
1. Bevezetés
A m!anyagok megjelenése és elterjedése rendkívüli

hatást gyakorolt a modern orvostudományra. Fecsken-
d"k, infúziós tasakok, csövek, fiolák, kontaktlencsék, in-
halátorok, a legkülönböz"bb csomagolások, mér"beren-
dezések és implantátumok, az egészségügyben használt
m!anyag eszközök listája szinte végtelen. A klasszikus
gyógyászati felhasználásokban az egyik legfontosabb
követelmény az eszközök sterilizálhatósága. A fert"tlení-
tési eljárások komoly igénybevételt jelentenek a polime-
rek számára, amelyeknek az általános célra felhasznált
m!anyagok többnyire nem állnak ellen [1]. Napjainkban
ugyanakkor számos eszközt testen belül használunk fel,
pacemakerek, bioszenzorok, mesterséges erek és szívbil-
lenty!k formájában, vagy éppen csontok, ízületek, illet-
ve inak pótlására. Az emberi test igen agresszív környe-
zetet jelent a legtöbb polimer számára: az állandó ned-
vesség, a felhasználástól függ"en er"sen savas vagy eny-
hén lúgos kémhatás, valamint a különböz" bontóenzi-
mek mellett az eszközök többségét nagymérték! és fo-
lyamatosan változó mechanikai igénybevételnek tesszük
ki [2]. Számos fejlesztés célja ennek megfelel"en jó h"-,
vegyszer-, illetve sugárállósággal rendelkez" típusok lét-
rehozása, amelyek egyrészt sterilizálhatók, másrészt el-
lenállóak a testen belüli körülményekkel szemben, azaz
megfelel" biostabilitással rendelkeznek.

Remek példa erre az orvosi célra alkalmazott poliure-
tánok (PU) fejl"dése. Számos el"nyös tulajdonságuknak
köszönhet"en, e polimercsalád tagjait az els"k között al-
kalmazták él" szövetekkel érintkez" eszközök alapanya-
gaként – ezeket az angol nyelv! szakirodalom összefog-
laló néven rendszerint bioanyagként (biomaterial) említi.
A kezdetben használt PU típusok azonban a felhasználás
során jelent"sen degradálódtak, ami a felületén megjele-
n" mikorepedések, illetve romló mechanikai tulajdonsá-
gok formájában jelentkezett. A kés"bbiekben, az intenzív
kutatások eredményeként, sorra jelentek meg az ellenál-
lóbb típusok; a biostabilis poliuretánokat ma is elterjed-
ten alkalmazzák a gyógyászatban [3] implantátumok be-

vonataként, mesterséges szívbillenty!ként vagy akár em-
bolizációs anyagként. Korábban fejlesztettünk poliuretán
alapú eszközöket endovaszkuláris felhasználásra, jelen-
leg egy funkcionális hatóanyag-leadó rendszer létrehozá-
sán dolgozunk, amely antibakteriális katéterek alapanya-
gaként alkalmazható.

Az utóbbi években ugyanakkor egyre nagyobb teret
nyernek azok az eszközök, amelyek, miután betöltötték
funkciójukat, lebomlanak. Mindez számos el"nnyel jár,
els"sorban a szövetpótlás, illetve hatóanyag-leadás terü-
letén: a felszívódó implantátum helyet ad a regenerálódó
szöveteknek, és nincs szükség az eszköz utólagos eltávo-
lítására, ezáltal újabb, megterhel" m!téti beavatkozásra.
Az orvostudományban világszerte n" a lebontható, bio-
degradálható polimerek jelent"sége. Az említett poliure-
tánok fejlesztése szintén a felszívódó típusok irányában
halad tovább, de rengeteg egyéb biopolimert alkalmaz-
nak ezen a területen. Ennek megfelel"en figyelmünk fo-
kozatosan az újszer! alkalmazások felé fordul, amelyek
között kiemelt jelent"sége van a szövettenyésztésre
használt vázanyagoknak. Jelen cikkünkben ezeket kíván-
juk röviden bemutatni.

2. Lebontható vázanyagok
A gyógyítás egyik legnagyobb kihívása a funkciójukat

sérülés vagy betegség következtében ellátni képtelen
szervek pótlása, helyettesítése. A szervátültetés számos
komplikációval jár, és a rendelkezésre álló szervek, ezál-
tal az elvégezhet" beavatkozások száma er"sen korláto-
zott. A probléma egyik lehetséges megoldása az emberi
szövetek mesterséges úton történ" tenyésztése, amely
évek óta a tudományos érdekl"dés homlokterében áll. A
szövettenyésztéshez megfelel" vázanyag szükséges,
amelyen a sejtek megtapadnak, és azon szaporodni képe-
sek. In vitro szövettenyésztés esetében elvárás lehet,
hogy ezt követ"en a sejteket könnyen eltávolíthassuk a
felületr"l. Ezen a területen sikeresen alkalmaznak mind
biodegradálható, mind nem lebomló polimereket, pl.
poli(N-izopropil-akril-amid) (PNiPAAM) géleket. A
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vázanyagokat ugyanakkor gyakran testen belül, ideigle-
nes céllal alkalmazzák szövetek regenerációjának el"se-
gítésére, vagy hatóanyagok bevitelére [4]. Miután funk-
cióját betöltötte, a lebontható eszköz teljes mértékben
felszívódik és a szövet anyagává alakul át.

2.1. Tulajdonságok
A vázanyagok optimális tulajdonságai nagymértékben

függnek a pontos alkalmazástól. Általános elképzelés,
hogy a sejtek megfelel" fejl"déséhez átjárható, összefüg-
g" pórusszerkezet létrehozása szükséges megfelel" pó-
rusmérettel, porozitással és mechanikai jellemz"kkel [5].
A sejtek megtapadása és szaporodása szempontjából
ideális pórusméret, illetve porozitás ugyanakkor nehezen
meghatározható. Csontszövet növesztésére els"sorban
50 és 400 µm közötti, míg más szövetekhez kisebb (90–
120 #m) pórusméreteket ajánlanak, de az egyes publiká-
ciók adatai között jelent"sek az eltérések [6]. Ennek töb-
bek között az az oka, hogy az említett tényez"k mellett
számos egyéb paraméter is befolyásolja a vázanyag és a
sejtek interakcióját: pl. az alapanyagok mechanikai, illet-
ve fizikai-kémiai tulajdonságai, a felület érdessége és a
szerkezet átjárhatósága, amely szükséges ahhoz, hogy a
tápanyagok eljussanak a sejtekhez. A pórusszerkezet ha-
tása remekül látható az 1. ábrán, amely fibroblaszt sejtek
növekedését mutatja be habosított PLGA vázanyagokon.
A vizsgált esetben ezek közül egyértelm!en a legna-
gyobb molekulatömeggel, illetve a legkisebb pórusmé-
rettel rendelkez" vázanyagon figyelték meg a legna-
gyobb mérték!, illetve legegyenletesebb eloszlású sejt-
szaporodást [6].

A megfelel" pórusszerkezet mellett els"rend! fontos-
ságú az eszköz biokompatibilitása. Mindez röviden meg-
fogalmazva azt jelenti, hogy egy adott felhasználás ese-
tén a szervezet, illetve a környez" szövet megfelel"en
reagál az idegen anyag jelenlétére [7]. A kutatások el"re-
haladásával párhuzamosan a biokompatibilitással kap-
csolatos fogalmaink is átalakultak. Ma már általánosan
elfogadott, hogy a szervezet válaszreakciójának – gyul-
ladás, az idegen test szeparációja – mértéke, ennek meg-
felel"en a polimer biokompatibilitása is széles skálán
változhat. Tovább bonyolítja a kérdést, hogy megkülön-
böztethetünk ún. felületi, illetve szerkezeti biokompati-
bilitást [8]. El"bbi felel meg a biokompatibilitás hagyo-
mányos fogalmának, így a polimer kémiai felépítésével
kapcsolatos, míg utóbbi azt jelenti, hogy az eszköz me-
chanikai tulajdonságai igazodnak a környez" szöveté-
hez. Csontszövet pótlásához merev vázanyagokra, b"r,
illetve vérerek esetében rugalmas elasztomerekre, míg
idegszövetekhez rendkívül lágy, képlékeny anyagokra
van szükség. A mechanikai jellemz"k, els"sorban a ru-
galmassági modulusz (merevség) jelent"s eltérése köny-
nyen a környez" szövet gyulladásához vezethet, emellett
sok esetben megakadályozza, hogy az implantátum meg-
felel"en betöltse funkcióját. Figyelemreméltó módon az
adott sejtek szaporodása is els"sorban a szövethez ha-
sonló mechanikai jellemz"kkel rendelkez" vázanyago-
kon valósul meg megfelel" mértékben [5].

A fizikai tulajdonságok mellett legalább ilyen fonto-
sak a felületi jellemz"k, amelyek meghatározzák az esz-
köz sejtekkel való kölcsönhatását. Mindez f"ként az
alapanyag kémiai szerkezetét"l függ, de biológiailag ak-

tív molekulákkal, például pepti-
dekkel hatékonyan módosítható,
els"sorban laboratóriumi körül-
mények között. Testen belüli al-
kalmazás esetében problémát je-
lent, hogy a szervezetben találha-
tó fehérjék is megköt"dnek a
vázanyag felületén, ezáltal mó-
dosítják annak tulajdonságait.
Megfelel" módosítás esetén
ugyanakkor kontrollálható, mely
molekulák köt"dnek meg a felü-
leten, ezáltal a sejtekkel való köl-
csönhatás meghatározható [5].

A biodegradálható polimerek
esetében emellett számos egyéb
szempontot is figyelembe kell
vennünk [9]:

–$a lebomlás ütemének iga-
zodnia kell a felhasználáshoz,
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1. ábra. Fibroblaszt sejtek (vörös) növekedése PLGA vázanyagon (szürke) [6]



–$a bomlás során képz"d" anyagok nem lehetnek to-
xikusak, illetve

–$fel kell szívódniuk, vagy a kiválasztással távozniuk
kell a szervezetb"l.

Esetenként a fenti tényez"k összefüggnek. Túl gyors
degradáció a bomlási melléktermékek felhalmozódásá-
hoz vezethet, ami fokozza azok káros hatásait [5]. Mind-
ez jelent"sen korlátozza a felhasználható alapanyagok
körét.

2.2. Alapanyagok
Definíció szerint, a biopolimerek megújuló forrásból

állíthatók el", vagy biológiai úton, viszonylag rövid id"
alatt lebonthatók, de számos típusuk mindkét feltételnek
megfelel. Bár a megújuló nyersanyagforrás számos kör-
nyezeti el"nnyel jár, a gyógyászati felhasználás szem-
pontjából nem els"rend! szempont. Két lényeges tulaj-
donságuknak köszönhet"en, a biopolimerek rendkívül
fontosak az orvostudomány számára: biodegradálhatósá-
guk mellett legnagyobb el"nyük, hogy kémiai felépíté-
sük miatt az él" szövetekkel többnyire jól összeférhet"k,
azaz biokompatibilisek.

A vázanyagok alapanyagaként mind szintetikus, mind
természetes biopolimereket megtalálhatunk. Utóbbiak
el"nye, hogy a kémiai szerkezet megtervezésével tulaj-
donságaikat is tetszés szerint módosíthatjuk. A természe-
tes polimerek egyedi szerkezete és tulajdonságai ugyan-
akkor az orvosi felhasználásokban gyakran felülmúlják
ezeket. A leggyakrabban alkalmazott szintetikus, lebont-
ható polimerek a politejsav (PLA), a poliglikolsav (PGA)
és homopolimerjeik (PLGA), amelyeket hosszú ideje
használnak a gyógyászatban, többek között sebvarrófo-
nalak alapanyagaként [10]. A több évtizedes tapasztalat-
nak is köszönhet", hogy a vázanyagokként a szövette-
nyésztésben is elterjedtek [11], annak ellenére, hogy
bomlásuk során savas melléktermékek keletkeznek,
amelyek – ha kis mértékben is – de hátrányosak a testen
belüli alkalmazások esetében. További el"nyük, hogy a
bomlás sebessége, illetve a vázanyag tulajdonságai egy-
szer!en szabályozhatók a komonomerek arányának vál-
toztatásával. Az említettek mellett gyakran használt le-
bomló polimerek a poliuretánok, a különböz" poli(%-hid-
roxialkanoát)ok, mint a poli(%-hidroxibutirát) (PHB), va-
lamint a poli(&-kaprolakton) (PCL). Utóbbit el"ször az
1930-as években állítottak el" [12]. Tömeges használata
a ’70-es években kezd"dött, amikor a különböz" biopoli-
merek el"térbe kerültek. A kezdeti sikerek után er"s visz-
szaesés volt tapasztalható, els"sorban a PCL lassú le-
bomlásának köszönhet"en; a modern orvostudományi al-
kalmazások megjelenésével azonban ismét az érdekl"dés
középpontjába került [13]. Több projektben alkalmazzuk
ezt a biopolimert: PCL alapú vázanyagok mellett b"r alá

ültethet" hatóanyag-leadó implantátumok fejlesztésén is
dolgozunk.

Az orvostudomány számára fontos természetes alapú
polimerek többek között a kollagén és a kitozán: bio-
kompatibilisek, egyszer!en módosíthatók és feldolgoz-
hatók [5]. A kollagén természetes formában is megtalál-
ható az él" szervezetekben, az extracelluláris mátrixban,
ennélfogva a sejtekkel való kölcsönhatása rendkívül jó,
és hatékonyan segíti a szövetek növekedését. A kitozánt
egy másik természetes polimerb"l, kitinb"l állítják el".
Módosított formában közel semleges kémhatású (pH =
7,4), vizes közegben feloldható, ezért elterjedten alkal-
mazzák injektálható vázanyagként, pl. ízületi problémák
kezelésében. Az injektálható eszközök különösen el"-
nyösek lehetnek, tekintettel arra, hogy maga a beavatko-
zás rendkívül kíméletes. Gyakran alkalmazott természe-
tes polimerek még a selyem, a zselatin és a hialuronsav.

2.3. Pórusos vázanyagok el!állítása
A megfelel" pórusszerkezet kialakítására számos

módszert alkalmaznak. Ezek közül az egyik legegysze-
r!bb, egyben a legkorábban megjelent eljárás valamely
komponens szelektív kioldása egy összetett rendszerb"l.
Ehhez a kioldást megel"z"en megfelel" fázisszerkezet
létrehozása a cél, amire szintén több lehet"ség áll rendel-
kezésre. Az oldószeres eljárások – folyadék-folyadék
[14], illetve termikusan indukált fázisszeparáció [15], fa-
gyasztva szárítás [16] – hátránya, hogy általában igen
körülményesek, a kívánt szerkezet kialakításához szá-
mos technológiai lépésre, illetve szerves oldószerek al-
kalmazására van szükség. Ezekben az esetekben a sze-
lektíven eltávolított fázis maga az oldószer. Lehet"ség
van szilárd anyagok, ún. porogének bekeverésére, majd
kioldására is. Az esetek többségében vízben oldódó po-
rogéneket, konyhasót, cukrot vagy poli(etilén-glikol)t al-
kalmaznak. Egyik projektünkben is hasonló módszert
használunk: polikaprolakton alapú porózus szerkezeteket
hozunk létre keményít"vel való társítás és szelektív ol-
dás útján. A 2a. ábrán az így létrehozott PCL vázanyag
szerkezete látható. Célunk a megfelel" pórusszerkezet
kialakítása; vizsgáljuk a pórusok méretét és méretelosz-
lását, valamint a vázanyagok mechanikai tulajdonságait
a feldolgozási paraméterek függvényében.

A kutatásokban gyakran alkalmazott módszer az elekt-
rosztatikus szálképzés (electrospinning), amely termé-
szetes és szintetikus szálak el"állítására gyakran használt
technológia. Lényege, hogy polimer oldatból (ritkábban
ömledékb"l) elektromos áram segítségével állít el" szub-
mikronos méret! szálakat. A berendezés három f" rész-
b"l áll: a nagyfeszültség! tápegységb"l, a hozzá kapcso-
lódó fémes cs"végb"l és a földelt gy!jt"lemezb"l [20].
M!ködésének alapja, hogy a kapilláris fémes végén
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megjelen" polimer csepp kúpos alakot vesz fel (ún. Tay-
lor-kúp) a feltölt"dés hatására. Amikor a kúpfelszínen
összegy!lt töltések által kifejtett taszító er" meghaladja a
felületi feszültségb"l adódó visszatartó er"t, egy feltöl-
tött folyadéksugár lép ki a kúp hegyér"l a földelt gy!jt"-
lemez felé. Ez a kilép" sugár a felületi töltések hatására
annyira megnyúlik, hogy szubmikronos méret! lesz, és az
oldószer pillanatszer!en elpárolog. Két típusa terjedt el:
a vertikális és a horizontális elrendezés! (3a. és 3b. áb-

rák) elektrosztatikus szálképz" egy-
ség [20].

A módszer hátránya, hogy a szál-
képzés szerves oldószerek használa-
tát igényli, és a pórusszerkezet nehe-
zen kontrollálható. A szálak átmér"je
számos tényez"t"l függ, többek kö-
zött az oldat viszkozitásától, felületi
feszültségét"l és vezet"képességét"l,
valamint az adagolás sebességét"l és
az alkalmazott feszültségt"l. Egy
elektrosztatikus szálképzéssel létre-
hozott vázanyag szerkezete a 2b. áb-
rán látható.

A pórusos szerkezetet kialakíthat-
juk habosítással is, akár kémiai, akár
fizikai úton. Különös jelent"séggel
bír a szuperkritikus szén-dioxiddal
(scCO2) történ" habosítás, amely
számos el"nnyel rendelkezik. A
scCO2 a legtöbb polimerben jól oldó-

dik, diffúziója gyors, így segítségével egyrészt hatéko-
nyan vihetünk be kismolekulájú anyagokat, másrészt a
nyomás csökkentésével a m!anyag ömledék állapotban
habosítható, ezáltal egy lépésben történhet meg a kívánt
vázszerkezet kialakítása, valamint az alapanyag impreg-
nálása hatóanyagokkal [18]. A pórusszerkezet egysze-
r!en alakítható a h"mérséklet, illetve a nyomás változta-
tásával. Egy ilyen vázanyag szerkezetét mutatja be a
2c. ábra.

A gyors prototípusgyártás (rapid prototyping, RPT)
során 3D-s CAD-modellek, CT- vagy MRI-képek köz-
vetlen felhasználásával állítanak el" fizikai modelleket,
illetve prototípus alkatrészeket. Az ilyen eljárásoknál az
adott modell vékony, vízszintes keresztmetszeteit építjük
össze, rétegr"l rétegre alakítva ki a terméket [21]. Több-
féle csoportosítás lehetséges: anyag és alakadás szerint is
nagyon sok különböz" technikát különíthetünk el. Ide
sorolhatjuk többek közt a 3D nyomtatást és a szelektív
lézeres szinterezést, valamint a mikroextruziót, illetve
annak egyszer!sített változatát, az ömledékleválasztásos
formázást (fused deposition modeling, FDM), amelyek
mind vázanyagok el"állítására is használatosak. E mód-
szerek el"nye, hogy jól kontrollálható a kialakuló szerke-
zet (2d. ábra), a porozitás és a pórusméret is, mivel réte-
genként építjük fel a kívánt vázanyagot. A hátrányok
közé tartozik, hogy a jó méretpontosságú berendezések
igen drágák, emellett a felhasználható anyagok köre
gyakran korlátozott. Az orvostudományban használható
vázanyagok gyártására jelenleg leginkább a mikroextru-
zión alapuló módszerek felelnek meg, amelyekkel gya-
korlatilag tetsz"leges m!anyag ömledéket (esetenként
oldatot) feldolgozhatunk, így a termék mechanikai, illet-
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2. ábra. Különböz! eljárásokkal el!állított polikaprolakton vázanyagok. a) szelektív
kioldás, b) elektrosztatikus szálképzés [17], c) habosítás [18], d) gyors pro-
totípusgyártás [19]

3. ábra. Elektrosztatikus szálképzés. a) vertikális, b) horizontá-
lis elrendezés [20]



ve fizikai-kémiai tulajdonságait a felhasználásnak meg-
felel"en alakíthatjuk. A mikroextruziós berendezés való-
jában egy 3D-s pozicionálóval ellátott extruder (4. ábra).
A módszerrel elérhet" méretpontosság ±25 #m nagyság-
rendjébe esik, ami már elfogadhatónak mondható, hiszen
közel egy nagyságrenddel kisebb, mint a legtöbb váza-
nyag esetén elvárt optimális pórusátmér".

3. Összefoglalás
A szövettenyésztést, illetve a szövetek regenerálódását

segít" vázanyagok rendkívül fontosak a modern orvostu-
domány számára. Bár az eszközök hatékonyságát meg-
határozó tényez"k meglehet"sen összetettek, és számos
probléma vár megoldásra, az intenzív kutatásoknak kö-
szönhet"en a jöv"ben további el"relépés várható ezen a
területen, amelyhez, reményeink szerint, a tanszékünkön
folytatott munka is hozzájárulhat.

A szerz!k köszönetüket fejezik ki az Országos Tudomá-
nyos Kutatási Alapprogramok (OTKA K 101124), vala-
mint a Forbioplast (212239) FP7 keretprogram anyagi
támogatásáért.
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4. ábra. BioScaffolder mikroextruziós berendezés



 


