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Modyfikowane poliuretany do zastosowań biomedycznych

MODIFIED POLYURETHANES FOR BIOMEDICAL APPLICATIONS 
Summary — A review with 90 references of the 1990s covering degradation 
of polyurethanes (PUR) in a living body with particular reference to polyol 
applied (polyesterol, polyetherol, polycarbonate-diols). Environmental stress 
cracking (ESC), metal ion- and enzyme-catalyzed oxidation of poly(ether- 
-urethane)s are discussed. Degradation and mechanical properties of PUR 
are described in relation to chemical structure and content of hard and soft 
segments. A new type of PUR is presented, containing oligocarbonate seg­
ments, which is characterized by good mechanical properties and is resistant 
to oxidative and hydrolytic degradation. Bulk and surface modifications of 
PUR, especially heparinization and phospholipidation of PUR surface, are 
presented to prepare blood-compatible PUR surfaces.
Key words: polyurethanes, degradation of PUR in living body, stress corro­
sion, poly(carbonate-urethane)s biocompatibility, modification, hepariniza­
tion of surface.

Poliuretany (PUR) są najwszechstronniej opisanymi 
polimerami biomedycznymi. Stale prowadzi się prace 
nad syntezą nowych poliuretanów, które wraz z zacho­
waniem dobrych właściwości mechanicznych odzna­
czałyby się polepszoną stabilnością w trakcie długo­
trwałych implantacji oraz lepszą zgodnością z krwią. 
Modyfikacja PUR powszechnie obecnie stosowanych w 
urządzeniach i materiałach medycznych dotyczy za­
równo łańcucha głównego oraz łańcuchów bocznych, 
jak i samej powierzchni polimeru. W wyniku tych prac 
uzyskano przede wszystkim biostabilne poliuretany no­
wej generacji, w których fragmenty polieterowe 
zastąpiono bardziej stabilnymi w środowisku żywego 
organizmu fragmentami poliwęglanowymi. Do modyfi­
kacji PUR służą też związki wprowadzające do łańcu­
cha polimeru ugrupowania hydroksylowe, sulfonowe, 
siloksanowe i inne.

Uwzględniając kontakt tworzywa z krwią, najwięcej 
prac dotyczących polepszania biozgodności PUR po­
święcono modyfikacji ich powierzchni metodami che­
micznymi, fizycznymi oraz biochemicznymi. Coraz czę­
ściej z dobrymi wynikami stosuje się materiały kompo­
zytowe zawierające na powierzchni hydrożele [1—3] 
pochodzenia zarówno naturalnego, jak i syntetycznego 
oraz inne związki mające imitować funkcje nabłonka 
[4 -6 ] .
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Zadaniem do rozwiązania wciąż pozostaje opracowa­
nie wiarygodnych testów pozwalających na przyspie­
szenie modelowania procesu starzenia się PUR stoso­
wanych w medycynie i na ocenę ich stabilności.

WPŁYW ORGANIZMU NA DEGRADACJĘ I WŁAŚCIWOŚCI 
POLIURETANÓW

Pierwsze poliuretany stosowane w medycynie synte­
tyzowano z użyciem polioli estrowych (poliestroli); 
obecność wiązań estrowych powodowała ich dużą nie­
stabilność hydroli tyczną. Teraz poli(estro-uretanów) 
używa się jedynie w postaci pianek w protezach piersi. 
Budowa chemiczna, a przede wszystkim bardzo rozwi­
nięta powierzchnia łatwo dostępna dla płynów orga­
nicznych, komórek i enzymów powoduje szybką de­
gradację hydroli tyczną tych polimerów [7]. Powstałe w 
jej wyniku grupy karboksylowe zmniejszają miejscowo 
wartość pH, dodatkowo katalizując destrukcję PUR; 
przebieg tego procesu ilustrują równania (1) i (2) [8].

Z tego względu składnik poliestrowy w PUR został 
zastąpiony składnikiem polieterowym. Poli(etero-ure- 
tany) i ich pochodne zawierające silikony oraz inne mo­
dyfikujące substancje są najczęściej stosowane do kon­
strukcji implantowych urządzeń pozostających przez 
długi czas w organizmie człowieka. Ostatnio wiele prac 
poświęcono badaniom biodegradacji tych PUR, zwłasz­
cza jako materiałów do izolowania przewodów roz­
ruszników serca [9].

Rozważano dwa możliwe warianty degradacji bio­
chemicznej: utlenianie katalizowane enzymatycznie
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oraz utlenianie katalizowane jonami metalu. Efektem 
degradacji są pęknięcia powierzchniowe, kalcyfikacja i 
zmniejszenie wytrzymałości mechanicznej. Wyniki jed­
nych z najciekawszych prac dotyczących wyjaśnienia 
mechanizmu degradacji zawierają publikacje (m.in. Sto- 
kesa i wspólpr.) [10—14]. W publikacjach tych po raz 
pierwszy do określenia degradacji poli(etero-uretanów) 
użyto terminów: korozja naprężeniowa w środowisku 
żywego organizmu {Environmental Stress Cracking —  

ESC) i utlenianie jonam i metali (Metal Ion Oxidation —  

MIO). Termin ESC został zdefiniowany jako degradacja 
zewnętrznej powierzchni poliuretanu stykającej się z 
tkankami żywego organizmu w warunkach stałego na­
prężenia i następujące w jej wyniku pęknięcia po­
wierzchni prostopadłe do kierunku naprężeń, sięgające 
w głąb materiału. Stokes odróżnia ten rodzaj degra­
dacji od autooksydacji następującej w warunkach 
zupełnego braku naprężeń, kiedy to powstają pęknięcia 
wyłącznie na powierzchni polimeru, przy czym poli­
uretany aromatyczne są bardziej stabilne niż alifatyczne 
[13, 15].

Proces degradacji pod wpływem jonów metali (MIO) 
zaobserwowano w miejscach, gdzie korodujące prze­
wody metalowe kontaktowały się z powierzchnią PUR 
(wewnętrzna powierzchnia izolacji przewodów roz­
ruszników serca).

Bardzo dobre właściwości mechaniczne, zwłaszcza 
zaś duże naprężenie zrywające, PUR zawdzięczają bu­
dowie segmentowej oraz wiązaniom wodorowym i od­
działywaniom typu van der Waalsa [16]. Poliuretany są 
polimerami hydrofilowymi i wchłonięta przez nie 
woda ogranicza tworzenie się wiązań wodorowych po­
między ich łańcuchami. Okazało się, że plastyfikacja 
polimeru wodą powoduje zmniejszenie naprężenia zry­
wającego nawet o 30% [17]; po wysuszeniu wartość na­
prężenia powraca do poziomu wyjściowego. Spadek 
wytrzymałości mechanicznej wiąże się z szybkością dy­
fuzji wody przez polimer, czyli zależy od charakteru 
powierzchni (hydrofilowa lub hydrofobowa) i jej rozwi­
nięcia (PUR porowaty, nieporowaty, wytłoczony, wy­
lany z roztworu). Na szybkość dyfuzji wody duży 
wpływ wywiera także stopień separacji faz i zawartość 
segmentów poliolowych, dlatego też miękkie PUR

znacznie łatwiej absorbują wodę. Badania protez naczy­
niowych wykazały, że odłożony w ich porowatym 
wnętrzu kolagen powodował zwiększenie wy­
trzymałości, natomiast po wytrawieniu tkanki wy­
trzymałość spadała [14, 18].

Wiele publikacji jest poświęconych badaniu mechani­
zmu degradacji naprężeniowej i roli, jaką odgrywają w 
niej związki wapnia. Na pierwszym etapie tego typu 
degradacji obserwuje się zwiększenie parametrów wy­
trzymałościowych implantowanych polimerów. W lite­
raturze można spotkać różne wyjaśnienia tego zjawi­
ska. Jedni autorzy tłumaczą je zdolnością PUR do ab­
sorpcji jonów metali z roztworów organicznych i nie­
organicznych [19, 20], postulując przy tym, że istnieje 
określona optymalna liczba jonów wapnia, które mogą 
być chelatowane przez segmenty polieterowe; nadmiar 
jonów wapnia niezdolnych do oddziaływań z łańcu­
chem polimeru może odgrywać rolę plastyfikatora.

Ciekawe zjawisko zaobserwowali Phillipps i Thoma, 
badając PUR na podstawie glikoli polioksytetrametyle- 
nowych (PTMEG) o różnych ciężarach cząsteczkowych
[19]. Zanotowali oni wyjątkową skłonność do kalcyfika- 
cji poliuretanu na podstawie PTMEG o ciężarze 
cząsteczkowym 1000 g/mol, podczas gdy pozostałe 
PUR nie wykazywały tych właściwości. Autorzy wysu­
nęli hipotezę, że PTMEG 1000 ma wyjątkową zdolność 
do tworzenia struktur typu eterów koronowych, które 
mogą przepuszczać jony o określonych wymiarach. 
Jony te mogą brać następnie udział w degradacji PUR.

Inną hipotezę dotyczącą zmian właściwości mecha­
nicznych oparto na mechanizmie efektu karbu. 
Początkowe zwiększenie wytrzymałości polimeru 
tłumaczy się uprzywilejowaniem degradacji łańcuchów 
bocznych i w związku z tym eliminacją efektu karbu 
[21].

Degradacja naprężeniowa PUR w środowisku ży­
wego organizmu jest według ostatnich hipotez efektem 
wspólnego oddziaływania płynów organizmu, czynni­
ków utleniających oraz naprężeń występujących w ma­
teriale.

Schubert i in. badali wpływ naprężeń jedno- i dwu­
osiowych na degradację poli(etero-uretano-moczników) 
w środowisku utleniającym mającym symulować wa-
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runki in vivo [22]. Okazało się, że w przypadku wystę­
powania naprężeń jednoosiowych następuje porządko­
wanie łańcuchów polieteru, zmniejszenie przepuszczal­
ności tlenu i w efekcie zmniejszenie stopnia degradacji 
polimeru określanego na podstawie pomiaru absorban- 
cji w zakresie liczby falowej 110 cm'1 (ATR-FTIR), odpo­
wiadającej amorficznym fragmentom alifatycznego po­
lieteru. W warunkach naprężeń dwuosiowych PUR 
ulegał pękaniu w całej masie.

Stokes i in. badając pęknięcia powierzchniowe poli­
merów stwierdzili, że grubościenne próbki poddane 
działaniu organizmu nie wykazują istotnych zmian wy­
trzymałości, natomiast gdy głębokość pęknięć stanowi 
liczącą się część przekroju próbki obserwuje się wyra­
źny spadek wytrzymałości na zginanie i naprężenia 
zrywającego [9].

DEGRADACJA UTLENIAJĄCA IN  V IV O  POLIURETANÓW 
ZAWIERAJĄCYCH WIĄZANIA ETEROWE

W roku 1983 Szycher i McArthur jako pierwsi doszli 
do wniosku, że poliuretany zawierające fragmenty po- 
lieterowe są podatne na utlenianie in vivo [23]. Wyka­
zali oni, że w łańcuchu polieterowym utlenianiu 
najłatwiej ulega grupa metylowa w położeniu a  w sto­
sunku do atomu tlenu wiązania eterowego. Utlenianie 
prowadzi do degradacji łańcucha, co powoduje zmniej­
szenie ciężaru cząsteczkowego polimeru na jego po­
wierzchni i powstanie mikropęknięć. Szycher i 
współpracownicy wykazali, że wszczepione w tkankę 
mięśniową poliuretanowe rurki z miękkiego PUR 
(twardość 80°Sh A) z dużym udziałem fragmentów po- 
lieterowych wykazywały w stanie naprężenia dużo 
większe spękania niż twardy PUR (twardość 60° ShD) o 
małym udziale polieteru [24]. Analiza spektroskopowa 
(ATR-IR) powierzchni wykazała wyraźne zmniejszenie 
zawartości wiązań eterowych w próbkach miękkiego 
PUR.

Z kolei badania biodegradacji PUR z fragmentami 
polieterowymi prowadzone przez Phua i in. [25] wy­
kazały, że enzymy proteolityczne •—■ zarówno papaina, 
jak i ureaza — już po kilku miesiącach powodują de­
gradację PUR w temp. 37"C in vitro. Poli(etero-uretany) 
ulegają utlenianiu w procesie biologicznym, natomiast 
PUR nie zawierające fragmentów polieterowych wyka­
zują w ciągu 6 miesięcy odporność na biologiczne utle­
nianie (brak spękań powierzchniowych) [26].

Wpływ enzymu papainy in vitro na poliuretan "Pel- 
lethane® 2363-80A" badała także grupa Hiltnera [27]. 
Autorzy ci stwierdzili, że próbki polimeru, które 
ulegały biodegradacji enzymatycznej mają mniejszą od­
porność na zmęczenie i naprężenie zrywające oraz 
mniejszy ciężar cząsteczkowy.

W świetle badań Zhao i in., poliuretany są degrado­
wane przez wydzielane przez fagocyty substancje, w 
skład których wchodzą jony wodorowe, enzymy i rod­
niki tlenowe [28]. Dalsze badania doprowadziły do

stwierdzenia, że do zainicjowania biodegradacji PUR 
konieczny jest bezpośredni kontakt z komórkami (ma- 
krofagami, leukocytami, komórkami wielkimi ciała ob­
cego), które biorą udział w fagocytozie [29].

Degradacja naprężeniowa PUR w środowisku ży­
wego organizmu jest według ostatnich hipotez efektem 
wspólnego oddziaływania płynów ustrojowych, 
związków utleniających i naprężeń. Okazało się, że 
składnikiem osocza sprzyjającym pęknięciom napręże­
niowym jest a 2-makroglobulina [29]. Badania metodą 
ATR-FTIR prowadzone przez Zhao i in. doprowadziły 
do stwierdzenia, że degradacja utleniająca zachodzi w 
segmencie polieterowym, gdzie rodnik tlenowy atakuje 
grupę metylenową w położeniu a  w stosunku do tlenu 
eterowego lub, z mniejszym prawdopodobieństwem, 
grupę metylenową w położeniu p. Jest to przyczyną 
zmniejszenia w widmie ATR-FTIR absorbancji pasm 
miękkich segmentów oraz pojawienia się pasm charak­
terystycznych dla grup estrowych, alkenowych i kwa­
sowych. Nie zaobserwowano natomiast obecności alde­
hydów i ketonów. Tego typu pogląd przeważa; odpo­
wiada mu mechanizm korozji naprężeniowej (ESC) po­
legający na zapoczątkowywaniu procesu przez adhezję 
i aktywację komórek, po czym następuje wydzielenie 
substancji utleniających (HOO), które atakują polimer. 
Taki mechanizm zaproponowany przez autorów [30, 
31] i nazwany mechanizmem "Case Western" ilustruje 
równanie (3).
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Odmienny pogląd na degradację przedstawili Tyler i 
Ratner [32, 33] na podstawie badań metodą chromato­
grafii żelowej próbek "Biomeru™" poddanych degra­
dacji nadtlenkiem wodoru. Stwierdzili oni, że pod 
wpływem utleniania rozerwaniu ulega wiązanie po­
między atomem węgla w położeniu a  a atomem tlenu 
grupy uretanowej, nie zaś eterowej. Powyższego me­
chanizmu nie potwierdzają jednak wyniki badań in­
nych autorów. Sugeruje on bowiem, że poli(etero-ure-
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tany) zawierające więcej ugrupowań uretanowych (wię­
cej twardych segmentów) powinny być mniej odporne 
na degradację, natomiast większość badań wskazuje na 
wręcz odwrotny efekt [34—36].

Mechanizmem, który może występować dodatkowo 
podczas degradacji PUR w warunkach fizjologicznych 
jest hydroliza w środowisku kwaśnym [29] [równanie
(4)]-

- C H 2- 0 - C H 2— CH 2- 0 - C H 2— CH 2- O - C H 2—

I ^
- C H 2- 0 - C H 2- C H 2- 0  —  CH2- C H 2- 0 - C H 2—

|+ H20

- c h 2- o - c h 2- c h 2- oh  + H 0 -C H 2-C H 2- 0 - C H 2-  + H+

Taka powolna hydroliza może zachodzić np. pod 
wpływem jonów wodorowych wydzielanych przez leu­
kocyty. W reakcji tej protonowaniu ulega atom tlenu 
grupy eterowej PUR, co prowadzi do rozerwania łańcu­
cha. Taki przebieg reakcji pozostaje w zgodzie z donie­
sieniami, stwierdzającymi, że PUR na podstawie poli- 
eterów znacznie łatwiej ulegają degradacji w środowi­
sku kwaśnym niż poli(węglano-uretany).

Coury i in. [37] wykazali, że otrzymane przez nich 
nie zawierające fragmentów polieterowych PUR na 
podstawie 1,4-diizocyjanianu cykloheksylu, 1,6-heksan- 
diolu, 9,10-bis(hydroksymetylo)oktadekanu i dimeru 
izocyjanianu nie wykazały spękań pod obciążeniem; 
jako próbkę odniesienia zastosowano przy tym "Pelle- 
thane® 2363-80A". Również Takahara i in. [38] stwier­
dzili znaczne zmniejszenie wytrzymałości mechanicznej 
próbek segmentowego PUR z polieterowymi fragmen­
tami miękkimi wystawionych na działanie środowiska 
utleniającego. Poliuretany zawierające czysto alifa­
tyczne węglowodorowe fragmenty miękkie okazały się 
wyraźnie lepsze od PUR otrzymanych z udziałem diolu 
poli(oksytetrametylenowego).

Prowadzone przez Szychera i in. [24] badania odpor­
ności na korozję naprężeniową in vivo nie zawie­
rającego wiązań eterowych PUR "ChronoFlex® 
AL-80A" wykazały jego odporność na czynniki utle­
niające, podczas gdy porównawcze próbki alifatycz­
nego ("Tecoflex® EG-85A" firmy Thermedics Inc.) i aro­
matycznego ("Pellethane® 2363-80A" firmy Dow Che­
micals Co.) termoplastycznego poli(etero-uretanu) o ta­
kiej samej twardości uległy zniszczeniu lub wyka­
zywały mikropęknięcia w analogicznych warunkach.

Podejmuje się liczne próby przeciwdziałania korozji 
naprężeniowej wywołanej długim okresem pracy PUR 
w żywym organizmie, np. w rozrusznikach serca. Nie­
które z tych prób polegają na zmniejszeniu zawartości 
ugrupowań eterowych w segmentach miękkich łub na 
sferycznym zablokowaniu dostępu do ugrupowań naj­
bardziej narażonych na degradację utleniającą [36]. Wy­
kazano także silną zależność szybkości biodegradacji 
od wymiarów uporządkowanych obszarów segmentów 
twardych [39].

ELASTOMERY POLIURETANOWE NA PODSTAWIE 
OLIGOWĘGLANODIOLI

Uwzględniając uprzednio opisane ustalenia, jako 
składnik poliolowy najnowszej generacji poliuretanów 
stosuje się hydrolitycznie i oksydacyjnie stabilne oligo- 
węglanodiole, co w rezultacie pozwoliło na uzyskanie 
trwałych biologicznie poli(węglano-uretanów) [40, 41].

Nowe PUR na podstawie oligowęglanodioli nie wy­
kazują różnic w odpowiedzi komórkowej w porówna­
niu z poli(etero-uretanami). Badania porównawcze wy­
dzielin z implantów skrzynkowych poli(etero-ureta- 
nów) i poli(węglano-uretanów) prowadzone w ostrym i 
przewlekłym stanie zapalnym nie wykazały istotnych 
różnic w pokryciu komórkami oraz w gęstości wystę­
powania makrofagów i komórek wielkich ciała obcego 
w obu przypadkach [42]. Przeprowadzona w ramach 
powyższych doświadczeń analiza próbek PUR po im- 
plantacji dowiodła, że wiązania węglanowe są bardziej 
odporne na utlenianie, dzięki czemu poli(węglano-ure- 
tany) w znacznie mniejszym stopniu ulegają biodegra­
dacji. Po 10 tygodniach starzenia stwierdzono w nich 
tylko nieznaczne oznaki biodegradacji, powstałe na 
skutek hydrolizy wiązań węglanowych [42].

Pierwszym poli(węglano-uretanem) wprowadzonym 
na rynek materiałów biomedycznych był "Corethane™" 
firmy Corvita Corp., opracowany z myślą o wykorzy­
staniu do wyrobu przędzy do protez naczyniowych 
małej średnicy. W trakcie prac nad składem nowego 
poliuretanu okazało się, że najbardziej stabilnym biolo­
gicznie poli(węglano-uretanem) jest materiał otrzy­
many z oligowęglanodiolu będącego produktem kon­
densacji 1,6-heksanodiolu z cyklicznym węglanem ety­
lenu [równanie (5)].

Wyniki badania degradacji próbek wykonanych z 
mikrowłókien "Corethane™ 80A" wykazały brak ja­
kichkolwiek zmian po upływie 6 miesięcy, a dopiero po 
dwu latach od implantacji na niektórych włóknach po­
jawiły się ślady pęknięć na powierzchni. W takich sa-

(n + l)H O —CH2—C H 2— CH2— CH 2— CH2— CH2—OH + 2 п 0 ^ о ' пН О  CHz CH2 ° H
\__ /

h o I c h 2- c h 2— с н 2—  с н 2- с н 2—  с н 2- о - с - о -
I_ II

o
CH2- C H 2- 0 - C - 0 4 - C H 2- C H 2- -C H 2- C H 2- C H 2- - C H , - 0 H

II
o "
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mych warunkach "Pellethane® 2363-80A " po okresie 
1— 3 miesięcy uległ rozpadowi [43].

Odpowiednik poli(uretano-mocznika) typu "Bio- 
m err,M" stanowi kolejny poli(węglano-uretan) firmy 
Corvita o nazwie "Corem er™ " opracowany w celu sto­
sowania tam, gdzie wym agana jest wyjątkowo duża 
w ytrzym ałość na zginanie, np. jako membrany pomp, 
w sztucznym  sercu itp.

Poliuretan "ChronoFlex AL®" firmy PolyMedica Inc. 
zawiera cykloalifatyczne sztywne segmenty diizocyja- 
nian dicykloheksylenom etanu/butanodiol (HM D I/BD) 
oraz miękkie segmenty poliwęglanowe [wzór (I)] [44].

Długotrwale badania próbek "ChronoFlexu® AL55D" 
przeprowadzone przez Stokesa i in. nie wykazały żad­
nych zmian spowodow anych degradacją hydrolityczną
[40]. Natomiast w trakcie 10-tygodniowych implantacji 
poli(węglano-uretanów) opisanych przez Vromana i 
Leonarda zaobserwowano nieznaczne oznaki biodegra­
dacji wywołane hydrolizą wiązań węglanow ych [46]. 
Ze względu na to, że "ChronoFlex® AL55D " nie za­
wiera wiązań eterowych, powinien on być również od­
porny na utleniającą korozję naprężeniową. W  przy­
spieszonym teście starzeniowym in vivo zastosowano  
dodatkowo naprężenie jako czynnik przyspieszający

€'(CH2)6- 0 - C - 0 - C H 2-C H 2- 0 - C - 0 ) x - ( C H 2)6- 0 f  C N H -C 6H,0CH2C6Hl0- N H - C - O - C H 2-C H 2-C H 2-C H 2— O - i -  (I) 
ii и и и u
O O O O "

miękki segment poliwęglanowy twardy segment HMDI/BD

A rom atyczny poliuretan "ChronoFlex AR®", podob­
nie jak "Corethane®" firmy Corvita Inc., zawiera arom a­
tyczne sztywne segmenty diizocyjanian difenylenome- 
tanu/butanodiol (M D I/BD ) oraz miękkie segmenty po­
liwęglanowe [w zór (II)] [45].

korozję. Okazało się, że poliuretan "ChronoFlex® A155D" 
nie wykazywał oznak korozji naprężeniowej nawet po 
18 miesiącach testu in vivo, zachowując się podobnie jak 
jego polieterowy aromatyczny analog [40].

Alifatyczny poliuretan "ChronoFlex® AL55D " wyka-

€ (СН2) б - О - С - 0 - С Н 2- С Н 2- О - С - 0 ^ ( С Н 2)6- 0 -еСЫН-С61ЬСН2С6Н^-ЫН-II II II
o o o

c -II
o

O - C t b - C I - b - C I b - C I - b — o - (II)

miękki segment poliwęglanowy twardy segment MDI/BD

Poliuretan z segmentami poliwęglanowymi charakte­
ryzuje się doskonałymi właściwościami mechanicz­
nymi, porównywalnymi z właściwościami poliuretano­
wego elastomeru "Pellethane®", umożliwiającymi sto­
sowanie go w implantach rozruszników serca. Twar­
dość aromatycznych PUR "ChronoFlex® AR" koreluje z 
modułem elastyczności "Pellethane®", podczas gdy ali­
fatyczne PUR "ChronoFlex® AL" o takiej samej twardo­
ści mają mniejszy moduł elastyczności. Tak więc te 
nowe typy PUR, z założeniem ich dobrej biostabilności, 
oferują właściwości szczególnie istotne w przypadku 
stosowania w implantach wymagających dużej ela­
styczności.

Hydrolityczną stabilność poliwęglanów wiąże się z 
małą przenikalnością wody, co przypisuje się sztywno­
ści łańcuchów polimerowych. Rosnąca giętkość łańcu­
chów może powodować zwiększenie przenikalności 
wody i hydrolizę polimeru. W odróżnieniu od poli­
estrów, hydroliza wiązania węglanowego prowadzi do 
utworzenia dwóch grup hydroksylowych i C 0 2, czyli 
produktów nie katalizujących dalszej hydrolizy poliwę­
glanu. Przebieg hydrolizy poliwęglanowego segmentu 
PUR ilustruje równanie (6).

- c h 2- c h 2- o - c - o - c h 2- c h 2- c h 2-  + H20 ---- ►
i i

O

— m- — CH2- C H 2- O H  + H O - C H 2- C H 2- C H 2- + C 0 2

żuje więc co najmniej tak dobrą stabilność jak jego aro­
m atyczny polieterow y odpowiednik o takiej samej 
twardości, lecz znacznie lepszą elastyczność. Badania in 
vivo tego poliuretanu z zastosowaniem platynowych i 
kobaltowych przew odów  również nie ujawniły w ystę­
powania degradacji utleniającej pod wpływem jonów  
metali (MIO), a ocena właściwości mechanicznych jego 
wysuszonych próbek nie wykazała zmian w ytrzym a­
łości ani oznak mineralizacji po 18 m iesiącach im plan­
tacji podskórnej u młodych królików [40].

Przedstawione w pracy Jeschke i in. wyniki badań
[47] wykazały, że wszczepione w aorcie brzusznej im­
planty z porow atego odpornego na biodegradację 
poli(węglano-uretanu) wykazują lepszą biozgodność 
niż politetrafluoroetylen (PTFE). Poli(węglano-uretany) 
w postaci protez naczyniowych pow odują szybsze po­
krywanie ściany wewnętrznej komórkami endotelium, 
w mniejszym stopniu indukują podziały komórek w ar­
stwy wewnętrznej (intimy) i przyczyniają się do two­
rzenia znacznie cieńszej nowej w arstw y wewnętrznej 
(neointimy) niż implanty z PTFE.

Celem wielu badań było opracowanie alternatyw ­
nych materiałów polim erycznych do wytwarzania 
sztucznych komór serca. Określano przy tym m.in. 
przepuszczalność w ody przez m em brany otrzym ane z 
następujących handlowych poli(węglano-uretanów): 
"Carbothane® PC 3570A ", "Chronoflex® A R", "C ore­
thane® 80A " oraz "Corethane® 55D " w porównaniu z
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przepuszczalnością tradycyjnych poli(etero-uretanów): 
"Tecoflex® EG80A" i "Tecothane® TT-1074A". Okazało 
się, że przenikalność wody przez poli(węglano-uretany) 
była znacznie mniejsza niż przez poli(etero-uretany), 
przy czym najmniejsze wartości charakteryzowały dwie 
membrany wykonane z "Corethane® 55D" (2,7 • 10'7 
g ■ s'1 • cm'2) i "80A" (33 • 10‘7 g • s'1 • cm'2). Wartości te 
świadczą o tym, że przenikalność par wody przebiega 
wg mechanizmu dyfuzji Ficka; jest ona 2—4 razy mniej­
sza niż w przypadku membran z poli(etero-uretanu) tej 
samej grubości. Mniejsza przepuszczalność poli(wę- 
glano-uretanów) wynika z mniejszej ruchliwości łańcu­
chów węglanowych miękkiego segmentu PUR. Dodat­
kowo, malej przepuszczalności par wody w PUR 
sprzyja większa zawartość segmentów twardych (z 
udziałem izocyjanianu aromatycznego) oraz bardziej 
hydrofobowa powierzchnia [48].

POLIURETANY MODYFIKOWANE 
PERFLUOROWI-GLOWODORAMI I POLISILOKSANAMI

W przypadku materiałów implantowanych na długi 
czas istotne jest zachowanie dużej odporności na 
działanie środowiska żywego organizmu. Większość 
działań zmierzających do polepszenia stabilności i bio- 
zgodności PUR koncentruje się na modyfikacji ich po­
wierzchni, która ma stanowić barierę dla czynników 
destrukcyjnych, będąc płaszczyzną kontaktu obcego 
materiału z żywym organizmem. Próby stabilizacji war­
stwy powierzchniowej polimeru prowadzi się m.in. me­
todą modyfikacji powierzchni związkami fluoru [49] i 
krzemu [50, 51], które mają zdolność migrowania do 
powierzchni PUR. Dodatek stabilizatorów fluorowych 
zmienia powierzchnię PUR na podobną w charakterze 
do powierzchni polimeru fluorowego typu "Teflonu®", 
zwiększając jej hydrofobowość i uodporniając przed 
działaniem substancji wydzielanych przez żywy orga­
nizm, natomiast dodatek taki nie zmienia stabilności 
polimeru w masie.

Podobne działanie powodujące hydrofobizację po­
wierzchni powoduje dodatek polidimetylosiloksanu 
(PDMS) do poliolu podczas syntezy poliuretanu [50]. 
PDMS i inne polimery silikonowe charakteryzują się 
małą energią powierzchniową (2,2—2,5 • lO'6 J • cm'2) i 
dlatego wykazują silną tendencję do migrowania do 
powierzchni wielu polimerów, w tym także PUR. 
Dzieje się tak w polimerach poli(uretanowo-siloksano- 
wych) otrzymanych bądź jako kopolimery blokowe, 
bądź polimery tworzące wzajemnie przenikające się 
sieci (IPN), bądź też w postaci mieszanin polimero­
wych. Przykłady handlowych PUR zawierających frag­
menty PDMS to: "Avcothane™" (poprzednio "Car- 
diothaneTM") i "Angioflex™", zbudowane z twardych 
segmentów diizocyjanian difenylometanu/butanodiol 
(MDf/BD) oraz poliolowych miękkich segmentów gli­
kol poli(oksytetrametylenowy)/poli(dimetylosiloksan) 
(PTMEG/PDMS). PUR zawierające silikony wykazują z

reguły zdecydowanie lepszą stabilność w procesie bio­
degradacji niż typowe poli(etero-uretany) [52]. Po­
wierzchnia PUR modyfikowanego PDMS charaktery­
zuje się mniejszym osadzaniem płytek krwi i fibryno- 
genu w kontakcie z krwią niż powierzchnia zwykłego 
poli(etero-uretanu) [51, 52].

Jeden z produktów firmy Corvita Corporation — 
"Corplex™" — stanowi kompozytowy poli(wę- 
glano-uretan) z kowalencyjnie związanym na po­
wierzchni polimerem silikonowym, opracowany jako 
powloką implantów piersi oraz sztucznej skóry.

MODYFIKACJE POWIERZCHNI POLIURETANÓW

Polimery wykorzystywane w medycynie, oprócz do­
brych właściwości mechanicznych, powinny również 
wykazywać odpowiednią biozgodność powierzchni. W 
rzeczywistości rzadko zdarza się, żeby stosowany ma­
teriał był w stanie jednocześnie sprostać obu wymaga­
niom. Dlatego materiały wykazujące dobre właściwości 
mechaniczne i fizyczne modyfikuje się zwykle w celu 
uzyskania powierzchni biozgodnej lub nadania po­
wierzchni odpowiedniej aktywności fizjologicznej [53]. 
Sposób modyfikacji materiałów medycznych zarówno 
w masie, jak i na powierzchni zależy głównie od ich 
klinicznego przeznaczenia, a przede wszystkim od 
czasu stosowania.

Powierzchnie poślizgowe

Powierzchnie rurek kateterów, kaniul, endoskopów, 
cytoskopów i innych tego rodzaju urządzeń są modyfi­
kowane powierzchniowo poprzez utworzenie specjal­
nej śliskiej, najczęściej hydrożelowej powierzchni, której 
zadaniem jest zmniejszenie tarcia pomiędzy urządze­
niem a błoną śluzową. Zapobiega to uszkodzeniu błony 
śluzowej i zmniejsza ból w trakcie przesuwania 
urządzenia. Takie warstwy otrzymuje się w wyniku po­
limeryzacji szczepionej monomerów albo kowalencyj­
nego wiązania rozpuszczalnych w wodzie polimerów 
na powierzchni materiału (rys. la, b). Współczynnik 
tarcia omawianych powierzchni zależy od ilości 
pochłoniętej wody. Łatwe wyciskanie z nich wody po­
woduje uczucie śliskości i ułatwia przesuwanie dwu 
powierzchni po sobie. Ikeuchi i in. opracowali trwałą 
powierzchnię poślizgową PUR na drodze rodnikowej 
polimeryzacji szczepionej N,N-dimetyloakryloamidu 
[54]. Również zespół kierowany przez Uyamadę 
szczepił na powierzchni różnych PUR niejonowe, roz­
puszczalne w wodzie monomery takie jak akryloamid i 
N,N-dimetyloakryloamid [55]. Do wytwarzania hydro- 
filowych warstw poślizgowych używany jest także 
polimetakrylan hydroksyetylu) i polialkohol winy­
lowy) [56].

Powierzchnia urządzenia pokrytego hydrożelem jest 
wyjątkowo gładka, dzięki czemu cząsteczki białek nie 
osadzają się na niej. Tę właściwość wykorzystano w ko-
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Rys. 1. Przykłady modyfikacji powierzchni poliuretanu (szczegółowe objaśnienia w tekście): a — polimeryzacja szczepiona 
monomerów modyfikatora na powierzchni PUR; b — wiqzanie polimerów hydrofilowych z powierzchnię PUR o reaktywnych 
grupach na drodze reakcji chemicznej; c — wiqzanie jonowe heparyny z powierzchnię PUR o ładunkach dodatnich; d — f i ­
zyczne wiqzanie heparyny z powierzchnię PUR
Fig. 1. Illustrative modifications o f PUR surface (see main text for details): (a) grafting o f the modifying polymer onto PUR 
surface; (b) chemical bonding of hydrophilic polymers to PUR surface endowed with reactive groups; (c) ionic bonding o f he­
parin on positively charged PUR surface; (d) physical bonding o f heparin on PUR surface

morze sztucznego serca, pokrywając dokładnie jej wnę­
trze usieciowaną żelatyną [57]. Zabezpieczono w ten 
sposób urządzenie przed gromadzeniem się skrzepów i 
ograniczono zjawisko uszkadzania się krwinek na po­
wierzchni podczas szybkiego przepływu krwi. Nie­
stety, pokrycie żelatyną powierzchni powodowało po­
wstawanie bakteryjnych stanów zapalnych.

Powierzchnie wykazujące zgodność z krwią

Istnieje wiele rodzajów zabiegów, w których krew 
pacjenta musi pozostawać w długotrwałym lub ciągłym 
kontakcie z powierzchnią tworzyw sztucznych (kate- 
tery, układy krążenia pozaustrojowego, hemofiltry, 
oksygenatory, sztuczne komory serca). Żaden z opraco­
wanych dotychczas polimerów nie charakteryzuje się 
idealnie biozgodną powierzchnią o właściwościach en- 
dotelium, która zapobiegałaby powstawaniu skrzepów 
i utrzymywała hemostazę. Obca powierzchnia kontak­
tująca się z krwią powoduje szereg niekorzystnych re­
akcji, takich jak aktywacja układu krzepnięcia, aktywa­
cja płytek krwi, zaburzenia równowagi w układzie fi- 
brynolizy. W zabiegach z zastosowaniem krążenia po­
zaustrojowego istotnym problemem jest zapobieganie

powstawaniu skrzepów. Z reguły podaje się wtedy he­
parynę jako lek przeciwzakrzepowy.

Badania wpływu stosowanych w krążeniu tętniczym 
poliuretanów na krew wykazały, że konwencjonalne 
PUR mogą działać destrukcyjnie na płytki krwi [46], 
mimo że wśród polimerów medycznych poliuretany 
odznaczają się dobrą krwiozgodnością. Stwierdzono, że 
obecność dodatków modyfikujących ich właściwości 
powierzchniowe może prowadzić do znacznego ogra­
niczenia tego szkodliwego oddziaływania. Możliwe jest 
przeprowadzenie na powierzchni PUR —  z udziałem  
grup izocyjanianowych i karboksylowych — wielu re­
akcji prowadzących do szczepienia i łączenia różnych 
polimerów. Tabela 1 przedstawia trzy podstawowe me­
tody tego rodzaju modyfikacji.

Najczęściej stosowane zmiany w charakterze po­
wierzchni polegają na:

— Zwiększeniu hydrofilowości poprzez związanie 
hydrofilowych łańcuchów polimerowych [np. 
poli(tlenku etylenu), polialkoholu winylowego) lub 
poli(metakrylanu 2-hydroksyetylu)], co pozwala na 
zminimalizowanie oddziaływania powierzchni PUR z 
białkami osocza.

— Upodobnieniu powierzchni tworzywa sztucznego
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T a b e l a  1. Przykłady modyfikacji powierzchni poliuretanów 
T a b l e  1. Examples of polyurethane surface modification

Metoda Sposób aktywacji po­
wierzchni i jej modyfikacji

Substancje, które znajdują 
się na powierzchni po 

modyfikacji

Modyfikacja
fizyczna

użycie plazmy hydrożele, heparyna

Modyfikacja
chemiczna

szczepienie na powierzch­
ni, reakcja z grupami 
funkcyjnymi

glikol polioksyetylenowy, 
heparyna

Modyfikacja
biologiczna

osadzanie czynników ak­
tywnych biologicznie (ko­
mórek, białek, enzymów)

endotelium, albumina, 
fosforylocholina, uroki­
naza, streptokinaza

do naturalnej tkanki dzięki pokryciu hydrofilizowanej 
uprzednio powierzchni albuminami, komórkami endo- 
telium [58] lub fosfolipidami [59, 60]. Taka powierzch­
nia nie powinna być rozpoznawana przez organizm 
jako obce ciało.

— Immobilizacji biologicznie aktywnych substancji, 
takich jak enzymy fibrolityczne (urokinaza, streptoki- 
naza) [61, 62], prostaglandyny (PGL2) lub antykoagu- 
lanty (heparyna [63], trombomodulina [64].

Ze względu na ogromną złożoność warunków decy­
dujących o aktywacji płytek krwi i ich koagulacji nie 
udało się dotychczas uzyskać materiału o w pełni zada­
walających właściwościach antytrombogennych. Naj­
lepsze efekty spośród powyższych metod daje immobi- 
lizacja biologicznie aktywnych substancji: heparyny i 
fosfolipidów. Powierzchnia tworzywa zarówno hepary- 
nizowana, jak i fosfolipidowana w podobnym stopniu 
zapobiega powstawaniu na niej skrzepów. Jednakże za­
obserwowano, że w razie stosowania powierzchni he- 
parynizowanej poziom fibrynopeptydu A rośnie w cza­
sie, natomiast w przypadku powierzchni fosfolipido- 
wanej jego poziom w funkcji czasu nie zmienia się, co 
świadczyłoby o tym, że powierzchnia heparynizowana, 
w przeciwieństwie do fosfolipidowanej, może urucha­
miać kaskadę krzepnięcia [65].

Heparynizacja powierzchni poliuretanu

Heparyna jest występującym w organizmie liniowym 
polisacharydem. Działanie jej polega na aktywowaniu 
najważniejszego inhibitora krzepnięcia — antytrombiny 
III, poprzez tworzenie z nią kompleksu. Powstaje on z 
udziałem charakterystycznej grupy pięciu monosacha- 
rydów tworzących centra aktywne w łańcuchu hepa­
ryny [66]. Występowanie tych aktywnych ugrupowań 
oraz odpowiednio duży ciężar cząsteczkowy heparyny 
(4200—5400 g/mol) decydują o je j właściwościach anty- 
koagulacyjnych.

Stosuje się różne techniki wiązania heparyny na po­
wierzchni poliuretanu: jonową (rys. lc), kowalencyjną i 
fizyczną (rys. Id). Ostatni sposób jest najbardziej za­
wodny ze względu na dużą ilość wymywanej hepa­

ryny. Powierzchnia staje się przez to niezabezpieczona, 
co może prowadzić do tworzenia się skrzepów [67].

Heparyna wiązana jonowo

Przykładem może być tu opracowana przez włoski 
zespół Barbucciego [68, 69] metoda immobilizacji hepa­
ryny polegająca na utworzeniu stabilnego kompleksu z 
poli(amido-aminą). Poliuretan o polepszonej zgodności 
z krwią został otrzymany w reakcji dwuetapowej. Na 
pierwszym etapie poli(amido-aminę) zakończoną gru­
pami aminowymi poddawano reakcji z diizocyjania- 
nem dicykloheksylometanu (HMDI), a następnie roz­
twór produktu tej reakcji w chlorku metylenu doda­
wano do roztworu PUR "Pellethane®" w N,N-dimetylo- 
formamidzie. Otrzymany po odparowaniu rozpusz­
czalników materiał zdolny był do jonowego wiązania 
heparyny. Na gotowe wyroby (z PUR, PVC i innych 
tworzyw [70]) można go nanosić metodą zamaczania i 
odparowywania rozpuszczalnika w podwyższonej tem­
peraturze. Następny proces heparynizacji prowadzi się 
poprzez utrzymywanie próbki w wodno-alkoholowym 
roztworze heparyny z dodatkiem kwasu w temp. 60°C 
w ciągu 24 h.

Porównano także próbki, na których warstwa 
wiążąca heparynę szczepiona była na powierzchni PUR 
bezpośrednio za pomocą HMDI. Szczepiony materiał 
adsorbował jednak mniej heparyny niż otrzymany 
przez naniesienie z roztworu [71—73]. Wiązanie hepa­
ryny w opracowanym materiale następuje w wyniku 
oddziaływań obecnych w heparynie ładunków ujem­
nych ze sprotonowanymi atomami azotu w łańcuchu 
poli(amido-aminy).

Powyższy opis jest według autorów przykładem 
trwałego, jonowego wiązania heparyny na po­
wierzchni. Na ogół jednak rezultaty praktyczne są nie­
porównywalnie gorsze (szybkie desorbowanie się he­
paryny w obecności krwi) i heparynę należy dodat­
kowo sieciować aldehydem glutarowym, co z kolei 
zmniejsza jej skuteczność antykoagulacyjną [74]. Ponie­
waż próby jonowego wiązania heparyny rzadko po­
zwalają na uzyskanie powierzchni stabilnej w warun­
kach fizjologicznych, równolegle prowadzi się prace 
nad związaniem heparyny na powierzchni PUR wiąza­
niami kowalencyjnymi.

Heparyna wiązana kowalencyjnie

Próby kowalencyjnego wiązania heparyny począt­
kowo długo nie dawały pozytywnych efektów z powodu 
dezaktywacji jej aktywnych centrów (sekwencji penta- 
sacharydowej). Jedną z metod, w której z powodze­
niem związano heparynę zachowując jej aktywność, 
opracował Larm [75—78]. Określa się ją jako metodę 
pojedynczego kowalencyjnego wiązania końca łańcucha 
i realizuje w następujący sposób: najpierw wprowadza 
się grupę aminową na powierzchnię PUR (np. 
z udziałem polietylenoiminy), po czym częściowo de- 
polimeryzuje się heparynę kwasem azotawym w celu
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uzyskania grupy aldehydowej na końcu jej łańcucha i 
przeprowadza reakcję tej grupy z grupą aminową w 
PUR. Powstałą zasadę Schiffa redukuje się następnie do 
drugorzędowej aminy. Metoda ta została wdrożona 
przez szwedzką firmę Carmeda i jest stosowana do he- 
parynizacji urządzeń oraz materiałów medycznych 
(oksygenatory, cewki).

Inną metodę, opracowaną na Uniwersytecie Utah, 
stanowi immobilizacja heparyny poprzez wiązanie ko­
walencyjne na powierzchni poli(uretano-mocznika) 
typu "Biomer™" z wykorzystaniem poliftlenku ety­
lenu) (PEO) o długim łańcuchu. PEO jest elementem 
pośrednio wiążącym PUR z heparyną dzięki uprzed­
niemu wprowadzeniu dwu cząsteczek diizocyjanianu 
toluilenu (TDI) na obu końcach PEO. Pochodna 
TDI-PEO-TDI zakończona dwoma wolnymi grupami 
izocyjanianowymi jest przyłączana kosztem jednej z 
tych grup do powierzchni PUR wiązaniem allofaniano- 
wym lub biuretowym, natomiast druga grupa izocyja- 
nianowa łącznika reaguje z grupą aminową lub hydro­
ksylową heparyny. W badaniach in vitro i ex vivo oma­
wiana powierzchnia zapobiegała tworzeniu się sieci fi- 
bryny, a także ograniczała osadzanie się i agregację 
białek oraz płytek, co w konsekwencji zapobiegało two­
rzeniu się skrzepów [79, 80]. Badania dowiodły, że 
otrzymana w ten sposób powierzchnia charakteryzuje 
się znacznie lepszą zgodnością z krwią niż naturalna 
powierzchnia PUR "Biomer™". Bioaktywność immobi- 
lizowanej heparyny w stosunku do wolnej heparyny 
oszacowano na 16,2%. Okazało się, że zależy ona od 
długości łańcucha PEO i jest największa w przypadku 
PEO o ciężarze cząsteczkowym 3400 g/mol [81, 82].

Modyfikacja powierzchni za pomocą lipidów

Odmienne podejście do rozwiązania problemu hemo- 
zgodności prezentuje Chapman, który zastosował 
związki z grupy lipidów w celu imitowania zewnętrz­
nej powierzchni czerwonych krwinek i płytek krwi [83]. 
Fosfolipidy stanowią główny budulec błon obu tych ko­
mórek, a główną ich frakcją są fosfolipidy zawierające 
cholinę. W trakcie prac nad uzyskaniem biozgodnej po­
wierzchni wykorzystano specyficzne właściwości jed­
nego z fosfolipidów — fosfatydylocholiny (PPTC), sub­
stancji występującej w błonie komórkowej jako natu­
ralny środek powierzchniowo czynny [84]. Okazało się 
następnie, że hemozgodność uzyskuje się dzięki obec­
ności samej grupy fosforylocholinowej. Bardzo dobre 
wyniki uzyskano przyłączając tę grupę w różny sposób 
do powierzchni tworzyw, metali i ceramiki. Nowe he- 
mozgodne materiały uzyskano np. dzięki wprowadze­
niu pochodnych fosforylocholiny jako plastyfikatorów 
PVC i PUR oraz w postaci monomerów do łańcucha 
głównego PUR [85—87].

Przyczynę wyjątkowej hemozgodności powierzchni 
zawierających fosforylocholinę upatruje się w jej dwu­
biegunowej strukturze jonowej zawierającej ładunek za­
równo dodatni, jak i ujemny, zapewniającej izoelek-

tryczność w szerokim zakresie pH (3— 10) (podobnie 
jak w membranach komórek). Powierzchnia zbudo­
wana ze ściśle upakowanych cząsteczek fosforylocho­
liny nie adsorbuje białek i jest antytrombogenna. Bada­
nia e.r vivo przeprowadzone przez Sagessera i in. [88] 
dowiodły, że powierzchnia zmodyfikowana lipidami 
jest co najmniej tak antytrombogenna jak heparynizo- 
wana, natomiast nie indukuje kaskady krzepnięcia, co 
może się zdarzyć w przypadku powierzchni pokrytej 
heparyną.

Na podstawie technologii opatentowanej przez Cha­
pmana, polimery zawierające ugrupowanie fosforylo- 
cholinowe są stosowane przez angielską firmę Biocom- 
patibles Ltd. do produkcji miękkich szkieł kontakto­
wych o nazwie "Proclear™" [89]. Te nowe szklą kon­
taktowe poza tym, że wykazują minimalną adhezję w 
stosunku do białek pochodzących z łez i lipidów, mają 
lepszą przepuszczalność tlenu i są mniej podatne na 
dehydratację oraz zmianę wymiarów. Polimerów o po­
lepszonej biozgodności powierzchni modyfikowanych 
fosforylocholiną używa się także do wytwarzania mate­
riałów medycznych i implantów wykorzystywanych w 
kardiologii (stenty), w systemach dozowania leków, 
biosensorach i in. [90].

WNIOSKI

Wszyscy autorzy prac dotyczących biomedycznych 
poliuretanów podkreślają wpływ ich budowy chemicz­
nej, czystości użytych surowców, metody syntezy oraz 
warunków przetwórstwa na stabilność właściwości i 
biozgodność z żywym organizmem. Nawet bezbłędne 
wykonanie wyrobu nie daje jednak pełnej gwarancji 
stabilności PUR przeznaczonego do długotrwałej im- 
plantacji. Powodem tego stanu rzeczy jest wciąż jeszcze 
niepełna znajomość mechanizmów degradacji poliure­
tanu w żywym organizmie. Dotyczy to zarówno degra­
dacji spowodowanej działaniem enzymów, jak i korozji 
naprężeniowej. Ważnym krokiem w tym kierunku są 
badania nad nowym typem PUR zawierającym seg­
menty poliwęglanowe odporne na utlenianie i hydro­
lizę.

Nieznajomość mechanizmów procesów degradacji, a 
często nawet kierunków w jakich one biegną, przyspa­
rza kłopotów z ustaleniem prawidłowych metod mo­
dyfikacji powierzchni PUR oraz planowania ich bu­
dowy w celu poprawienia stabilności po wprowadze­
niu do żywego organizmu. Problemy powyższe wyni­
kają z braku wiarygodnych, prostych i szybkich testów 
do badania długoterminowej stabilności polimeru.
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KALENDARZ IMPREZ

10—15 września 2000 r. Łódź, Polska. Jubileuszowy 
Zjazd Naukowy Polskiego Towarzystwa Chemicznego i 
Stowarzyszenia Inżynierów i Techników Przemyślu 
Chemicznego.

Organizatorzy: Centrum Badań Molekularnych i Ma­
kromolekularnych PAN, Uniwersytet Łódzki, Politech­
nika Łódzka, Akademia Medyczna w Łodzi, Wojskowa 
Akademia Medyczna, Polskie Towarzystwo Chemiczne 
oddział w Łodzi, Stowarzyszenie Inżynierów i Tech­
ników Przemysłu Chemicznego oddział w Łodzi.

Informacje: Uniwersytet Łódzki, Katedra Chemii Or­
ganicznej, ul. G. Narutowicza 68, 90-136 Łódź. Tek: 0-42 
678 47 31, fax: 0-42 678 65 83; e-mail: kchemorg@kry- 
sia.uni.lodz.pl.

12—13 września 2000 r. Baden-Baden, Niemcy. 3rd 
International AVK-TV Conference for Reinforced Plas­
tics and Molding Compounds.

Organizator: Arbeitsgemeinschaft Verstaerkte Kunst- 
stoffe, Technische Vereinigung e. V.

Informacje: AVK-TV Office, Am Hauptbahnhof 10, 
D-60329 Frankfurt am Main. Tel.: +49 69/25 09 20, fax: 
+49 69/25 09 19, Mrs. Ursula Zarbock; internet: 
www.kunststoffweb-de/ark-tv.

19—2 września 2000 r. Turyn, Włochy. 25. Kongres 
Farb FATIPEC.

Informacje: AITIVA — Associazione Italiana Technici, 
Industrie, Vernici e Affini. P. Ie. R. Morandi 2, 20 121 
Milano, Italy. Tel./fax: +39 027 849 69.

5—8 października 2000 r. Kuala Lumpur, Malezja. 
International Plastics and Rubber Trade Fair for Malay­
sia — M-Plas 2000.

Tematyka: maszyny i urządzenia, wyposażenie, su­
rowce, dodatki, półprodukty, części maszyn.

Organizator: Messe Duesseldorf Asia.
Informacje: Shirley Wong, Messe Duesseldorf Asia 

Pte Ltd., 5 Temasek Boulevard 05-05, Suntec Tower 
Five, Singapore 038985. Tel.: (65) 332 9629, fax: 332 
9665/337 4633; e-mail: mplas@mda.com.sq; internet: 
http://www.messe-duesseldorf.de/MDA.

9—10 października 2000 r. Poraj к. Częstochowy, 
Polska. Konferencja naukowo-techniczna "Materiały 
polimerowe i ich przetwórstwo".

Miejsce spotkania: Ośrodek Wypoczynkowo-Szkole- 
niowy "Hutnicza Radość" w Poraju k. Częstochowy, ul. 
Wojska Polskiego 79.

Tematyka: wyniki badań właściwości materiałów po­
limerowych, osiągnięcia i przykłady w zakresie stoso­
wania materiałów polimerowych, osiągnięcia w zakre­
sie przetwórstwa materiałów polimerowych, postęp w 
zakresie maszyn, narzędzi i urządzeń przetwórczych, 
osiągnięcia w zakresie eksploatacji wytworów z mate­
riałów polimerowych (zwłaszcza tarcia i zużycia), wy­
korzystanie komputerów do projektowania nowych 
wytworów, procesów przetwórczych, sterowania proce­
sami oraz oprzyrządowania technologicznego.

Organizatorzy: Politechnika Częstochowska, Katedra 
Tworzyw Sztucznych i Zarządzania Produkcją oraz To­
warzystwo Przetwórców Tworzyw Wielkocząsteczko­
wych SIMP.

Informacje: Politechnika Częstochowska, Katedra 
Przetwórstwa Tworzyw Sztucznych i Zarządzania Pro­
dukcją, Al. Armii Krajowej 19 C, 42-200 Częstochowa, 
Konferencja polimerowa. Tel./fax: (0-34) 325-06-59; 
e-mail: koszkul@iop.pcz.czest.pl.
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