, объем и концентрация исходных растворов)
для получения микросфер различного диаметра с
инкапсулированным в полимер ДПД с опреде�
ленной массовой долей приведены в табл. 1. 

РЕЗУЛЬТАТЫ И ИХ ОБСУЖДЕНИЕ

Микрофотографии сферических микрочастиц
ПГБ различного диаметра с инкапсулированным
ДПД представлены на рис. 1. Видно, что эти мик�
рочастицы имеют правильную сферическую фор�
му без видимых дефектов. Они прокрашены по
всему объему, не имеют видимых включений
(уплотнений) или пустот; это позволяет предпо�
ложить, что ДПД достаточно равномерно распре�
делен по всему пространству микросфер. 

Кинетические профили высвобождения ДПД
в фосфатный буфер из микросфер ПГБ различно�
го диаметра представлены на рис. 2. Кинетиче�
ские кривые 3 и 4 на этом рисунке, принадлежа�
щие микросферам большего диаметра 63 и 92 мкм
соответственно, имеют два характерных участка:
быстрая десорбция лекарственного вещества
(ЛВ) при относительно малых временах и хорошо
выраженный и протяженный линейный участок,
соответствующий кинетике высвобождения ну�
левого порядка. При завершении высвобождения
из микросфер диаметром 63 мкм при длительных
временах наблюдается небольшое изменение угла
наклона кинетической кривой. Для микросфер
относительно меньшего диаметра – 19 мкм (кри�
вая 2) также можно отметить небольшой линей�
ный участок в интервале 6–21 ч, а для самых ма�
леньких 4�микронных объектов такой участок
трудно выделить (кривая 1). 

Аналогичная по виду кинетика высвобожде�
ния наблюдалась и хорошо была описана для
микросфер на основе сополимеров полилактида
и полигликолида и 5�фторурацила [40]. Отличие
состояло в том, что наряду с приведенными выше
двумя стадиями высвобождения (линейной и не�
линейной) в системе имеется третий временной
участок, где на завершающей стадии кинетики
высвобождения наблюдался резкий выброс ЛВ.
Совсем недавно в нашей работе, описывающей
кинетические профили высвобождения ДПД из
пленок ПГБ, также было обнаружено наличие

(а) (б)

(в) (г)

Рис. 1. Микрофотографии микросфер из ПГБ диаметром 92 ± 13 (а), 63 ± 7 (б), 19 ± 3 (в) и 4 ± 2 мкм (г) в исходном
состоянии, помещенных в фосфатный буфер.
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двух аналогичных стадий высвобождения ЛВ без
завершающей стадии его выброса [21]. Толщина
пленок ПГБ (10, 20 и 40 мкм) близка к диаметру
исследуемых в настоящей работе микрочастиц. 

В настоящее время общепринятым является
установленный факт, что при контролируемом
высвобождении ЛВ из полимерных систем доми�
нируют диффузионные процессы. Они протека�
ют прежде всего потому, что в многокомпонент�
ной системе (а именно такой является микроча�
стица, содержащая ЛВ, воду, низкомолекулярные
компоненты фосфатного буфера – in vitro или
компоненты биологических сред – in vivo) возни�
кают градиенты химических потенциалов указан�
ных выше компонентов. При это потоки диффун�
дирующих веществ могут быть противоположно
направленными. Так, например, поток ЛВ на�
правлен из микросферы в окружающую среду, то�
гда как поток воды имеет встречное направление.
Если учесть, что диффузионные явления могут
быть осложнены структурной релаксацией, хи�
мическими (каталитическими) реакциями мак�
ромолекул, порообразованием в полимерной
матрице и рядом других процессов, то становится
понятным, почему для предсказания профиля
скорости контролируемого высвобождения тре�
буется изучение совокупности нескольких хими�
ческих и физических процессов. 

При высвобождении 5�фторурацила из микро�
частиц на основе статистических сополимеров

полилактида и полигликолида в условиях in vitro
Шипман и сотрудники наблюдали три стадии, ха�
рактеризующиеся различными механизмами вы�
свобождения [40–42]: на раннем этапе высвобож�
дения доминирует диффузионный процесс, когда
скорость выхода ЛВ нелинейная и весьма высо�
кая (в литературе ее часто называют “burst effects”
– “взрывной” эффект); центральная часть кине�
тического профиля высвобождения, по мнению
Шипмана и сотрудников, представляет комбина�
цию диффузии ЛВ и деструкции макромолекул,
что отражает линейный характер этого участка;
на завершающем этапе разрушение полимерной
сетки вызывает резкий выброс ЛВ (см. рис. 12 в
работе [40]). 

В наших последних работах по высвобожде�
нию 5�нитрофурфурилиденсемикарбазона (как
модельного антисептика) [43], ДПД или индоме�
тацина [21] из пленок ПГБ в условиях in vitro бы�
ло показано, что кинетический профиль для всех
трех систем имеет начальную диффузионную ста�
дию, плавно переходящую в линейную стадию,
где отсутствует третий этап, отражающий разру�
шение сетки полимера. Таким образом, кинети�
ческие профили высвобождения ЛВ из ПГБ как в
виде пленок, так и в виде микросфер качественно
похожи друг на друга. Принимая в целом предло�
женную трехстадийную схему высвобождения,
отметим, что для ПГБ, имеющего большую гид�
ролитическую устойчивость по сравнению с по�

4
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Рис. 2. Кинетический профиль высвобождения ДПД из микросфер на основе ПГБ диаметром 4 (1), 19 (2), 63 (3) и
92 мкм (4), помещенных в фосфатный буфер при 37 (на вставке – начальный участок кривых 1 и 2). Прямыми лини�
ями отмечены линейные участки кинетических кривых 3 и 4.



6

ВЫСОКОМОЛЕКУЛЯРНЫЕ СОЕДИНЕНИЯ  Серия А  том 51  № 7  2009

ЛИВШИЦ и др.

лигликолидами, полилактидами и их сополиме�
рами, завершающий этап разрушения сетки от�
сутствует и, следовательно, резкий выброс ДПД
из пленок и микросфер не наблюдается (рис. 2).
Более того, нам представляется, что существова�
ние линейных участков кинетических кривых вы�
свобождения, характерных для пленок [21, 43] и
для микросфер, может быть объяснен не столько
комбинацией диффузии и гидролитической де�
струкции, а скорее доминирующей реакцией ну�
левого порядка, отражающей начало развития
гидролитической деструкции молекул ПГБ в
условиях in vitro. 

Диффузионно�кинетическое уравнение, опи�
сывающее линейную и нелинейную стадии вы�
свобождения ДПД из сферических объектов, как
и в работах [21, 43], может быть записано в виде

суммы двух вкладов: десорбции из сферы по диф�
фузионному механизму (первое слагаемое в урав�
нении (1)) и высвобождения по реакции нулевого
порядка (второе слагаемое)

∂Gt/∂t = D[∂2Gt/∂z2 + (2/z)(∂Gt/∂z)] + k (1)

Здесь D – постоянный (или интегральный) коэф�
фициент диффузии ЛВ в полимерной микросфе�
ре (см2/с); Gt(z, t), ∂Gt/∂z и ∂2Gt/∂z2 – текущая кон�
центрация ЛВ (%), ее первая и вторая производ�
ные по координате диффузии (z) соответственно;
∂Gt/∂t – первая производная концентрации ЛВ по
времени диффузии (t) и k – константа гидролити�
ческого процесса деструкции ПГБ (с–1). Переход
от уравнения (1) к традиционному диффузионно�
му уравнению, справедливому для сферического
объекта и, следовательно, для микросфер, прово�
дили путем введения новых переменных Ct ≡ Gt –
kt и u = Ctz:

∂u/∂t = D[∂2u/∂z2] (2)

Граничные и начальные условия для решения
уравнения (2) записывали стандартным образом,
справедливым для процесса десорбции из сфери�
ческих объектов [44]: при t = 0  C0 = const в ин�
тервале 0 < z < R, при t > 0 и z = R  C0 = 0, при
t > 0 и z = 0  u = Ctz = 0. 

При отсутствии осложнений, возникающих на
границе микросфера–водная среда (в данном
случае это фосфатный буфер), в частности при
отсутствии концентрационной поляризации, вы�
свобождение ЛВ из сферических объектов подчи�
няется уравнению (2), описывающему диффузи�
онный механизм десорбции низкомолекулярных
веществ [44]. 

При относительно малых временах на началь�
ном участке кинетической кривой десорбции, т.е.
при условии Мt/M∞ ≤ 0.5–0.6, в качестве решения
уравнения (2) справедлива аппроксимация

Mt/M∞ = 6[(Dt/π2R2)0.5], (3)

Mt, M∞ – оммулятивная масса ЛВ, десорбирован�
ного из микросфер в момент времени t и при бес�
конечном времени (t  ∞); R – средний радиус
микросферы; остальные обозначения аналогич�
ны обозначениям уравнения (1). 

Графическое решение уравнения (3) в коорди�
натах (Mt/M∞) – t0.5 позволяет использовать его
как критерий диффузионного механизма высво�
бождения ЛВ и одновременно количественно
определить значение его коэффициента диффу�
зии в полимерной фазе. На рис. 3 показаны на�
чальные отрезки кинетических кривых высво�
бождения ДПД из микросфер ПГБ различного
диаметра. Эти кривые представлены в координа�
тах: относительная масса ЛВ, вышедшего из мик�
росфер ДПД (Mt/M∞) – корень квадратный из
времени. Из уравнения (3) следует, что коэффи�
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Рис. 3. Начальный (а) и конечный (б) участки кине�
тических кривых, описывающих диффузионную ста�
дию высвобождения ДПД из микросфер на основе
ПГБ диаметром 4 (1), 19 (2), 63 (3) и 92 мкм (4). Дан�
ные представлены в координатах уравнения (3) и в
полулогарифмических координатах уравнения (6).



ВЫСОКОМОЛЕКУЛЯРНЫЕ СОЕДИНЕНИЯ  Серия А  том 51  № 7  2009

МИКРОСФЕРЫ ИЗ ПОЛИ�3�ГИДРОКСИБУТИРАТА 7

циенты диффузии могут быть легко получены на
основании соотношения

Dβ = π2R2( )2/36 (4)

Здесь  – тангенс угла наклона прямолинейно�
го участка кинетической кривой в координатах
(Mt/M∞) – (t)0.5. Значения коэффициентов диф�
фузии ДПД, рассчитанные по уравнению (4) для
микросфер различного диаметра, представлены в
табл. 2. Как и в работе [45], для исследуемой си�
стемы ПГБ–ДПД наблюдается резкая зависи�
мость коэффициентов диффузии от радиуса мик�
рочастиц. 

Продолжая анализ кинетических кривых в
рамках диффузионного уравнения (2), отметим,
что для относительно больших времен экспози�
ции микросфер в фосфатном буфере, а точнее
при выполнении условия Мt/M∞ ≥ 0.5, решение
этого уравнения имеет совершенно другой вид:

Mt/M∞ = 1 – (6/π2)exp[–Dαπ2t/R2] (5)

Коэффициент диффузии в этом случае также
определяется путем графического решения урав�
нения (5) в полулогарифмических координатах ln
(Mt/M∞) – t, а именно

ln[1 – (Mt/M∞)] = ln(6/π2) – Dαπ2t/R2 (6)

Примеры такого решения для микросфер раз�
личного диаметра представлены на рис. 3. Линей�
ные участки кинетических кривых, отображен�
ные в полулогарифмических координатах, позво�

ляют рассчитать тангенс угла наклона , а
затем и собственно интегральный коэффициент
диффузии

Dα = /π2 (7)

βtg

βtg

αtg

αR
2

tg

Отметим, что в случае молекулярной диффузии,
подчиняющейся классическому уравнению Фи�
ка, следует ожидать равенства коэффициентов
диффузии Dα = Dβ, рассчитанных двумя незави�
симыми методами на начальном и завершающем
участке кинетической кривой десорбции ЛВ по
уравнениям (4) и (7). Действительно, из табл. 2
следует близость значений коэффициентов диф�
фузии, рассчитанных для разных участков диф�
фузионных кривых, что свидетельствует о клас�
сическом диффузионном механизме, определяю�
щим кинетику первой стадии профиля
высвобождения.

Одновременно с диффузией наблюдается ли�
нейная кинетика выхода ДПД (рис. 2). Вклад ли�
нейного кинетического процесса становится осо�
бенно заметен после завершения диффузионной
стадии. При этом постоянная скорость высво�
бождения слабо зависит от диаметра частиц. Бо�
лее наглядно это наблюдается для самых крупных
по диаметру микрочастиц, что показано на этом

(а) (б) (в)

(г) (д) (и)

Рис. 4. Гидролитическая деградация микросфер из ПГБ диаметром 60 мкм с инкапсулированным ДПД на 1 (а), 5 (б),
12 (в), 17 (г), 20 (д) и 25 сутки (е) инкубации в фосфатном буфере (рН 7.4) при 37.

 
Таблица 2.  Коэффициенты диффузии ДПД, выделяю�
щегося из микросфер на основе ПГБ, определяющие
диффузионную стадию выделения (уравнениям (4) и (7))

Диаметр
микросферы

d × 103, см

Коэффициент диффузии
D × 1011, см2/с

расчет
по уравнению (7)

расчет
по уравнению (4)

0.4 0.1 0.08

1.9 1.5 2.0

6.3 2.8 2.6

9.2 21.1 16
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же рисунке. Тангенсы наклона линейных участ�
ков близки и соответствуют константе гидроли�
тической деструкции ПГБ, подобно тому как это
было показано ранее для его пленок. Собственно
скорость гидролитического процесса деструкции
ПГБ по уравнению нулевого порядка не зависит
от размера образца, что и наблюдается на приве�
денном рисунке. 

Внешний вид кривых и низкая скорость вы�
свобождения ДПД удовлетворительно согласуют�
ся с кинетикой потери массы биополимера, изме�
ренной в тех же условиях для пленок ПГБ при�
близительно той же толщины (40 мкм), что и
диаметры микросфер [46]. За исключением на�
чального отрезка времени, где наблюдается высо�
кая скорость потери массы (так называемый
“burst effect” [47]), основное падение массы пле�
нок во времени также протекает линейно, т.е. в
соответствии с кинетическим уравнением нуле�
вого порядка. Медленная потеря массы образцов
в том же временном интервале, что и линейное
высвобождение ДПД, свидетельствует о развитии
гидролитической деструкции макромолекул
ПГБ. Достаточно наглядно существование де�
струкции подтверждается серией фотографий
микрочастиц, полученных через различные про�
межутки времени их нахождения в буферном
фосфатном растворе (рис. 4). Таким образом, как
потеря массы ПГБ, так и наблюдаемая потеря
формы и деградация микросфер с инкапсулиро�
ванным ДПД свидетельствуют о существенном
вкладе гидролитического процесса в процесс вы�
свобождения ДПД.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ

В настоящей работе мы сообщаем о создании
микросфер различного диаметра (от 4 до 92 мкм в
диаметре), полученных из биодеградируемого
ПГБ и биологически активного вещества ДПД. В
фосфатном буфере при 37°C эти микросферы об�
ладают пролонгирующим эффектом, который
проявляется в длительном (более месяца) высво�
бождении ДПД с постоянной скоростью. Анализ
кинетических кривых высвобождения ЛВ в соче�
тании с предыдущими измерениями потери мас�
сы ПГБ, а также с учетом изменения внешнего
вида частиц показал, что их кинетический про�
филь зависит от комбинации диффузионного
процесса и гидролитической деструкции биопо�
лимера. Измерены диффузионные константы,
показана их связь с диаметром микрочастиц. Для
микросфер большого диаметра существование на
кинетических кривых длительного линейного
участка позволит использовать ПГБ–ДПД мик�
росистемы для локальной контролируемой до�
ставки ЛВ. Введение ДПД в полученные микро�
сферы ПГБ представляется перспективным при
создании новых инъекционных лекарственных

систем локального долговременного антипроли�
феративного и антитромбогенного действия, на�
пример для предотвращения развития рестеноза
(сужения диаметра) сосудов, часто наблюдаемого
после кардиохирургических операций.
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