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ВСТУП 
 

Полімерні матеріали та вироби з них надійно увійшли в медичну 
практику. Багато полімерів володіють винятково цінними фізико-меха-
нічними і хімічними властивостями, що робить їх абсолютно незамінни-
ми при використанні в таких областях медицини, як ортопедія і травма-
тологія, хірургія, фармація, офтальмологія, стоматологія та ін. Однак  
у медичній практиці неприпустимо використання випадкових полімерних 
матеріалів. 

Можливість застосування полімерів у медицині визначається наяв-
ністю таких властивостей, як нетоксичність, біологічна індиферентність, 
здатність витримувати стерилізацію, відсутність сенсибілізуючого, кан-
церогенного, мутагенного та іншого впливу, а в ряді випадків біосуміс-
ність і фізіологічна активність.  
 Завдання, які ставить сучасна медицина в галузі широкого і різно-
бічного практичного застосування полімерних матеріалів у лікувальному 
процесі, виходять за рамки простого вдосконалення технологій отриман-
ня та переробки полімерів шляхом інженерного конструювання та рішень 
технічного характеру. 
 Полімерні матеріали медичного призначення та вироби з них по-
винні задовольняти більш високі вимоги щодо якості і чистоти, їх вироб-
ництво та переробка повинні здійснюватися при особливих умовах і під 
більш суворим контролем, ніж у разі виробництва полімерних матеріалів 
і виробів загального призначення. 
 У ряді випадків необхідне створення спеціальних матеріалів прин-
ципово іншої природи, відповідних специфічним вимогам: біологічній 
безпеці, високій функціональній ефективності та надійності, що підда-
ються програмуванню під певні медико-технічні цілі. 
 Такими матеріалами стали біосумісні і біодеградовані полімери ме-
дичного призначення. Фактично це новий напрямок у сучасній макро-
молекулярній хімії. 
 На самому початку застосування полімерних матеріалів у медицині 
визначальними факторами вважалися хімічна інертність полімеру і наяв-
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ність певного комплексу фізико-механічних характеристик. Незабаром 
стало очевидним, що необхідною умовою створення нешкідливих для  
організму матеріалів і виробів з них є видалення з них до необхідного 
ступеня очищення шкідливих речовин (канцерогенів, алергенів, речовин  
з високою гострою або віддаленою токсичністю), які можуть проникати  
в навколишні тканини. Тому необхідно було або вдосконалити процеси 
синтезу та переробки існуючих полімерів, або створювати принципово 
нові типи високоочищених полімерних матеріалів. 
 Використовувані в медицині великотоннажні полімери, такі як по-
ліетилен, поліпропілен, поліетилентерефталат, політетрафторетилен, полі-
силоксан та ін., можуть застосовуватися тільки у вигляді таких, що прой-
шли спеціальне очищення від домішок, які володіють побічною біологіч-
ною активністю. 
 Багато полімерних матеріалів, що отримали широкий розвиток в ме-
дицині і стали практично незамінними (наприклад, полімерні ефіри гідро-
ксикарбонових кислот, сегментовані поліуретани, поліціанакрилати, спі-
нений політетрафторетилен та ін.), являють собою досить малотоннажні 
полімери. 
 Нові полімерні матеріали, що розробляються для даної галузі, по-
винні пройти спеціальну токсикологічну оцінку і отримати дозвіл на за-
стосування відповідно до законодавства та встановлених нормативів. 
 Отримання полімерних матеріалів та імплантатів, призначених для 
безпосереднього введення в організм, повинне здійснюватися в спеціаль-
но підготовлених приміщеннях, що забезпечують асептичні умови і від-
повідають вимогам стандарту GMP. Виготовлені матеріали та вироби 
мають бути поміщені в спеціальну упаковку, що забезпечує їх стериль-
ність, і яку розкривають, наприклад, хірурги перед операцією. 
 У курсах «Технологія полімерів медико-біологічного призначення» 
та «Технологія переробки полімерних композиційних матеріалів медич-
ного призначення» розглядаються питання: перспективи застосування 
полімерів у різних напрямках медицини; особливості взаємодії полімерів 
з живим організмом; методи стерилізації та очищення полімерів і виробів 
з них; особливості технології отримання класичних, багатотоннажних 
полімерів та виробів з них для застосування в медицині і створення спе-
ціальних полімерів для медицини; відмінні властивості полімерів та ви-
робів з них, що забезпечують необхідність їх застосування для конкрет-
них цілей в медичній практиці.  
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Р о з д і л  І  
 

ТЕХНОЛОГІЯ  ПОЛІМЕРІВ  МЕДИКО-БІОЛОГІЧНОГО 
ПРИЗНАЧЕННЯ 

 
 

1.  ОСНОВНІ  ВИМОГИ  ДО  ПОЛІМЕРІВ  І  ВИРОБІВ,  
ЯКІ  ВИКОРИСТОВУЮТЬСЯ  ДЛЯ  МЕДИЧНИХ  ЦІЛЕЙ 

 
Умовно вимоги можна розділити на такі напрямки [1, 2]:  
1) Санітарно-гігієнічні – полімери повинні бути фізіологічно не-

шкідливі (відсутність токсичності, канцерогенності, дратівної дії на тка-
нини, що контактують), вони не повинні виділяти шкідливих речовин  
у процесі експлуатації. Електростатичний заряд полімеру не повинен  
перевищувати допустимої норми.  

2) Хімічні – полімер не повинен викликати денатурацію і розкла-
дання білків і ферментів, згортання крові і гемоліз, має бути стійким  
до внутрішнього і зовнішнього середовища живого організму, витриму-
вати процеси переробки та стерилізації без створення і попадання ззовні 
токсичних речовин. 

3) Технологічні – полімер повинен відтворено отримуватися у ви-
гляді чистого продукту, легко і порівняно дешевими способами перероб-
лятися без розкладання і виділення шкідливих речовин. 

4) Фізико-механічні – засновані на тому, що полімер повинен ви-
тримувати певний термін експлуатації і не травмувати живу тканину, 
мають бути забезпечені сталість його фізико-хімічних і механічних влас-
тивостей і збереження тривалої і функціональної придатності органу, 
який з нього реконструюється.  
 Дозвіл на застосування полімерних виробів медичного призначення 
видається Міністерством охорони здоров’я України на основі результатів 
токсикологічних випробувань. 
 Для реєстрації виробів медичного призначення передбачається про-
ведення ряду робіт, у тому числі: 
 – проведення санітарно хімічних, токсиколого-гігієнічних дослі-
джень, санітарно-гігієнічної оцінки виробів; 
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 – проведення приймальних технічних випробувань виробу; 
 – проведення медичних випробувань виробів. 
 Ці роботи включають два етапи. 
 На першому етапі на основі санітарно-хімічних, токсикологічних  
та пато-морфологічних досліджень здійснюється вибір оптимальних  
за складом полімерних композицій. На цьому етапі використовуються 
сучасні фізико-хімічні методи аналізу (хроматографія, мас-спектрометрія  
та ін.), токсикологічні експерименти на декількох видах лабораторних 
тварин, а також дослідження із застосуванням біологічних тест-об’єктів, 
до яких належать ізольовані органи тварин, культури тканин і клітин, різ-
ні мікроорганізми і найпростіші, риби  та ін. 
 Ці дослідження проводяться спеціальними сертифікованими інсти-
тутами і лабораторіями. 
 На другому етапі проводяться токсиколого-гігієнічні випробування 
макетних зразків, що є моделями промислових виробів, при виготовленні 
яких вже враховуються такі технологічні умови, як режими переробки, 
умови стерилізації, умови зберігання та ін. На цьому етапі можуть бути 
використані ті ж методи, що і на першому етапі. При позитивному про-
ходженні даного етапу досліджень вироби і матеріали рекомендуються до 
клінічних випробувань. Після одержання позитивних результатів готу-
ється документація до реєстрації виробу. 

 
 

2.  ОСНОВНІ  НАПРЯМКИ  ВИКОРИСТАННЯ  ПОЛІМЕРІВ  
В  МЕДИКО-БІОЛОГІЧНИХ  ГАЛУЗЯХ 

 
За сферою застосування в медицині полімери та вироби з них кла-

сифікуються таким чином [1–3]: 
1) полімери, які призначені для введення в організм; 
2) полімерні матеріали, що контактують з тканинами організму,  

а також з речовинами, які в нього вводяться;  
3) полімерні матеріали, які не призначені для введення в організм  

і не контактують з речовинами, що вводяться безпосередньо в організм. 
До першого типу матеріалів і виробів з них належать: внутрішні пе-

рев’язувальні протези, пломби, штучні органи; медичні клеї; шовний та 
перев’язувальний матеріали; плазмо- і кровозамінники, дезінтоксикатори, 
інтерфероногени, антидоти; лікарські препарати, які виготовлені на осно-
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ві полімерів, і полімери, що використовуються в технології лікарських 
форм. 

До другого типу матеріалів і виробів належать: упаковка лікарських 
засобів, крові та плазмозамінників; полімери, що застосовуються в стома-
тології (крім пломб); хірургічний інструментарій, шприци; вузли та дета-
лі для медичних апаратів та приладів; мембранні та сорбційні матеріали 
для розділення і очищення біологічно активних речовин та продуктів біо-
технологічного та харчового виробництва.  

До третьої групи матеріалів і виробів належать: лабораторний по-
суд, штативи; обладнання операційних і лікарень; предмети догляду  
за хворими, лікарняний одяг, білизна, постільні речі; матеріали, що засто-
совуються в анатомії та гістології; оправи і лінзи для окулярів; протезно-
ортопедичні вироби.  
 В даний час розроблено цілий ряд спеціальних полімерних матеріа-
лів для виготовлення виробів медико-біологічного призначення. Істот-
ними особливостями всіх цих матеріалів є їх високий ступінь очищення 
від шкідливих низькомолекулярних домішок, заданий рівень схильності 
до біодеградації, а для матеріалів, що контактують з кров’ю – високий  
рівень тромборезістентності. 

Однак більшість із застосовуваних у медицині полімерів не за всіма 
показниками відповідають потрібним вимогам, тому триває пошук нових 
матеріалів за такими основними напрямками [1–3]: 
1) Створення біологічно сумісних матеріалів. 
 Полімери, будучи вживлені в організм, повинні перебувати в ньому 
протягом тривалого часу або біодеструктуватися, не викликаючи ніяких 
негативних реакцій. При пересадці живих тканин, узятих від іншого ор-
ганізму, як правило, виникає відторгнення пересадженого органа живим 
організмом. Кожен організм на поверхні всіх своїх клітин має спеціаль-
ний набір білків, які звуться антигенами тканинної сумісності. Будучи 
однаковими в різних органах і тканинах одного і того ж організму, у різ-
них індивідуумів антигени різні. Тому будь-яка пересадка іншої живої 
тканини приводить до дії захисної сили організму – імунної системи.  
Лімфоцити, що циркулюють у крові, руйнують чужорідні клітини або 
безпосереднім контактом, або синтезують особливі білки – антитіла,  
які й нейтралізують дію антигенів.  
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Ці проблеми не виникають при використанні конструкцій із синте-
тичних матеріалів, імуногенність яких низька. Правда, полімерний мате-
ріал сприймається клітинами організму як чужорідне тіло. У цьому ви-
падку імплантат або обволікається сполучною тканиною, або ця тканина 
проростає крізь нього.  

Крім того, стоїть завдання створення матеріалів із заданими швид-
костями біодеградації за різними механізмами з утворенням нешкідли-
вих продуктів розпаду, які можуть забезпечувати ефективне заміщення 
введених виробів новою живою тканиною. 

2) Розробка антитромбогенних (гемосумісних) матеріалів.  
Існує ще одна проблема при контакті синтетичного полімеру  

з кров’ю – утворення тромбу. Це природна захисна реакція організму  
на введення чужорідного тіла. Тому необхідно створювати особливі,  
гемосумісні полімери, при контакті з якими час згортання крові був би 
свідомо більшим, ніж час утворення ізолюючої капсули (а не «нескінчен-
ним», як у природній кровоносній судині). 

Найбільш поширеним прийомом додання антитромбогенності крові 
є використання антикоагулянтів типу гепарину. Але недоліком його за-
стосування є той факт, що перестає згортатися вся кров організму. Тому 
нагальною проблемою є створення такого полімеру, який, по-перше,  
не порушував би природного регулюючого механізму процесу згортання 
крові, а, по-друге, абсолютно не викликав би тромбоутворення в потріб-
ному місці. 

Ці питання вирішуються шляхом спеціальної модифікації полімерів 
або їх поверхні з метою підвищення гемосумісності. 

3) Створення діалізно-дифузних мембран (для штучних нирок, пе-
чінки, легенів).  

У штучних легенів диафрагмального типу обмін кисню і вуглекис-
лого газу досягається за допомогою діалізних мембран, які ще далеко  
не ідеальні в роботі. Для штучних нирок, печінки та інших органів необ-
хідні діалізні плівки, що виводять сечовину, креатинін та інші шкідливі 
речовини. Ці плівки повинні бути здатні вибірково пропускати ті чи інші 
речовини залежно від їх природи і властивостей (а не від величини моле-
кул), а також повинні бути здатні спочатку профільтрувати субстанцію,  
а потім ресорбувати її.  

Раніше широко застосовувалися для виготовлення мембран цело-
фанові плівки (купрофан), але в даний час вони вже не задовольняють 
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вимоги портативних і високоефективних діалізаторів, апаратів штучного 
кровообігу (АШК), перітоніального діалізу (АШП). Мембрани нового ти-
пу отримують шляхом модифікації плівок з целофану, використовують 
кремнійорганічні полімери, модифіковані поліолефіни, блоккополімери 
поліоксиетиленгликолю і поліетилентерефталату, поліуретанові еласто-
мери та ін. 

4) Розробка речовин, що переносять кисень.  
У живому організмі гемоглобін еритроцитів зв’язує кисень, що 

надходить з легенів, а потім переносить його в циркулюючому струмі 
крові в усі ділянки тіла. Отримання речовин, здатних транспортувати ки-
сень, буде заключним етапом у створенні штучної крові.  

5) Удосконалення матеріалів для мікрокапсул.  
Багато лікарських речовин з метою подовження терміну їх дії, без-

посередньої доставки до потрібного органу, маскування неприємного 
смаку  та. ін. необхідно поміщати в оболонку мікроскопічних розмірів.  

Матеріал для створення таких мікрокапсул повинен володіти пруж-
но-еластичними властивостями, високою дифузністю, не викликати де-
натурацію білка і зміни в речовині, що поміщена в мікрокапсулу. Потріб-
не подальше удосконалення  полімерних матеріалів, які застосовуються 
для цих цілей. 

6) Застосування матеріалів вторинного використання (біодеградо-
ваних). Наприклад, при відповідній хімічній обробці природного клапана 
отримують штучний, який ще може бути використаний, або з природної 
околосерцевої сумки виготовляють штучний насос серця, або при хіміч-
ній обробці колагену, що міститься в тканинах тварин, отримують кола-
генові мембрани, що функціонують в штучних нирках та ін.  

7) Створення біологічних клеїв. Для з’єднання шкіри, тканинних 
фрагментів, кровоносних судин, кишечника та інших органів, а також для 
з’єднання штучних органів з живим тілом необхідні швидкосхоплюючі 
нетоксичні клеї, які не виділяють тепла, не продукують шкідливих речо-
вин, не реагують з живою субстанцією, мають заданий період життє-
здатності і оптимальний термін затвердіння, в тому числі в умовах скле-
ювання високообводнених об’єктів. 

9) Максимальна універсалізація функцій штучних органів.  
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3.  ОСОБЛИВОСТІ  ВЗАЄМОДІЇ  ПОЛІМЕРІВ  
З  ЖИВИМ  ОРГАНІЗМОМ 

 
За характером взаємодії з живим організмом полімерні матеріали 

можуть класифікуватися так: біоінертні, біосумісні, біонесумісні, біоде-
градовані, біодеструктуровані, біоасимільовані, біоактивні [1, 4–6]. 

Біосумісність – це здатність полімерів до метаболізму. Метаболізм – 
це закономірний порядок перетворення речовин у живих тканинах і  
у взаємодії їх із зовнішнім середовищем. Метаболізм включає процеси 
засвоєння речовин організмом, розклад їх і виведення з організму. 

Під біологічною сумісністю розуміють властивість матеріалу вико-
нувати певні функції в організмі протягом необхідного часу без шкоди 
для нього. 

Під біологічною інертністю розуміють властивість матеріалу не 
надавати біологічного діяння на навколишні тканини і організм в цілому 
і, в свою чергу, бути стійким до їх впливу. Біоінертні полімери призначе-
ні для тривалого забезпечення функціонування органів і тканин. Вони та-
кож повинні витримувати теплову, радіаційну та хімічну стерилізуючу 
обробку. До біоінертних полімерів належать поліолефіни, полікарбонати, 
поліорганосилоксани, поліетилентерефталат, фторопласти та ін. 

Відповідно під біонесумісними розуміють матеріали, які не є біо-
інертними, наприклад, за рахунок негативного впливу на навколишні 
тканини і організм в цілому домішок, що виділяються з полімерів. До та-
ких полімерів належать, наприклад, поліантрацени, деякі поліаміди,  
фенолоформальдегідні, епоксидні полімери та ін. 

Біодеградованими можуть бути як полімерні матеріали, так і виро-
би з них (імплантати). Біодеградація характеризує здатність імплантату 
до зменшення розміру і втрати маси в процесі функціонування в організмі.  

Більш старим терміном, що відображає цей процес, є термін роз-
смоктуємість (імплантату, матеріалу).  

Механізм біодеградації може включати як фізичне розчинення 
компонентів полімерного матеріалу, так і його хімічний розклад.  

У результаті позаклітинних і внутрішньоклітинних процесів біо-
деградації імплантату з полімеру утворюється набір низькомолекулярних, 
високомолекулярних і олігомерних продуктів, що відрізняються за хіміч-
ною будовою, молекулярною масою і розчинністю у воді; вони транспор-
туються по організму з крове- і лимфотоками. Так матеріали можуть без-
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посередньо бути виведені з організму через нирки, вступати в процеси 
метаболізму або затримуватися в організмі з можливими патологічними 
наслідками. Вони можуть також піддаватися подальшим хімічним пере-
творенням. При цьому, крім гідролізу, полімер і продукти його первин-
них перетворень під дією різних ферментів можуть вступати в інші реак-
ції, наприклад, піддаватися окисненню, відновленню, вступати в реакції 
ацилювання, алкілування, приєднання.  

Продукти біодеградації полімерів можна розділити на такі групи:  
1) Продукти гідролізу, що безпосередньо беруть участь у метабо-

лічних процесах (наприклад, гліколева і молочна кислоти) і які є прак-
тично нетоксичними. 

2) Продукти деструкції (гідролізу), що вступають у додаткові хіміч-
ні перетворення. Наприклад, ряд таких перетворень відомий для етилен-
гліколю, що виділяється при біодеструкції деяких типів поліефіруретанів 
і поліетилентерефталату. Зокрема, токсичну дію етиленгліколю пов’язу-
ють, в тому числі, з утворенням мурашиної та щавлевої кислот, остання  
з яких викликає відкладення погано розчинних оксалатів у нирках.  

3) Нерозчинні продукти гідролізу, що виводяться з організму в не-
змінному вигляді. Такі продукти можуть бути виведені у вигляді кон’ю-
гатів білками крові, в першу чергу з альбуміном, що утворюються за ра-
хунок іонної, гідрофобної або донорно-акцепторної взаємодії. До таких 
речовин може бути віднесена, наприклад, 6-аміно-і-додеканова кислота.  

4) Водорозчинні продукти гідролізу, які не вступають в процеси 
метаболізму і виводяться з організму в незмінному вигляді. 

5) Продукти, які не вступають в процеси метаболізму і осідають  
в тканинах.  

У процесі поступової біодеградаціі полімерного матеріалу продук-
ти його розкладу не повинні робити негативного впливу на навколишні 
тканини і організм в цілому (гостра, токсична, канцерогенна, мутагенна, 
алергенна дія та ін.) або, у всякому разі, цей вплив не повинне виходити 
за допустимі межі.  

Біоасимільовані полімери використовують для тимчасового забез-
печення функціонування органу на період регенерації тканин. Ці матеріа-
ли повинні мати здатність розчинятися або деструктувати під впливом 
рідких середовищ з утворенням нетоксичних продуктів, асимільованих 
тканинами, з подальшим виведенням їх з організму.  
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Швидкість перетворення твердих біоасимільованих полімерів в рід-
кі продукти під впливом біологічного середовища повинна відповідати 
швидкості регенерації тканин організму і становити від декількох тижнів 
при протезуванні м’яких тканин до декількох місяців при протезуванні 
кісткових тканин. 

Полімерами з біореакційною здатністю, або біоактивними є спо-
луки, здатні хімічно або біохімічно (тобто за участі ферментних систем) 
вступати в різні хімічні реакції під впливом навколишніх тканин і сере-
довищ. 

Окремим випадком біореакційної здатності є біодеструкція. Це 
процеси розкладання основного або бічних ланцюгів полімеру. Гемосумі-
сними є матеріали, які не мають шкідливого впливу на кров.  

Окремим випадком гемосумісності є тромборезистентність – вла-
стивість матеріалу не ініціювати утворення тромбу. Тромборезистент-
ність – це одна зі сторін гемосумісності, яка відображає комплексну вза-
ємодію матеріалу з організмом на молекулярному, клітинному і систем-
ному рівні.  

Такі полімери, як поліаміди, полістирол викликають утворення  
тромбів. А такі полімери, як поліетилентерефталат, політетрафторетилен, 
поліетилен, поліуретани, не впливають на процес утворення тромбів.  
Деякі полімери навіть затримують утворення тромбів (кремнійорганічний 
каучук, полівінілпіролідон та ін.). 

Одним з найбільш поширених методів оцінки біосумісності полі-
мерів є дослідження гістотоксичності полімерів методом культури тка-
нин [4, 7]. 

Згідно з цім методом оцінка гістотоксичності здійснюється на під-
ставі обліку морфологічних змін зростаючих клітин підшкірної кліткови-
ни білих безпородних щурів, а також, шляхом вимірювання загальної  
площі їх зони росту. 

Для визначення впливу полімеру на зростання тканинної культури 
готують витяжку з полімеру, для чого полімер поміщають в живильне  
середовище для культур тканин на 24 год при 37 С з розрахунку: на 1 мл 
живильного середовища – 1 см2 полімерної плівки товщиною 0,3–0,5 мм 
або 1 мг гранул або порошку. Для контролю служить культура, що виро-
щена без додавання витяжок.  
 Живильне середовище (середовище Чапека – Докса), як правило, 
складається з таких компонентів: 
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1) натрій азотнокислий – 2,0 г; 
2) калій фосфорнокислий однозаміщений – 1,0 г; 
3) калій хлористий – 0,5 г; 
4) магній сірчанокислий – 0,5 г; 
5) залізо сірчанокисле закисне – 0,01 г; 
6) сахароза – 30 г; 
7) агар мікробіологічний – 20 г; 
8) вода дистильована – 1000 см3. 
Визначають зональну активність росту (АР), зональну інтенсив-

ність росту (ІР), ступінь дегенерації клітин тканинної культури на 5-, 7-, 
10-, 14-ту добу культивування.  

На підставі цих параметрів обчислюють показник гістотоксич-
ності (ПГТ).  

Роблять висновки: 
 якщо ПГТ ≥ 0,72 – полімер нетоксичний;  
 якщо 0,48 ≤ ПГТ ≤ 0,72 – малотоксичний;  
 якщо 0,27 ≤ ПГТ ≤ 0,48 – помірно токсичний; 
 при ПГТ ≤ 0,27 – сильно токсичний.  

 
 

4.  ОЧИЩЕННЯ,  СТЕРИЛІЗАЦІЯ  ТА  ДЕЗІНФЕКЦІЯ   
ПОЛІМЕРІВ  І  ВИРОБІВ  З  НИХ  

 
Полімерні матеріали медичного призначення та вироби з них мають 

задовольняти більш високі вимоги якості і чистоти, їх виробництво по-
винно здійснюватися при особливих умовах і під більш суворим контро-
лем, ніж у разі виробництва полімерних матеріалів і виробів загального 
призначення [1, 8–10].  

На самому початку застосування полімерних матеріалів у медицині 
визначальними факторами вважалися хімічна інертність полімеру і наяв-
ність певного комплексу фізико-механічних характеристик.  

Незабаром стало очевидним, що необхідною умовою створення 
нешкідливих для організму матеріалів і виробів з них є видалення з них 
до необхідного ступеня очищення шкідливих речовин (канцерогенів, алер-
генів, речовин з високою гострою або віддаленою токсичністю), які мо-
жуть проникати в навколишні тканини. Тому необхідно або вдосконалити 
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процеси синтезу і переробки існуючих полімерів, або створювати прин-
ципово нові типи високоочищених полімерних матеріалів.  

Очищення полімерів полягає в проведенні додаткового фільтруван-
ня, переосадження, сушіння при температурі нижче 0 С для видалення 
розчинників, домішок і низькомолекулярних фракцій. Однак тривале збе-
рігання очищених полімерів не рекомендується, оскільки при цьому мо-
жуть з’явитися інші домішки (продукти окиснення, деструкції та ін.)  

Крім того, введення в середовище тканин організму чужорідних 
об’єктів (імплантатів) неможливо без видалення з їх поверхні і з їх обсягу 
патогенних мікроорганізмів і спор, що досягається стерилізацією (зне-
зараженням) імплантатів.  

Під стерилізацією розуміють процеси, що забезпечують безумовну, 
100%-ну загибель всіх без винятку мікроорганізмів, у тому числі і спорових 
форм бактерій, ліофільних і гідрофільних вірусів, пліснявих і дріжджових 
грибів або придушення їх здатності до розмноження.  

Слід враховувати, що після стерилізації може не повністю усунути-
ся шкідливість використовуваного об’єкта, так як можуть зберегтися 
продукти життєдіяльності і розпаду мікроорганізмів, загиблі мікробні 
клітини, які можуть містити так звані пірогенні речовини, що викликають 
пірогенний ефект – підвищення температури, гарячковий стан організму. 
За хімічним складом пірогенні речовини являють собою ліпополісахарід-
ні полімерні сполуки з молекулярною масою до 8 млн і агрегати з розмі-
ром частинок від 50 нм до 1 мкм. Пірогени розпадаються в досить жорст-
ких умовах, вибір яких визначає надійність процесу.  

Застосовуваний для конкретного виробу або матеріалу метод не по-
винен викликати деформацію виробів і не повинен призводити до утво-
рення нових шкідливих продуктів розпаду матеріалу. 

Існують два принципових підходи до стерилізації : відділення пато-
генних мікроорганізмів і спор від об’єкта, що стерилізується, і приду-
шення їх здатності до життєдіяльності в самому об’єкті.  

Для імплантатів і матеріалів, використовуваних для їх виготовлен-
ня, застосовують другий підхід.  

Перша група методів застосовується при створенні асептичних 
умов, тобто умов, що перешкоджають появу патогенних мікроорганізмів 
у приміщеннях, пов’язаних з виробництвом і упаковкою імплантатів. Для 
цього необхідно передбачити всі можливі шляхи проникнення патоген-
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них мікроорганізмів: саме приміщення, повітря, обладнання, основні ма-
теріали та вироби, пакувальні матеріали, працюючий персонал.  

Наприклад, для знезаражування повітря в приміщеннях використо-
вують фільтрування повітря у схемі припливно-витяжної вентиляції, бак-
терицидні УФ-лампи (довжина хвилі 254–257 нм), можуть використо-
вуватися спеціальні асептичні бокси з ламінарним потоком стерильного 
повітря, відокремлювані від решти приміщень спеціальними шлюзами. 
Використовуються додаткові установки з упаковки проміжних і кінцевих 
продуктів.  

Передбачається спеціальний одяг персоналу, хімічна дезінфекція 
приміщень і устаткування.  

Стерилізаційній обробці повинні піддаватися всі вироби, що сти-
каються з кров’ю або ін’єкційними препаратами, і окремі види виробів, 
які в процесі експлуатації стикаються зі слизовою оболонкою і можуть 
спричинити пошкодження.  

У більшості випадків стерилізацію готових медичних виробів з по-
лімерів здійснюють після того, як продукт упакований для продажу.  

В даний час відома ціла група методів проведення стерилізації, за-
снованих на створенні умов, які екстримально впливають на мікроорга-
нізми і пірогенні речовини.  

До них належать: термічний вплив; вплив опроміненням; хімічна 
стерилізація.  

Термічні методи впливу є найбільш простими і традиційними. Це 
повітряна стерилізація (або стерилізація сухим паром), яка здійснюється 
при температурі 160–200 С, і парова стерилізація насиченою водяною 
парою (або стерилізація вологим паром), яка проводиться при підвище-
ному тиску і температурі 120–135 С.  

При стерилізації сухим паром рекомендуються такі режими: 160 С – 
45 хв; або 170 С – 18 хв; або 190 С – 1,5 хв. 

При стерилізації вологим паром рекомендуються такі режими: 
121 С – 15 хв; або 126 С – 10 хв; або 134 С – 3,0 хв. 

Стерилізація вологим паром є більш ефективною, тому що дуже 
мала кількість бактерій здатна переносити нагрівання до 121 С у вологих 
умовах протягом тривалого часу.  

Істотною перевагою термічних методів стерилізації є те, що при їх 
використанні в систему не вносяться додаткові токсичні речовини і не 
утворюються токсичні продукти розпаду матеріалу виробу. 



 20 

Недоліком термічної стерилізації є неможливість застосування її 
для обробки виробів з полімерів з низькою температурою розм’якшення і 
підвищеною чутливістю до дії води при високій температурі, наприклад, 
схильністю до гідролізу. Це важливо для біодеградованих полімерів. 

Стерилізація опроміненням заснована на тому, що опромінення ви-
сокої енергії вбивають різні типи мікроорганізмів, які викликають пору-
шення метаболічних процесів. Цей метод особливо широко застосовуєть-
ся у великомасштабних виробництвах. Для різних видів мікроорганізмів 
вражаючими є різні дози опромінення.  

Як випромінювання використовують γ-промені Со60, прискорені 
електрони при дозі 2,5 Мрад (25 кГр), іноді до 6 Мрад, а також ультра-
фіолетове опромінення, катодні промені, рентгенівські промені (Х-про-
мені), холодну плазму (температура іонізованих частинок нижче 105 К).  

Переваги стерилізації опроміненням полягають у високій проник-
ності вражаючого фактора, швидкості досягнення ефекту ураження.  

Недоліком цього виду знезараження є можливі радіаційно-хімічні 
перетворення, що погіршують властивості матеріалів і виробів.  

У загальному випадку опромінення високої енергії залежно від бу-
дови полімерів може викликати процеси деструкції і зшивання в поліме-
рах, що може істотно впливати на властивості виробів, особливо вико-
ристовуваних в імплантації. (Наприклад, насоси-балончики, які поміща-
ються в аорту, виготовляються з сегментованих поліуретанів, і навіть не-
велике зниження еластичності може викликати розрив виробу всередині 
аорти). Тому при використанні радіаційної стерилізації слід враховувати 
хімічну будову полімеру, з якого виготовлений виріб, що стерилізуються.  

Виявлено загальні тенденції впливу радіаційного опромінення на 
різні полімери, які повинні враховуватися при використанні цього методу 
для стерилізації [8]: 

1) Більшість полімерів, що використовуються для створення ім-
плантатів, збільшують міцність після опромінення; 

2) Для використання радіаційної стерилізації віддають перевагу за-
стосуванню найбільш високомолекулярних матеріалів з можливо більш 
вузьким молекулярно-масовим розподілом;  

3) Ароматичні полімери більш кращі, ніж аліфатичні; 
4) Аморфні матеріали більш радіаційно стійкі, ніж частково крис-

талічні;  
5)  Введення антиоксидантів покращує радіаційну стійкість;  
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6) Матеріали з низькою щільністю більш стійкі до радіаційного 
впливу, ніж матеріали з високою щільністю.  

Хімічна стерилізація заснована на вражаючий дії деяких хімічних 
речовин на мікроорганізми. Серед механізмів мікробіцидної дії хімічних 
стерилізаторів відзначають порушення клітинної мембрани, руйнування 
структур білків, коагуляцію протоплазми клітин.  
 Перевагою хімічної стерилізації є низькі температурні діапазони 
обробки. Цей вид знезараження дозволяє впливати на об’єкти, що стери-
лізуються в м’яких температурних умовах, що не приводять до деформа-
ції виробів, і дозволяє виключити руйнівну дію опромінення. 
 Однак у цьому випадку необхідно враховувати ретельне видалення 
з виробу залишків стерилізатору і можливість його хімічної взаємодії  
з полімером або адсорбції полімером.  

З точки зору технологічного оформлення хімічну стерилізацію під-
розділяють на стерилізацію газами і аерозолями і стерилізацію рідкими 
системами.  

Для стерилізації з газовою фазою найчастіше використовуються 
оксиди нижчих алкенів або їх суміші з СО2 або галоідалканами (бро-
мистим етилом, бромистим метилом, хлорфторвуглецями) в концентрації 
1,5 г/л, час їх дії становить 3 години. 

Однак з 1995 року широке використання деяких галогенвмісних 
сполук, наприклад, хлорфторвуглеців обмежується у зв’язку з передбачу-
ваною можливістю руйнування ними озону в озоновому шарі атмосфери. 

Оксид етилену є найбільш поширеним стерилізатором, що вводить-
ся в об’єкт, який стерилізується газовою фазою. Оксид етилену застосо-
вується, наприклад, для стерилізації ендопротезів коліна з поліетилену 
надвисокої молекулярної маси, виробів з поліефірів, виробів з полі-D,  
L-лактидів з високою молекулярною масою. При цьому необхідно врахо-
вувати різну здатність оксиду етилену до сорбції і дифузії в різних полі-
мерах.  

Суміш оксиду етилену з бромистим метилом (ОКЕБМ) застосову-
ється при стерилізації шприців, систем переливання крові. Застосовують-
ся також оксид пропілену, озон, формальдегід. 

З рідких стерилізаторів використовують: 0,25–1%-ні розчини гид-
ропероксидів четвертинних амонієвих луг, пероксиду водню, хлораминів, 
формаліну, бетта-пропіолактону, хлоргексидину, гіпохлориту натрію;  
надоцтову кислоту, двокомпонентну систему на основі пероксиду водню 
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і мурашиної кислоти, яка утворює при змішуванні надмурашину кислоту, 
що володіє високою активністю проти спороутворюючих бактерій; вод-
ний розчин глутарового альдегіду, фталевого диальдегіду. 

Одним з нових методів рідинної стерилізації є використання так 
званої «суперокисленої води» – системи, що утворюється при електро-
хімічній обробці розчину хлориду натрію з концентрацією 144 мг/л.  
Одержаний розчин не показує токсичності по відношенню до живих тка-
нин, але має високу біоцидну активність по відношенню до бактерій, ві-
русів, грибків і спор. Його недоліком є обмежений час дії (до 2 хв). 
 Під дезінфекцією розуміють процес, що забезпечує 100%-ну заги-
бель потогенних мікроорганізмів, за винятком спорових форм бактерій.  

Дезинфікаційній обробці піддаються вироби, що не мають контакту 
з кров’ю, раневою поверхнею або ін’єкційними препаратами, а також ви-
роби, що вступають у контакт зі слизовою оболонкою, якщо до цього во-
ни застосовувалися при гнійних операціях або при лікуванні інфекційних 
хворих.  

Використовуються ті ж розчини, що і при стерилізації (0,25–0,5%-
ні розчини гіпохлориту літію; 0,5–1%-ний розчин хлораміну, 3%-ний роз-
чин пероксиду водню, 1%-ний розчин формаліну, 0,1–0,2%-ний розчин 
сульфохлорантіну, 0,5%-ний розчин нітрату натрію, кипляча вода при 
100 С протягом 30 хв та ін.).  
 
 

Контрольні запитання 

 1. Які вимоги пред’являються до полімерів, які рекомендуються для 
застосування в медицині? 
 2. Які існують напрямки досліджень при розробці полімерів медич-
ного призначення? 
 3. Як класифікуються полімери за характером взаємодії з живим 
організмом? 
 4. Які існують методи стерилізації полімерів? 
 5. У чому полягає термічна стерилізація полімерних матеріалів і 
виробів? 
 6. У чому полягає хімічна стерилізація полімерних матеріалів і  
виробів? 
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5.  МОДИФІКАЦІЯ  ПОЛІМЕРІВ  З  МЕТОЮ  ПОЛІПШЕННЯ 
ЇХ  БІОЛОГІЧНОЇ  СУМІСНОСТІ  (ГЕМОСУМІСНОСТІ,  

ТРОМБОРЕЗИСТЕНТНОСТІ) 
 

При вирішенні проблеми зниження тромбоутворення на полімерній 
поверхні дотримуються двох принципових підходів [8]: 

1) створення матеріалу з низькою сорбцією білків і формених еле-
ментів крові на його поверхні; 

2) створення матеріалу, на поверхні якого при осадженні компо-
нентів крові утворюється тонкий рівномірний тканинний шар, а не тром-
бозний згусток. 

У першому випадку підвищення гемосумісності досягається за ра-
хунок перевищення швидкості змивання компонентів крові з поверхні 
матеріалу її струмом над швидкістю їх сорбції. 

У другому випадку передбачається додання поверхні здатності ви-
кликати рівномірне, а не точкове осадження шару компонентів крові,  
в першу чергу білків. 

Існують такі напрямки створення гемосумісності полімерних мате-
ріалів: 

1) Використання неполярних поверхонь полімерів, яке засновано на 
передумові швидкої організації на поверхні не тромбу, а тонкого органі-
зованого шару компонентів крові. Білки, що необоротно осаджуються на 
гідрофобній поверхні, в тому числі альбумін, можуть утворити рівномір-
ний гідрофільний шар з підвищеною біосумісністю. Як такі полімери за-
стосовують фторвмісні (фторопласт, фторлон – кополімер тетрафторети-
лену і вініліденфториду), полісилоксани, полі [(3,3,3-трифторпропіл)  
метилсилоксан]. 

2) Використання мікронеоднорідних поверхонь полімерів. Наявність 
на поверхні полімеру, що контактує з кров'ю, мікрофрагментів, що від-
різняються полярністю, ліофільністю, впорядкованістю, може сприяти  
багатоточковій взаємодії з нею білкових компонентів плазми, які адсор-
буються, що призводить до утворення тонкого рівномірного тканинного 
шару. Отримання мікронеоднорідних поверхонь може бути досягнуто як 
спрямованим синтезом, так і використанням спеціальних методів оброб-
ки поверхні. Найбільше практичне значення з матеріалів цього типу 



 24 

отримали блоккополіуретани («сегментовані» ПУ), мікроструктура яких 
містить «м’які сегменти», утворені, наприклад, простими поліефірними 
або полісилоксановими фрагментами, і «жорсткі сегменти», утворені 
фрагментами, збагаченими міжмолекулярними водневими зв’язками і 
ароматичними групами. Точний механізм тромборезистентної дії сегмен-
тованих поліуретанів пов’язаний, мабуть, з умовами адсорбції на їх по-
верхні білків крові. 
 3) Створення поверхонь, здатних до біоспеціфічної взаємодії з 
компонентами крові (гепаринізація). Введення на поверхню полімерів 
фрагментів, здатних афінно взаємодіяти з компонентами крові, може 
принципово впливати на процес осадження цих компонентів. Гепарин  – 
природний антикоагулянт крові (кислий мукополісахарид), – містить в 
молекулі негативно заряджені сульфогрупи і сульфамінові залишки:  

 

 
 

Гепарин здатний переривати процес зсідання крові, утворюючи 
комплекси з деякими білками. В основі техніки гепаринізації поверхні 
полімерів лежить принцип створення  нерозчинного комплексу, напри-
клад, [гепарин – сіль четвертинного амонію], тому спочатку на поверхні 
полімеру закріплюють четвертинні амонієві групи, а потім проводять  
гепаринізацію. Таким чином обробляють деталі і вузли апаратури для 
кровообігу, серцево-судинні катетери, гидратцелюлозні мембрани для 
гемодіалізу. 

Для гепаринізації гідратцелюлозних мембран джерелом четвертин-
них амонієвих груп може служити етиленімін, який у присутності каталі-
заторів (наприклад, хлористого водню) вступає в реакцію з воднем гідро-
ксильних груп регенерованої целюлози.  

Четвертинні амонієві солі можуть бути введені в полімер і шляхом 
вальцювання.  

Стосовно жорстких полімерів, таких як полікарбонат, поліметилме-
такрилат та ін, на поверхню полімеру наносять колоїдний графіт, який 
потім адсорбує, наприклад, бензалконійхлорид (ПАР) і далі натрієву сіль 
гепарину. В результаті гепарин виявляється іонозвязаним з катіоноактив-
ним бензалконійхлоридом. Проте поверховий графітовий шар - крихкий, 
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тому цей метод можна застосовувати тільки до жорстких полімерів і ви-
робів з них.  

Гепаринізована полімерна поверхня в літературі називається 
Graphite-Benzalkonium-Heparin (GBH) surface і володіє тромборезистент-
ними властивостями.  

4) Отримання полімерів з іоногенними групами. Гепарин є дорогим 
препаратом. Крім того, він досить швидко руйнується ферментом крові – 
гепариназою. Тому одним з інших напрямків у досягненні тромборезис-
тентності матеріалів є розробка полімерів, що імітують дію гепарину.  
У першу чергу це пов’язано з використанням полімерів, що містять різні 
іоног енні групи.  

Як мономери і комономери при отриманні подібних полімерів мо-
жуть бути використані ненасичені мономери, що містять такі функціо-
нальні групи, як карбоксильні (–СООН), сульфогрупи (–SO3H), сульфо-
ефірні (–O–SO3H), сульфоамідні (–NH–SO3H). Наприклад, оптимальними 
тромборезистентними властивостями володіє сульфований кополімер 
стиролу, що містить (8,3–14,5) % сульфогруп від загального числа сти-
рольних ланок у макромолекулі полістиролу:  

 

                                                      (–СН2–СН)m– (–CH2–CH–)n 
                                                             │                        │  

                                                                                  
                                                              │  

                                                                    SO3Na  
 

5) Використання гідрогелів. Гідрогелі – це речовини, що мають рід-
козшиту структуру, яка здатна утримувати велику кількість води. Попе-
речно зшиті сітки в структурі гідрогелів утворюються слабкими когезій-
ними силами, водневими, іонними або ковалентними зв’язками. Гідрогелі 
утримують воду, але не розчиняються в ній. 

Припускають, що використання гідрогелів запобігає утворенню 
орієнтованого білкового шару і створюються умови, коли в кров’яному 
руслі відсутня різка межа між твердими стінками судин і плазмою крові. 

Самі по собі гідрогелі недостатньо міцні, тому найчастіше їх фік-
сують на поверхні полімеру або виробу з нього (наприклад, серцево-
судинний катетер з поліетилену) шляхом іонного, адсорбційного або ко-
валентного зв’язування (часто як агента, що зшиває, використовують глу-
таровий альдегід, поверхню виробів часто піддають додатковій активації, 
наприклад, обробці розчином біхромату калію в концентрованій сірчаній 
кислоті). 
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Типовими прикладами гідрогелевих поверхонь, що протистоять 
утворенню тромбів, є різні типи зшитих водорозчинних полімерів: полі-
етиленоксиду, полі-(2-гідроксіетил)-метакрилату, поліакриламіду, полі-
вінілового спирту. 

6) Протеінізація, іммобілізація ферментів. Протеінізація полягає  
в обробці поверхні полімерів протеїнами (наприклад, альбуміном, адсор-
бованим з плазми крові). Вважають, що процеси тромбоутворення в цьо-
му випадку сповільнюються. Ферменти перешкоджають адгезії та агрега-
ції тромбоцитів або руйнують тромби, що утворилися. Приєднання про-
теїнів і ферментів (трипсин, стрептокіназа, урокіназа, плазміноген та ін.) 
до поверхні полімеру може здійснюватися хімічним або фізичним шля-
хом, за допомогою гамма-випромінювання або прискорених електронів. 
 7) Утворення електретів. Електрети – це полімери з полярними 
групами, які в звичайному стані є діелектриками, а при поміщенні в елек-
тричне поле поляризуються з утворенням стійких в часі наведених ди-
полів.  
 Здійснюють електризацію при нагріванні полімерів до температури 
розм’якшення при одночасній дії електричного поля напруженістю до  
50 кВ/см з подальшим повільним охолодженням при збереженні напру-
женості поля. Закінчують процес коротким замиканням.  

Проява антитромбогенних властивостей електретами пояснюється 
утворенням подвійного електричного шару на межі розділу фаз кров – 
поверхня електрета.  

Негативно заряджена поверхня полімеру відштовхує від себе тромбо-
цити, які мають також негативний поверхневий заряд. 

 
 

6.  КОМПОНЕНТИ,  ЯКІ  ДОПУСТИМІ  ДЛЯ  ВИКОРИСТАННЯ  
В  СКЛАДІ  ПОЛІМЕРІВ  МЕДИКО-БІОЛОГІЧНОГО   

ПРИЗНАЧЕННЯ 
  
Як правило, пластмаси, з яких виготовляють медичні вироби, поряд 

з полімерною основою містять різноманітні низькомолекулярні добавки і 
домішки, які, якщо їх не регламентувати, можуть надати токсичну дію на 
організм. До таких сполук відносяться залишкові мономери, ініціатори, 
каталізатори, стабілізатори, пластифікатори, наповнювачі, барвники, до-
мішки розчинників, побічних продуктів та ін.  
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Тому необхідно використовувати у складі пластмас медичного при-
значення тільки ті складові, які перевірені з точки зору їх дії на організм  
і які рекомендовані або дозволені відповідними службами для застосу-
вання в контакті з організмом людини [1, 2, 10, 11, 12].  

З ініціаторів і каталізаторів допустимо використання пероксиду 
бензоїлу, дітретбутилпероксиду, пероксиду лаурилу, пероксиду дікуміла, 
гідропероксиду изопропилбензола (гіперіза), третбутилпербензоату (ма-
ють середню ступінь токсичності), ацетату натрію, калію, персульфату 
калію, амонію, трихлористого заліза, та ін.  

Токсичними сполуками є каталізатори Циглера-Натта (виділяється 
хлористий водень), азо-ініціатори (нітрили – органічні ціаніди), щавлева 
кислота.  

Як пластифікатори доцільно застосовувати гліцерин, парафинове і 
вазелінове масло, діоктилсебацінат (ДОС) – (С8Н17ОСО)2(СН2)8, діокти-
ладіпінат – (С8Н17ОСО)2(СН2)4, діоктилфталат (ДОФ) – С6Н4(ОСОС8Н17)2, 
діетилфталат, ефіри лимонної кислоти (цитрати).  

Дибутилфталат вважається токсичною сполукою. Усі фосфорні 
пластифікатори (трибутилфосфат, трикрезилфосфат і т. ін.), галогенвмі-
щуючі вуглеводи, антраценове масло є токсичними. 

Більшість неорганічних наповнювачів (карбонат кальцію, оксид 
цинку, діоксид титану, кремнезем, польовий шпат, тальк, каолін, глино-
зем, сульфат барію, чорне вугілля тощо) є нетоксичними сполуками.  
Металевий нікель, скляні та азбестові волокна токсичні. 

З барвників та пігментів допускаються для використання у виро-
бах медичного призначення: пігмент блакитний і зелений фталоціаніно-
вий, пігмент червоний 2Ж, помаранчевий 2Ж, литопон, діоксид титану, 
ультрамарин «УС», лак рубіновий СК, пігмент червоний залізоокисний 
«К», сажа газова канальна та ін.  

Пігменти і барвники на основі стронцію, хрому, кадмію, свинцю,  
а також похідні сечовини та тіосечовини (виділяють сірководень) є ток-
сичними сполуками.  

З інгібіторів застосовують дифенілолпропан, гідрохінон (хоча він 
характеризується як помірно токсичний компонент і може викликати  
місцеві алергічні реакції).  

Як стабілізатори можуть використовуватися стеарат, рицинолеат, 
лактат, силікат, карбонат кальцію (СН3(СН2)6СООСа – стеарат Са, СН3 
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(СН2)5 СН(ОН)СН2=СН(СН2)7СООСа – рицинолеат Са); фосфат, лактат, 
ацетат, карбонат натрію; стеарат, гліцерофосфат магнію; тінувін, 2-окси-
5-метилфенілбензтриазол, похідні 2,4-діоксибензофенона.  

Як нетоксичні термостабілізатори застосовуються: 2,2'-метилен-
біс-(4-метил-6-трет-бутил-фенол); 2,2'-тіобіс-(4-метил-6-трет-бутилфенол); 
2,6-діізоборніл-4-метилфенол; 2,2'-тіобіс-(4-метил-6-N-фенілетилфенол. 
Для стабілізації полівінілхлориду рекомендуються ефіри амінокротонової 
кислоти, епоксидовані рослинні масла, β феніліндол. Для поліетилену  
і поліпропілену малотоксичними стабілізаторами є тетраалкофен БПЕ  
(ірганокс 1010), фенозан 23. Токсичними є ароматичні аміни, елементо-
органічні з'єднання.  

Як антистатик в медицині і харчовій промисловості дозволений 
до застосування Сінтамід-5 (з'єднання на основі оксиетильованих жирних 
кислот).  

 
Контрольні запитання 

1. Для чого здійснюється модифікація полімерів, які використову-
ються для виготовлення ендопротез зів? 

2. Які відомі напрямки модифікації полімерів, рекомендованих для 
використання в ендопротезуванні? 

3. Які ініціатори та каталізатори можна використовувати при синте-
зі полімерів медико-біологічного призначення? 

4. Які пластифікатори та інгібітори допустимо використовувати в 
полімерних виробах медико-біологічного призначення? 

5. Які барвники і пігменти допустимо використовувати в полімер-
них виробах медико-біологічного призначення? 

 
 

7.  ПОЛІМЕРИ  В  ХІРУРГІЇ,  ТРАВМАТОЛОГІЇ,  
ОРТОПЕДІЇ 

 
У травматології та ортопедії полімери почали застосовуватися в 40-х 

роках ХХ сторіччя. Використання полімерів у цій галузі медицини здій-
снюється у таких напрямках [1, 11–17]: 

1) внутрішньотканеве застосування (ендопротезування); 
2) нашкірне застосування, шовний і перев’язувальний матеріал; 
3) лікувальне протезування. 



 29

7.1.  Полімери для виготовлення імплантатів  
(внутрішньотканеве застосування) 

  
Протезування – вид лікувальної допомоги хворим та інвалідам, 

який забезпечує їх різноманітними протезами та ортопедичними вироба-
ми для заповнення анатомічних дефектів і з лікувальною метою. 

Розрізняють анатомічні та лікувальні протези.  
Анатомічні – протези суглобів (ендопротезування) і кінцівок, зубів, 

щелеп, очей, клапанів серця, а також це епітези (вушних раковин, носа, 
пальців, молочних залоз та ін.). 

Під імплантатом розуміють предмет, що виготовлений з небіоло-
гічного матеріалу, який вводять в організм для виконання будь-яких функ-
цій протягом тривалого часу. 

Основні імплантати та полімери для виготовлення імплантатів подані 
в табл. 5.1.  
 Полімери широко застосовуються в конструкціях штучних шлу-
ночків серця, для виготовлення штучних клапанів серця. Важливою ви-
могою при цьому є механічна чистота їх поверхні (9–10 клас), що істотно 
знижує можливість тромбоутворення. Кращі результати для забезпечення 
тромборезістентних властивостей полімерів отримані із застосуванням як 
тромборезістентне покриття таких дезагрегаторів тромбоцитів, як аце-
тилсаліцилова кислота, декстрани з низькою молекулярною масою, аль-
бумін, фібринолізин. 
 Найбільш глибоко розроблено і широко застосовується штучне  
серце на пневмоприводі, робоча частина якого (імплантований насосний 
пристрій) являє собою два штучних шлуночки, виготовлених найчастіше 
з поліуретану. Компресори для подачі повітря знаходяться поза організ-
мом хворого. 

 
Таблиця 7.1 – Імплантати та полімери для їх виготовлення  
 

№ 
з/п 

Імплантат Полімер 

1 Трахея, серце і трахея Поліорганосилоксани (ПОС), поліакрилати, 
поліуретани (ПУ), поліетилентерефталат  
(ПЕТФ), фторопласти, поліаміди (ПА),  
полівінілхлорид (ПВХ)  

2 Деталі водія ритму серця,  
клапани серця, камери  
штучного серця 

Поліетилени (ПЕ), фторопласти,  
ПУ, поліацетали, ПОС,  
полігідроксиетилметакрилат (поліГЕМА),  
поліпропилен (ПП), полікарбонат (ПК) 
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Закінчення табл. 7.1 
 

№ 
з/п 

Імплантат Полімер 

3 Частини легкого, нирки,  
печінки 

ПЕТФ, ПВХ, спінений політетрафторетилен 
(ПТФЕ) 

4 Частини стравоходу,  
шлунково-кишкового тракту 

ПОС, ПЕ, поліпропілен (ПП), ПВХ, ПА 

5 Кровоносні судини, зв’язки,  
сухожилля, внутрішньо-судинні 
балони 

Волокна з ПТФЕ для штучних судин  
різних діаметрів, спінений ПТФЕ, ПЕТФ  
для виготовлення великих судин, ПП, ПУ,  
сегментований ПУ, полімери та кополімери 
гліколевої та молочної кислот, суміш  
полілактиду і ПУ, араміди (кевлар) 

6 Кістки і суглоби, суглоби  
пальців рук 

Поліакрилати, ПА, ПЕ, ПП, ПУ, надвисоко-
молекулярний поліетилен (НВМПЕ),  
араміди, ПТФЕ, полісульфон, пористий  
ПТФЕ, ПОС 

7 У хірургії середнього вуха,  
для посилення голосових  
зв’язок, у пластичній хірургії  
носа, обличчя, грудей 

ПоліГЕМА, ПОС 

8 Хірургічні нитки  Полігліколіди, полілактиди, полігалантін, 
поліпропілен, ПЕТФ, кетгут, ПВС, поліаміди 

9 Медичні клеї Поліуретани (клей ХЛЗ, КЛ-3),  
поліціанакрилати 

10 Біологічно активні імплантати Полігліколіди, полілактиди, кополімери  
молочної та гліколевої кислот, полікапролак-
тон, колаген, хітин, поліпропіленфумарат 

 
 
 Механічні клапани серця містять деталі, які виготовлені з силікону, 
тефлону, поліестеру або дакрону. Біологічні клапани серця створюються  
з тканини клапанів серця свині або тканини бичачого або кінського пери-
карду. 
 Полімери також широко використовуються при ендопротезуванні 
кісткових тканин: тазо-берцевих, колінних, гомілкових протезів, протезів 
плечового, ліктьового, зап’ясткового та інших суглобів, а також в щелеп-
но-лицьової хірургії. 

Протези трубчастих органів (кровоносних судин, стравоходу та ін.), 
як правило, виготовляють на основі волокнистих матеріалів. Судинні 
протези роблять у вигляді плетених, в’язаних або тканих трубок, які під-
даються гофруванню, що оберігає їх від стиснення і крутих вигинів.  
Після виготовлення їх піддають гепаринізації або обробці колагеном [14]. 
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Ендопротези зв’язок і сухожиль на основі синтетичних полімерів 
можуть вводитися як замість природних зв’язок і сухожиль, так і пара-
лельно з трансплантатами на основі натуральних зв’язок, підвищуючи  
загальну міцність системи. 

Зв’язки – це щільні утворення у вигляді тяжів, що скріплюють пере-
ривні (суглобові) з’єднання кісток. Вони утворені щільною сполучною 
тканиною і відрізняються пружністю і високою міцністю.  

Сухожилля – це частини м’язів, за допомогою яких м’язи прикріп-
люються до кісток. Вони утворені щільною сполучною тканиною і майже 
не здатні до розтягування. 

До 1980–1990 рр. штучні зв’язки для тривалого функціювання ви-
готовлялися найчастіше з ПЕТФ у вигляді плетених стрічок шириною  
5–20 мм або шнурів з таким же діаметром. В даний час для цих цілей ви-
користовують більш міцне і зносостійке арамидне волокно кевлар, а та-
кож спінений ПТФЕ (марка GORE-TEX). 

Полімери й кополімери гліколевої та молочної кислот використо-
вують для створення імплантатів зв’язок і сухожиль, здатних до біо-
деградації. 

Головним елементом пристроїв для оксигенації крові (апарати 
«штучне серце – легені», «штучна нирка») є полімерні мембрани з висо-
кою газопроникністю. Такі мембрани виготовляють, наприклад, методом 
заливки суміші ПВХ і акрилонітрилу на поліпропіленову, поліефірну або 
ПТФЕ тканину. Для додання гідрофобності мембрани обробляють силок-
сановою рідиною. Такі мембрани мають мікросітчасту структуру з розмі-
ром пір 0,2 мкм (пористість 40–50 %) і товщину 25–150 мкм. 

Перспективним напрямком у розробці оксігенаторних мембран є 
використання біосумісних гідрогелів в якості покриттів. 

Полімерними матеріалами, що використовуються для діалізних 
мембран, є похідні целюлози (целофан, купрофан, ацетати целюлози),  
а також кополімери етилену з вінілацетатом (севілен), поліметилметакри-
лат, поліакрилонітрил. Високу біосумісність мають похідні полівініл-
піролідону, одержувані прищепленням його на поліуретани і полісилок-
сани. 

Біологічно активні імплантати стимулюють утворення нових кіст-
кової і хрящової тканин. Їх виготовляють шляхом посіву клітин, що сти-
мулюють утворення кісткової тканини (остеобластів, хондроцитів), отри-
маних з тканин донорів, на відповідну полімерну підкладку з пористого 
біосумісного і біодеградованого матеріалу. 
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Застосування спінюючих біосумісних композицій для заповнення 
залишкових порожнин в організмі перспективно при операціях на леге-
нях, для заповнення свищів, порожнин емпієм, каверн і в ряді інших ви-
падків. Такі композиції у вигляді рідин вводяться в порожнину за допо-
могою шприца, бронхоскопа або іншим способом, а потім спінюються  
і тверднуть.  

Вироби з біосумісних полімерних матеріалів, тобто матеріалів, що 
забезпечують поступове суміщення з тканинами організму і які розміщу-
ють в організм лише на період відновлення функцій тканин і органів, 
отримали широке використання у відновальній хірургії [3]. Такі матеріа-
ли мають здатність під впливом біологічних середовищ зазнавати деструк-
тивні і метаболічні перетворення і поступово заміщатися тканинами  
організму. Вони тимчасово виконують функції втрачених в результаті 
оперативного втручання тканин, не перешкоджають їх регенерації і після 
завершення цього процесу виводяться з організму у вигляді продуктів 
метаболізму. Основні процеси, що впливають на кінетику біодеструкції 
біосумісних полімерів, включають розчинення, сорбцію рідкого середо-
вища, гелеутворення, гідроліз, ферментний гідроліз, десорбцію продуктів 
деструкції, фагоцитоз. У процесі поступового з’єднання тканин з полі-
мерним матеріалом ні він сам, ні продукти його біодеструкції не чинять 
негативного впливу на навколишні тканини і організм в цілому.  

З біосумісних полімерів виготовляють армовані та неармовані елас-
тичні листові матеріали для дефектних стінок органів або цілих порож-
нистих органів, таких, як трахеї, стравохід. 

Застосування з’єднувальних елементів у вигляді листів або тонких 
плівок, здатних поступово розсмоктуватися в організмі, що наносяться на 
резецированні ділянки внутрішніх органів, забезпечує необхідну герме-
тичність поверхні рани, знижує або повністю усуває небезпеку виник-
нення спайок. Важливими особливостями таких з’єднувальних елементів 
є мінімальне травмування і деформація прилеглих до них тканин, що 
створює гарні передумови до відновлення функцій органу. 

У поєднанні з біоінертною основою біосумісні полімери викорис-
товуються при створенні штучних судин. З таких полімерів створені різні 
з’єднувальні елементи, що дозволяють принципово новим способом ви-
рішувати проблему з’єднання між собою відрізків порожнистих органів  
(судин, кишечнику, стравоходу), а також з’єднання їх з протезами. 
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З’єднувальні елементи у вигляді штифтів дозволяють замінити ме-
талеві штифти, які використовують для фіксації кісткових уламків і вима-
гають вторинних хірургічних операцій для видалення цих штифтів. 

 
 

7.2.  Полімерні покриття для уражених ділянок шкіри 
 

До матеріалів, призначених для нанесення на поверхню рани, став-
ляться ряд вимог [1]: 

1) здатність до захисту рани від механічного впливу, забруднення  
і проникнення патогенних мікроорганізмів; 

2) здатність сорбувати ексудат, токсини, мікробну масу та ін.; 
3) адгезія до тканин рани; 
4) певна проникність для водяної пари, що забезпечує виключення 

як утворення під покриттям водяних бульбашок, так і надлишкове випа-
ровування води з поверхні тіла; 

5) достатня газопроникність для забезпечення регенеративних про-
цесів, що вимагають присутність кисню; 

6) здатність, залежно від умов функціонування, до легкого вида-
лення з поверхні рани при заміні або розсмоктуванні із заміщенням но-
вою шкірою; 

7) наявність біологічно активної дії (очищення рани від некротич-
них тканин і продуктів розпаду, здатність зупиняти кровотечу, антисеп-
тична активність, стимулювання відновного процесу тощо); 

8) зручність застосування покриття як для медперсоналу, так і для 
хворого, легкість накладення і безболісного видалення при необхідності. 

Для забезпечення надійного лікувального ефекту покриття повинні 
задовольняти ряд спеціальних вимог, що включають: мінімальну травма-
тизацію поверхні рани при накладенні та знятті пов’язки (травматич-
ність); достатню сорбційну здатність, що запобігає скупченню раневого 
ексудату під покриттям; щільне прилягання до поверхні рани; захист від 
інфікування ззовні; можливість контрольованого звільнення лікарської 
речовини. 

Ідеального покриття, що відповідає всім цим вимогам, створити 
практично неможливо. Тому в практиці знайшли використання різні типи ма-
теріалів, які виконують певну функцію: ізолюючу, сорбуючу, лікувальну. 
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При нанесенні покриттів на уражені ділянки використовують два 
підходи: 

1) утворення плівки безпосередньо на поверхні рани; 
2)  використання заздалегідь приготовленої плівки. 

 Полімерні ранові покриття умовно поділяються на природні і син-
тетичні [18]. 
 До природних ранових покрить належать насамперед різні варіанти 
консервованої шкіри або дерми, амніотична мембрана, яку отримують  
з донорської шкіри людини або свинячої шкіри, а також покриття, що 
одержують із застосуванням желатину, колагену, хітозану, декстрану, 
альгінатів, гіалуронової кислоти та інших природних матеріалів. 
 Синтетичні ранові покриття отримують з використанням досить 
великого асортименту синтетичних полімерних матеріалів залежно від 
функціонального призначення ранового покриття (сорбуючи, що запобі-
гають випаровуванню ексудату і захищають від проникнення інфекції 
ззовні, покриття, що не прилипають, ізолюючі покриття та ін.). 

Деякі плівки, як природні, так і штучні, після загоєння рани вида-
ляються, а деякі біодеградують в процесі нарощування нової шкіри і  
не потребують зміни. 

Створена досить велику кількість покриттів, але вони мають недо-
ліки. Наприклад, плівка з полівінілового спирту має хорошу адгезію, але 
проникна для мікроорганізмів, плівка на основі полігліколевої кислоти 
піддається біодеградації, але недостатньо прилипає до поверхні рани і за-
надто жорстка, плівки з силікону мають погану адгезію, що призводить 
до проникнення інфекцій та ін. 
 Перспективним напрямом в галузі створення полімерних ранових 
покриттів є розробка біотехнологічних покриттів, які містять біологічно 
активні макромолекули або живі клітини типу фібропластів, кератиноци-
тів та ін.  
 За формою виготовлення і способом застосування ранові покриття 
поділяються на такі: губки, гелеутворювальні покриття, плівкові покрит-
тя, покриття, що формуються при розпиленні композиції у вигляді аеро-
золю, комбіновані покриття. 
 Для губок характерна наявність розвиненої пористої структури, що 
забезпечує їм високу абсорбуючу здатність і високу проникність для газів 
і парів кисню. Губки виготовляють з колагену, хітозану, альгінових кис-
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лот, целюлози, поліуретану та інших полімерів, обробляючи їх різними 
медикаментозними засобами (антибіотики, протеолітичні ферменти, гемо-
статичні агенти та ін.). Наприклад, випускаються сорбенти для лікування 
ран, опіків, трофічних виразок на основі зшитого декстрану під назвою 
«Debrizan» (Швеція); на основі карбоксиметилцелюлози, зшитоі фор-
мальдегідом, під назвою «Гелецел»; препарат на основі полівінілового 
спирту, зшитого глутаровим альдегідом под назвою «Гелевін», біодеструк-
труючі матеріали на основі альгінової кислоти  під назвами «Альгіпор»  
і «Альгімаф»; гідрогелі на основі зшитого поліетиленгліколю «Vigilon»  
і на основі блоккополімерів оксидів етилену і пропилену «Pluronic F-127», 
препарати на основі колагену Коласпон, Комбутек, Облекол, Гешиспон та ін. 
 Гелєутворювальні покриття форміруються при змочуванні ексуда-
том речовини, що нанесена на ранові поверхні у вигляді порошку, якою 
може використовуватися поліакриламід, декстран, агар-агар та інші по-
лімери. 
 Гідрогелєве покриття Hydron отримують безпосередньо на опіко-
вій рані. Воно являє собою двокомпонентну систему: порошок полі- 
(2-гідроксиетил) метакрилат (PolyHEMA) і рідина поліетиленгліколь 
(ПЕГ). На рану накладаються шари, що чергуються, PolyHEMA і ПЕГ, 
наприклад, розпиленням з пульверизатора (3–4 шари). ПЕГ розчиняє 
PolyHEMA, утворюючи насичений розчин, що твердне за 30 хвилин.  
Покриття проникне для води, не пропускає бактерії і зменшує час заго-
єння рани. Воно еластичне і може залишатися на рані до тижня. Якщо 
ввести в нього антибактеріальний засіб, то покриття буде володіти під-
вищеними дезінфікуючими властивостями. 
 Підвищення механічних властивостей PolyHEMA досягається ство-
ренням ламінатного матеріалу при поєднанні його з полібутадієном. 
 Гідрогелєві пов’язки для опікових ран отримують також на основі 
полі-N-вінілпіролідону, агару і різних антибактеріальних і ранозаживлю-
вальних засобів. 
 Випускаються гідрогелєві покриття Inerpan (отримувані полімери-
зацією амінокислот лейцину і гліцину), Галактон і Галагран (на основі 
пектину) та ін. 
 Гідрогелєві покриття з підвищеною механічною міцністю, які здат-
ні всмоктувати ексудат з рани, отримують при змішуванні в рівних кіль-
костях 9%-ного водного розчину полівінілового спирту і поліпропілен-



 36 

гліколю. Отриману суміш нагрівають до 120 С, а потім охолоджують до 
низьких температур. 
 Гелєва система на основі взаємопроникних сіток агарози і кополі-
меру акриламіду і метиленбісакриламіду має високу поглинальну здат-
ність і досить високу міцність у набряклому стані, проникна для кисню, 
водяної пари, низькомолекулярних сполук і білків з молекулярною масою 
до 106, але не проникна для бактерій. 
 Плівкові ранові покриття отримують з полівінілхлориду, поліети-
лену, поліпропілену, поліетилентерефталату, поліуретану, полікапролак-
тону, колагену та ін. Вони міцні й еластичні, але за параметрами газо-  
і вологопроникності не в повній мірі відповідають вимогам. Кращими  
властивостями за паропроникністю характеризуються плівки з полікап-
ролактону. 
 Плівкостворювальна система «Ліфузоль» наноситься на поверхню 
рани аерозольним методом і застосовується для лікування виразок шлун-
ка, закриття пупкового залишку у новонароджених. Вона виготовляється 
на основі полібутілметакрилату і БАД обліпихової олії. 
 Ферментовміщуюча плівка з полівінілового спирту (ПВС) під наз-
вою Терріплен застосовується для лікування гнійних ран. 
 Здатність ПВС і кополімерів вінілового спирту набухати у воді  
і приєднувати лікарські речовини сприяє отриманню плівок і мембран  
медичного призначення. Плівки, стерилізовані γ-випромінюванням, не 
перешкоджають дренуванню ран після операцій, їх швидкому висихан-
ню, захищають рани від механічних впливів і створюють умови для 
швидкого загоєння. Їх можна застосовувати як бактерицидний пере-
в’язувальний матеріал. Плівки з ПВС сумісні з деякими природними по-
лімерами, що розширює можливості їх застосування. 
 Для лікування опіків випускається водорозчинний перев’язуваль-
ний матеріал у формі стрічки, що приклеюється, який отримують на ос-
нові комплексу [желатина -поліетиленімін]. 
 Клей БФ- 6, що застосовується для лікування дрібних ран і порізів, 
являє собою етанольний розчин феноло-формальдегідного олігомеру і 
полівінілбутиралю. 
 Заздалегідь приготовані плівкові матеріали становлять інтерес при 
лікуванні необводнених ран у стадії епітелізації. 
 Розроблено багатошарові багатофункціональні покриття, які міс-
тять: 
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1) верхній гідрофобний шар, що захищає шкіру від проникнення 
шкідливих мікроорганізмів, але проникний для кисню і водяної пари; 

2) шар гідрофільного сорбуючого пористого, а іноді біодеградова-
ного матеріалу;  

3) шар адгезиву, що забезпечує контакт поверхні рани з покриттям. 
Випускаються, наприклад, для лікування ран при опіках поліурета-

нова плівка з шаром клейкової речовини під торговою маркою «Op-site»; 
плівковий матеріал «Biobran» з полісилоксанової мембрани, армованої 
поліамідною сіткою, нижня поверхня якої покрита білковим шаром, що 
клеїть (висока еластичність, але менша проникність для кисню, ніж  
у «Op-site»); гнучкий прозорий матеріал з високою паро- і газопроникні-
стю, який сорбує до 100 % води, під назвою «Оmiderm» на основі полі-
уретанової плівки з прищепленим нижнім шаром поліакриламіду, про-
никним для антимікробних препаратів; двошаровий матеріал з тонкої по-
ристої політетрафторетиленової плівки (товщиною 0,076 мм і з розміром 
пір 1 мк) і нижнього шару з пористого біодеструктованого поліефіруре-
тану та ін. 

Перші спроби використання хітину і хітозану для загоєння ран,  
у тому числі опікових, були описані в середині 1970-х років. Було пока-
зано, що хітозан має, крім усього іншого, ще й антимікробну активність, 
а також підсилює проліферацію фібропластів, які продукують колаген та 
інші структурні компоненти, що беруть участь у процесі репарації тканини. 

У останні роки полімерні покриття на основі хітозану все частіше 
застосовуються для терапії ран (різновидність препарату Omiderm). Отри-
мують щеплені кополімери хітозану з такими кополимерами, як полі-
акриламід, поліакрилонітрил, кополімер із застосуванням диметиламіно-
етилметакрилатметилсульфату. 

Матеріали, що проявляють біологічну активність на процес заго-
єння ран, містять протеолітичні ферменти, які розкладають некротичні 
продукти та очищають поверхню ран. Для отримання таких сорбентів ім-
мобілізують протеолітичні ферменти (наприклад, трипсин, лізоцим) або 
низькомолекулярні лікарські речовини (наприклад, антисептик діоксидін) 
на целюлозні, поліамідні, віскозні, полівінілспиртові трикотажні і неткані 
матеріали. Наприклад, губкоподібну систему «Дігіспон» і дренуючий сор-
бент «Діавін», які стимулюють загоєння ран, отримують на основі зшито-
го ПВС, колагену і антисептика діоксидіна. 
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7.3.  Полімерні шовні та перев’язувальні засоби 
 
7.3.1.  Нитки для виготовлення шовних матеріалів  

В даний час найбільш поширеним варіантом з’єднання тканин є 
з’єднання за допомогою хірургічного шва [21].  

З медичних ниток виготовляють перев’язувальні і шовні матеріали, 
протези трубчастих органів, стрічки та сітки для фіксації та реконструкції 
різних тканин і органів та ін.  

Для виготовлення медичних ниток застосовують волокна:  
1) природні – целюлозні (бавовняні, лляні), білкові (натуральний 

шовк, колаген, кетгут);  
2) штучні (віскозні);  
3) синтетичні (поліефірні, поліамідні, поліетилентерефталатові, 

фторлонові, поліуретанові, поліпропіленові, полівінілспиртові, поліакри-
лонітрильні та ін.)  

З’єднання тканин за допомогою хірургічного шва передбачає вико-
ристання як фіксатора тканин шовного матеріалу. 

Шовні матеріали повинні володіти еластичністю, досить великою 
міцністю, добре зав’язуватися при накладенні швів, не ковзати і не «роз-
слаблятися» у вузлах, не повинні викликати токсичної, алергенної і тера-
тогенної дії на тканини організму [21, 22]. 

Шовний матеріал повинен утримувати тканини до моменту утво-
рення рубця. Швидкість біодеструкції шовного матеріалу не повинна  
перевищувати швидкості утворення рубця.  

Крім того, матеріал повинен бути атравматичним. Усі кручені і 
плетені нитки мають нерівну, шорстку поверхню. При проходженні нит-
ки через тканину організму виникає «розпилюючий» ефект, що призво-
дить до травми тканини. Тому більшість сучасних ниток випускають  
з полімерним покриттям.  

До групи «традиційного шовного матеріалу» відносять такі матері-
али, як кетгут, шовк, капрон, поліетилентерефталат. На сьогоднішній 
день вони є найбільш небезпечними в плані виникнення інфекційних 
ускладнень [21]. 

Використання сучасних синтетичних хірургічних ниток супрово-
джується меншою кількістю ускладнень, але вони більш дорогі, мало-
доступні, характеризуються гіршими маніпуляційними властивостями. 
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Необхідно розробити такі хірургічні нитки, які б поєднували пере-
ваги біоінертності шовного матеріалу (висока міцність, низька капіляр-
ність, відсутність взаємодії з навколишніми тканинами) з доступністю  
і дешевизною традиційного шовного матеріалу. 
 Кетгутові нитки, що широко використовуються в хірургії досі, бу-
ли створені Клавдієм Галеном, популяризовані в 1840 р. Луїджі Порта – 
професором хірургії з Павії і в 1868 р. в Англії вдосконалені шляхом 
хромування Джозефом Лістером. Кетгут був першим з відомих шовних 
матеріалів, що розсмоктуються. 
 Другим за поширеністю шовним матеріалом є природний шовк.  
З хірургів вперше його застосував Є. Г. Кохер в 1887 р. Пізніше, в 1913 р, 
методика використання шовку була вдосконалена В. Холстедом. 
 Вже в ХХ ст. при детальному вивченні властивостей кетгута і шов-
ку були виявлені недоліки цих матеріалів: висока реактогенність, алер-
гуюча дія, важко передбачувані терміни розсмоктування. Стала очевид-
ною необхідність заміни кетгуту і шовку шовними матеріалами, позбав-
леними цих недоліків. 
 На зміну традиційному шовного матеріалу прийшли синтетичні  
нитки, які поряд з високою міцністю мають відомі терміни деградації  
в організмі, біоінертність та при імплантації в тканини викликають слаб-
ку тканинну реакцію. 
 У 1924 р у Німеччині Герман і Хохли вперше отримали полівініло-
вий спирт, який вважається першим матеріалом для виготовлення синте-
тичного шовного матеріалу. 
 У 30-х роках створюються ще два синтетичних шовних матеріала - 
капрон (поліамід) і лавсан (поліетилентерефталат). У 1956 р з’явився 
принципово новий матеріал - поліпропілен. 
 У 40-х роках починає проявлятися інтерес до ниток з покриттям. 
Промислово починає випускатися «супрамід екстра» – кручений капрон  
з полімерним покриттям. 
 У 70-х роках створений матеріал, який значно перевершує за інерт-
ністю відомі раніше шовні матеріал – фторопласт (політетрафторе-
тилен). 
 У 1968 р на світовому ринку з’явився перший синтетичний розсмок-
тувальний шовний матеріал дексон, створений фірмою «Davis & Geeck» 
на основі полігліколіду – полімера гліколевої кислоти. Подальші дослі-
дження привели до створення фірмою «Ethicon» в 1972 р нового шовного 
матеріалу на основі кополимера гліколевої і молочної кислот у співвід-
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ношенні 9 : 1 (поліглактін-910). Новий шовний матеріал був названий  
вікрилом. Через деякий час його якість була істотно поліпшена за допо-
могою спеціального полімерного покриття, що полегшує проведення  
нитки через тканини. У наступні роки були розроблені ще кілька синте-
тичних шовних матеріалів, що розсмоктуються, таких, як монокрил, полі-
сорб, максон, полідіоксанон (ПДС) та ін. Ці матеріали мають ряд переваг, 
що обумовлює їх широке використання в хірургії. 
 У останні десятиліття ХХ століття активно розробляються і впро-
ваджуються в хірургічну практику шовні матеріали з різними покриття-
ми: фторлін, фторлон, етібонд, кардіоерг та ін. 
 Перспективно також використання біоінертного полімерного по-
криття на основі полі-пара-ксилілена для традиційного шовного матеріалу. 

Класифікуються шовні матеріали різними способами. 
За структурою нитки матеріали діляться на такі:  
1) мононитка (монофіламентна) – в перерізі являє єдину структуру 

з абсолютно гладкою поверхнею;  
2) полінитка (багатофіламентна) – в перерізі складається з безлічі 

ниток;  
3) кручена нитка – виготовляється шляхом скручування декількох 

філамент по осі;  
4) плетена нитка – отримується шляхом плетіння багатьох філамент 

по типу каната;  
5) комплексна нитка – це плетена нитка, яка просочена або покрита 

полімерним матеріалом.  
За здатністю до біодеструкції шовні матеріали діляться:  
1) на такі, що розсмоктуються – кетгут, колаген, матеріали на ос-

нові целюлози (окцелон, кацелон), матеріали на основі полігліколіду  
(полісорб, вікрил, дексон, максон), полідіоксанон, поліуретан;  

2) такі, що повільно розсмоктуються – шовк, поліамід (капрон);  
3) такі, що  не розсмоктуються – поліефіри (лавсан, суржилак, мер-

силен, етібонд), поліолефіни (суржипро, пролен, поліпропілен, суржилен), 
фторполімери (гортекс, вітафон, фторекс, фторлон), матеріали на ос-
нові полівінілідена (корален). 

Кетгут є першим натуральним шовним матеріалом, що розсмокту-
ється, він вміщує оброблений і очищений колаген. 

Для виготовлення ниток з кетгуту використовується жилка з ки-
шок дрібної рогатої худоби (овець). Вони розсмоктуються в організмі 
протягом 2–4-х тижнів, 50 % своєї міцності кетгут втрачає протягом 2–10 
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днів після операції. Міцність кетгуту нижча, ніж у більшості синтетичних 
ниток. Кетгутова нитка викликає найбільш виражену реакцію тканин. 
Має низькі маніпуляційні властивості, при її використанні утворюється 
грубий сполучно-тканий рубець. Крім того, кетгут має велику абсорбцій-
ну здатність, складно стерилізується. Тому останнім часом застосовують 
хромований кетгут. Імпрегнація кетгутовоі нитки солями хрому приво-
дить до подовження термінів розсмоктування і зниження реакції тканин.  

Хірургічні нитки на основі колагену не знайшли широкого застосу-
вання в хірургії через високу вартість виробництва і відсутність переваг  
у порівнянні з кетгутом.  

До багатофіламентних шовних матеріалів з досить швидким тер-
міном розсмоктування відносяться такі нитки, як вікріл фірми «Етікон», 
дексон фірми «Дейвіс і Гек», дар – вин фірми «Ергон супрамед». Ці нитки 
набагато міцніші кетгуту, викликають незначну запальну реакцію, мають 
строго визначені терміни втрати міцності та розсмоктування (втрачають 
до 80 % міцності протягом 21 дня, розсмоктуються через 2–3 місяці).  
Однак вони менш еластичні, ніж більшість шовних матеріалів, які не роз-
смоктуються, що призводить до зайвої травми тканин.  

Плетений синтетичний шовний матеріал, що розсмоктується,  
дексон II, виробляється з гомополимера гліколевої кислоти, випускається  
з покриттям з полікапролату (кополімер гліколіду і ε-капролактона). 

Розроблені більш нові шовні матеріали, що розсмоктуються, такі, 
як полідіоксанон (PDS) фірми «Етікон» і максон фірми «Дейвіс і Гек». 
PDS в перший місяць втрачає лише 30–50 % своєї міцності, а повністю 
розсмоктується протягом 6–9 міс. Ці матеріали в порівнянні з багато-
філаментними більш еластичні. До недоліків цих ниток, як і всіх багато-
філаментних матеріалів, можна віднести необхідність застосування вузла 
складної конфігурації для забезпечення його надійності і велику втрату 
міцності нитки у вузлі.  

Монофіламентний матеріал, що розсмоктується, максон виробля-
ється з полігліконата, кополімера гліколевої кислоти і триметиленкарбо-
ната. Повне його розсмоктування відбувається через 6 місяців. 

Монофіламентний шовний матеріал, що швидко розсмоктується, 
капросін виготовляється з гліколіду, капролактону, триметилкарбонату  
і лактіду. Повне розсмоктування відбувається до 56-го дня після імплан-
тації. 

У 1991 р. з’явився шовний матеріал, що розсмоктується, нового  
покоління – полісорб фірми USSC. Це плетений шовний матеріал, який  
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за своїми фізичними якостями не поступається шовку, простягається  
в тканинах, як монофіламентний, приблизно в 1,5 рази міцніше вікрилу. 
Крім того, цей матеріал у порівнянні з вікрилом і лексоном більш трива-
лий час (до трьох тижнів) зберігає достатню міцність в тканинах, володіє 
підвищеною надійністю вузла. Полісорб поєднує властивості філамент-
них ниток при проходженні через тканину, міцність плетеної нитки і зруч-
ність «золотого стандарту» шовку при роботі хірурга.  

Виготовляється полісорб з кополімера лактомер, синтезованого  
кополімеризацією проміжних ланок гліколіду і Л-лактиду з гліколівої  
і молочної кислот. Повне розсмоктування полісорбу відбувається між 50  
і 70-м днем. 

Стерилізуються шовні матеріали етиленоксидом. 
Таким чином, синтетичні шовні матеріали, що розсмоктуються, 

відповідають усім вимогам і вважаються «ідеальними». 
Шовк і бавовна відносяться до матеріалів природного походження, 

що умовно розсмоктуються [21]. Більшу частину міцності шовкова нитка 
в організмі людини втрачає протягом 3–6 місяців, а повне розсмоктуван-
ня зазвичай завершується до 2-х років після імплантації. Бавовна відно-
ситься скоріше до таких шовних матеріалів, що не розсмоктуються, і біль-
шу частину своєї міцності вона зберігає протягом 6 місяців. 

Шовк і бавовна володіють хорошими маніпуляційними властиво-
стями, їх застосування зручно для хірурга (м’які, гнучкі, дозволяють на-
кладати 2 вузла, легко стерилізуються). За своїми фізико-механічними 
властивостями вони вважаються «золотим стандартом» у хірургії.  

Однак даний вид шовного матеріалу має ряд негативних властиво-
стей: легко інфікується, розволокнюється, викликає асептичне запалення 
аж до утворення некрозів, має виражену сорбційну здатність і тому слу-
жить резервуаром і провідником мікробів. 

Поліамідні (капронові) нитки належать до тих, що повільно розсмок-
туються. 

Поліамідні нитки (капрон – ПА 6, супрамід – ПА 6,6, нуролон – 
нейлон, силон, перлон та ін.) мають добру початкову міцність (в 2 рази 
міцнішу, ніж у кетгута і в 12,5 міцнішу, ніж у шовка), еластичність, стій-
кість до стирання, високе значення розривного подовження (22 %), однак 
під дією середовища організму поліамідні шовні імплантати піддаються 
руйнуванню і виводяться з організму (протягом 3-х місяців – 2-х років). 

З усіх синтетичних ниток поліамідні дають найбільш виражену ре-
акцію тканин. Поліаміди випускаються у вигляді кручених, плетених  
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і монониток. Найбільш виражена реакція тканин спостерігається при за-
стосуванні крученого капрону. 

Шовний матеріал на основі поліаміду застосовується при операціях 
на легенях, органах черевної порожнини, суглобово-зв’язкового апарату. 

Шовні матеріали, що не розсмоктуються, мають більшу міцність  
і кращі маніпуляційні властивості в порівнянні з тими, що розсмоктують-
ся. Вони дешевші і зручні у виробництві, незамінні при протезуванні  
і при шві тканин, що знаходяться тривалий час під натягом. Однак вони 
не задовольняють основні вимоги – біодеградації. Вони постійно пере-
бувають у тканинах і в будь-який момент можуть викликати запальну  
реакцію.  

Поліефірні (в основному лавсанові) нитки більш інертні, ніж полі-
амідні, вони викликають меншу тканинну реакцію. Нитки на основі полі-
ефірів (суржидак, етібонд, мерсилен, лавсан тощо) широко застосо-
вуються, проте вони поступаються поліаміду за еластичністю, полі-
олефінам - за інертністю, міцністю і надійністю вузла, тому галузь їх  
застосування постійно зменшується.  

Поліолефіни повністю інертні до тканин організму. В даний час на-
були поширення нитки на основі поліпропілену (суржипро фірми USSC, 
пролен фірми «Етікон», поліпропілен фірми «Шарпойнт», суржилен фір-
ми «Дайвіс і Гек»). Поліолефіни випускають у вигляді мононитки. Ця нит-
ка має високу інертність, міцність, еластичність. Поліпропілен має біль-
шу надійність вузла. Поліпропіленова нитка запам’ятовує форму вузла  
і перешкоджає його розв’язуванню. Цей матеріал є одним з найбільш  
перспективних серед шовних матеріалів, що не розсмоктуються, і реко-
мендується до широкого застосування в клініці.  

Фторполімерні нитки вважаються ще більш інертними, ніж полі-
олефіни. Нитки з високочистого політетрафторетилену (гортекс) мають 
високу тромборезістентність. В даний час ці нитки використовуються  
в серцево-судинної хірургії.  

Останнім часом з’явилися нові шовні матеріали на основі полівіні-
лідену, наприклад, корален фірми «Ергон супрамед». Цей матеріал воло-
діє більшою міцністю, меншою гігроскопічністю і реактогенністю, ніж 
поліпропілен.  

Таким чином, основні принципи застосування полімерних шовних 
матеріалів можна сформулювати таким чином:  

1) монофіламентні матеріали, як правило, дають меншу реакцію, не 
володіють фітільними властивостями та їх застосування переважніше;  
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2) матеріали, що розсмоктуються, майже у всіх областях хірургії 
мають переваги, оскільки основне завдання шва – утримувати тканини  
до утворення шва; ідеально, якщо після виконання свого завдання нитка 
розпадається і виводиться з організму;  

3) при імплантації алломатеріала (протези, клапани) повинні засто-
совуватися тільки шовні матеріали, що не розсмоктуються, через те, що 
ніколи не відбувається зрощення протезу і тканини організму;  

4) слід різко обмежити застосування в хірургії таких матеріалів, як 
шовк, кетгут, що викликають найбільш виражену реакцію тканин.  

Основними перспективними напрямами в пошуку нових шовних 
матеріалів є: 

1) розробка синтетичних, що  розсмоктуються, нереактогенних ма-
теріалів з точно відомими термінами деструкції; 

2) розробка шовних матеріалів, що не розсмоктуються, з добрими 
маніпуляційними якостями і мінімальною ушкоджувальною дією на тка-
нини; 

3) розробка антибактеріальних шовних матеріалів; 
4) розробка шовних матеріалів, що стимулюють процеси репарації 

тканин. 
Для отримання нового шовного матеріалу використовується ряд 

способів, наприклад, шляхом синтезу нових хімічних сполук, з яких в по-
дальшому виробляються нові шовні матеріали, зокрема поліпропілен,  
корален, фторлон, або шляхом модифікації вже наявного шовного мате-
ріалу. Причому модифікувати можна як внутрішню структуру (викорис-
тання нових способів крутіння, плетіння), так і зовнішню поверхню шов-
ного матеріалу (нанесення різних типів покриття). Модифікація вже на-
явного шовного матеріалу на сьогоднішній день є широко поширеним 
явищем у світовій практиці. Прикладом таких шовних матеріалів є нуро-
лон, тевдек, тікрон тощо. 

До найбільш поширених способів модифікації традиційного шов-
ного матеріалу відносяться: 

1) імпрегнація сріблом і покриття поверхні нитки восковими речо-
винами або силіконом (шовк, тікрон); 

2) обробка ниток розчином хромистих і йодистих солей (кетгут 
хромований і йодований); 

3) клейова обробка, нанесення на поверхню нитки іонообмінних 
смол (летілан, полікон); 
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4) різного типу покриття (нурлон, карбілан, етібонд, фторлін, фто-
рекс). 

У сучасних умовах для модифікації шовного матеріалу з метою на-
дання йому спеціальних (антисептичних, стимулюючих репаративні про-
цеси і ін.) властивостей застосовують різні методики зв’язування чинного 
лікарського препарату : або безпосередньо з речовиною, з якої зроблена 
нитка, або з матеріалом, який використовується як покриття. 

Розроблено такі способи спеціальної модифікації шовного матеріалу: 
1) використання нових спеціально синтезованих покрить; 
2) фіксування біологічно активної речовини в полімерному покрит-

ті, яке наноситься на поверхню шовного матеріалу. 
3) введення біологічно активної речовини в розчин або розплав плів-

ки покриття; 
4) приєднання біологічно активної речовини до макромолекулі хі-

рургічної нитки хімічним зв’язком (ковалентним). 
На думку більшості дослідників найбільш перспективним, простим, 

ефективним і дешевим способом додання шовного матеріалу якісно но-
вих властивостей є метод нанесення на хірургічні нитки різних типів по-
криттів. 

Перевагами даного методу перед іншими є:  
 1) значна ефективність методу, пов’язана з тим, що більшість нега-
тивних властивостей шовного матеріалу обумовлено недоліками поверхні 
нитки (тертя, капілярність, фітільність та ін.), які усуваються за допомо-
гою нанесення покриття;  

2) великий вибір різних типів покриттів; технічна простота нане-
сення покриття на шовний матеріал.  

До явних переваг методики слід віднести збереження початково не-
поганих маніпуляційних властивостей традиційного шовного матеріалу  
і економічний ефект розробки, який визначається набагато меншою вар-
тістю модифікованого шовного матеріалу в порівнянні з розробкою і син-
тезом сучасних синтетичних хірургічних ниток. 

В результаті модифікації за допомогою нанесення покриття отри-
мують комплексні нитки, які складають більшу частину сучасного шов-
ного матеріалу: дексон 2 – дексон з полікапролактоновим покриттям, вік-
рил, супрамід, шовний матеріал з поліаміду 6/6 (полімер з гексаметилен-
діаміна і адипінової кислоти), нуролон (виробляється з щільно сплетених 
волокон нейлону, а для поліпшення властивостей покривається спеціаль-
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ним складом), оброблений шовк фірми «Етікон» (шовк импрегнований  
і покритий сумішшю силікону і воскових речовин), нитки етібонд екст-
ра (поліефірні нитки рівномірно покриті полібутилатом), фторекс (не-
розсмоктувальні плетені лавсанові нитки з фторполімерним покриттям), 
фторлін (капронові кручені нитки з фторполімерним покриттям). При-
чому після модифікації нитки за своїми властивостями анітрохи не від-
різняються від сучасних синтетичних ниток, а вартість їх значно менше. 

  
7.3.2.  Перев’язувальні матеріали та перев’язувальні засоби  

на основі полімерів 

 Перев’язувальні матеріали та перев’язувальні засоби служать для 
виготовлення і накладення пов’язок з метою захисту від вторинної інфек-
ції та інших зовнішніх впливів, а також для зупинки кровотечі, підсушу-
вання ран при хірургічних операціях та іммобілізації органів і тканин. 

Вони мають бути м’якими, але не крихкими, гігроскопічними, мати 
добру капілярність і змочуваність, бути нейтральними по відношенню  
до організму, мати певний відсоток вологості, надійно стерилізуватися  
без зміни властивостей. 

Початковою сировиною для виготовлення перев’язувальних засобів 
та перев’язувальних матеріалів є бавовна, деревина та синтетичні мате-
ріали. З волокон бавовни виготовляють вату, марлю і марлеві бинти.  
З деревини – паперову та віскозну пряжу, алігнін, з синтетичних мате-
ріалів – спеціальні перев’язувальні засоби [1, 18]. 

Бавовняне волокно (целюлоза) після очищення за допомогою кар-
дочесальних машин розпушується і розчісується, перетворюється на стріч-
ку, а потім на спеціальних барабанах випрямляється, трохи скручується  
і на ватермашинах скручується остаточно і перетворюється на пряжу.  
Потім на ткацьких машинах шляхом переплетення поздовжніх ниток, які 
називаються основою, і поперечних, які називаються качок, отримують 
текстильні тканини, наприклад, марлю. 

Початкове бавовняне волокно покрито воском і практично не змо-
чується водою, тому його піддають хімічній обробці розчинами лугів 
(мерсеризація), хлорного вапна та кислот для видалення воску, відбілю-
вання та досягнення нейтральної реакції. 

Деревина, крім целюлози і нецелюлозних вуглеводів, містить ще й 
лігнін – аморфний сітчастий полімер, що має нерегулярну хімічну струк-
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туру. Тому після подрібнення деревини необхідно провести її хімічну об-
робку з метою руйнування лігніну. 

З кращих сортів бавовни або бавовни з добавками віскози виготов-
ляють медичну гігроскопічну вату для перев’язок. Компресійну медичну 
вату кремового кольору, яка погано поглинає вологу, застосовують для 
зігріваючих компресів і шин. 
Вату медичну гігроскопічну випускають трьох видів: 
1) медичну очну – з бавовни 1-го сорту; 

2) хірургічну вату з чистої бавовни не нижче 3-го сорту або з віс-
козним волокном (до 30 %); 

3) гігієнічну побутову вату з бавовни 5-го сорту. 
Вату медичну гігроскопічну випускають стерильною і нестерильною. 
Основними показниками якості медичної гігроскопічної вати (хірур-

гічної бавовняної ) є: вологість (не більше 8,0 %), зольність (не більше 
0,3 %), поглинаюча здатність (не менше 20,0 г/г), капілярність (не менше 
7,0 мм/хв), реакція водної витяжки (нейтральна). 

Перев’язувальний засіб алігнін медичний випускають у вигляді 
тонкого паперу зі зморшкуватою поверхнею. Алігнін виділяють з дере-
вини хімічним засобом. Випускають його двох марок: А – для пере-
в’язувального матеріалу, Б – для упаковки медичних інструментів і лікар-
ських препаратів. Алігнін марки А має досить високий показник капіляр-
ності (3 мм/хв) і вологості (не більше 6 %). 

Випускають алігнін у вигляді багатошарових листів шириною 60–
70 см, упакованих у пачки по 5 кг. Він дешевший вати. Його недоліки – 
старіння при тривалому зберіганні, деструкція і розповзання при зволо-
женні. 

Алігнін недостатньо еластичний, тому застосовується при пере-
в’язках з ватою. 

Марля медична випускається двох сортів: вибілена гігроскопічна і 
сувора. Кожна з цих сортів буває двох видів: чисто бавовняно-паперова  
і з домішками віскозної штапельної тканини (бавовна наполовину з віско-
зою, або 70 % бавовни і 30 % віскози ). 

Бавовняно-паперова марля змочується протягом 10 с (занурюється 
у воду), а марля з домішками віскози змочується в 6 разів повільніше 
(протягом 60 с). 
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Перевагою віскозної марлі є підвищена вологоємність, краща здат-
ність поглинати кров. Але віскозна марля гірше утримує лікарські розчи-
ни, а багаторазове прання знижує поглинаючу здатність. Міцність бавов-
няної марлі на 25 % вища, ніж віскозної. Капілярність двох видів марлі  
не менша 1-2 мм/хв. 

Марлю, як і вату, випробують на поглинальну здатність, змочува-
ність, капілярність і нейтральність. 

При визначенні змочуваності зразок гігроскопічної або суворої  

марлі (55 см) опускають у воду без торкання до стінки посуду.  
Гігроскопічна марля опускається у воду на 10 с, а сувора – на 60 с. 
Капілярність визначають шляхом опускання зразка марлі шириною 

5 см одним кінцем у чашку Петрі з розчином хромовокислого калію. 
Протягом 1 години розчин хромовокислого калію повинен піднятися  
в зразок марлі від рівня розчину у чашки Петрі не менше, ніж на 10 см. 
 Нейтральність визначають за аналізом водної витяжки за допомо-
гою лакмусового папірця. Водну витяжку одержують при кип’ятінні 3 г 
навіски марлі протягом 15 хв в 60 мл дистильованої води. 

В останні роки традиційні перев’язувальні матеріали поступово ви-
тісняються високоефективними матеріалами, спеціально створеними для 
обробки уражень шкіри . 

Основна увага при розробці таких матеріалів приділяється наданню 
їм гемостатичних, сорбційних і очищувальних властивостей. Основою 
таких матеріалів є як природні, так і штучні і синтетичні полімери. 

Наприклад, функціональні похідні целюлози, що містять карбо-
ксильні, карбонільні та інші групи, отримують окисненням целюлози без 
розриву її основного ланцюга, карбоксиметилюванням целюлози, при-
щепленням до целюлози акрилової кислоти, отриманням складних ефірів 
целюлози (фосфатів, цитратів). 

Існують спеціальні види марлі, наприклад, марля, яка зупиняє кров 
і марля гемостатична. 

Марлю, яка зупиняє кров, отримують шляхом обробки звичайної 
марлі оксидами азоту. Така марля має дію за зупинянням крові і впро-
довж місяця розсмоктується в рані повністю (Застосовується у вигляді 

серветок 1313 см). Первинні гідроксильні групи целюлози окислюються 
до карбоксильних.  
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При вмісті 14–16 % карбоксильних груп оксіцелюлоза розсмокту-
ється за 15 діб. У США марля і вата з оксіцелюлози випускаються під  
назвою седжіцел. 

Марля гемостатична містить кальцієву сіль альгінової кислоти 
(полісахарид, що міститься в бурих морських водоростях). Швидко зупи-
няє кровотечу (через 2–5 хв), але не розсмоктується. (Застосовується  
у вигляді серветок, кульок, тампонів). У Великобританії марлі на основі 
альгінової кислоти випускаються під назвою калджітекс. 

Віскозу гемостатичну отримують обробкою віскозного трикотажу 
оксидами азоту. Вона зупиняє кровотечу за 1–5 хв. Швидко розсмокту-
ється в рані (випускається у вигляді серветок, смужок розміром 45,5; 
510; 525; 1020 см в герметично закупореній тарі). 

Каноксицел – серветки, змочені полімером, який утримує канамі-
цин. Застосовують як місцевий кровоспинний, антибактеріальний препа-
рат. Матеріал, залишений у рані, розсмоктується протягом 1-го місяця 
(випускається у вигляді серветок в герметично закупорених флаконах) . 

Бинти випускають медичні неткані, гіпсові (не обсипаються при 
накладенні гіпсу), еластичні ( виготовляють із суворої бавовняної пряжі), 
трубчасті (у вигляді трикотажного рукава з міцної тканини), еластичні 
трубчасті (виготовлені з еластомірної нитки, обплетеної синтетичними 
волокнами і бавовняною пряжею), з бавовняно-віскозної марлі (загоєння 
ран відбувається швидше, ніж із застосуванням звичайної марлі). 

Добрими кровозупиняючими властивостями володіє нетканий мате-
ріал на основі натрій-кальцієвої солі карбоксилвмісного полісахариду 
альгінової кислоти, він здатний до біодеградації протягом 90–180 діб. Та-
кими же властивостями володіє волокнистий матеріал на основі полівініл-
спиртового волокна, модифікованого шляхом прищеплення поліакрило-
вої кислоти, який містить адреналін, приєднаний іонним зв’язком [1]. 

Сорбуючі матеріали на основі полімерів випускаються у вигляді 
порошку, волокнистих виробів, губок. Вони можуть бути видалені з по-
верхні рани або піддаватися біодеградації. Сорбуючі матеріали на основі 
білків (колагену, желатину), крім високої сорбційної і дренувальної здіб-
ності, можуть інтенсифікувати процеси утворення нової тканини за раху-
нок включення в них олігопептидних продуктів біодеструкції цих полі-
мерів. При цьому колаген перед застосуванням повинен бути спеціально 
обробленим, щоб виключити його іммунореактивність. 
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Біологічно активні перев’язувальні матеріали отримують 4-ма ос-
новними способами: 

1) використовуючи нові, спеціально синтезовані або певним спосо-
бом оброблені природні полімери; 

2) введенням біологічно активних речовин до складу полімерів, які 
використовуються для формування волокна, плівки або пористого по-
криття; 

3) шляхом хімічного приєднання біологічно активної речовини до 
молекули полімеру; 

4) фіксуючі біологічно активні речовини в полімерному покритті, 
яке наноситься на поверхню волокнистого матеріалу. 

До біологічно активних перев’язувальних матеріалів належать ма-
теріали, отримані на основі целюлозного, полівінілхлоридного, поліамід-
ного альгінатного волокна, а також волокна фторлон, плівки з полівініло-
вого спирту, пористі покриття на основі полісахариду альгінової кислоти 
(альгіпор, альгімаф), покриття з колагену, желатини, декстрану, які мо-
жуть проявляти такі властивості: 

1) утримувати іммобілізовані протеолітичні ферменти; 
2) володіти високою сорбційною здатністю; 
3) мати антимікробні властивості; 
4) характеризуватися гемостатичними властивостями; 
5) володіти анестезуючою активністю; 
6) мати здатність до біодеградації. 
 
 

7.4.  Полімери в лікувальному протезуванні та ортезуванні 
 
Лікувальне ортезування забезпечує хворих корсетами, ортопедич-

ними апаратами (ортопедичне взуття), слуховими апаратами (слухопро-
тезування).  

Значне поширення в ортопедії отримали листові пластики вітчиз-
няного виробництва, такі як поліпропілен ПП, поліетилен ПЕ, поліетилен 
ПЕ 300, поліетилен ПЕ 500, поліетилен ПЕ 1000, орфіт Еко і орфіт Кла-
сик [10, 15, 20], силікований матеріал «термосил». 

З ПП виготовляють частини ортеза, які знаходяться під дією силь-
них навантажень.  

ПЕ 300 – поліетилен високої густини з низькою М.М., є найпопуля-
рнішим матеріалом в ортопедії. Легкість обробки і великий вибір кольо-
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рів забезпечує широкий діапазон галузей його застосування, наприклад, 
при виготовленні ортезів, корсетів, туторів і т. ін.  

ПЕ 500 – поліетилен високої густини із середньою М.М., має хоро-
шу теплопровідність і достатню зварюваність, високу міцність і незначну 
усадку.  

ПЕ 1000 – поліетилен високої густини з високою М.М. Матеріал 
відрізняється високою в’язкістю і стійкістю до зносу. Застосовується час-
то як кріплення всередині взуття.  

ORFIT ECO – має високу формованість і розтяжність, еластичну 
«пам’ять», ідеальну температуру активації, 60 С, в той же час має високу 
жорсткість і використовується для виготовлення жорстких шин. Матеріал 
легко ріжеться і має гарну поверхню.  

ORFIT CLASSIC має надвисоку, 1000%-ну, еластичність, володіє 
аутогезією (самозлипанням), можливим приклеюванням аксесуарів без 
будь-яких або додаткових зусиль. Колір тілесний. З нього виготовляють 
прості і складні ортези з високими робочими характеристиками. 

Використання низькотемпературних пластиків в ортопедії, ортезу-
ванні, реабілітації та спортивній медицині дозволяє реалізувати ідею 
«динамічної іммобілізації» [10]. Активні рухи сприяють збереженню на-
сосного механізму в м’язовій тканині, допомагаючи запобігти нароста-
ючий набряк м’яких тканин і поліпшити живлення кісткових відламків. 
Як результат - прискорення утворення кісткової мозолі і регенерації по-
шкоджених тканин, запобігання створенню контрактур.  

Випускаються такі низькотемпературні пластики:  
Turbocast (Турбокаст), Turbocast Ortho (Турбокаст Орто), Beachcast 

(Бічкаст), Turbotret Comfort (Турботріт Комфорт).  
Турбокаст – низькотемпературний термопластичний матеріал на 

основі полікапролактона з поверхневим (зовнішнім) покриттям з поліуре-
тану з обох сторін, товщиною 0,6 мм. Термопластик володіє «робочою» 
пам’яттю, що створює під час нагрівання безперервний рух молекул у ви-
значеному напрямку. Після розм’якшення матеріалу молекули знаходять 
свій шлях у гравітаційному полі, що дозволяє формувати пластик по по-
верхнях з різною кривизною. Матеріал не сідає і не тисне на поверхню 
накладення. Турбокаст зберігає свої властивості доти, поки матеріал не 
розтягнутий по поверхні більше, ніж на 15 %. Нагрівання понад 100 С 
приводить до розплавлення м’якого поверхневого шару. Покриття не 
втрачає свої унікальні властивості.  



 52 

Особливою перевагою покриття є відсутність мимовільного склею-
вання ділянок матеріалу між собою при розігріванні. Це дає можливість 
розігрівати великі аркуші пластика в контейнерах з малими обсягами. 

Спінене покриття сприяє утворенню тонкого мікроскопічного повіт-
ряного прошарку між термопластиком і шкірою хворого, запобігаючи 
шкірні роздратування і гіперпітлівість.  

Турбокаст не прилипає до волосяного покриву і пов’язок. Ця влас-
тивість широко використовується для виготовлення пов’язок, що давлять, 
туторів і ортезів у опікових хворих.  

Бічкаст - точно слідує контурам і вигинам поверхні, на яку він на-
кладений. Після затвердіння перетворюється на міцну конструкцію, що 
не вимагає додаткової форсифікації. Володіє підвищеною еластичністю  
і помірно клейкою поверхнею.  

Особливі переваги: екстраміцний, екстражорстка конструкція, мо-
жливість вертикального моделювання, рекомендується для виготовлення 
виробів з великою поверхнею та циркулярних ортезів.  

Матеріали без покриттів, такі як Турбокаст Орто і Бічкаст, розі-
гріваються у водяній бані при температурі (60–65) С, матеріали Турбо-
каст і Турботріт Комфорт – при температурі (70–75) С. Всі низькотем-
пературні пластмаси розроблені з ідеєю безпосереднього моделювання по 
тілу пацієнта. При розігріванні у воді матеріал адсорбує тепло, але після 
того, як термопластик виймуть з водяної бані, його поверхнева темпера-
тура автоматично падає протягом 3–5 секунд до 30 С. 

Усі низькотемпературні матеріали мають стовідсоткову пластичну 
пам’ять. Це означає, що матеріал набуває колишньої форми і повертаєть-
ся до початкових розмірів і товщині після повторного розігрівання. Ви-
роби можуть бути переформовані стільки разів, скільки це необхідно для 
виробництва.  

Турбокаст Орто, Турбокаст і Турботріт Комфорт (у порядку 
убування) стають прозорими після розігрівання, що дає можливість при 
накладенні матеріалу бачити всі особливості рельєфу частин тіла і шкір-
них покривів.  

Листи таких термопластиків випускаються як неперфоровані, так і 
перфоровані – мікро (42 %) перфорації, мульти (38 %) і міні (2,5 %) пер-
форації.  

Силікон «термосил» використовується для виробництва ортезів на 
гомілковостопний суглоб і стопу, хребет, верхні і нижні кінцівки та ін. [20]. 
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7.5.  Полімерні медичні клеї 
 

Одним з перших синтетичних клеїв, який  був застосований у 1955 р. 
для склеювання кісток, був клей «Остеопласт» на основі резорцинової 
епоксидної смоли. 

У 1959 р. була випадково відкрита склеювальна здатність мети-
лового ефіру ціанакрилової кислоти (на рефрактометрі), і він почав вико-
ристовуватися для склеювання тканин організму [23, 24]: 

 

                      СООСН3 
          │ 
СН2 = С 
         │ 

            СN 
 

Пізніше було встановлено, що метил-2-ціанакрилат надає токсичну 
дію на тканини, і його застосування в медицині було припинено. Однак 
інші похідні α-ціанакрилової кислоти (етил-, пропіл-, октил-2-ціана-
крилат та ін.) є основою сучасних ціанакрилатних клеїв для медицини.  
Їх відмітною особливістю є те, що вони склеюють м’які тканини організ-
му при звичайній температурі і у вологому середовищі. 

Клеючий ефект настає дуже швидко, при цьому не виділяється теп-
ло і не змінюється об’єм, не потрібні спеціальні каталізатори. Наявність  
у молекулі мономера двох електроноакцепторних груп –СN і –СО, здат-
них проявляти сильний електромірний ефект, який посилюється навіть 
дуже слабкими лугами, викликає значну поляризацію подвійного зв’язку, 
що обумовлює легкість аніонної полімеризації алкіл-α-ціанакрилатів. 

При склеюванні живих тканин ініціаторами полімеризації ціана-
крилатів є не тільки ОН– групи, а й NН2– групи амінокислот, що приво-
дить до міцного з’єднання утвореної полімерної плівки з живою ткани-
ною. Кислі ж речовини сповільнюють полімеризацію і можуть застосову-
ватися як стабілізатори клею (зберігають клеї при температурі від 0 до 

+4 С). Органічні розчинники не впливають на клейове з’єднання. Октил-
ціанакрилати є менш отруйними сполуками. 

У 1969 р. В.В. Коршаком був розроблений клей ціакрин на основі 
етил-α-ціанакрилата, пластифікатора дибутилфталата і загусника полі-
етилацетата. 
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Пізніше були створені різні модифікації ціакрина марок М-1 – М-3, 
МК-1 – МК-14 та ін., що розрізняються вмістом різних пластифікаторів, 
загусників і лікарських речовин [24–27]. 

Розроблений також клей для склеювання м’яких тканин на піно-
поліуретановій основі під назвою КЛ-3 (клей Ліпатової) [27]. Він являє 
собою композицію на основі ароматичного макродіізоціаната, що містить 
залишки простого або складного поліефіру, і каталізатора 2,4,6-трис (ди-
метиламінометил) фенолу. 
 Медичний клей КЛ-3 володіє високою біосумісністю, практично  
не спричиняє гістотоксичної дії, піддається біодеструкції, при цьому про-
дукти його руйнування виводяться з організму через сечовидільну систе-
му і шлунково-кишковий тракт і не акумулюються в організмі. 
 Поліуретанова клейова композиція КЛ-3 являє собою двокомпо-
нентну систему, що складається з власне клейової основи і прискорювача 
реакції полімеризації. Внесенням різних кількостей останнього в систему 
можна регулювати час полімеризації клею від 5 до 30 хв. В умовах воло-
гого середовища операційної рани клей спінюється, його полімерна плів-
ка – дрібнопориста і високоеластична. Внаслідок цього полімер має силь-
но розвинену поверхню і велику площу контакту з тканинами організму. 
 Клейова композиція в організмі піддається деструкції шляхом гід-
ролізу і клітинної резорбції [27]. Клейова композиція КЛ-3, що поєднує 
властивості медичного клею і пломбувальної маси, може застосовуватися 
в щелепно-лицевій хірургії, а також для закриття кишкових і бронхіаль-
них свищів, для закриття ран нирок та ін . 

Відомі також клеї для склеювання тканин організму, що мають  
желатино-резорцино-формальдегідну основу (желатин-резорцинол змі-

шуються у співвідношенні 3 : 1 при 40 С і до них додається кілька кра-

пель формаліну). 
Для нанесення захисних покриттів на дрібні рани, порізи застосову-

ється клей БФ-6, що являє собою спиртовий розчин полівінілбутиралю  
і фенолоформальдегідного олігомеру . 

Розроблено хірургічні полімерні клеї і на основі водного розчину 
полівінілового спирту та лікарських добавок, з додаванням ще й бутилак-
рилатного або акрилонітрильного латексу [28, 29]. 
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Ціанакрилатні клеї та клей КЛ-3 біодеструктують в організмі. Де-
струкція починається при рН = 7,0 і прискорюється при збільшенні рН  
до 8,0. Біодеструкція проходить протягом декількох місяців: 

 

 
 

Розроблено медичний клей біоімплантат нового покоління на ос-
нові біополімерних нанокомпозитів у вигляді напівсинтетичної полімер-
ної матриці із застосуванням лазерних технологій . 

Біополімерний нанокомпозит має склад: низькомолекулярний полі-
ізобутилен (основа) – до 55 % мас.; коллапан (наповнювач ) – до 35 % мас.; 
касторове аерозольне зв’язне – 5–15 % мас.; поліакриламідний гідрогель 
(затверджувач верхнього шару клею) – до 5 % мас . 

Коллапан є остеопластичним матеріалом, що складається з особли-
во чистого гідроксиапатиту і колагену спеціальної обробки з введенням 
антимікробних засобів. Це біоактивний матеріал для відновлення кістко-
вої тканини. 

Для затвердіння клею використовується вуглекислотний лазер. 
Ціанакрилатні клейові композиції при полімеризації утворюють до-

сить жорстку плівку. Іноді в зоні операції утворюється грубий сполучно-
тканинний рубець. Щоб цього не відбувалося, використовують спеціальні 
сполучні елементи для внутрішніх органів з еластичних матеріалів (ЕСБ), 
які забезпечують надійний гемостаз, фізичну герметизацію внутрішніх 
швів, виключають спайкові процеси, зменшують післяопераційні усклад-
нення. 

Сполучнотканинні елементи виконуються у вигляді плівок товщи-
ною 100 мкм з біосумісних кополімерів. Вони зручні в користуванні, їх 
конфігурація легко змінюється для надання потрібної форми за допомо-
гою звичайних хірургічних ножиць, вони біодеструктують в організмі. 
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7.6.  Полімери в офтальмології 
 
 До полімерів, що застосовуються в офтальмології, крім загально-
хірургічних вимог, висуваються вимоги щодо прозорості, змочування по-
верхні слізної рідиною, стійкості до дії рідких середовищ кон’юктиви ока 
та ін. [2, 35].  
 Для створення штучних кришталиків і райдужної оболонки ока, 
жорстких контактних лінз з кінця тридцятих років двадцятого сторіччя 
почали застосовуватися акрилові полімери. Одним з перших матеріалів 
для цих цілей була застосована пластмаса типу АКР-7.  
 Пластмасові очні протези, на відміну від скляних, – не б’ються,  
мають меншу теплопровідність (особливо важливо для північних районів, 
де скляні протези будуть охолоджуватися), не схильні до хімічного впли-
ву рідкого середовища кон’юктиви ока. 
 Проте з часом проявилися деякі недоліки таких матеріалів, в першу 
чергу це низька киснева проникність. 
 У шістдесяті роки були розроблені м’які контактні лінзи, які від-
різняються гідрофільністю і газопроникністю. Для м’яких контактних 
лінз зазвичай використовують слабозшиті полімери (гідрогелі).  
 Критерієм оцінки придатності нових матеріалів у контактної корек-
ції зору може служити совокупність таких властивостей, як оптична про-
зорість, біологічна інертність, хімічна і механічна стабільність, змочува-
ність, міцність, еластичність, підвищена киснепроникність та ін. 
 Киснепроникність в гідрогелевих м’яких контактних лінзах зале-
жить від вмісту води і товщини лінзи: чим більше вміст води або тонша 
лінза, тим більше вона проникна для  кисню. 
 В даний час запропонована класифікація м’яких контактних лінз 
(МКЛ) за такими групами: 
 1) неіонні низькогідрофільні МКЛ (до 50 % води), які виготовляють 
в основному з полімерів на основі гідроксиетилметакрилату (НЕМА);  
вони електрично нейтральні і менше схильні до відокремлення; найбільш 
поширений серед них матеріал марки Полімакон з 38%-ним вмістом во-
логі (НЕМА зшитий за допомогою етиленглікольдіметакрилату); 
 2) неіонні високогідрофільні МКЛ (більше 50 % води), які виготов-
ляють найчастіше на основі кополимеру N-вінілпіролідону і метилметак-
рилату; 
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 3) іонні низькогідрофільні МКЛ (до 50 % води), які виготовляють  
із матеріалів на основі НЕМА з додаванням МА; 
 4) іонні високогідрофільні МКЛ (більше 50 % води). 
 Останнім часом з’явилися МКЛ, які захищають око від УФ-випро-
мінювання, а також кольорові косметичні МКЛ. 
 Наприклад, м’які контактні лінзи отримують на основі суміші  
2-гідроксиетилметакрилату і етиленглікольдіметакрилату. При цьому 
отримують гідрофільні м’які оптичні лінзи зі світлопропусканням більше 
98 %, вологовмістом 55,5 %. Вони відрізняються високою зносостійкі-
стю, хорошою прозорістю і непомутнінням при тривалій експлуатації. 
Вченими Львівського політехнічного інституту розроблений гідрогель-
ний матеріал для отримання м’яких контактних лінз «Акрилан-ЛПІ»  
на основі монометакрилата етиленгліколю, полівінілпіролідону і діметак-
рилового ефіру поліетиленгліколю ТГМ-13 (співвідношення компонентів 
в мас.ч. становить 86 : 12 : 2 відповідно). Готовий продукт одержують 
при кополімеризації мономерів при температурі 50–80 С в умовах сту-
пеневого нагріву і плавного охолодження у присутності 0,3 % мас. перок-
сиду бензоїлу [36]. 
 Пропонується також кополімерний матеріал на основі N-вінілпіро-
лідону і метилметакрилату (у співвідношенні 57 : 80 мас.ч.), отриманий 
під дією іонізуючого випромінювання (гамма-променів Со60 дозою  
2–4 Мрад) у присутності зшивагенту дивінілового ефіру діетиленгліколю 
(0,05–0,2 мас.ч.) [37]. До складу композиції входить також азид срібла 
AgN3, що забезпечує бактерицидні властивості матеріалу. 
 Найбільш сучасними матеріалами для виготовлення м’яких кон-
тактних лінз є кополімери на основі гідроксиетилметакрилату і силіконо-
вих матеріалів. Присутність силікону приводить до збільшення прозоро-
сті, але при цьому підвищується модуль пружності (жорсткість) матері-
алу. Контактні лінзи легше одягаються, але відчуваються оком як чужо-
рідне тіло. Використовується і фторвміщуючий силікон.  
 Середня тривалість дії низькогідрофільних МКЛ – близько року. 
Необхідність регулярної стерилізації та очищення МКЛ скорочує термін 
їх дії.  
 Проблема створення полімерів, оптимальних для МКЛ пролонгова-
ного носіння, що забезпечують рогівку достатньою кількістю кисню і во-
лодіють антибактеріальними властивостями і мінімальною спорідненістю 
до білків і ліпідів, ще чекає свого всерішення.  
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 Для виготовлення жорстких очних лінз використовують також по-
лікарбонати, ацетобутірат целюлози, полі-4-метилпентен-1, кремнійорга-
нічні сполуки. 
 Жорсткі олігоефіркарбонатні контактні лінзи отримують, напри-
клад, при полімеризації діетиленглікольдіаллілкарбонату: 
 

                                        О 
                                        ║ 
 СН2 – СН2 – О – С – О – СН2 – СН = СН2  
         / 
     О 
         \ 
           СН2 – СН2 – О – С – О – СН2 – СН = СН2  
                                       ║ 
                                       О 
 

у присутності ініціатора діізопропілпероксидікарбоната 
 

[(СН3)2 СНОСО – О –]2 
 

 Важливим показником для експлуатації м’яких контактних лінз є 
коефіцієнт кисневої проникності Дк. 
 Прищеплені кополімери ПВС і 2-гідроксиетилметакрилату і 2-бен-
зілоксиетилметакрилату за більшістю показників (оптичної прозорості, 
вмісту вологи, показником заломлення, проникності за киснем, куті змо-
чування, модулю пружності і подовженню при розриві) перспективні та-
кож для виготовлення контактних лінз. 
 На основі біосумісних полімерів створені високоефективні засоби 
для лікування очних хвороб у вигляді полімерних плівок, що містять лі-
карські препарати і які розміщені в кон’юктивальну порожнину ока [3]. 
Зовні такі вироби являють собою тонкі пластинки овальної форми, тов-
щиною менше 1 мм і масою кілька десятків міліграмів. 
 Полімерні лікарські плівки мають здатність за рахунок швидкого 
набухання в рідкому середовищі приклеюватися до кон’юктиви ока і по-
ступово виділяти лікарські препарати безпосередньо в тканину слизової, 
а через неї у кровоток і лімфоток. При цьому відсутній «ефект першого 
пасажу», пов’язаний з проходженням лікарського засобу через печінку,  
і в обмінні системи організму надходить не менше 80–90 % препарату  
в незмінній формі. Лікарські плівки забезпечують рівномірне поступове 
надходження препаратів в системний кровотік і лімфотік. 
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 Біорозчинні полімери для лікарських плівок отримують, наприклад, 
шляхом сумісної полімеризації акриламіду, N-вінілпіролідону і етилме-
такрилату [3]. Ці полімери отримують у вигляді аморфного порошку бі-
лого кольору, який повільно розчиняється у воді і практично не розчиня-
ється у спирті і ацетоні. 

 
Контрольні запитання 

 1. Які полімери використовуються для виготовлення імплантатів  
і чому? 
 2. Чим відрізняються природні і синтетичні полімери, що застосо-
вуються при виготовленні ранових покриттів? 
 3. Які існують ранові полімерні покриття за формою виготовлення? 
 4. Як класифікуються полімерні шовні матеріали за здатністю до 
біодеструкції? 
 5. Які переваги і недоліки у шовних матеріалів, які розсмоктуються 
в організмі? 
 6. Які переваги і недоліки у шовних матеріалів, що не розсмокту-
ються в організмі? 
 7. Як отримують полімерні біологічно активні перев’язувальні ма-
теріали? 
 8. Які полімери застосовуються в лікувальному протезуванні і чому? 
 9. Які хімічні процеси відбуваються при склеюванні живих тканин 
медичними ціанакрилатними клеями? 
 

 
7.7.  Технологія отримання полімерів і властивості основних  

видів полімерів, що використовуються в хірургії,  
травматології та ортопедії 

 

7.7.1.  Поліолефіни 

У медицині застосовуються такі поліолефіни: поліетилен високого 
тиску (ПЕВТ), поліетилен низького тиску (ПЕНТ), поліпропілен (ПП), 
кополімер етилену з вінілацетатом (севілен), полі-4-метил-пентен 1 (тем-
плен), надвисокомолекулярний поліетилен (НВМПЕ) або поліетилен уль-
трависокої молекулярної маси (ПЕУВММ, UHMWPE – ultra higt molecular 
weght polyethylene), лінійний, металоценовий, бімодальний поліетилен  
[1, 2, 10–12, 30, 31]. 
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Вироби з поліолефінів легкі, стійкі до біокорозії, хімічно стійкі,  
малопроникні для низькомолекулярних сполук, тому широко застосову-
ються в медицині. 

 
7.7.1.1. Поліетилен високого тиску 

ПЕВТ в промисловості отримують радикальною полімеризацією 
етилену при 180–270 С і тиску 147–245 МН/м2 

 

[–CН2 – СН2–]n  
 

Процес проводять в конденсованій газовій фазі в присутності кис-
ню або ініціаторів радикальної полімеризації. Для синтезу ПЕВТ, вжива-
ного в медицині, допустимо використання таких ініціаторів, як пероксид 
бензоілу, пероксид дітрет-бутилу, пероксид лаурилу, які вводяться у ви-
гляді 4%-го розчину в очищених парафінових маслах. 

Для отримання ПЕВТ застосовують два типи установок: трубчасті 
апарати, що працюють за принципом ідеального витіснення, або верти-
кальні циліндричні апарати із пристроєм – автоклави з мішалкою, що 
працюють за принципом ідеального змішування. 

Технологічний процес виробництва ПЕВТ у трубчастому реакторі 
складається зі стадій: змішення свіжого етилену з поворотним газом і кис-
нем (ініціатором); двокаскадного стиснення газу; полімеризації етилену  
в конденсованій фазі; поділу ПЕВТ і непрореагувавшого етилену (ступінь 
конверсії за один цикл становить 18–20 %, сумарна ступінь конверсії ети-
лену, що надходить в рецикл, становить 95–98 %) і грануляції продукту. 

Застосування високої температури (240–270 С) необхідно для за-
побігання утворення плівки твердого полімеру на стінках труби. 

У трубчастому реакторі відсутні перемішувальні пристрої, діаметр 
труби становить 40–60 мм, а довжина – 1200–1500 м. 

Перед грануляцією при необхідності в розплав вводять стабілізато-
ри та барвники. Зі стабілізаторів для поліетилену, який використовується 
в медицині, можна застосовувати фенольні сполуки, такі як дібутилтрет-
паракрезол, тіо-біс-метилбутилтретфенол. 

Нетоксичним пластифікатором для ПЕВТ може служити поліізо-
бутилен. ПЕВТ має густину 910–930 кг/м3, температуру плавлення  
115 С, ступінь кристалічності 50–65 %, не розчиняється при кімнатній 
температурі в органічних розчинниках, при температурі вище 70 С роз-
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чиняється в хлорованих і ароматичних вуглеводнях. Він стійкий до дії 
концентрованих кислот (крім азотної), лугів і водних розчинів солей. 

ПЕВТ біологічно стійкий, не пригнічує зростання живих клітин,  
не служить живильним середовищем для мікроорганізмів і не пошкоджу-
ється ними. При температурі вище кімнатної ПЕВТ схильний до окис-
нення киснем повітря. Для захисту від фотоокиснення в полімер уводять 
1–2 % газової канальної сажі. 

Вироби з поліетилену стерилізуються іонізуючим випромінюван-
ням або оксидом етилену. Проте слід мати на увазі, що при дозах до  
50 Мрад γ-опромінення може змінюватися надмолекулярна структура  
полімеру, і густина полімеру збільшується. 

ПЕВТ абсорбує пари летких речовин і рідкі лікарські засоби. 
Для застосування в медицині рекомендуються марки ПЕВТ: 
1) Для виготовлення виробів, що контактують з кров’ю і внутрішнім 

середовищем організму: 10904-020, 11503-070, 11603-070, 15803-020, 
16803-070, 17603-006, 17703-010, 18103-035, 18303-120; 

2) Для виготовлення вузлів, деталей апаратури, приладів, інстру-
ментів, для закупорювання та упаковки лікарських засобів: 10703-020, 
10803-020, 10904-020, 11503-070, 11603-070, 15803-020, 15303-003, 
16803-070, 17603-006, 17703-010, 18103-035, 18303-120. 
У марці поліетилену відображаються такі моменти: 

Перша цифра (1) означає, що полімер отриманий при полімеризації 
етилену при високому тиску, друга і третя означають порядковий номер 
базової марки, четверта – ступінь гомогенізації (0 – без гомогенізації в 
розплаві), п’ята – умовну характеристику густини поліетилену (1 – 900–
909 кг/м3, 2 – 910–916 кг/м3, 3 – 917–921 кг/м3, 4 – 922–926 кг/м3, 5 – 927–
930 кг/м3, 6 – 931–939 кг/м3), інші цифри, написані через дефіс, – десяти-
кратне значення ППР. 
 

 7.7.1.2.  Поліетилен низького тиску 

 Отримують ПЕНТ такими методами: 
 1) Полімеризацією етилену в рідкій фазі – в середовищі органічного 
розчинника (бензину, циклогексана, толуолу та ін.) при температурі 70–
80 С і тиску 0,3–0,5 МПа.  

Полімеризація проводиться в присутності каталізатора Циглера–
Натта: діетилалюмінійхлорід – тетрахлорид титану Al(C2H5)2Cl/TiCl4. 
Залишки каталізатора видаляються за допомогою обробки суспензії одер-
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жуваного поліетилену в розчиннику ізопропиловим спиртом. Потім полі-
мер промивають, віджимають на центрифузі, сушать в киплячому шарі 
гарячим азотом і гранулюють. 
 2) Полімеризацією етилену в газовій фазі в псевдозрідженому шарі 

при температурі 100–105 С і тиску 2,2 МПа у присутності невеликих  
кількостей надактивних каталізаторів (каталізаторів другого покоління), 
таких як хлориди ванадію і цирконію, хроморганічні сполуки, а співката-
лізаторами служать металоорганічні сполуки (триметилалюміній, триетил-
алюміній, дібутилмагній, діетилцинк та ін.). Найбільшого поширення на-
була каталітична система хромоцен - діциклопентадієнілхромат: 
 

           СН = СН                        СН = СН 
           │        \ СН – Сr - СН /          │ 
                      /                         \ 
          СН = СН                         СН = СН  

 

Сомономерами служать бутен-1, метил-4-пентен-1 (4–12 %). 
Ступінь конверсії за прохід становить 15–20 %. 

 Структура ПЕНТ відрізняється меншим вмістом бічних функціо-
нальних груп, меншою розгалуженістю молекул, більшим ступенем крис-
талічності, більшою густиною. ПЕНТ має густину 950–970 кг/м3, ступінь 

кристалічності до 90 %, температуру плавлення 125–135 С. 
 За хімічною, біологічною стійкістю ПЕНТ аналогічний ПЕВТ.  
Може стерилізуватися вологою парою. 
 В цілому ПЕНТ фізіологічно нешкідливий. Застосовується для ви-
готовлення виробів, що контактують з кров’ю і внутрішнім середовищем 
організму, а також для виготовлення деталей медичної апаратури, прила-
дів, інструментів. Використовуються марки ПЕНТ: 20508-007, 20608-012, 
20808-024, 20908-040, 21008-075. Маркування аналогічне ПЕВТ. Перша 
цифра 2 означає, що поліетилен отриманий при низькому тиску на ком-
плексних металоорганічних каталізаторах. Цифрі 8 відповідає густина 
940–965 кг/м3. 

 
7.7.1.3.  Надвисокомолекулярнй поліетилен (НВМПЕ) 

Поліетилен з молекулярною масою від 1 млн і вище називають над-
високомолекулярним поліетиленом (НВМПЕ), або поліетиленом ультра-
високої молекулярної маси (ПЕУВММ, UHMWPE – ultra high molecular 
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weight polyethylene). Цей поліетилен отримують при низькому тиску, 
проте він має більш високі, ніж стандартні марки ПЕНД, фізико-меха-
нічні та хімічні властивості, зносостійкість, стійкість до розтріскування  
і до ударних навантажень, низький коефіцієнт тертя, а також здатність 

зберігати властивості в широкому інтервалі температур (від 120 С до мі-

нус 269 С). Полімер має температуру плавлення 125–145 С, ступінь 
кристалічності 45–60 %, щільність 930–950 кг/м3. 

Не стійкий полімер до дії таких окислювачів, як азотна кислота, 
хлор, фтор та ін. При температурі вище 140 С розчиняється в багатьох 
органічних розчинниках. 

З іншого боку, НВМПЕ при нагріванні вище температури плавлен-
ня не переходить у в’язкотекучий стан, що характерно для термопластів, 
а лише знаходиться у високоеластичному, тому він важко формується 
(методом гарячого пресування або спікання). 

Отримують НВМПЕ суспензійним методом по одному з трьох на-
прямків: 
 1) із застосуванням модифікованих каталізаторів Циглера–Натта; 
 2) із застосуванням каталізаторів Циглера–Натта, нанесених на не-
органічний носій; 
 3) із застосуванням окиснохромових або хроморганічних каталі-
заторів. 

При однакових умовах проведення процесу класичний каталізатор 
Циглера–Натта, що містить чотиривалентний титан, призводить до утво-
рення полімеру з меншою молекулярною масою, ніж каталізатор, що міс-
тить тривалентний титан. 

При зміні замісника у атома алюмінію в алюмінійорганічній сполу-
ці активність каталітичного комплексу змінюється в ряду: 

 

AlRCl2 ≤ AlR2Cl ≤ AlR3 ≤ AlR2H 
 

де R – алкільний радикал. 
Наприклад, вихід поліетилену в 3,5–4 рази вище для каталітичної 

системи, що містить AlR2H, ніж для системи, до складу якої входить 
AlR2Cl. 
 Застосування добавок, що модифікують, в першому випадку, таких 
як спирти, ефіри, аміни, викликає прискорення процесу полімеризації  
і підвищення виходу НВМПЕ. 
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Як неорганічні носії каталізаторів в другому випадку використову-
ються оксид магнію, хлорид магнію, дібутилмагній. 

Висока активність нанесених каталізаторів зумовлена великою по-
верхнею пористих носіїв, покритих каталізатором, і хімічною взаємодією 
титану з носієм.  

Для виробництва НВМПЕ використовують те ж обладнання, що і 
для ПЕНД. Процес полімеризації здійснюється при температурі 80–95 С 
і тиску 0,3–0,5 МПа. 

Оскільки одержуваний полімер налипає на стінки реактора, різко 
зменшується теплопередача до агенту, що охолоджує. Для поліпшення 
теплоз’єму застосовується інтенсивне випаровування розчинника (бензи-
ну) в реакторі з відведенням теплоти в зворотному реакторі. Для цього 
здійснюють циркуляцію парів розчинника і етилену через суспензію  
поліетилену за допомогою газодувки або компресора. 

Для відмивання від каталізаторів застосовують суміш ізопропіло-
вого спирту з бензином. Спирт переводить сполуки титану і алюмінію  
в розчинний стан.  

Хлор виводиться у вигляді соляної кислоти. 
У медицині НВМПЕ, наповнений вуглецевими волокнами, застосо-

вується для виготовлення ендопротезів, особливо великих суглобів лю-
дини і тварин, що зазнають високих навантажень на стиск і тертя протя-
гом всього терміну життя. 

Використовують марки UHMWPE Hostalen GUR, RCH-1000,  
Hifax-1900, 8110,4113, 2122, Herculesh, Spectra 900 та ін. 

Стерилізується НВМПЕ найчастіше етиленоксидом з газової фази. 
 

 7.7.1.4. Спінений поліетилен 

Отримують спінений поліетилен найчастіше на основі ПЕВТ.  
Отримання пінопласту включає три стадії: утворення газових комірок, їх 
зростання, стабілізацію. 

В якості газоутворювача найчастіше застосовують порофор ЧХЗ-21 – 
діамід азодікарбонової кислоти (азодікарбонамід, у кількості 0,8 % мас.) 

 

Н2N                  NH2 
│                  │ 
 C - N = N - C 
║                  ║ 
О                  О 
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При розкладанні цього газоутворювача виділяються азот (65 %), 
оксид вуглецю (31,5 %), діоксид вуглецю (3,5 %). При взаємодії з воло-
гою, що міститься в полімері, може утворитися аміак, який може викли-
кати сильну корозію обладнання. Тому в ряді випадків як пороутворювач 
може використовуватися бікарбонат натрію, при розкладанні якого виді-
ляється діоксид вуглецю, хоча він менш активний як пороутворювач, ніж 
азодікарбонамід. 

Пороутворювачи додають до вихідного грануляту, як правило,  
методом опудрювання. Для кращого зчеплення компонентів можуть  
додаватися бутилстеарат, поліізобутилен, парафінова олія (в кількості  
0,2 % мас.). Для рівномірного спінювання розплаву термопласту додають 
регулятори пір, наприклад, суміш лимонної кислоти і бакарбоната нат-
рію. Як зсшивальні агенти додають пероксидні сполуки, наприклад, пе-
роксид дікуміла. 

Пінополіетилен може бути отриманий такими методами: 
1) литтям під низьким тиском; 
2) литтям під високим тиском, але значно нижчим, ніж при литті під 

тиском неспінених виробів; 
3) відцентровим литтям; 
4) екструзією. 

В медицині застосовується пінополіетилен марки ППЕ-3 для лікува-
льного протезування в ортопедії і травматології. Цей матеріал характери-
зується хорошою хімічною стійкістю, стійкий до гарячої води і дезін-
фікуючих засобів, має низьку теплопровідність. Його можна нагріти до 
140 С і накласти на шкіру хворого, не викликаючи у нього опіку. Після 
охолодження протягом декількох хвилин матеріал повністю зберігає на-
дану йому форму. 
 
 7.7.1.5.  Кополимер етилену з вінілацетатом (севілен, ЕВА) 

 

[– CН2 - СН2 - ]n -. [- CН2 - СН - ]n  
                                   │ 

                                                 ОСОСН3  
 

Севілен отримують кополімеризацією етилена з вінілацетатом в 
трубчастих реакторах під високим тиском у присутності ініціаторів ради-
кальної полімеризації аналогічно ПЕВТ. 
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Севілен перевершує ПЕВТ за прозористю, еластичностю при низь-
ких температурах, адгезійною здатністю і морозостійкістю.  

В ортопедії як корегуючі пристрої і прокладки застосовують марки 
севілену: 11104-030, 11306-075, 11507-375, 11708-1250, 11808-1750. 

Принцип позначення марки севілену той же, що і у ПЕВТ.   
 

7.7.1.6.  Поліпропілен 
 

[- CH2 - CH -]n 
       │ 

           СН3 
 

Поліпропілен отримують полімеризацією пропілену в суспензії  

в середовищі розчинника (н-гептану або бензину) при 70–100 С і тиску  
1–1,2 МПа у присутності каталітичного комплексу [діетилалюмінійхлорід 
або триетилалюміній – TiCl3]. 

Для руйнування і відмивання залишків каталізатора суспензію по-
лімеру піддають центрифугуванню у присутності суміші ізопропілового 

спирту і бензину при 60 С. Відмитий і віджатий ПП висушують при 

95 С і гранулюють. 
У промислових зразках міститься від 2 до 5 % атактичного ПП  

(хаотичне розташування метильних груп по відношенню до молекуляр-
ного ланцюга). Ступінь кристалічності ПП досягає 95 %, щільність його 

становить 900–910 кг/м3, температура плавлення 164–170 С. 
 Сіндіотактичний і атактичний ПП знижують ступінь кристалічності 
полімеру. При необхідності ці фракції полімеру видаляють екстракцією 

алифатичними вуглеводнями при нагріванні до 100 С. 
За хімічною і біологічною стійкостю ПП аналогічний ПЕНД. Але 

він менш стійкий до окисної деструкції. Швидкість поглинання кисню 
ПП в 12 разів більша в порівнянні з ПЕ. ПП абсорбує пари летких речо-
вин і рідкі лікарські речовини. 

В Україні Лісичанським НПЗ ЛІПОЛ випускаеться поліпропілен 
марок: А1-66Н, А4-71КТ30G2103, А8-74КF30G21130, А-10-76YZ30S21230, 
D30G21003. 
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 7.7.1.7.  Полі-4-метилпентен-1 (Темплен) 
 

[– CН2 – СН –]n 
    │ 

                             CН2 – СН – СН3 
                         │ 

                             СН3 
 

Темплен отримують полімеризацією 4-метилпентену-1 при 80 С  
і тиску 0,3 МПа в присутності тих же металоорганічних каталізаторів, що 
і при синтезі ПЕНТ у середовищі гексану і циклогексану. Залишки ката-
літичної системи відмивають ізопропіловим спиртом. 

Темплен має стереорегулярну структурну формулу, ступінь криста-
лічності до 50 %, густину 860–900 кг/м3, температуру плавлення 200–
220 С. Це найлегший і самий прозорий полімер з поліолефінів. 

Темплен характеризується високою теплостійкістю, стійкістю до 
термоокислювальної деструкції, хімічною стійкістю (стійкий до дії лугів, 
водних розчинів солей і кислот). Темплен не стійкий до дії толуолу, уайт-
спіриту, петролейного ефіру, етилацетату, бензолу. 

Вироби з темплену можуть експлуатуватися при 125 С протягом 
року.  

Стерилізуються вироби сухим і вологим паром. 
З темплену виготовляють деталі наркозно-дихальної апаратури, 

шприци, деталі та вузли інгаляторів, корпусні елементи датчиків прямого 
виміру тиску крові, чашки Петрі, плівки для отримання чарунковій кон-
турної упаковки типу «Сервак» та ін. 

Використовується темплен марок БП: 202-02, 202-05, 203-02,  
203-05, 204-02, 204-05, 207-05, 208-05 (через дефіс вказується рецептура 
добавок). 

 

7.7.1.8.  Гомополі-1-гексен 
 

[- СН2 - СН -]n 
      │ 

                       (СН2)3 - СН3 
 

Кристалічний полімер, густина 730–840 кг/м3, температура склу-
вання мінус 50 С.   

Кополимер 95 % 1-гексена з 5 % суміші (3 : 2) 4-метил- 1,4-гекса-
дієна і 5 метил- ,4-гексадієна (ІІ), одержуваний на каталізаторах Циглера–
Натта, випускається під маркою «Hexin »або під маркою« BION». 
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                                                                        СН3                СН3 
                                                                        │                    │ 

 - СН2– СН - …- СН – СН- …- СН - СН -  
                                              │                       │                    │ 
                                             (СН2)3 - СН3      СН                  С = СН - СН3 
                                                                        ║                    │ 
                                                                         С - СН3         СН3 
                                                                        │ 
                                                                         СН3 

 

є компонентом ендопротезів серця. 
 

 7.7.2. Полівінілхлорид 
 

[_– CH2 – CHCl–]n 
 

 У медицині найчастіше застосовують полівінілхлорид (ПВХ), отри-
маний суспензійним методом полімеризації, оскільки ПВХ, що отриму-
ється цим методом, має більш високу ступінь чистоти і порівняно вузьке 
ММР [1, 2, 30, 31]. 
 Відповідно до цього методу у водному середовищі диспергують  
рідкий вінілхлорид в присутності гідрофільних стабілізаторів суспензії – 
метилцелюлози, оксиетилцелюлози, полівінілового спирту та ін. Ініціато-
рами служать пероксид лаурила, пероксид бензоїлу, перкарбонати та ін. 
Для підтримки постійного значення рН середовища іноді вводять буферні 
добавки. Тривалість полімеризації при 45–70 С і тиску 0,5–1,4 МПа ста-
новить 5-10 год, конверсія мономеру при цьому дорівнює 80–90 %.  
Вінілхлорид, що не вступив в реакцію, спочатку здувають, а потім під  
вакуумом видаляють з реактора в газгольдер, де відбувається його по-
дальша регенерація. Суспензія подається в центрифугу для відділення  
від водної фази і промивки порошку полімеру, а потім вологий порошок 
(20–30 % вологості) подається в сушарку з киплячим шаром. 

Отримують порошок полімеру з розміром частинок 100–200 мкм. 
Густина полімеру дорівнює 1350–1460 кг/м3. Ступінь кристалічності до-
сягає 10 %. Розм’якшується полімер при 90–100 С. При нагріванні до 

130–150 С у ПВХ з’являється жовте забарвлення за рахунок появи  
подвійних зв’язків в результаті виділення хлористого водню. ПВХ  
не стійкий до дії знижених температур, при мінус 15 С він стає твердим  
і ламким. 
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При впливі стерилізуючої дози γ-випромінювання (3 Мрад) спосте-
рігається газовиділення та фарбування полімеру. Тому для стерилізації 
ПВХ використовують оксид етилену, суміш ОКЕБМ, а також кип’ятіння 
в дистильованої воді протягом 16–20 хв. 

ПВХ сильніше сорбує розчини лікарських засобів, ніж поліетилен, 
проникний для аміаку, діетилового ефіру, хлору, етилового спирту, але 
для кисню проникність його в 5 разів менша, ніж у поліетилену. 

ПВХ не розчиняється у мономері (вінілхлориду), спирті, бензині. 
При нагріванні розчиняється в хлорованих вуглеводнях, ацетоні, бутил-
ацетаті. 

Стійкий до дії сильних і слабких кислот і лугів. 
ПВХ містить 56 % хлору, тому не запалюється і практично не го-

рить. 
Молекулярну масу ПВХ характеризують константою Фікентчера 

(Кф): 
Кф = 1000 k 

 

Коефіцієнт k визначається з рівняння: 
 

lg ηвідн /С = 75k2/(1 + 1,5kС) + k, 
 

де ηвідн - відносна в’язкість розчину ПВХ в циклогексаноні (зазвичай  
0,5 або 1 г полімеру на 100 см3 розчинника). 

Існує зв’язок між ηпр, Кф і середньочисловою молекулярною масою 
Мn: 

ηпр     1,80      1,98        2,20        2,44         2,70 
Кф           55         60          65           70            75 
Мn     50000    65000    80000    90000     100000 
 

У суспензійного ПВХ Кф знаходиться в межах 47–76, у емульсій-
ного Кф = 54–77. 

На основі ПВХ випускають жорсткі пластмаси, що не містять плас-
тифікатори (вініпласт) і м’які, що містять пластифікатори (пластикат  
і пластизоли). 

Вініпласт отримують термічною пластикацією суміші ПВХ із ста-
білізаторами і мастильними речовинами шляхом вальцювання і екструзії. 
Випускають пластикат у вигляді листів, труб, плівок. 

Як стабілізатори використовуються стеарати, лаурати кальцію або 
барію. 
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Термічна пластикація (при температурі 160–170 С) надає масі  
гомогенність і пластичність. 

Вініпласт витримує перепад температур від мінус 35 до 60 С. 
Пластикат містить до 80 % пластифікаторів, 2–6 % стабілізаторів, 

може містити наповнювачі (каолін, діоксид титану, крейду й ін.). 
Пластикат має високу еластичність, морозостійкість, але низьку хі-

мічну стійкість. 
Як пластифікатори застосовують гліцерин, парафінову олію, склад-

ні ефіри фталевої, себацинової, адипінової, янтарної кислот. 
Стабілізаторами служать стеарати і карбонати кальцію. 
Для захисту від ураження мікробами застосовують саліціланілід. 
Плівковий і кабельний пластикат отримують вальцюванням і екс-

трузією при температурі 110–150 С. 
Пластизолі, або полівінілхлоридні пасти, являють собою дуже тон-

кі дисперсії полімеру в наведених розчинниках. При кімнатній темпера-
турі ПВХ майже не набухає в них, але при нагріванні відбувається значне 
набухання і перетворення матеріалу в однорідну тістоподібну масу. Після 
охолодження пластизоль перетворюється на еластичний матеріал, влас-
тивості якого не відрізняються від властивостей пластикату. 

Отримують пластизолі шляхом гомогенізації на валкових краско-
терках з подальшим вакуумуванням для видалення бульбашок повітря. 

У медицині застосовують ПВХ і матеріали на їх основі таких марок: 
1) для виготовлення катетерів, зондів та ін., трубчастих виробів – 

ПВХ-С-70; 
2) для виготовлення пневматичних шин для іммобілізації кінцівок - 

вініпласт листової ВП; 
3) для упаковки лікарських засобів в холодному вигляді - плівка 

полівінілхлоридна марки ЕП-73; 
4) для упаковки суппозиторіїв, що заливаються в гарячому вигляді - 

плівка полівінілхлоридна марки ЕП-73С; 
5) як перев’язувальний матеріал – волокно ПВХ; 
6) для виготовлення деталей систем для переливання крові, плаз-

мозамінників, катетерів і зондів – пластикат мед. Т-35, ПМ-1/42,  
ПМ-2/42, ПТ. 
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7.7.3.  Поліетилентерефталат (лавсан, ПЕТФ) 

ПЕТФ – це складний поліефір терефталевої кислоти та етилен-
гліколю.  

Отримують його реакцією переетерифікації диметилтерефталата 
етилегліколем при 200–230 С у присутності каталізаторів – ацетатів ме-
талів (Zn, Co, Ca, Mn) – в струмі азоту або діоксиду вуглецю протягом  
4–6 годин і з подальшою поліконденсацією діглікольтерефталата при 
280 С протягом 3–5 год до отримання розплаву заданої в’язкості [1, 2, 
30, 31]. 

 

1) СН3ООСС6Н4СООСН3 + 2НО(СН2)2ОН →  
→ НО(СН2)2ООСС6Н4СОО(СН2)2ОН + 2СН3ОН 

2) n НО(СН2)2ООСС6Н4СОО(СН2)2ОН →  
→ [-ОСС6Н4СОО(СН2)2О-]n + nНО(СН2)2ОН 

 

Далі розплав стисненим азотом видавлюється через щілинний отвір 
у вигляді плівки і подається на барабан, поміщений у ванну, що охоло-
джується водою. Потім стрічка надходить на рубальний верстат, підсуш-
ку та упаковку. 

При швидкому охолодженні розплаву виходить аморфний полімер, 
при нагріванні його до температури 190–200 С полімер кристалізується 
до ступеня кристалічності 55–75 %. 

Полімер має температуру плавлення 265 С, густину 1380 кг/м3. 
ПЕТФ стійкий до дії таких розчинників, як етилацетат, ацетон, ксилол, 
крижана оцтова кислота. Розчиняється у фенолах, концентрованій сірча-
ній кислоті. Луги при тривалому впливі руйнують ПЕТФ. 

ПЕТФ стійкий до впливу мікроорганізмів, майже не проникний для 
газів – кисню, азоту. 

Волокна з ПЕТФ формують з розплаву і випускають під назвами 
лавсан, териплен, дакрон, арніт. 

З ПЕТФ виготовляють різні текстильні конструкції медичного при-
значення: тканини, сітки, стрічки, плетені ендопротези судин, обплетення 
сідла штучних клапанів серця, ендопротези сухожиль і зв’язок, шовні  
матеріали і т.ін. (Лавсанодез - операція, при якій лавсанова стрічка вико-
нує роль зв’язки, яка обмежує певний рух суглоба, сегмента, хребта,  
фрагментів кісток та ін.). 

Характеристики міцності виробів з ПЕТФ після перебування в ор-
ганізмі через 10–12 років губляться на 50 %, а повний гідроліз полімеру 
проходить через 30–37 років. 
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ПЕТФ стерилізується кип’ятінням в дистильованої воді протягом 
30–40 хвилин, може стерилізуватися γ-опроміненням та іншими видами 
стерилізації. 
 

7.7.4.  Полікарбонати 

Полікарбонати (ПК) – це складні поліефіри вугільної кислоти за-
гальної формули 

(–ОROCO–)n 
 

Найбільше застосування знайшов полікарбонат на основі дифені-
лолпропану, що випускається під назвами діфлон, лексан, мерлон, макро-
лон, макрофол. 

У промисловості найбільшого поширення набув спосіб отримання 
полікарбонатів шляхом прямого фосгенірування гідроксилвмісних спо-
лук за варіантом межфазного процесу: 
 

nHOС6Н4С(СН3)2С6Н4ОН +  nCOCl2  →  (– OС6Н4С(СН3)2С6Н4ОСО –)n  + 2nHCl 
 

Фосген пропускають через водний лужний розчин бісфенолу  
(перша фаза) і органічний розчинник – метиленхлорид (друга фаза)  

при 20–25 С в присутності каталізаторів – четвертинних амонієвих луг  
(хлорид триетилбензіламонію), ацетата натрію, третинних амінів (три-
етиламін). 

Утворений полімер розчиняється в метиленхлориді, розчин проми-
вається водою, зневоднюється і висаджується осаджувачем (метанолом 
або ацетоном), потім суспензія полікарбонату фільтрується, порошок  
полімеру сушиться і гранулюється. 

Структура полікарбонату в основному аморфна, може бути до 15 % 
кристалічної фази. Густина полімеру 1200 кг/м3. 

Полікарбонат добре розчинний у хлорованих вуглеводнях, набухає 
в бензолі, толуолі, ацетоні, етилацетаті. Стійкий до дії органічних кислот, 
розчинів мінеральних кислот, окислювачів, слабких лугів. 

Характеризується хорошою атмосферо- і світлостійкістю, відрізня-
ється високою прозорістю, витримує кип’ятіння протягом тривалого часу. 

Застосовуються полікарбонати для виготовлення шприців, зубних 
протезів (армовані скловолокном), контейнерів для плазми крові, виго-
товлення чашок Петрі, фільтрів для крові, очних лінз. 
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Випускаються марки полікарбонатів медичного призначення діф-
лон-7 (нестабілізований ПК) і діфлон 1, 2, 3, 4 (стабілізовані ПК). 

 

 7.7.5.  Політетрафторетилен 

(фторопласт-4, фторлон-4, тефлон, Флюон, ПТФЕ) 
(– СF2 – CF2 –)n 

ПТФЕ отримують полімеризацією тетрафторетилену в присутності 
пероксидних ініціаторів у водному середовищі в суспензії або емульсії  
у відсутності кисню повітря. 

ПТФЕ отримують у вигляді пухкого волокнистого порошку або  
у вигляді дисперсії, з якої при необхідності осаджують тонкодисперсний 
порошок полімеру з частинками розміром 0,1–0,3 мкм. 

Волокнистий ПТФЕ отримують у водному середовищі в присутно-
сті ініціатора персульфата амонію при поступеневому підйомі темпера-
тури від мінус 2 до 60–70 С і зменшенні тиску від 1,47 до 0,1 МПа. Тетра-
фторетилен надходить з мірника-випарника. Потім суспензія надходить 
на центрифугування, отриманий полімер промивається гарячою водою, 
подрібнюється, сушиться при 120–150 С. 

Дисперсний ПТФЕ отримують при полімеризації тетрафторетилену 
у водному середовищі в присутності емульгаторів – солей перфторкарбо-
нових кислот, ініціатора – пероксиду бурштинової кислоти при темпера-
турі 55–70 С і тиску 0,34–2,45 МПа. Отриману дисперсію концентрують 
або виділяють з неї полімер у вигляді порошку. 

Дисперсний ПТФЕ – фторопласт-4Д, фторлон-4Д. Це кристалічний 
полімер, ступінь кристалічності його становить 80–85 %, температура 
плавлення 327 С, щільність 2250–2270 кг/м3. При нагріванні полімеру 
ступінь кристалічності зменшується, при температурі 370 С він перетво-
рюється в аморфний, а при охолодженні знову стає кристалічним.  

Робоча температура – до 269 С. При нагріванні вище 415 С ПТФЕ 
повільно розкладається без плавлення з утворенням тетрафторетилену  
та інших газоподібних продуктів. 

ПТФЕ негорючий, має хороші механічні та антифрикційні власти-
вості. 

Хімічна стійкість ПТФЕ перевершує стійкість всіх інших полімерів, 
спеціальних сплавів, благородних металів. ПТФЕ розчиняється і не набу-
хає в жодному з відомих органічних розчинників і пластифікаторів. Сте-
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рилізується усіма способами з використанням тепла, обробкою оксидом 
етилену, γ-випромінюванням і різними іншими способами. 

Полімер не переходить у в’язкотекучий стан, тому його перероб-
ляють у вироби методами таблетування і спікання заготовок при 360–
380 С. 

Марки ПТФЕ Ф-4, Ф-30-А, Ф-30-П, Ф-4МБ використовуються для 
виготовлення тари для консервації тканин і органів, упаковки та укупор-
ки медикаментів, виготовлення медичних інструментів, зондів та катете-
рів, виробів для внутрішнього протезування у відновної хірургії. 

Кополимер тетрафторетилену і винилиденфторида розчиняється  
в ацетоні. Застосовується як додатковий волоконний компонент (40 %)  
до ПЕТФ (60 %) при виготовленні ендопротезів судин. 

Спінений ПТФЕ застосовується при виготовленні пористих ендо-
протезів судин, як шовний матеріал, при виготовленні штучного серця, 
ендопротезів зв’язок. 

Спінений ПТФЕ має густину 100–1000 кг/м3, ступінь кристалічно-
сті 95 %, пористість 25–96 %, його міцність при розриві становить 
800 МПа (проти 20–30 МПа для монолітного матеріалу). 

Пористий ПТФЕ, наповнений на 70–90 % вуглецем («Proplast»), за-
стосовується для виготовлення ендопротезів кісток. 
 
 7.7.6.  Поліаміди 

Поліаміди – гетероцепні полімери, що містять в основному ланцюзі 
амідні групи 
                                       – С – NH – 
                                         ║ 
                                         О 

 

Отримують поліаміди такими методами [1, 2, 30, 31]: 
1) Полімеризацією лактамов амінокислот 

 
                (СН2)5 

                       n         /   \                →      [ – NH(CH2)5CO – ]n 
      О = С — NН 
  ε – капролактам              полікапроамід, (ПА 6), 
                (СН2)11 

                       n         /   \                →   Н [ – NH(CH2)11CO – ]n ОН 
      О = С — NН 

   ω-додеканамід       полі-ω-додеканамід, (ПА 12, найлон 12) 
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2) Поліконденсацією діамінів з дікарбоновими кислотами  
 

nH2N – R – NH2 + nHOOC – R – COOH  → 
→ [–HN – R – NHCO – R– CO– ]n + 2nH2O 

 

Якщо R = (СН2)6,  R′ = (СН2)4 , то отримують полігексаметиленади-
памід, (ПА 6,6; найлон 6,6; анід). 

 

3) Поліконденсацією діамінів с хлорангидридами дікарбонових  
кислот 

nH2N – R – NH2 + nClOC – R – COCl  →   
→ [– HN – R – NHCO – R′– CO– ]n + 2nHCl 
 

 4) Гомополіконденсацією ω-амінокислот 
nH2N – R – СООН →  [–HN – R – CO –  ]n + nH2O 

Позначення марок. 
1) Для аліфатичних поліамідів у назві ставиться одна або дві цифри. 
Якщо ПА синтезований з одного мономеру – амінокислоти або лак-

таму – в позначенні марки ставиться одна цифра, що відповідає числу  
вуглецевих атомів в мономері. Якщо ПА отриманий поліконденсацією 
діаміна з дікарбоновою кислотою або її похідними, то ставиться дво- або 
тризначне число, в якому цифра до коми вказує кількість атомів вуглецю 
в діаміні, а цифра після коми – кількість атомів вуглецю в дікарбоновій 
кислоті. 

2) В ароматичних ПА ланка циклічного діамину або дікарбонової 
кислоти позначається першою літерою їх назви. Так, ПА, отриманий  
поліконденсацією гексаметилендіаміну і терефталевої кислоти, назива-
ється ПА 6, Т. 

У медичній практиці застосовують ПА 6; ПА 6,6; ПА 12. 
ПА 6 отримують: 
1) Гідролітичною полімеризацією ε-капролактаму (у присутності 

води): 
                (СН2)5 

                                  /   \               + Н2О  →  Н2N(CH2)5COОН      
        О = С — NН 

 
                                         (СН2)5 

            Н2N(CH2)5COОН   +     n     /  \          →   Н-[ – NH(CH2)5CO – ](n+1) –ОН 
                               О = С — NН 
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Дійсним каталізатором полімеризації є ε-амінокапронова кислота  
(а не вода), однак процес її утворення йде повільно (порівняно із загаль-
ним процесом), тому на практиці використовують або готову ε-аміно-
капронову кислоту, або сіль АГ – продукт взаємодії адипінової кислоти  
і гексаметилендіамину. 

Полімеризацію проводять при температурах 250–260 С в інертної 
атмосфері – азоті. Розплавлений полімер з полімеризаційної колони під 
тиском азоту надходить у фильєру, звідки джгут полімеру видавлюється 
на поливальний барабан, що знаходиться у ванні з холодною проточною 
водою, а потім ріжеться. Крихту полімеру промивають, сушать у вакуум-
сушарці при 125–130 С до вологості не більше 0,1 %. 

2) Аніонною полімеризацією ε-капролактаму в розчині або розпла-
ві при 160–220 С у присутності лужних каталізаторів – металевого нат-
рію, калію, літію, гідроксиду натрію та ін. 

Найчастіше застосовують каталітичну систему [натрієва сіль ε-кап-
ролактаму – ізоцианат]. Спосіб у цьому випадку називається швидкісною 
полімеризацією, а утворений полімер – капролітом, або капролоном. 

Поліамід, що утворюється в результаті гидролітичної полімеризації 
ε-капролактаму, містить вільні кінцеві карбоксильні і аміногрупи. Такий 
полімер схильний до деструктивних реакцій ацидолізу і амінолізу. Тому 
кінцеві групи блокують введенням в реакційну суміш монофункціональ-
них речовин. Найчастіше застосовують оцтову кислоту. 

Низькомолекулярні домішки в поліамідах відмиваються при екс-
тракції їх гарячою водою. 

У ПА12 міститься найменша кількість низькомолекулярних домі-
шок (0,1–1 % мас.). Він відрізняється більш високою гідрофобністю, ела-
стичністю, низьким водопоглинанням (1,5 % мас.). ПА 12 має високу біо-
логічну стійкість. 

Поліаміди характеризуються високими фізико-механічними влас-
тивостями, низьким коефіцієнтом тертя. Вони стійкі до дії жирів, масел, 
кетонів, спиртів, ефірів. Температура плавлення поліамідів становить  
180–280 С. 

Нитки хірургічні з ПА 6 після тривалого перебування в організмі 
втрачають властивості міцності. Для виготовлення ендопротезів суглобів, 
а також виробів, що мають короткочасний контакт з кров’ю, застосову-
ють ПА 12. ПА 6,6 а також ПА 6,10 застосовують для виготовлення дета-
лей медичних приладів та інструментів, а ПА 6 – для виготовлення оправ 
окулярів, вушних воронок стетоскопа, трахеотомічних трубок. 
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 7.7.7.  Поліуретани 

Поліуретанами (ПУ) називають високомолекулярні сполуки, що міс-
тять в основному ланцюзі макромолекули уретанові угруповання виду 

 

     – N – C– О – 
│   ║ 
Н  О 

 

Вони мають спорідненість з органічними молекулами тканин живо-
го організму, тому перспективні для застосування в медицині. 

Найбільш поширеним методом синтезу ПУ є ступінчаста (міграцій-
на) полімеризація ді- або поліізоціанатів зі сполуками, що містять дві або 
кілька гідроксильних груп. 

Як ді- або поліізоціанати використовують: 
1) гексаметилендіізоціанат О=С=N–(СН2)6–N=С=О, 
2) 2,4 або 2,6-толуілендіізоціанат (ТДІ): 

 

 
                  2,4-толуілендіізоціанат     2,6-толуілендіізоціанат 
 

3) 4,4, або 2,4, або 2,2 – діфенілметандіізоціанат (МДІ): 
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4) поліметиленполіфенілізоціанат (ПІЦ): 

 
5) 4,4 – діциклогексилметандіізоціанат. 
Як гідроксилвмісні сполуки найчастіше використовують прості або 

складні поліефіри, гліколі.  
Залежно від природи вихідних компонентів і будови макромолекул 

ПУ можуть бути термопластичними і термореактивними, а вироби – м’я-
кими і твердими.  

При взаємодії діізоціанатів і гликолей утворюються полімери лі-
нійної будови: 

 

nО=С=N–R–N=С=О + nНО–R′–ОН → nО=С=N–R–NН–СОО–R′–ОН → 
→ О=С=N–R–NН–СО– [–О–R′–О–СО–NН–R–NН–СО–]n–1 –О–R′–ОН 

 

Міцність лінійних ПУ обумовлена в значній мірі наявністю водне-
вих зв’язків, що виникають між полярними карбонільними та імінними 
групами сусідніх макромолекул. 

При використанні низькомолекулярних діолів утворюються тверді  
і жорсткі полімери, а при використанні високомолекулярних діолів – ела-
стичні і м’які полімери. 

При взаємодії мономерів з функціональністю більше двох утворю-
ються полімери розгалуженої, або просторової будови. 

Поліуретани мають низьке вологопоглинання, достатню морозо-
стійкість, хороші адгезійні властивості і високу зносостійкість. 

З лінійних і твердих полімерів у медицині застосовують ПУ на ос-
нові бутандіола і 2,4-ТДІ. Його отримують при полімеризації в розплаві 
або при полімеризації в розчині. 

У першому випадку до нагрітого в реакторі до 85–90 С в атмосфе-
рі азоту бутандіолу невеликими порціями при інтенсивному перемішу-
ванні додають ТДІ, потім температуру підвищують до 190–210 С і ви-
тримують суміш до повного завершення реакції. Потім в реакторі ство-
рюють вакуум для видалення розчиненого газу та стиснутим азотом ви-
давлюють полімер у вигляді стрічки, яку охолоджують , подрібнюють на 
шматки і висушують. 
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При полімеризації в розчині в реактор завантажують суміш розчин-
ників (хлорбензол і діхлорбензол), а також бутандіол. Нагрівають до 60–

65 С і додають ТДІ. Суміш витримують при кипінні 4–5 год. Полімер 
випадає у вигляді порошку або пластівців. Його фільтрують, відганяють 

розчинники гострою парою і піддають сушці у вакуумі при 65 С. 
З поліуретанів виготовляють серцеві імплантати, медичні волокна. 
Стерилізуються вироби з ПУ кип’ятінням в 1%-ному розчині соди 

протягом 20 хв або впливом ОКЕБМ протягом 3-х годин дозою 1,5 г/л. 
У медицині часто використовуються «сегментовані» ПУ, що вклю-

чають як гнучкі блоки, так і «жорсткі» фрагменти («Гемотан», 
«Cardiothane»). Вони можуть містити й продукти взаємодії вихідних ком-
понентів з кремнійорганічними полімерами («Силур»). 

При синтезі сегментованих поліуретанів використовуються три  
групи вихідних речовин:  

1) Олігомери простих поліефірів, складних поліефірів, полідиме-
тилсилоксанів, полікарбонатів. Ці олігомери містять в більшості випадків 
кінцеві гідроксильні групи. В олігомерах складних поліефірів частина кі-
нцевих груп може бути карбоксильними.  

2) Діізоціанат, наприклад, 2,4-толуілендіізоціанат,  

4,4-дифенілметандіізоціанат, 4,4-дициклогексилметандіізоціанат.  
3) Подовжувачі ланцюга, зазвичай діаміни – 1,4-бутандіамін, ети-

лендіамін.  
При взаємодії цих сполук ізоцианатні групи реагують з кінцевими 

гідроксильними групами олігомерів і амінними групами діамінів з утво-
ренням відповідно уретанових і сечовинних груп. При взаємодії ізоціа-
натних і карбоксильних груп утворюються амідні групи: 

  

                                                          O 
                                                          ║ 

– N = C = O + HO –  → – NH – C – O –  
                                                            O 
                                                            ║ 

– N = C = O + H2N –  →  – NH – C – NH –  
                                                                O 
                                                                ║ 

– N = C = O + HOOC –  → – NH – C –  + CO2 
                                              

– N = C = O + H2O   →  – NH2 + CO2  
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Таким чином, кінцеві продукти поряд з уретановими групами мо-
жуть містити також просту ефірну (–О–), складну ефірну(–СО–О–), кар-
бонатну (–О–СО–О– групи або силоксанове угруповання (–SiR2 –О–),  
а також при взаємодії ізоціанатних і амінних груп утворюються сечовин-
ні групи і амідні групи, які утворюються при реакції ізоціанатних і кар-
боксильних груп.  

Біодеструкція таких полімерів може протікати як за рахунок хіміч-
ного гідролізу, так і за рахунок гідролізу за участі ферментних систем. 
Біодеградація в організмі може відбуватися як  протягом декількох тиж-
нів, так і протягом декількох років. 

Прийоми модифікації поліуретанів, засновані на введенні в ланцюг 
груп, що легко гідролізуються, і фрагментів молекул, що піддаються  
ферментативному розщепленню, дозволяють направлено створювати біо-
деструктовані імплантати для конкретних галузей застосування. 

Пінополіуретани отримують взаємодією ді- або поліізоціанатів з 
простими або складними гідроксилвмісними поліефірами в присутності 
води і каталізаторів. Агентом, що вспінює, служить діоксид вуглецю, 
який виділяється в результаті реакції ізоціанатів з водою: 

 

                                                                                                            Н2О 

R–N=C=O  →  R–NH–C=O  →  R–NH2 
                         │      СО2 

                ОН 
 

Як каталізатори найчастіше застосовуються третинні аміни (напри-
клад, триетилендіамін) і оловоорганічні сполуки (октоат олова, дібутил-
ділаурат олова), які присутні в системах одночасно. При цьому сполуки 
олова регулюють реакцію діізоціанатів з гідроксилвмісними сполуками,  
а аміни – діізоціанату з водою. Крім того, змішані каталізатори дозволя-
ють уникати усадки пінопластів і створення в них порожнеч. 

Первинні аміногрупи, що утворюються при взаємодії ізоціанатів  
з водою, здатні далі вступати в реакцію з ізоціанатною групою : 

 

…– NH2  + O=C=N – … → –NH – C – NH–  
                                               ║ 
                                               O 

 

Утворюється заміщений карбамід, який містить рухливий атом  
водню при азоті і здатний при температурі вище 100 С також взаємодія-
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ти з ізіціанатами; при цьому відбувається зшивання окремих макромоле-
кул полімеру («карбамідне» зшивання) з утворенням біуретової структу-
ри. При температурі вище 120 С можуть взаємодіяти також і уретанові 
групи з ізоціанатними («уретанові» зшивання) з утворенням алофанатної 
структури . 

У промисловості пінополіуретани отримують за одностадійним або 
двостадійним способом. 

За одностадійним способом усі компоненти перемішують в реакто-
рі з мішалкою, при цьому піноутворення настає відразу, підйом піни по-
чинається через 10 с і завершується через 1–2 хв. Затвердіння піни триває 
від декількох годин до доби. 

За двостадійним способом спочатку проводять реакцію поліефіру  
з деяким надлишком діізоціанату, а на другій стадії до отриманого фор-
полімеру додають при перемішуванні воду, каталізатор, стабілізатор і 
емульгатор . 

Типовим представником еластичного пінополіуретану є поролон. 
Сировиною для його виробництва служить поліестер на основі адипіно-
вої кислоти, діетиленгліколю і невеликих кількостей триметилолпропану, 
суміш толуілен-2,4- і толуілен-2,6-диизоцианату, триетиламін і вода. 

Жорсткі пінополіуретани отримують на основі поліестерів і бага-
тоатомних спиртів, а також діізоціанатів. Вони стійкі до дії киплячої во-
ди, етилового спирту, водних розчинів солей. Протистоять цвілі і гниттю, 
легко очищаються мильною водою. 

Пінополіуретановими пінопластами заповнюють зазори і порожни-
ни при виготовленні протезів в ортопедії, з них виготовляють легкознімні 
прийомні гільзи в протезах нижніх кінцівок, різні губки і прокладки, їх 
застосовують у складі плівок при лікуванні опіків. 

Жорсткий пінополіуретан використовується в ортопедії як кістко-
вий клей з утворенням твердої пористої маси. На основі еластичного  
пінополіуретану готується медичний клей КЛ-3 для склеювання тканин 
організму. Тверднення клею відбувається під дією вологи. При затвер-
дінні утворюється дрібнопориста плівка, клейовий шов має досить високу 
міцність, велику еластичність. Крім того, клей КЛ-3 має гемостатичну  
і бактерицидну дію. З часом клейова плівка піддається біодеструкції, про-
дукти біодеструкції клею виводяться з живого організму і не акумулю-
ються в органах і тканинах. Різні модифікації клею КЛ-3 містять лікарсь-
кі препарати і іммобілізовані ферменти, які сприяють кращому загоєнню 
гнійних ран і порожнин. 
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7.7.8. Кремнійорганічні полімери (силікони, поліорганосилоксани, 
силастіки) 

Поліорганосилоксани (ПОС) – це високомолекулярні сполуки, ос-
новний ланцюг яких складається з атомів кремнію і кисню, що чергують-
ся, а атоми кремнію «обрамляються» різними групами або органічними 
радикалами. 

 R             R 
 │            │ 

       – Si – О – Si – О – 
│            │ 
 R            R 

 

 Як органічні радикали можуть бути використані метильні (–СН3), 
етильні (–С2Н5), фенільні (–С6Н5), гідроксильні групи або атоми водню  
[1, 2, 30, 31, 33]. 
 Особливості такої будови ПОС обумовлюють їх незвичайні власти-
вості: поєднання високої теплостійкості, яка характерна для кварцу, і ела-
стичності, яка властива органічним полімерам. 

Для медичних цілей найбільший інтерес являють ПОС з лінійними 
ланцюгами молекул, що випускаються у вигляді олігомерів (кремній-
органічні рідини – КОР) і полімерів (кремнійорганоеластомери).  

Лінійні олігомери отримують при согідролізі суміші діалкіл (арил) 
дихлорсиланів і триалкілхлорсиланів з подальшою поліконденсацією 
продуктів гідролізу (гідролітична поліконденсація): 

 

 R                                      R 
│                                      │ 

                Cl – Si – Cl + 2 HOH → HO – Si – OH + 2HCl 
│                                      │ 
R                                      R 

 
R                                   R 
│                                  │ 

            R – Si – Cl + HOH  →  R –Si – OH + HCl 
│                                  │ 
R                                   R 

 

У результаті согідролізу утворюються нестабільні реакційноздатні 
алкіл (арил) – силаноли, які відразу ж вступають в реакцію поліконден-
сації: 
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            R                       R                           R                R                    R 
           │                       │                           │                │                    │ 
nHO– Si – OH + 2R – Si –OH   →   R– Si – O – [– Si – O –]n – Si – R + (n + 1) HOH  
           │                       │                           │                │                    │ 
           R                       R                            R                R                    R  

 

 У разі синтезу КОР з аліфатичними групами (метильні, етильні)  
у атома кремнію каталізатором перегрупування служить концентрована 
сірчана кислота, а для отримання поліметилфенілсилоксанових рідин – 
гідроксид калію або гідроксиди четвертинних амонієвих луг, оскільки 
H2SO4 при підвищеній температурі викликає відрив фенільної групи від 
атому кремнію. 
 Одночасно з лінійними олігомерами можуть утворюватися і цик-
лічні. Найбільш стійкі цикли – восьмичленні. Схильність до циклізації  
в найбільшої мірі проявляється у мономерів з об’ємними радикалами. 
 Із збільшенням розмірів радикалів і їх розгалуженості швидкості 
гідролізу і поліконденсації зменшуються. 
Олігоорганосилоксанові рідини термічно стабільні, не розкладаються 

при температурах до 300 С і вище. Характеризуються високою хімічною 
стійкістю, не окислюються киснем і сильними окислювачами. Однак 
концентрована сірчана кислота розриває зв’язок Sі –О–, відщеплює  
арильні радикали. 
 Олігоорганосилоксанові рідини мають гідрофобні властивості.  
Вони мало змінюють в’язкість залежно від температури. Промисловістю 
випускаються КОР таких марок: олігоетилсилоксанові: ПЕМ-1, ПЕМ-5, 
Есилон-4, Есілон-5; олігометилсилоксанові: ПМС-15, ПМС-200; оліго-
метилфенілсилоксанові: ФМ 1322/300 та ін. За винятком гексаметилдіси-
локсана, лінійні олігомери, що містять метильні і фенільні радикали, є 
нетоксичними сполуками. 

Завдяки гідрофобним властивостям КОР використовуються у фар-
мацевтичній промисловості для силіконіровання скляної та пластмасової 
тари (для підвищення механічної і термічної міцності), а також гумових 
пробок, гранул, таблеток, як антиадгезійні покриття пакувального мате-
ріалу для медичних лейкопластирів та ін. 

Деякі силіконовмісні препарати здатні пригнічувати піноутворення, 
тому на їх основі випускають піногасячі емульсії (наприклад, КЕ-10-12), 
які застосовуються при отриманні сильно пінних медичних препаратів. 
Крім того, на основі КОР отримують захисні креми типу «Силіконовий», 
«Захисний» та ін. 
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Кремнійорганоеластомери, або кремнійорганічні каучуки отриму-
ють в результаті гідролізу діалкіл (діарил) діхлорсиланів або согідролізу 
їх сумішей у присутності хлористоводневої кислоти з подальшою полі-
конденсацією продуктів гідролізу. 

Отриманий лінійний полімер має вигляд: 
 

  R                      R 
│                      │ 

       HO – [– Si – O– ]n – [– Si – O – ]m – H 
│                      │ 
 R                      R 

 

де R – метил; R – метил, вініл, феніл-радикали. 
Промисловістю випускаються як низькомолекулярні кремнійорга-

нічні каучуки (з М.М. 25000–75000 і n = 100–1500), так і високомоле-
кулярні (з М.М. 400 000–1000 000). 

Випускаються каучуки таких марок: 
СКТ – полідиметилсилоксан теплостійкий; 
СКТН – полідиметилсилоксан теплостійкий, низькомолекулярний; 
СКТВ – полідиметилсилоксан теплостійкий, у якого частина метиль-

них груп заміщена на вінільні; 
СКТЕ – полідиметилдиетилсилоксан ( високомолекулярний ); 
СКТФ – полідиметилфенілсилоксан та ін. 
Силоксанові каучуки піддають холодної або гарячої вулканізації  

і перетворюють їх на гуми. 
Для холодної вулканізації застосовують гамма- або рентгенів-

ські промені, металоорганічні сполуки олова та свинцю (наприклад, 
октоат олова), кремнійорганічні сполуки (наприклад, метилтриаце-
токсисілан СН3 – Si – (OCO – CH3)3, діетиламінометилтриетокси-
силан (С2Н5)2NCH2Si(OC2H5)3, тетраетоксисилан (С2Н5О)4Si . 

Низькотемпературна вулканізація заснована на реакції каталітичної 
конденсації кінцевих силанольних груп макромолекул з алкоксисиланами 
або гідросилоксанами.  

Застосовуються одно- і двокомпонентні системи затвердіння на ос-
нові силоксанових полімерів. 

Однокомпонентні системи містять, крім полімеру затверджувач, 
наприклад, метилтриацетоксисилан. Затвердіння композиції відбувається 
під дією вологи повітря. При цьому виділяється оцтова кислота, яка є ка-
талізатором процесу затвердіння : 
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                                           волога повітря 

3…- Si(CH3)2OH + CH3Si(OCOCH3)3  →  CH3Si-[-OSi(CH3)2-]3-… + 3CH3COOH 
 

У двохкомпонентній системі створення вулканізату відбувається 
при взаємодії полімеру з затверджувачем у присутності каталізатора.  
Наприклад, застосовується затверджувач тетраетоксисилан і каталізатор 
октоат олова : 

 

                                                          СН3 
                          кат                            │ 

3m …– Si(CH3)2OH + m(C2H5O)4Si → {–OSi(CH3)2[(SiO)n]3}m + 4mC2H5OH 
                                                      │ 

                                                          СН3  
 

 При затвердінні виділяється етиловий спирт. 
 Однокомпонентні композиції застосовуються для отримання тільки 
тонкостінних виробів, оскільки швидкість вулканізації в основному зале-
жить від інтенсивності дифузії парів води з повітря, через що утворюєть-
ся плівка зшитого полімеру. Однокомпонентні композиції можуть бути 
використані для ізоляції датчиків, що імплантуються для просочення пле-
тених протезів, кровоносних судин, для медичних клеїв, для утворення 
підшару в конструкціях ендопротезів та ін. 

 Двокомпонентні системи можуть бути використані для отримання 
виробів будь-якого розміру як на повітрі, так і в замкнутому об’ємі і у вод-
них середовищах (у крові, лімфі, підшлунковій залозі, в порожнині кістки 
та ін. На основі низькомолекулярних диметилсилоксанових каучуків, що 
містять метилвінілсилоксанові ланки, можуть бути отримані двокомпо-
нентні композиції, що затверджуються гідросилуванням. В якості другого 
компонента використовується поліфункціональний олигомер, що містить 
угруповання Si–H. Затвердіння відбувається в присутності каталітичного 
вмісту сполук платини або родію без виділення летких продуктів : 

 

  │                          │                    │                        │ 
     …– SiCH=CH2 + H –Si–… → …– Si – CH2 – CH2 – Si– … 

  │                          │                    │                        │ 
 

Перевагою композицій, що затверджуються за механізмом поліпри-
єднання, є відсутність усадки при затвердінні і відсутність низькомолеку-
лярних сполук, що виділяються. 
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Гаряча або високотемпературна (100–150 С) вулканізація силок-
санових каучуків здійснюється із застосуванням органічних пероксидів, 
таких як пероксид бензоілу, пероксид 2,4-дихлорбензоілу, пероксид кумі-
лу, пероксид третбутилу, трет-бутилпербензоат та ін. 

Механізм пероксидної вулканізації полягає у відриві атома водню 
від бічної метильної групи або у приєднанні ініціюючого радикала до  
бічної ванільної групі макромолекули з подальшою рекомбінацією макро-
радикалів.  

Наприклад, у разі використання пероксиду 2,4-дихлорбензоілу вул-
канізація протікає в такий спосіб : 
 
1) 

О                  О 
║                  ║ 
С – О – О – С 

│                  │             →  2СО2      +    2  

   
 

2) 

 
                                                                                       Дихлорбензол  
                                                                           (виводиться при нагріванні) 
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3)                  СН3           СН3                                           СН3         СН3 
           │            │                                                │           │                  
    … –Si – O – Si – O – …                           … –Si – O – Si – O – …     
           │            │                                                │           │                          
           СН3           СН2•·                                         СН3          СН2 
                                                 →                                      │ 
           СН3            СН2·•                                          СН3         СН2 
           │            │                                                  │          │                           
     …– Si – O – Si – O – …                             …–Si – O – Si – O – … 
           │            │                                                  │          │                           
           СН3            СН3                                             СН3         СН3 

 
 Продукти розкладання пероксиду видаляють після вулканізації  

додатковим прогріванням при 200–250 С протягом декількох годин  
(4–20 годин). Однак при цьому може помінятися забарвлення полімеру 
(до темно-коричневого). 
 Тому вулканізація кремнегідридами має переваги перед пероксид-
ної. Гуми, що отримані цим способом, по гігієнічних характеристиках 
перевершують гуми, що вулканізовані пероксидами. 
 Силіконові каучуки і гуми на їх основі хімічно, біологічно і фізіо-
логічно інертні, сумісні з тканинами організму, стійки до старіння, до  
перепадів температур, стійки до мікроорганізмів. 
 Вони придатні для довготривалої імплантації в організм людини. 
Промисловістю випускаються марки силоксанових каучуків для медич-
них цілей: СКТВ-мед, СКТВ-1-мед, СКТН-мед, СКТНВ-Б-мед та ін.  
 У таких каучуках міститься мінімальна кількість циклосилоксанів 
(1–2% від тетрамера до декамера, тример відсутній), відсутні домішки 
металів. Щільність таких каучуків близька до щільності м’яких тканин 
людини (950 кг/м3), однак вони характеризуються невисокими показни-
ками міцності. При ендопротезуванні найчастіше використовуються ви-
роби на основі полідиметилсилоксанового каучуку, що містять до 1 % 
мас. метилвініл- або дивінілсилоксанових ланок. Для підвищення міцно-
сті в силоксанові гуми як підсилюючий наповнювач вводять дуже чистий 
дрібнодисперсний діоксид кремнію. 
 При щепленні до гідрофобної силоксанової молекулі гідрофільних 
мономерів типу N-вінілпіролідону, акриламіду, гідроксіалкілметакрілатів 
утворюються матеріали, що поєднують високу міцність і біосумісність. 
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 Гуми на основі високомолекулярних силоксанових каучуків типу 
СКТВ-мед використовуються для виготовлення штучних клапанів серця, 
деталей для штучного серця, протезів артерій, молочних залоз, трубок 
для переливання крові, різних дренажів, катетерів, лікувальних контакт-
них лінз (мають хорошу проникність для кисню), імплантатів для лицьо-
вої відновної хірургії, для виготовлення мембран в апаратах «штучна  
нирка», «штучна легеня», «серце – легеня», для виготовлення підкладко-
вого матеріалу для базисів зубних протезів, як зліпкового і оттискного 
матеріалу в стоматології, для виготовлення перев’язувальних матеріалів 
для лікування ран при опіках, та ін. 

Для виготовлення ендопротезів молочних залоз використовують 
метилвінілсилоксанові каучуки СКТВ-М, СКТНВ-2Б-мед, каучук СКТН-мед 
та ін. Рідкі вулканізуючі силікони затверджують до гелеподібного стану. 

Як матеріал, що заповнює ендопротези, застосовуються також  
сольові розчини, рідкі природні масла, поліакриламідний гель. 

У відновної хірургії обличчя, для лікування важких форм панкреа-
титу та ін. захворювань застосовуються двокомпонентні силіконові ком-
паунди типу «Еластосил МІ», «панкреас», «Ембосіл» та ін., які містять 
крім олігодиметилсилоксана тетраетоксисилан, каталізатор октоат олова, 
рентгеноконтрастні речовини та ін добавки. 

Високоміцні гемосумісні матеріали для ендопротезів серця отри-
мують на основі блок-кополимера полідиметилсилоксана і сегментовано-
го поліуретану (10 : 90, %). 

 
 7.7.9.  Поліефіри на основі гідроксиалканкарбонових кислот 

 Поліефіри на основі гідроксиалканкарбонових кислот – основа для 
створення імплантатів, здатних до біодеградації в організмі за механіз-
мом біодеструкції:   

                                                          H 
                                                          │ 

   [ –O – C – (CH2)n – C–]k    
                                                          │                   ║ 
                                                          R                   O 

 

де k - ступінь полімеризації:  k = 100-30 000.  
 Гідроксикарбонові кислоти, що містять групи CHR, які належать до 
гідроксильної групи, є оптично активними (існують у формі ліво- і право-
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обертальних ізомерів L- і D- або у вигляді рацематичної суміші L-, D-). 
Це впливає на їх здатність до ферментативної біодеструкції [1].  

Для отримання полімерів досить високої молекулярної маси вико-
ристовують два основних методи:  

1)  мікробіологічний синтез;  
2)  каталітичну полімеризацію циклічних діефірів кислот.  

 -гідроксикарбонові кислоти при нагріванні легко виділяють воду, 
перетворюючись в циклічні сполуки - лактиди (для гліколевої кислоти – 
гліколіди – 2,5-діокси-1, 4 діоксани). Останні під дією каталізаторів  
(солей олова (ІІ), оловоорганічних сполук, оксидів перехідних металів - 
свинцю, олова, сурми, заліза, цинку, магнію, алюмінію, карбонатів літію  
і натрію) полімеризуються з розкриттям циклу і утворенням складних  
ефірів. Полімеризація здійснюється в масі при 190–220 С в присутності 
вищих спиртів (активаторів процесу та регуляторів М.М.) в атмосфері 
інертного газу. Аналогічно полімеризується і найнижчий лактид – лактид 
молочної кислоти:  

 

 
       
 
 

 

  n 
 

                                                   
                                                                              
 

 
 Інший метод отримання поліефірів найнижчих гідроксикарбонових 
кислот – використання мікробного синтезу – коли ці поліефіри утворю-
ються як результат метаболізму деяких бактеріальних культур.  
 Було встановлено, що ряд штамів мікроорганізмів здатний синтезу-
вати лінійні аліфатичні поліефіри (полігідроксиалканоати), для них це ре-
зервне джерело енергії, коли не вистачає вуглеводів.  

полігліколід, 
полі [окси (1-оксо-1,2-этандііл)], 
полі (1,4-диоксан – 2,5-діон) 

полілактид, полі[ окси 
(1-оксо-1,2-метил 1,2-пропандііл)] 
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Мікробіологічний синтез полімерів і мономерів, на відміну від тра-
диційних технологій, вимагає істотно менше енергії, цільові продукти 
отримують з досить високим процентом виходу, самі технологічні проце-
си екологічно менш шкідливі (відходи виробництва звичайно легко аси-
мілюються в навколишньому середовищі). Причина цього – вибірковість 
дії ферментів, що виробляються мікроорганізмами, малі величини енергій 
активації реакцій і невисокі температури їх протікання. Крім того, для 
вирощування мікроорганізмів, які продукують полігідроксиалканоати, 
можна використовувати різні поживні середовища: вуглеводи (глюкозу, 
олігосахариди), метанол та ін. На сьогоднішній день природні та гене-
тично модифіковані мікроорганізми вміють синтезувати різні полігідро-
ксилканоати, всього близько 100 різних полімерів і кополімерів. Найпро-
стіший серед них – полілактид – полімер молочної кислоти. Полігідро-
ксиалканоати – біорозкладовані матеріали. У навколишньому середовищі 
вони спочатку гідролізуються до мономерів, а потім розкладаються до 
води і вуглекислого газу.  

 

                                                        H 
                                                        │ 

Н- [- O – C – (- CH2-)m- C-]n - OH 
                                                        │                      ║  
                                                         R                      О 
                                    Полігідроксиалканоати (ПГА)  
  

Виявилося, що полілактид доцільніше отримувати не прямим мік-
робіологічним синтезом, а спочатку отримувати із сировини глюкозу 
(ферментативним гідролізом) і вже з неї – молочну кислоту (рис. 7.1). 
Молочна кислота дуже гігроскопічна, тому з неї роблять циклічний  
дімер-ділактид, а потім полілактид (звичайними сучасними методами 
отримання синтетичних полімерів). Сировиною для отримання молочної 
кислоти служать крохмальвмісні продукти: залишки переробки кукуру-
дзяного качана, цукрових буряків або цукрової тростини, а також кукуру-
дзяний, картопляний, злаковий крохмаль [34]. Особливо складних тех-
нічних і екологічних проблем при цьому не виникає, тому полілактид 
сьогодні розглядають як дуже перспективний вид термопластичного  
полімеру.  
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                                                  Відходи гідролізу↑ 
                                                                    ↑ 
Целюлозо-                 →      Кислотний або ферментативний 
 Вмісна сировина                           гідролиз                                   
                                                                                                              }  →   Глюкоза  →  
Крохмаль                     →      Ферментативний гідроліз 
вмісна сировина                        ↑                ↓ 
                                      Ферменти      Відходи гідролізу    
 
→  Ферментація    →  Молочна кислота   → Отримання ділактида    →   
 
→  Ділактид  →  Полімеризація   →  Полілактид   →  Пластики 
                                                                 ↓              ↓ 
                                                         Волокна,     Плівки 
                                                           нитки    
 

Рис. 7.1.  Схема отримання молочної кислоти  
і полілактидних полімерних матеріалів 

 
 

 Представниками полімерів гідроксикарбонових кислот є: поліглі-
кольова кислота, полімолочна кислота, полі-ε-капролактон, полі-d-гідро-
ксивалеролактон, полідіоксанон. 

Поліглікольова кислота (полігліколід, дексон (США), вікрам (Вели-
кобританія) має високий ступінь кристалічності (45–55 %), високу темпе-
ратуру плавлення (220–225 С) і температуру склування (35–40 С). Гус-
тина полігліколіду 1600 кг/м3.. Погано розчинна в органічних розчинни-
ках. Застосовується для виготовлення хірургічних ниток, як носій лікар-
ських речовин, для виготовлення покриттів на рани і опіки, виготовлення 
капсул, штифтів для остеосинтезу. Волокна з полімеру міцні, але жорсткі. 
Це стримує їх використання в складі шовних матеріалів (хоча вони втра-
чають 50 % маси через 2 тижні і 100 % – через чотири тижні, повний роз-
клад виробів спостерігається через 4–6 місяців).  
 Полімолочну кислоту (полілактид) отримують полімеризацією лак-
тиду і мікробіологічними синтезом. Гомополімер L-лактиду є частково 
кристалічним полімером. При ступені кристалічності 37 % полі-L-лактид 
має температуру плавлення 175–178 С, температуру скловання 60–65 С. 
Полі-L-лактид має високу міцність при розтягненні, низьке відносне по-
довження при розриві. Аморфний полі-D, L-лактид має більш низькі міц-
нісні показники і більше застосовується при створенні лікарських систем 
з контрольованою активністю.  
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Час біодеструкції полі-L-лактиду більше (до 2-х років), ніж полі-,  
D, L-лактиду (12–16 місяців). Підвищення швидкості його біодеструкції 
досягають шляхом кополімеризації з D, L-лактидом або гліколідом.  

Полілактид не розчиняється в спиртах і воді, розчиняється в хлоро-
ваних і ароматичних вуглеводнях.  

Переробляються полігліколіди і полілактиди литтям під тиском,  
екструзією. З розчину і розплаву формують ниті (для полігліколіду  
σр = 600 МПа, ε = 15–20 %, для полілактиду σр = 250 МПа, ε = 25 %).  

Переробляються полілактиди і полігліколіди на існуючому для  
переробки поліпропілену і поликапроамиду обладнанні (температурні  
характеристики близькі). Наприклад, звичайний технологічний процес 
отримання волокон передбачає розплавлення полімеру, формування (при 
температурі 210–220 С), термічне витягування, термічну обробку (термо-
релаксацію) і текстильні операції.  

Виробництво полілактиду, а також волокон і плівок з нього вимагає 
менше енергії, ніж для традиційних полімерних матеріалів і виробів  
(наприклад, поліетилентерефталату і волокон і плівок з нього), при цьому 
в атмосферу потрапляє вдвічі менше вуглекислого газу.  

Плівки і пластики на основі полілактиду застосовують як тару  
і упаковку для харчових продуктів, медичних та гігієнічних виробів.  

Хоча в нейтральних середовищах полімери гідроксиалканкарбоно-
вих кислот досить стійкі, в активних середовищах вони руйнуються з до-
сить високою швидкістю. Механізм деструкції цих полімерів включає як 
хімічний гідроліз в присутності кислих і лужних каталізаторів, так і фер-
ментативний гідроліз під дією розчинів ферментів або різних клітинних 
систем. При цьому швидкість ферментативного гідролізу може в кілька 
разів перевищувати швидкість їх хімічного гідролізу. Кінцеві продукти 
розкладання цих поліефірів – мономірні кислоти – включаються при  
метаболізмі в цикл полікарбонових кислот.  

Велика перевага полілактидних полімерних матеріалів – це те, що 
вони розкладаються грунтовими мікроорганізмами, хоча і дещо повіль-
ніше, ніж целюлозні. Крім того, отримують їх з відновлюваної сировини. 
Все це дозволяє вирішувати і екологічні проблеми.  
 Полі-ε-капролактон так само як і полі-d-гідроксивалеролактон 
отримують іонною полімеризацією відповідних низькомолекулярних 
лактонов під дією каталізаторів і температури [1]: 
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 Частково кристалічний полі-ε-капролактон має температуру плав-

лення 59–64 С і температуру склування мінус 60 С. Вироби з гомопо-
лимеру α-капролактону розладаються в організмі за період близько двох-
трьох років з утворенням капронової кислоти, води і вуглекислого газу.  
 Підвищення швидкості біодеструкції може бути досягнуто при ви-
користанні кополимеру ε-капролактону і D-L-лактиду. Його блоккополі-
мер з гліколідом може бути використаний для отримання моноволокна 
для шовних матеріалів і випускається під маркою «MONOCREL». 
 Полідіоксанон є складним поліефіром на основі о-(2-гідроксиеток-
си) гліколевої кислоти. Це полімер з вмістом кристалічної фази близько 

55 % і температурою склування в діапазоні мінус 10–0 С. Отримують 
його іонною полімеризацією n-діоксанона: 
 

 
 

 Час розкладу в організмі полідіоксанону становить 6–12 місяців. 
 
 7.7.10.  Полігідроксиетилметакрилат 

 Полігідроксиетилметакрилат (полі-2-оксиетилметакрилат, полі-
ГЕМА) отримують полімеризацією гідроксиетилметакрилату (мономета-
крилатетиленгліколя) у присутності етиленглікольдіметакрилата як зши-
ваючого агента (до 2 %) методом суспензійної полімеризації у присутно-
сті ініціатора персульфата амонію, стабілізатора суспензії – 1%-ного вод-

ного розчину полі-N-вінілпіролідону (М.М. 360 000) при 70 С протягом 
8 год. Оскільки мономер розчинний у воді, в систему додають інертний 
розчинник – суміш 1-додеканолу з циклогексанолом: 

        ε-капролактон                                                    полі-ε- капролактон 
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 Діаметр одержаних сухих частинок становить 0,4–0,8 мм. У воді 
полімер з твердого стану переходить у м’який і гнучкий, частинки набу-
хають за 10 хв зі збільшенням діаметра на 20 %. 
 Полімер, що отримується для медичних цілей, промивається дисти-
льованою водою протягом 5 днів, потім стерилізується кип’ятінням у ди-
стильованій воді протягом 45 хв. 
 Одержаний полімер нетоксичний, біологічно стійкий, має хорошу 
вжівляємість і відмінну сумісність з тканинами живого організму. Має 
досить гарні фізико-механічні показники. 
 Застосовується у відновної хірургії (при реконструкції молочних 
залоз), в щелепно-лицевій хірургії, для виготовлення м’яких контактних 
лінз, судинних протезів, для модифікації інших полімерів з метою підви-
щення їх біологічної сумісності, в імунологічних дослідженнях. 
 

Контрольні запитання 

 1. Завдяки яким властивостям поліолефіни використовуються в хі-
рургії, травматології та ортопедії? 
 2. Якими промисловими методами отримують різні марки поліети-
лену, які застосовуються в медицині? 
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Рис. 10.12.  Технологічна схема машини МФ-600-КШ24: 

1 – бункер; 2 – проміжний бункер; 3 – екструдер; 4 – змішувальна насадка;  
5 – розсплавопровід; 6 – фільєрний комплект; 7 – обдувальна шахта;  
8 – супровідна шахта; 9 – замаслювальні шайби; 10 і 11 –  прядильні диски; 
12 – бобіна; 13 – фрикційний циліндр 



 334 

 Гранулят полікапроаміду пневмотранспортом подається в бункер 1 
машини, де знаходиться під надлишковим тиском азоту, рівним 50–
70 кПа. Потім гранулят через проміжний бункер 2 надходить у верти-
кальний екструдер 3 з відношенням довжини робочої частини до діамет-
ра, рівним 25, де відбувається плавлення грануляту і перемішування роз-
плаву. Додатково гомогенізація розплаву здійснюється в змішувальній 
насадці 4. Після цього розплав надходить у формувальну балку, в якій 
установлені чотири формувальних блока з кроком 600 мм. Блоки об’єд-
нують прядильні насоси і чотири фільєрних комплекта 6. При багатонит-
ковому формуванні застосовуються здвоєні шестерні насоси, які забезпе-
чують дозування розплаву до двох фільєрних комплектів. 
 Прийом ниток на одному робочому місці здійснюється на чотири 
бобіни – по дві на одному бобінодержателі. Розкладка нитки на бобіні 
здійснюється нитководіями, які здійснюють зворотно-поступальний рух 
від гвинтового барабанника. Залежно від кількості формованих ниток на 
барабанник нарізаються два або чотири гвинтових замкнутих паза, в які 
входить відповідна кількість нитководіїв. 
 Нитки, що надходять з супровідної шахти машини, поділяються  
за допомогою ниткопровідної штанги і, пройшовши препараційну шайбу, 
надходять на обігрівальні витяжні диски. 
 Кожна нитка після сходу з диска проходить електромеханічний 
стежуючий пристрій, що забезпечує в разі обриву нитки автоматичне ви-
штовхування ріжучого пристрою для перерізання ниток, і включається 
сопло для всмоктування ниток. 
 На машинах сумісного формування і витягування на орієнтаційне 
витягування надходить практично незакристалізована нитка; це полегшує 
процес витягування і дозволяє збільшити кратність витяжки. При швид-
костях приблизно 2500 м/хв одержують нитку з кратністю витяжки до 5. 
 Подальша обробка поліамідних волокон складається з ряду техно-
логічних операцій. 
 При витягуванні поліамідних волокон відбуваються складні зміни 
їх структури. Вихідна надмолекулярна структура руйнується, і утворю-
ється нова з одночасною орієнтацією макромолекул і кристалічних утво-
рень уздовж осі волокна. Це приводить до значного збільшення міцності 
волокна, зменшення його подовження, підвищення модуля еластичності  
і деякого зниження сорбційних властивостей. 
 Поліамідні нитки витягають при кімнатній і підвищеній температу-
рах в одну або кілька стадій.  
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 10.3.4.  Виробництво поліолефінових волокон 

 До поліолефінових волокон належать волокна, одержувані з полі-
етилену і поліпропілену. 

Початковою сировиною для виробництва поліолефінових волокон є 
стереорегулярний поліпропілен і лінійний поліетилен. 
 Поліолефінові волокна формують з розплавів полімеру. Умови про-
ведення процесу формування поліолефінових волокон мають свої специ-
фічні особливості в порівнянні з процесом формування поліамідних і полі-
ефірних волокон, що обумовлено більш високою в’язкістю розплавів  
поліолефінів (кілька тисяч Па·с). Розплави мають таку виcoку в’язкість 
навіть при температурах, які значно перевищують температуру плавлення 
цих полімерів. Вона значно вища в’язкості розплаву поліетилентереф-
талату, в’язкість якого при 280 С становить 300–700 Па·с. Оскільки 
в’язкість розплавів поліолефінів значно більша в’язкості розплавів гете-
роланцюгових полімерів, температура формування Тф поліолефінових во-
локон значно перевищує температуру плавлення полімерів. Так, напри-
клад, Тпл поліетилену дорівнює 130–138 С, а температура розплаву в зоні 
плавлення полімеру досягає 300 С, тобто температура розплаву переви-
щує Тпл полімеру на 160–170 С. Розплав поліпропілену при інших рівних 
умовах має меншу в’язкість, ніж розплав поліетилену, тому Тф поліпропі-
ленового волокна на 9–100 С вища Тпл поліпропілену [30, 37]. 
 Через високу в’язкість розплавів при формуванні поліолефінових во-
локон використовують фільєри з великим діаметром отворів (0,5–0,8 мм). 
 При підвищених температурах поліолефіни (особливо поліпропі-
лен) схильні до термоокисної деструкції, в результаті якої значно знижу-
ється молекулярна маса полімеру. Для зниження деструкції полімерів  
в поліпропілен і поліетилен нa стадії гранулювання вводять антиоксидан-
ти в кількості 0,3–0,4 % від маси полімеру. 
 Для запобігання старіння поліпропіленових ниток під впливом світ-
ла в полімер додатково вводять ще світлостабілізатори. 
 Для плавлення поліолефінів через їх високу в’язкість використову-
ють плавильні пристрої тільки екструдерного типу. Найбільш широке за-
стосування набули горизонтальні екструдери із зональним обігрівом і ве-
ликим відношенням довжини шнека до його діаметру (L/D = 20–30). Крім 
тoгo, застосовуються екструдери беззональнoгo обігріву з L/D = 8–12. 
 Процес одержання поліпропіленовoгo волокна складається з таких 
операцій: формування, комплектування невитягнутого джгута, орієнта-
ційне витягування, гофрування, термофіксація, різання й упаковка. 
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 10.3.5.  Виробництво біорозкладних волокон 

 Як хірургічні нитки, що розсмоктуються в живому організмі (біо-
розкладні), використовуються, наприклад, нитки з полілактидгліколіду 
[38]. Відмітною особливістю розплаву полілактидгліколіду є той факт, 
що він має нижчу теплопровідність у порівнянні з поширеними поліме-
рами, що формуються з розплаву ( поліамід, поліетилентерефталат, полі-
пропілен), тому розплавлення, нагрівання до температури формування  
і вирівнювання розплаву по температурі йде повільніше, збільшуючи час 
його перебування у формувальному пристрої, що може призвести до па-
діння молекулярної маси і втрати міцності нитки. 
 Щоб отримати міцнішу нитку з більш високою продуктивністю ви-
користовують такий спосіб одержання біорозкладних хірургічних ниток 
[38]: полілактидгліколід розплавляють в екструдері при температурі 205–
220 С, подають розплав полімеру в дозувальний насос і нагрівають  
до 215–230 С, екструдують розплав, нагрітий до 220–240 С в шарі  
0,5–0,4 мм, через фільєру в зону підфільєри з температурою 250–500 С, 
отримані цівки полімеру охолоджують сухим повітрям або азотом і намо-
тують на бобіну, а потім бобіну із сформованою ниткою поміщають на 
шпулярник витяжної машини, і нитка піддається орієнтаційному витягу-
ванню в дві стадії: на перший стадії при 45–60 С і кратності 3,2–5,8 і на 
другий стадії – при 90–120 С і кратності 1,04–1,30. 
 У результаті отримують нитку 6,1 текс з міцністю при прямому об-
риві 54–58 гс/текс, подовженням 20–25 5 і міцністю у вузлі 41–44 гс/текс. 

  
10.3.6.  Виробництво полівінілспиртових волокон 

 Вихідна сировина для виробництва полівінілспиртових волокон - 
полівініловий спирт, специфічною властивістю якого є розчинність у теп-
лій воді. 
 Виробництво водорозчинного волокна з полівінілового спирту було 
розпочато в 1934 р. в Німеччині - для отримання хірургічних ниток. 
 Промисловий випуск полівінілспиртового волокна було розпочато 
в Японії в 1950 р. 
 Полівінілспиртове волокно має ряд цінних властивостей, основни-
ми з яких є його високі гігроскопічність, близька до бавовни, і міцність. 
 Полівінілспиртове волокно випускається в основному у вигляді во-
локна і в невеликих кількостях – у вигляді ниток під різними назвами: 
куралон, вінілон (Японія); віналон (КНДР) та ін. 
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 Полівінілспиртові волокна отдержують з розчинів способом мокро-
го формування або з пластифікованих полімерів (гелів) сухим способом. 
 Технологічний процес виробництва полівінілспиртового волокна 
має ряд специфічних особливостей, обумовлених застосуванням для фор-
мування волокна водорозчинного полімеру. Тому поряд зі звичайними 
операціями, що проводяться при виробництві волокон інших видів, при 
одержанні полівінілспиртового волокна виникає необхідність введення 
додаткових операцій, що дають можливість одержати з водорозчинного 
полімеру, волокно, яке не розчиняється в гарячій воді. 
 Для виробництва волокна використовується полівініловий спирт зі 
ступенем полімеризації 1500–1700, що одержується шляхом радикальної 
полімеризації вінілацетату і подальшого омилення отриманого полімеру 
до полівінілового спирту. Такий полімер добре розчиняється в теплій воді. 
 Залежно від способу формування готують розчини різного складу. 
При формуванні волокна мокрим способом використовують водні розчи-
ни полівінілового спирту. Для полегшення формування з ньогo волокна 
іноді в прядильний розчин додають невелику кількість (0,5–2 % від маси 
розчину) поверхнево-активних речовин. Концентрація полівінілового 
спирту в розчині становить близько 15–16 %. 
 Розчинення полівінілового спирту проводиться при 90–95 С в апа-
ратах, що застосовуються зазвичай для розчинення інших полімерів. 
Одержаний розчин піддається дворазовій фільтрації і знеповітрянню.  
Повітря з розчину видаляють при нормальному тиску і підвищеній тем-
пературі. Для запобігання утворенню плівки на поверхні розчину у віль-
ний простір апарата для знеповітряння подається гостра пара. Після ви-
далення повітря розчин фільтрують втретє і направляють його на форму-
вання волокна. 
 Формування волокон сухим способом проводиться з висококонцен-
трованих водних розчинів полімеру (гелів), що містять 35–50 % полівіні-
лового спирту. Для полегшення процесу формування здійснюється плас-
тифікація полімеру, яка може бути проведена сумішшю, що складається 
з води і легколетких органічних розчинників (ацетону, етанолу та ін.). 
 При формуванні полівінілспиртових волокон мокрим способом 
осаджувальною ванною служить концентрований водний розчин сульфа-
ту натрію. Найкращі умови коагуляції полімеру досягаються при концен-
трації сульфату натрію 380–420 г/л і температурі ванни 40–50 С. Процес 
коагуляції полівінілового спирту протікає дуже повільно, тому форму-
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вання волокна проводиться при низьких швидкостях (100 м/хв) і довгому 
шляху нитки у ванні, що досягає 2 м. Для забезпечення можливості ство-
рення тaкoгo довгого шляху нитки у ванні при формуванні волокна вико-
ристовують машини з вертикальною заправкою нитки, де нитка форму-
ється в трубках (цівки прядильного розчину рухаються знизу вгору) 
(рис. 10.13.). 
 

 
 

Рис. 10.13.  Схема формування і подальшої обробки  
полівінілспиртового волокна: 

1 – прядильна трубка; 2 – пластифікаційна ванна; 3 і 11 – промивні машини;  
4 і 10 – віджимні вали; 5 і 16 – сушильні машини; 6 – термокамера; 7 – камера 
термофіксаціі; 8 – вали, що тягнуть; 9 – апарат для ацеталювання; 12 – гофру-
вальна машина; 13 – різальна машина; 14 – ванна для авіважної обробки;  
15 – рихлитель; 17 – пакувальний прес 
 
 
 Подальша обробка полівінілспиртових волокон є складним проце-
сом, що зумовлено розчинністю свіжесформованого волокна в холодній 
воді.  
 Пучки елементарних ниток, що виходять з осаджувальної ванни, 
об’єднуються в загальний джгут, який заправляється на перші тягнучі ва-
ли. Витягування свіжесформованого мoкpoгo волокна на 200–300 % здій-
снюється між першою і другою групою валів у ванні, що містить 400–
410 г/л сульфату натрію, при 40–50 С. На другий ступінь витягування 
надходить висушене волокно. Після попереднього витягування волокно 
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містить значну кількість сульфату натрію (до 40 %), і перед сушінням  
його необхідно промити. Волокно промивають холодною водою (l5–
20 С) і висушують при 100–140 С під натягом в сушарці. Після сушіння 
волокно витягують в термокамері при 220–260 С в 1,5–1,7 рази і направ-
ляють на термофіксацію, яка проводиться в середовищі гарячого повітря 
під натягом при 210–250 С. 
 У результаті витягування і термообробки збільшується ступінь кри-
сталічності волокна і відповідно знижується його розчинність у гарячій 
воді, проте волокно ще частково розчиняється в киплячій воді. Для до-
дання волокну стійкості до киплячої води його піддають хімічній обробці 
формальдегідом з утворенням між гідроксильними групами хімічних 
зв’язків. Цей процес називається ацетилуванням. 
 Ацетальні зв’язки (–O–CH2–O–) утворюються в основному усере-
дині молекул і тільки в невеликій кількості – між макромолекулами. Аце-
тилування відбувається переважно в аморфних ділянках волокна. Для до-
сягнення водостійкості оптимальний ступінь ацетилування повинен ста-
новити 30–40 % від загальної кількості гідроксильних груп полівінілово-
го спирту. 
 Процес ацетилування здійснюється в апаратах періодичної або без-
перервної дії при 60–70 С протягом 20–30 хв. Для зменшення кількості 
формальдегіду, що надходить у стічні води, а також для зниження його 
витрати джгут після ацетилування направляється в камеру, де вільний 
формальдегід відганяється гострою парою. 
 Подальша обробка полівінілспиртового волокна aнaлогічна обробці 
інших видів волокон. 
 Формування волокна сухим способом здійснюється на формуваль-
них машинах, що застосовуються для одержання ацетатних волокон, або 
на машинах, забезпечених формувальними головками екструдерного ти-
пу. У формувальних голівках проводиться нaгpівання пластифікованого 
полімеру до 90–150 C. 

 
10.3.7.  Виробництво волокон з галогeновмісних полімерів 

 Карбоцепні волокна, одержані з хлор-фторовмісних полімерів оле-
фінового ряду, називаються галогеновмісними. До хімічних волокон цієї 
групи належать волокна з полівінілхлориду, перхлорвінілу, кополімерів 
вініл- і вініліденхлориду та з фторовмісних похідних олефінів. 
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 Фторовмісні полімери олефінового ряду, незважаючи на високу 
вартість, отримали широке застосування в медицині. Це пояснюється 
специфічно цінними властивостями цих полімерів, зумовленими наявні-
стю атомів фтору в елементарних ланках макромолекули. При невеликих 
розмірах атоми фтору мають високу електронегативність, що забезпечує 
велику щільність структури цих полімерів, крім тoгo, значна енергія 
зв’язку C–F і її полярність визначають виключно високу стійкість фторо-
вмісних полімерів до дії агресивних середовищ (концентрованих кислот, 
сильних окислювачів, галогенів), яка у політетрафторетилені (ПТФЕ) по-
єднується з високою термостійкістю. 
 Виробництво фторовмісних волокон було розпочато в 1954 р. В да-
ний час у промисловому масштабі в порівняно невеликих кількостях ви-
робляються волокна з ПТФЕ, фторопласту-42 і полівініліденфториду. 
 Волокна з ПТФЕ виробляються у вигляді комплексних ниток,  
монониток і випускаються під назвами фторлон і тефлон. 
 Політетрафторетилен, який використовується для виробництва 
волокна, одержують емульсійною полімеризацією тетрафторетилену.  
Залежно від умов проведення процесу полімеризації ПТФЕ може бути 
одержаний у вигляді пластівчастого осаду або відносно стабільної водної 
дисперсії. ПТФЕ не розчиняється у відомих розчинниках, не плавиться  
і не розм’якшується при нагріванні. Тому для отримання волокна цього 
виду не можуть бути використані звичайні методи формування – з розчи-
ну або розплаву. 
 Волокна з ПТФЕ формують з прядильних композицій, до складу 
яких входять, крім водної дисперсії ПТФЕ, водний розчин полімеру-
загущувача і поверхнево-активні речовини. Полімер-загущувач сприяє 
збільшенню в’язкості дисперсії ПТФЕ, поліпшенню її прядильності, а та-
кож зв’язуванню частинок ПТФЕ при формуванні, надаючи їм форму  
нитки і зберігаючи її до встановлення міцного зв’язку між частинками 
ПТФЕ в процесі подальшої обробки волокна. 
 Як полімер-загущувач використовуються волокноутворюючі полі-
мери, що володіють здатністю розчинятися у воді і деструктурувати при 
термообробці з утворенням летких продуктів. Практичне застосування як 
полімер-загущувач знайшли полівініловий спирт і кcaнтoгeнaт целюлози, 
які вводять у прядильну композицію у вигляді водного розчину полівіні-
лового спирту або віскози. Поверхнево-активні речовини сприяють під-
вищенню стабільності прядильної композиції. 
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 Для приготування прядильної композиції використовується 60%-на 
водна дисперсія ПТФЕ. Оптимальний вміст полівініловоrо спирту або  
α-целюлози в композиції становить 10–17 %, а поверхнево-активних ре-
човин – 3 % (від маси ПТФЕ). Вміст ПТФЕ у готовій композиції стано-
вить 35–40 %. 
 Формування волокна з прядильної композиції здійснюється по мок-
рому способу аналогічно тому, як одержують волокно з чистого загущу-
вача. Так, при формуванні волокна з прядильних композицій, що містять 
полівініловий спирт, як осаджувальну ванну використовують водно-со-
льові розчини, а з композицій, що містять віскозу, – кислотно-сольові 
ванни. Вміст часток ПТФЕ в свіжесформованому волокні становить 85–
90 %. 
 Свіжесформоване волокно піддається промивці з метою видалення 
з волокна компонентів осаджувальної ванни. У разі отримання волокна  
з композицій, що містять полівініловий спирт, проводиться також ацета-
лювання волокна з метою надання полівініловому спирту нерозчинності 
в воді. 
 Принципово новою операцією є термообробка волокна з метою 
спікання частинок ПТФЕ і термічного розкладання полімеру-згущувача. 
Термообробка волокна з утворенням пористої системи частинок ПТФЕ, 
що спеклися, проводиться шляхом коpоткoчасового нaгpіву волокна ви-
ще температури плавлення кристалічної фази ПТФЕ, тобто вище 327 С. 

Зазвичай температура обробки складає 370–380 С. 
 Витягування волокна з ПТФЕ з метою зміцнення проводиться при 
370–375 С; кратність витяжки при цьому коливається від 700 до 1700 %. 
Процес витягування здійснюється на звичайних крутільно-витягувальних 
машинах. 
 Початковою сировиною для виробництва волокна фторлон є фто-
ропласт-42. На відміну від ПТФЕ фторопласт-42 розчиняється в ряді  
органічних розчинників, у тому числі в ацетоні і диметилформаміді,  
з утворенням концeнтрованих в’язких розчинів, придатних для форму-
вання волокна. При нагріванні до 135–142 С він розм’якшується і пере-
ходить у в’язкотекучий стан, що призводить до значного спрощення тех-
нологічного процесу одержання волокна. 
 Для формування волокна використовується полімер з молекуляр-
ною масою 400 000–500 000, з якого готуються 14%-ні розчини в ацетоні. 
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Формування волокна проводиться по мокрому способу у вертикальних 
трубках при довжині шляху 250 см (формування знизу до верху). Як оса-
джувальну ванну використовують воду, що містить 4–6 % ацетону, що 
має температуру 20 С. 
 З метою зміцнення нитка піддається двоступеневій витяжці. На пер-
шому ступені проводиться витяжка свіжесформованої нитки, що містить 
значну кількість розчинника. Витягування здійснюється між дисками на 
200–250 % безпосередньо на формувальній машині. Прийнята на бобіну 
нитка висушується і надходить на другу стадію витягування (на 250–

300 %), яка проводиться при 136–142 С. 
 Як теплоносій використовується гліцерин. Нитка відмивається від 
гліцерину водою, піддається сушінню з одночасною термофіксацією. 
Одержане волокно має високу міцність (більше 50–60 сН/текс) і практич-
но нe поступається волокну з ПТФЕ щодо стійкості до агресивних сере-
довищ, проте поступається йому щодо стійкості до підвищених темпера-

тур. Максимальна температура експлуатації цього волокна 110–120 С. 
 Волокно з полівініліденфториду (ПВДФ) отримують методом фор-
мування з розплаву або розчину. Формування волокна з розплаву прово-
диться за аналогією з поліпропіленовим волокном на машинах екстру-

дерного типу при 250 С. Одержане волокно піддається двоступеневій 

витяжці: при 120 С в 4–5 раз і при 150 C – в 1,2 рази і одно- або двора-

зовій термічній обробці при 150–170 С. 
 При формуванні волокна з розчинів як розчинник використовується 
диметилформамід або його суміш з ацетоном. 
 Концентрація прядильного розчину становить 20–35 %. Формуван-
ня волокна проводиться по мокрому способу у водно-органічній осаджу-
вальній ванні. Волокно після сушки піддається двоступеневій витяжці  

в 2 і 5–6 раз при 120–200 С і термообробці. 
 Волокно, яке одержане з розчину ПВДФ, має міцність 30–35 сН/текс 
при подовженні 14–15 %, в той час як волокно, одержане методом  
формування з розплаву, характеризується більш високими міцністю  
(до 60 сН/текс) і подовженням (20–25 %). 
 Волокна тефлон і фторлон завдяки високій інертності отримали 
широке застосування в медицині для виготовлення кровоносних cудин, 
мембран та. ін. 
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 10.3.8.  Поліуретанові волокна 

 Специфічною властивістю поліуретанових волокон є їх висока ела-
стичність при нормальній температурі. Оборотне подовження поліурета-
нових ниток при нормальній температурі становить 500–700 %, і за цим 
показником вони наближаються до гумових ниток, проте у порівнянні  
з ними мають ряд істотних переваг, основними з яких є: можливість ви-
готовлення більш тонких ниток, більш висока міцність, стійкість до сти-
рання і вигинів та ін. 
 Поліуретанові волокна одержують різними методами: з розплавів  
і з розчинів полімерів. Найбільш широке застосування отримав сухий спо-
сіб формування з високов’язких розчинів поліуретану в диметилформа-
міді. Для формування ниток використовуються розчини з концентрацією 
25–35 % (в’язкість 300–500 Па·с), температура повітря в шахті 180–200 С. 
 Свіжесформована нитка на формувальній машині піддається  
«хибному» суканню, замаслюється і приймається на бобіни. 
 Витягування ниток на 200–700 % з одночасною термофіксацією 
проводиться при 180–200 С між дисками, що обігріваються, на витягу-
вальних машинах. 
 Поліуретанові високоеластичні нитки надають виробам високу ела-
стичність, пружність, формостійкість і довговічність. З них виготовляють 
еластичні медичні бинти. 
 
 10.3.9.  Термостійкі волокна 

 З термостійких волокон найбільшого поширення в медицині набу-
ли волокна на основі ароматичних поліамідів номекс (фенілон) і полі-
імідні волокна. 
 Усі термостійкі волокна формують з розчинів, через те, що темпе-
ратура плавлення термостійких полімерів лежить в інтервалі їх термічно-
го розкладання і отримати розплави неможливо. 
 Внаслідок поганої розчинності ароматичних полімерів як розчин-
ники використовують тільки органічні апротонні розчинники (диметил-
формамід, диметилацетамід та ін.) і концентровані кислоти (сірчана, оле-
ум, поліфосфорна). Для поліпшення розчинювальної здатності opгaніч-
них апротонних розчинників і підвищення стабільності розчинів у роз-
чинник додають LiCl [39, 40]. 
 Прядильні розчини термостійких полімерів в більшості випадків 
отримують безпосередньо в процесі синтезу, тому необхідною операцією 
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є нейтралізація соляної кислоти (якщо одним з вихідних мономерів вико-
ристовують хлорангідрид ароматичної кислоти) і доведення концентрації 
полімеру до необхідних значень. Після цього розчин піддають фільтрації 
і знеповітренню. 
 Використання таких сильнодіючих розчинників, як концентровані 
мінеральні кислоти і амідосолеві системи, викликає необхідність застосу-
вання спеціальних фільтрувальних матеріалів. 
 Велика жорсткість ланцюга ароматичних полімерів обумовлює ви-
соку в’язкість прядильних розчинів, що ускладнює процес їх знеповіт-
рення і вимагає розробки нового способу дегазації. 
 Волокна з гетероциклічних полімерів отримують в основному дво-
стадійним методом. На першій стадії одержують лінійний полімер, який 
не містить гетероциклів. Такий полімер характеризується відносно неви-
сокими термічними показниками, але він розчиняється в доступних роз-
чинниках, що дозволяє переробляти його у волокно звичайними метода-
ми. Друга стадія проводиться на готовому волокні. 
 У результаті термічної або хімічної обробки відбуваються подальші 
перетворення полімеру і створення гетероциклів. Після подібної обробки 
волокно стає неплавким та нерозчинним і набуває високої термостійкості. 
 Низька густина органічних волокон типу «кевлар» і СВМ при висо-
ких міцності і модулі пружності робить їх надзвичайно перспективними 
для армування пластичних мас при створенні конструкційних матеріалів. 
 До жаростійких належать волокна, які зберігають свої експлуата-
ційні властивості при 2000–2500 С. Такими волокнами є вуглецеві, борні 
та ін. Особливий інтерес являють вуглецеві волокна, які мають унікальні 
механічні і термічні властивості. 
 Вуглецеві волокна вперше були одержані ще в минулому столітті 
Едісоном піролізом целюлозного волокна. 
 Сьогодні вуглецеві волокна виробляються в промисловому мас-
штабі у вигляді тканин, волокна, ниток і джгута. 
 Одержати волокно з вуглецю прямим шляхом неможливо, тому  
вуглецеві волокнисті матеріали виробляються в основному при високо-
температурній обробці хімічних волокон, що проводиться в суворо зада-
них і контрольованих умовах. Вихідні волокна, призначені для отримання 
вуглецевих матеріалів, не повинні плавитися при термічній обробці і по-
винні забезпечувати високий вихід вуглецю і високі механічні властиво-
сті цих матеріалів. 
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 Основною сировиною для одержання вуглецевих волокон служать 
хімічні волокна – поліакрилонітрильні і гідратцелюлозні (зокрема, віскоз-
на нитка). 
 Технологічний процес одержання вуглецевих волокнистих матеріа-
лів складається з декількох стадій: низькотемпературної обробки орга-
нічного волокна в інтервалі температур 220–350 С і високотемператур-
ної обробки волокна при температурах аж до 2600 С. 
 При низькотемпературній обробці залежно від хімічної природи 
вихідного волокна відбувається окиснення (для поліакрилонітрильного 
волокна) або піроліз (для гідратцелюлозних волокон). Низькотемпера-
турна обробка проводиться при повільному підйомі температури. На цій 
стадії протікають основні хімічні процеси і відбувається найбільша втра-
та маси волокна. 
 На стадії високотемпературної обробки структурні перетворення 
полімеру переважають над хімічними перетвореннями. З ростом темпера-
тури обробки відбувається вдосконалення структури волокна, що призво-
дить до підвищення модуля пружності. Одночасно з цим збільшується 
вміст вуглецю у волокні. При температурах приблизно до 900–1500 C 
відбувається коксування, в результаті чого вміст вуглецю у волокні під-
вищується до 95 %; при 1500–2600 С відбувається графітизація волокна, 
внаслідок чого формується структура, близька до графіту. Після графіти-
зації волокно містить більше 99 % вуглецю. 
 В інертному середовищі міцність і модуль пружності вуглецевих 
волокон не змінюється навіть при 1500 С. У повітрі температура експлу-
атації вуглецевих волокон значно нижча і становить 300–400 С. Для під-
вищення стійкості до кисню повітря вуглецеві волокна рекомендується 
покривати шаром жаростійких карбідів. Карбонізоване вуглецеве волок-
но має велику пористість. Завдяки високорозвиненій поверхні воно може 
застосовуватися  як сорбенти різних речовин. 
 Вуглецеві матеріали можуть бути також використані для фільтрації 
агресивних газів і рідин. 
 
 10.3.10.  Напівпроникні порожнисті волокна 

 Волокна з безперервним каналом у центрі називають порожнис-
тими. Стінки порожнистого волокна мають певну ультрапористу струк-
туру і являють собою своєрідні мембрани, завдяки чому через них може 
здійснюватися ультрафільтрація різних речовин або зворотний осмос. 
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 Ультрафільтрацією називається поділ речовин за рахунок різниці  
в розмірах поділюваних молекул, який відбувається при перепаді тиску. 
При цьому через мембрану проходять молекули низькомолекулярних 
сполук. При зворотному осмосі (при підвищенні тиску вище осмотично-
го) відбувається поділ молекул низькомолекулярних речовин. У зв’язку  
з чим через мембрану з порівняно концентрованoгo розчину виводиться 
чистий розчинник [40]. 
 Залежно від типу полімеру, використовуваного для формування  
волокна, порожнисті волокна застосовуються для розділення рідких і га-
зових сумішей. Вони знайшли застосування у фармацевтичній промисло-
вості для концентрування та очищення лікарських речовин, у мікробіоло-
гії – для концентрування біологічно активних речовин, для виготовлення 
гемодіалізаторів в апаратах «штучна нирка», для поділу сумішей рідких  
і газоподібних хімічних peaгeнтів та ін. 
 Порожнисті волокна формують з розплавів і розчинів полімерів  
по мокрому, сухому і сухо-мокрому способам. 
 При одержанні порожнистих волокон для розділення водних роз-
чинів використовують ароматичні поліаміди і ацетати целюлози, і волок-
на формують з розчинів полімеру. Для поділу газових сумішей знаходять 
застосування порожнисті волокна з фторовмісних кополімерів поліолефі-
нів, поліамідів, одержуваних при формуванні з розплаву. Для формуван-
ня порожнистого волокна використовують спеціальні фільєри. Найбільш 
універсальними є фільєри з капіляром в отворі (рис. 10.14). 
 
 

 

Рис. 10.14.  Схема подачі прядильного  
розчину (розплаву) і рідини (газу)  
до фільєрі з капіляром в отворі: 

1 – корпус фільєри; 2 – отвір в корпусі фільєри 
для подачі прядильного розчину (розплаву); 
3 – кільцевої зазор між корпусом і капілярами; 
4 – капіляр для подачі рідини (газу) 

Осаджувальна ванна 
або газ 
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 Одержання порожнистого каналу у волокні відбувається за рахунок 
тoгo, що в капіляр, який знаходиться в центрі фільєри, подається газ або 
осаджувальна ванна, а розчин або розплав – у зазор між стінками капіля-
ра і корпусом фільєри. 
 Найбільш висока пористість порожнистих волокон досягається 
при мокрому способі формування за рахунок підбору умов осадження 
полімеру. При формуванні волокон з розплаву для додання їм пористої 
структури в полімери вводять спеціальні речовини, що сприяють утво-
ренню пор, або волокна після формування обробляють реагентами, які 
розчиняють низькомолекулярні фракції полімеру. У переважній більшо-
сті порожнисті волокна не витягують, через те що це може призвести до 
зменшення пористості волокна. Волокна, сформовані по мокрому спо-
собу, промивають і піддають обробці гарячою водою для підвищення 
селективності і стійкості до дії високого тиску, а потім проводиться  
сушка в певних умовах. 
 Порожні волокна залежно від призначення одержують c зовнішнім 
діаметром від 20 до 1800 мкм і внутрішнім діаметром, що становить від 
10 до 1100 мкм. 
 

 

11.  ТКАНІ  І  НЕТКАНІ  МАТЕРІАЛИ 
 

 Неткані текстильні матеріали – це матеріали з волокон або ниток, 
з’єднаних між собою без застосування методів ткацтва.  
 У медицині неткані полімерні матеріали застосовуються при виго-
товленні хірургічного одягу і білизни, перев’язувальних засобів, бахіл, 
головних уборів, масок, постільної білизни для хворих, різних пелюшок, 
серветок, чохлів, пластирів та ін. 
 Неткані матеріали виробляються як з натуральних (бавовняних, 
лляних, вовняних), так і з хімічних волокон (віскозних, поліефірних, по-
ліамідних, поліакрилонітрильних, поліпропіленових). 
 Основні технологічні операції одержання нетканих матеріалів такі 
[41–44]: 
 1) підготовка сировини (розпушування, очищення від домішок і змі-
шування волокон, перемотування пряжі і ниток, приготування зв’язних, 
розчинів хімікатів та ін.); 
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 2) формування волокнистої основи; 
 3) скріплення волокнистої основи (безпосередньо одержання не-
тканого матеріалу). 
 4) опорядження нетканого матеріалу. 
 Безпосередньо полотно (холст) формується з нарізаного («штапель-
ного») волокна або з безперервних ниток («філаментів»), отриманих з роз-
плаву полімеру. Волокна формуються з полімеру фільєрно-раздувним 
способом і практично одночасно укладаються в полотно. 
 Відповідно до фільєрного способу виробництва нетканих матеріалів 
(технологією Спанбонд) безпосереднє формування синтетичних ниток 
або волокон з розплавів полімерів здійснюється з практично одночасним 
укладанням їх у полотно. При укладанні в полотно ниток (волокон) в роз-
м’якшеному стані одержують готове неткане полотно завдяки склеюван-
ню ниток між собою. 
 При укладанні в полотно охолоджених ниток (волокон) отримують 
полотно, яке скріплюють звичайними способами: термоскріпленням  
на каландрі, просоченням зв’язними з подальшою сушкою, голкопроби-
ванням та ін. 
 Процес формування полотна включає такі основні операції: 
 1) подача полімерної сировини у вигляді гранул до плавильного 
пристрою (плавильної голівки або екструдера); 
 2) плавлення полімеру і фільтрування розплаву; 
 3) розподіл і дозована подача розплаву до фільєрного комплекту; 
 4) формування нескінчених ниток; 
 5) аеродинамічна витяжка ниток гарячим або холодним стисненим 
повітрям; 
 6) утворення полотна за рахунок укладання ниток на приймальню 
поверхню. 
 Схематично процес фільєрного способу виробництва нетканих  
матеріалів подано на схемі (рис. 11.1). 
 Волокна формують з розплаву полімеру, який надходить з екстру-
дера, продавлюється через спеціальні отвори – фільєри і підхоплюється 
холодним повітрям. Розплав фільтрують у фільєрному комплекті через  
кілька шарів кварцового піску і металеві сітки. 
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 Фільєра являє собою ме-
талевий тонкостінний ковпачок 
(чашечку) або пластину з отво-
рами. Отвори фільєри, через 
які продавлюється розплав, яв-
ляють собою короткі капіляри 
діаметром від 250 до 1200 мкм. 
Як правило, фільєри розташо-
вуються на спеціальній фільер-
ній балці з числом отворів від 8 
до 4000. Для більш щільного 
розташування волокон у полот-
ні найчастіше використовують 
дві або три фільєрних балки. 
 Перед тим як волокна 
укладаються на транспортер, 
вони проходять стадію витяж-
ки та охолодження. Повне за-
твердіння волокон відбувається 
в натягнутому стані, при цьому 
в них фіксується досягнута в 

процесі витяжки молекулярна орієнтація. Витяжка волокон відбувається 
або механічним, або аеродинамічним способом. Найбільше поширення 
отримав аеродинамічний спосіб витяжки волокон, при якому використо-
вується стиснене повітря. Розтягування ниток відбувається під дією швид-
кісного потоку повітря, створюваного ежектором. Режим охолодження 
піддається управлінню за допомогою шахти, в якій може бути створено 
температурне поле з регульованим градієнтом. Затверднене волокно, що 
виходить з ежектора, є нелипким і тому може розподілятися по прий-
мальній поверхні за допомогою механічних пристроїв, наприклад деф-
лекторів (відбивачів). 
 У технології Спанбонд використовують надзвукові ежектори, що 
забезпечує швидкість руху ниток до 8000 м/хв і їх високу витяжку. 
 Для того що б досягти максимально рівномірного і однорідного 
розташування волокон у полотні, необхідно, щоб елементарні волокна 

 
Рис. 11.1.  Процес фільєрного способу  
виробництва нетканих матеріалів 
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йшли окремо одне від одного до укладання на транспортер. Це досягаєть-
ся за допомогою використання статичної електрики, волокна заряджа-
ються під час розтягування і до укладання на транспортер. У волокнах 
заряд може з’являтися завдяки трибоелектричному ефекту (властивість 
матеріалів при терті утворювати негативний заряд) або шляхом введення 
в пучок електричних зарядів. Розрядка волокон відбувається в момент 
торкання заземленої поверхні. Як правило, транспортер для укладання 
волокон робиться з металевого дроту і заземлюється, відповідно при тор-
канні волокнами транспортера статичний заряд знімається. 
 Основною стадією одержання нетканих матеріалів є стадія скріп-
лення волокнистої основи, яке здійснюється одним із способів: хімічним, 
механічним, аеродинамічним, водоструминним, електростатичним, тер-
мічним способом (термоскріплення), голкопробиванням (рис. 11.2). 
 Хімічне, або адгезійне скріплення (клейовий спосіб) полягає в тому, 
що сформоване полотно просочується, покривається або зрошується 
зв’язним, нанесення якого може бути суцільним або фрагментованим. 
Зв’язне, як правило, застосовуються у вигляді водних розчинів, в деяких 
випадках використовують органічні розчинники. 

 

 
 

Рис. 11.2.  Способи скріплення волокон в схемі виробництва  
нетканих матеріалів 
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 При термічному скріпленні (технологія Термопол) використову-
ються термопластичні властивості синтетичних волокон. Суть технології – 
вплив високих температур (до 260 °С) на волокна із застосуванням бага-
тосекційних печей, в результаті чого волокна підплавлюються і щільно 
з’єднуються одне з одним екологічним безклейовим способом. Іноді в не-
тканий матеріал ще на стадії формування спеціально додають невелику 
кількість волокон з низькою температурою плавлення ( «бікомпонент»). 
 Технологія гідросплетення (Спанлейс-технологія) заснована на пере-
плетенні волокон матеріалу високошвидкісними струменями води під ви-
соким тиском. Зазвичай полотно скріплюється на перфорованому бараба-
ні за допомогою струменів води, що б’ють під високим тиском з форсун-
кових балок. За рахунок цих струменів волокна полотна зв’язуються між 
собою (рис. 11.3). 
 

 
 

Рис. 11.3.  Схема Спанлейс-технології (гідросплетення): 

1 – ряд форсунок; 2 – нескріплений холст; 3 – форсункова балка; 4 – струмінь 
води; 5 – скріплений холст; 6 – опорний елемент (стрічка, сітчаста тканина, 
тверда поверхня); 7 – щілина для всмоктування води 
 
 

 При аеродинамічному способі скріплення розчесані волокна захоп-
люються потоком повітря і переносяться по каналу (дифузору) на сітчас-
тий барабан або транспортер, де укладаються з утворенням полотна без-
шарової структури (неорієнтоване розташування волокон). 
 У методі голкопробивання укладене полотно проходить процедуру 
скріплення шляхом пробивання полотна голками спеціальної конструкції 
трикутного перерізу, з одного або двох боків. Метою голкопробивання є 
ущільнення укладених филаментов ( «штапелек») і сплутування їх між 
собою. При необхідності і пробите полотно проходить процедуру додат-
кового термоскріплення за допомогою каландра. 
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Контрольні запитання 

 1. Де в медицині використовуються природні, штучні та синтетичні 
волокна? 
 2. У якому вигляді випускаються промисловістю хімічні волокна? 
 3. Як отримують волокна з антимікробними властивостями? 
 4. Які існують стадії технологічного процесу виробництва хімічно-
го волокна ? 
 5. Сутність приготування прядильного розчину до формування во-
локна. 
 6. Як здійснюється формування хімічних волокон?  
 7. Які особливості мокрого та сухого способів формування волокна? 
 8. Як здійснюється подальша (після формування) обробка волокна? 
 9. Для чого здійснюється орієнтаційне витягування волокна? 
 10. На чому заснований метод виробництва віскозного волокна ? 
 11. На чому заснований метод виробництва поліефірного волокна ? 
 12. Як здійснюється технологічний процес одержання поліамідних 
волокон?  
 13. Які особливості отримання поліпропіленових волокон? 
 14. Якій існує спосіб одержання біорозкладаємих волокон? 
 15. Які особливості одержання водорозчинних волокон? 
 16. Яким чином одержуються фторовмісні волокна? 
 17. Якими методами  одержують поліуретанові волокна? 
 18. Як формують термостійкі полімерні волокна? 
 19. Як формують порожнисті полімерні волокна? 
 20. У чому особливість використання нетканих полімерних матері-
алів в медицині? 
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