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STRESZCZENIE

Do implantéw kardiologicznych nalezg sztuczne zastawki serca, naczynia krwiono$ne oraz stenty naczyniowe
i stymulatory serca. Wszczepy te umieszcza si¢ w miejscu nieprawidtowo dziatajacego elementu w celu poprawy
stanu zdrowia i jakosci zycia pacjenta. Prawidlowe funkcjonowanie implantdow moze zosta¢ zaburzone przez
biodegradacje, ktora nie jest efektem jednego procesu, lecz skutkiem synergicznego dziatania wielu czynnikoéw
natury biologicznej, chemicznej i fizycznej. W pracy scharakteryzowano materialy stosowane do wytwarzania
implantéw kardiologicznych oraz omdéwiono procesy biodegradacyjne, na jakie sa one narazone w organizmie
cztowieka. Opisano zagrozenia biologiczne, m.in. reakcje uktadu immunologicznego i tworzenie stanu zapalnego
w miejscu implantacji, ryzyko zwigzane z nadmiernym wykrzepianiem krwi na powierzchni wszczepu oraz
dziatalno$¢ drobnoustrojow, zaréwno fizjologicznej mikroflory, jak i patogendw, szczegdlnie niebezpiecznych
w przypadku biofilmu. Przedstawiono zagrozenia wynikajace z dziatania zwigzkéw chemicznych obecnych we
krwi i degradacje oksydacyjna, zwiazang z utlenianiem metali lub grup funkcyjnych w polimerach i powstawaniem
wolnych rodnikow. Przyblizono procesy degradacji fizycznej, szczegdlnie procesu mineralizacji.

Stowa kluczowe: implanty kardiologiczne, biomateriaty, biodegradacja

ABSTRACT

Cardiac implants include artificial heart valves, blood vessels, cardiovascular stents, and pacemakers. They are
implanted at the malfunctioning places in order to improve patients’ health and life quality. The proper functioning
of implants may be disrupted due to their biodegradation, which is not a result of a single process, but rather many
synergistic actions of biological, chemical, and physical factors. In this paper, the materials used in the cardiac
implants production were characterized, and their potential biodegradation in the human body is discussed.
Biological hazards, i.e. immune response and inflammation at the implantation site, the microbial activity, both of
physiological microflora and pathogenic, particularly dangerous as a biofilm, and the risk of excessive blood
clotting on the implant surface, were described. The hazards due to chemicals present in the blood and the oxidative
degradation associated with radical reactions and oxidation of metals or polymer functional groups were presented
as well. The physical degradation, particularly by mineralization, was also discussed.
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1. Wprowadzenie

Nieprawidtowa dieta, otytos$¢, brak aktywnosci fizycznej czy palenie papierosow, to gtdwne powody
chordb uktadu krazenia, ktore sg obecnie jedng z najczgstszych przyczyn §mierci zaréwno w Polsce, jak
i na $§wiecie. Choroby te leczy si¢ farmakologiczne, a gdy ten sposob jest nieskuteczny, szansa na
poprawe stanu zdrowia pacjenta jest wszczepienie implantu w miejsce nieprawidtowo funkcjonujacego
organu.

Stosowanie implantdw sercowo-naczyniowych przynosi wiele korzy$ci, poprawia stan zdrowia oraz
jako$¢ zycia chorego, a niejednokrotnie decyduje o jego przezyciu. Niesie ono jednak za sobg takze
wiele ograniczen i niedogodno$ci dla pacjentéw. Zwigzane sg one m.in. z wykonywaniem nieinwazyj-
nych badan obrazowych, np. rezonansu magnetycznego, lub przyjmowaniem lekéw immuno-
supresyjnych, chronigcych przed odrzuceniem przeszczepu przez uktad immunologiczny chorego.
Wprowadzenie implantu kardiochirurgicznego do uktadu krazenia zwieksza tez ryzyko zakrzepicy
w miejscu implantacji, ktéra moze uniemozliwia¢ prawidlowe dzialanie implantu i by¢ duzym
zagrozeniem dla zdrowia, a nawet zycia chorego. Z tego wzgledu konieczne jest przyjmowanie lekow
przeciwptytkowych, zwykle do konca zycia pacjenta.

Powaznym problemem prowadzacym do nieprawidtowego funkcjonowania implantow sercowo-
naczyniowych jest ich biodegradacja. Do zmian degradacyjnych implantu moze doj$s¢ w wyniku
fizycznych i biochemicznych przemian zachodzacych w organizmie ludzkim, a takze w nastepstwie
dzialania enzyméw wytwarzanych przez drobnoustroje.

2. Charakterystyka materialéw stosowanych do wykonywania implantéw kardiologicz-
nych

Implanty kardiologiczne sa stosowane, jesli inne, mniej inwazyjne metody leczenia, zawodza, a zmiany
chorobowe powodujace utrate charakterystycznych wlasciwosci organu, uniemozliwiaja petnienie jego
funkcji. Wsérod implantéw kardiologicznych wyrdznia si¢: sztuczne zastawki serca i naczynia
krwionosne (stentgrafty) oraz stenty naczyniowe i stymulatory serca (rozruszniki). Sztuczne zastawki
serca mogg by¢ mechaniczne i biologiczne, przy czym oba rodzaje maja zalety i wady, a 0 wyborze
wszczepianego modelu decyduje stan zdrowia i wiek pacjenta [1].

Zastawki mechaniczne wykonuje si¢ z materiatbw odpornych na: Scieranie, dziatanie naprezen,
tworzenie si¢ zakrzepow, obrobke technologiczng (szczegdlnie sterylizacje w wysokich temperaturach
lub promieniowaniem jonizujacym) i degradacje w fizjologicznym Srodowisku. Wsrdd tego rodzaju
zastawek jako pierwsze stosowane byly zastawki kulowe, ktorych kula wykonana byta z silikonu,
a obregcz z gumy silikonowej, pokrytej politetrafluoroetylenem (PTFE). Duza odpornos¢ na biodegra-
dacje PTFE nadawata implantom trwato$¢, nawet w przypadku zakazen [2]. Zastawki o takiej
konstrukcji wywotywaly jednakze zaburzenia w przeptywie krwi, dlatego w 2007 roku catkowicie
zaprzestano ich produkcji [3], zastepujac je zastawkami jedno- lub dwudyskowymi. Niestety,
wszczepienie zastawki jednodyskowej rowniez moze powodowac zmniejszony przeptyw krwi, przerost
srodblonka oraz zwigkszong krzepliwos¢, dlatego czesto zastepuje sie je dwudyskowymi (dwuptat-
kowymi) [4]. Te ostatnie produkuje si¢ m.in. z pirolitycznie utwardzonego wegla, ze wzgledu na jego
duza odpornos¢ na utlenianie w temperaturze fizjologicznej (36,6 °C), oraz z tytanu, cechujacego si¢
duza biozgodnoscia i odpornoscia na biokorozje. W produkcji tego typu zastawek wykorzystuje sig
réwniez tkaniny z witokien PTFE i politereftalanu etylenu (PET). Najistotniejsza zaletg wszystkich
zastawek mechanicznych jest ich dtuga zywotnos$¢, siegajaca nawet 100 lat, co u mtodych pacjentéw
znacznie zmniejsza ryzyko reoperacji. Zasadnicza ich wada jest natomiast konieczno$¢ dozywotniego
stosowania przez pacjentow lekéw przeciwptytkowych [4, 5].

W odrdznieniu od zastawek mechanicznych, te biologiczne wytwarzane sa wylacznie z materialu
biologicznego lub jego potaczenia z syntetycznym polimerem. Ich implantacja nie wymaga stosowania
lekow przeciwplytkowych, jednak w porownaniu z zastawkami mechanicznymi, cechujg si¢ one
znacznie krotszg zywotnoscig, srednio ok. 10—15 lat. Uniemozliwia to stosowanie tego typu rozwigzan
u bardzo mtodych pacjentow, poniewaz krotka zywotnos¢ implantu zmuszataby do przeprowadzenia
reoperacji. Zastawki biologiczne mogg by¢ bezstentowe i stentowe. Te pierwsze w cato$ci wytwarzane
sa z tkanek zwierzgcych, np. z osierdzia wieprzowego, wotowego lub konskiego oraz z zastawki
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swinskiej. Cho¢ sg one gorzej implantowalne od zastawek stentowych, to posiadaja wigkszg od nich
odpornos¢ na mineralizacj¢. Zwieksza ona ich zywotno$¢, poniewaz nie powoduje sztywnienia
zastawki, wywotujacego dodatkowe napre¢zenia w sercu. W zastawkach stentowych ptatki wykonane sg
z materiatu biologicznego, natomiast stent ze stali nierdzewnej, np. stopu niklu z tytanem (nitinolu),
czesto pokrytego widoknami PET. Dzigki obecnosci stentu, implant mozna tatwo 1 stabilnie umocowac
W miejscu wszczepienia, skutkiem czego zwigksza si¢ szansa na powodzenie operacji [6].

Zastawki mechaniczne i biologiczne implantowane sg zwykle metoda klasyczna, czyli podczas
operacji na otwartym sercu, wymagajacej zatrzymania pracy serca i zastosowania krazenia poza-
ustrojowego. Innowacyjny sposob wszczepienia zastawki, polegajacy na przezskdrnym wprowadzeniu
jej do serca, zapewniaja zastawki TAVTI (ang. Transcatheter Aortic Valve Implant). Wskazaniem do ich
zastosowania jest m.in. podeszty wiek pacjenta lub choroby wspotistniejace, zwigkszajace ryzyko
operacyjnej wymiany zastawki, tj. przewlekta obturacyjna choroba ptuc lub niewydolnos¢ nerek, ktore
moga prowadzi¢ do cigzkiego uszkodzenia aorty, np. do jej zwezenia lub niedomykalnosci zastawki
aortalnej [7]. Obecnie stosowane sg dwa typy zastawki TAVI, o nazwach handlowych CoreValve
i Edwards SAPIEN. W przypadku CoreValve, platki zastawki, otrzymane ze $winskiego osierdzia,
osadzone sg na stencie wykonanym z nitinolu, ktéry w miejscu implantacji ulega samorozprezeniu.
Natomiast w przypadku zastawki Edwards SAPIEN ptatki z wotowego osierdzia osadzone sg na stencie
ze stali nierdzewnej, ktory rozprezany za pomoca balonu wypetnionego pltynem fizjologicznym lub
powietrzem. Wszczepienie kazdej z wymienionych zastawek odbywa si¢ przy uzyciu specjalistycznego
cewnika, wprowadzanego przez te¢tnice udowa, pachowa lub podobojczykowa [8,9]. Chociaz
implantacja zastawek TAVI wiaze si¢ ze zmniejszong inwazyjnoscig zabiegu, to wskazaniem do ich
zastosowania jest nadal wytacznie ciezki stan pacjenta, uniemozliwiajacy zastosowanie klasycznej
metody implantacji. Wynika to z licznych powiktan pooperacyjnych, powstajacych na skutek niewystar-
czajacego jeszcze poznania tej metody.

Implanty naczyn krwiono$nych, tzw. stentgrafty, stosowane sa w celu zastgpienia zmienionego
w wyniku choroby odcinka naczynia krwiono$nego. Najpowszechniej sa one stosowane w leczeniu
tetniakow aorty. Stentgrafty wykonywane sg gtéwnie z tworzyw sztucznych, takich jak PTFE, PET lub
poliuretan (PU) [10]. Materiaty te nie wykazuja wystarczajacej biokompatybilnosci z organizmem
cztowieka, dlatego prowadzone sa badania nad protezami naczyn krwionos$nych wytwarzanymi
metodami inzynierii tkankowej, ktorych wlasciwosci odpowiadatyby naturalnym naczyniom krwio-
nosnym cztowieka [11]. Hodowle tkankowsg prowadzi si¢ na rusztowaniu, tzw. zrebie, wykonanym
z mieszaniny elastyny i kolagenu, kwasu hialuronowego, fibryny lub kwasu poliglikolowego, ktory
porastaja komorki §rodbtonka [12, 13, 14, 15, 16]. Niestety, zadne z dotychczas przebadanych takich
rusztowan nie zapewnia protezie odpowiednich wlasciwosci mechanicznych.

Stenty stosowane sg u pacjentow, u ktorych wystepuja zmiany chorobowe, powodujace patologiczne
zwgzenie naczyn krwionosnych. Wsrod stentow kardiologicznych najpowszechniej stosowane sg stenty
wiencowe. Majg one az 97% skuteczno$ci w leczeniu zamknigcia tetnicy wiencowej [17, 18], ale stosuje
si¢ je rowniez w leczeniu tetniakow aorty i zwezen naczyn obwodowych. Stenty moga mie¢ budowe
siateczkowa, pier§cieniowa, w ksztatcie rurki z nacigciami oraz w ksztalcie spirali [19], a wykonuje si¢
je ze stopdw metali, najczesciej stopu Cr-Ni-Mo lub stopu Ni-Ti. Producenci stentow kardiologicznych
daza, aby byly one elastyczne, tatwe w implantacji oraz nie sprzyjaly nadmiernej proliferacji komoérek
i tworzeniu si¢ zakrzepow. Aby zapobiec restenozie — wtornemu zwezaniu si¢ §wiatta naczynia
krwiono$nego — stenty pokrywa si¢ lekami antyproliferacyjnymi. Cienka warstwa leku nie zapobiega
jednak zwigkszonej krzepliwosci krwi w kontakcie z metalowym stentem, dlatego prowadzone sa
badania nad udoskonaleniem wtasciwosci przeciwzakrzepowych powierzchni implantu. Udowodniono
tez, ze stent petni funkcj¢ poszerzajaca i przebudowujaca naczynie krwionosne tylko przez kilka
miesiecy po implantacji, a po tym czasie pokrywa si¢ §rodbtonkiem i traci te wiasciwosci [20]. Inng
niedogodnoscia moze by¢ niepelne wgojenie si¢ stentu, zagrazajgce zdrowiu pacjenta poprzez
wywolanie przewleklego stanu zapalnego, prowadzacego do zakrzepicy. Obecno$¢ stentu wewnatrz
naczynia uniemozliwia ponadto kolejne interwencje chirurgiczne i utrudnia stosowanie badan obrazo-
wych.

Rozwigzaniem probleméw zwiazanych ze stosowaniem niebiodegradowalnych stentow wykona-
nych ze stopéw metali, sa stenty ulegajace biodegradacji w okre$lonym czasie, z regulty po 12—18 mies.
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po implantacji, wykonywane glownie z poli(kwasu mlekowego) (PLA) lub z biokorodujacych stopow
metali, np. stopow zelaza i stopow magnezu. Do stentow wykonanych na bazie PLA naleza: Igaki-Tamai
(firmy lgaki Medical Planning), Absorb (firmy Abbott Vascular), DESolve (firmy Elixir Medical)
i ldeal (firmy Xenogenics Corp), a do stentow z biokorodujacych stopéw zelaza i magnezu,
odpowiednio, NOR-I (firmy Devon Medical) i Dreams i Lekton Magic (firmy Biotronic). Podobnie jak
stenty niebiodegradowalne, te ulegajace rozktadowi nie powinny ulega¢ przemieszczaniu, a jedno-
cze$nie by¢ widoczne w badaniu radiologicznym, np. w badaniu RTG [21].

Pierwsze wczepienie czlowiekowi biodegradowalnego stentu miato miejsce w 1998 roku podczas
badania klinicznego stentu lgaki-Tamai. Wykonany byt on z poli(kwasu L-mlekowego) (PLLA)
o spiralnie utozonej, zygzakowatej konstrukcji, zapobiegajacej uszkodzeniom naczynia w procesie
implantacji [22]. Wyniki badan klinicznych wykazaty, ze stent ten jest bezpieczny i skuteczny;
udowodniono, ze produktami jego biodegradacji jest gtownie woda i CO2, a ewentualne pozostate
fragmenty, mniejsze niz 2 um, ulegaja wchlonigciu przez makrofagi na drodze fagocytozy [22, 23].
Istotnym ograniczeniem stosowania stentu Igaki-Tamai jest jednak konieczno$¢ uzycia rozgrzanego do
65—70 °C kontrastu, powodujacego rozprezenie stentu po jego wszczepieniu. Tak wysoka temperatura
moze powodowaé martwice $ciany naczynia krwiono$nego, prowadzac do nadmiernej proliferacji
komorek srodbtonka oraz zwigkszenia adhezji ptytek krwi do §ciany naczynia, a to skutkuje tworzeniem
zakrzepow. Obecnie producent wyeliminowat konieczno$¢ stosowania rozgrzanego kontrastu, dzieki
czemu stent otrzymat certyfikat CE (Conformité Européenne) i stosowany jest w terapii naczyn
obwodowych [24].

Innym, dobrze poznanym pod wzglgdem dziatania, biodegradowalnym stentem posiadajacym
certyfikat CE, jest stent Absorb, zwany reabsorbowalnym rusztowaniem naczyniowym [25]. Podobnie
jak stent Igaki-Tamai wykonany jest on z PLLA, ale od lgaki- Tamai r6zni go warstwa pokrywajaca
jego powierzchni¢, wykonana z amorficznego kopolimeru kwasu L- i D-mlekowego (PDLLA),
polaczonego w stosunku 1:1 z lekiem antyproliferacyjnym — ewerolimusem. Amorficzna postaé
poli(kwasu mleko-wego) ulega szybszej degradacji niz PLLA, z ktorego wykonane jest rusztowanie,
dlatego uwolniona w krétkim czasie duza ilos¢ leku zapobiega nadmiernemu rozrostowi §rodbtonka
[26]. Hydroliza wigzan estrowych PLLA i poli-(kwasu D-mlekowego) (PDLA) podczas degradacji
stentu prowadzi do powstania kwasu mlekowego, fagocytowanego przez makrofagi, a ostatecznymi
produktami degradacji sa woda i CO,. Badania kliniczne wykazaly, ze wszczepienie takiego stentu
wplywa pozytywnie na przebudowe naczyn wiencowych i tylko w jednym przypadku, w 30 osobowe;j
grupie pacjentow, doszto do powiktan sercowo-naczyniowych [27, 28]. Badania pacjentow po 2 latach
od implantacji wykazaty natomiast catkowity powrdt zdolno$ci motorycznych naczyn w miejscu
implantacji przy nieznacznym, akceptowalnym zmniejszeniu $wiatlta naczynia [26, 29]. Niewielkie
zmniejszenie $rednicy przekroju naczynia krwionosnego sklonito jednak producenta do modyfikacji
konstrukcji stentu. W celu zwigkszenia jego sity radialnej oraz bardziej rownomiernego i symetrycznego
przylegania stentu do §ciany naczynia krwionosnego, powodujacego jej lepsze podparcie, zastosowano
gestsze utozenie przgset w $cianie stentu. Wywotlato to jedynie niewielkie zmniejszenie $rednicy
naczynia w poczatkowej fazie po implantacji i nie powodowato dalszych zmian nawet po 2 latach od
wszczepienia [30].

Biodegradowalnym implantem wykonanym z PLLA jest tez stent DESolve. Podobnie jak Absorb
uwalnia on z zewngtrznej powtloki, wykonanej z amorficznego PDLLA, leki antyproliferacyjne —
nowolimus Iub miolimus. Stent ten nie jest jeszcze komercyjnie stosowany, ale wstepne wyniki badan
klinicznych sa bardzo obiecujace [31].

Materiatem do otrzymywania biodegradowalnych stentow jest rowniez mieszanina bezwodnego
PLA i kwasu salicylowego z domieszkg leku antyproliferacyjnego — sirolimus. Takie polgczenie
zastosowata firma Xenogenics Corp w stencie Ideal. Jak wykazat Jabara i wsp. (2008) obecnos$¢ kwasu
salicylowego dziala przeciwzapalnie, a jednoczesnie pozwala na kontrolowane uwalnianie leku anty-
proliferacyjnego [32]0. Badania kliniczne dowiodly, ze zastosowanie takiego rozwigzania zapobiega
zapadaniu si¢ naczynia krwiono$nego i stentu, jednak nie jest wystarczajace do zahamowania
proliferacji [33]. Aby temu zapobiec zwigkszono dawke leku antyproliferacyjnego na powierzchni
stentu i obecnie otrzymany stent znajduje si¢ w fazie badan przedklinicznych.

Podczas proby wytworzenia stentu z biodegradowalnych stopéw metali Zelaza i magnezu w bada-
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niach in vivo przeprowadzonych na krdlikach wykazano, Zze stenty ze stopow zelaza nie powoduja
incydentow zakrzepowych oraz nadmiernego stanu zapalnego [34]. W organizmach badanych zwierzat
stwierdzono jednak liczne uszkodzenia blony elastycznej i mig¢§niowej naczynia, co spowodowato,
ze zaprzestano dalszych badan nad tymi implantami. Stenty ze stopu magnezu sa natomiast stosowane
W leczeniu choroéb wiencowych. Produktami ich biodegradacji sa dobrze tolerowane przez organizm
cztowieka jony magnezu. Przyktadami takich stentéw sa Lekton Magic oraz Dreams firmy Biotronic,
ktére wykonane ze stopu magnezu zawierajacego domieszki cyrkonu i itru. Oba stenty posiadaja
certyfikat CE, a dodatek metali ziem rzadkich oraz leku antyproliferacyjnego — paklitakselu, pozwala
na wydtuzenie czasu degradacji oraz poprawienie wlasciwosci mechanicznych stentu [35, 36, 37].

3. Biodegradacja implantéw kardiologicznych
3.1. Wstep

Implanty kardiologiczne zastepuja nieprawidlowo funkcjonujacy organ, poprawiajac stan zdrowia
i jako$¢ zycia pacjenta, jednak ich praca moze zosta¢ zaburzona poprzez proces biodegradacii.
Biodegradacja implantéw kardiologicznych to szereg zjawisk zachodzacych w organizmie pacjenta,
ktore prowadzg do takich zmian ich wiasciwosci fizykochemicznych, ktore powoduja, ze przestaja one
prawidtowo funkcjonowac i spetnia¢ swoja role. Biodegradacja nie jest efektem jednego procesu, lecz
skutkiem synergicznego dziatania wielu réznych czynnikow (rys. 1), ktore trudno jest rozgraniczy¢
i traktowa¢ oddzielnie. Problem biodegradacji nalezy rozpatrywaé szeroko, analizujac wptyw jednych
czynnikdw, na powstanie innych [38, 39].

[ Proces destrukcyjny ]
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Rys. 1. Podziat proceséw dziatajacych destrukcyjnie na implanty kardiologiczne

W zaleznosci od funkcji jakg implant ma spetnia¢ w organizmie, stawiane sg mu rézne wymagania
co do odpornosci na degradacje. Na przyktad, wszczepiane dozywotnio zastawki serca, stentgrafty,
niebiodegradowalne stenty naczyniowe lub stymulatory serca, powinny by¢ wykonane z materiatow
odpornych na warunki panujace w organizmie czlowieka i nie ulega¢ degradacji. Natomiast implanty,
tj. biodegradowalne stenty, przeciwnie, powinny ulega¢ rozktadowi w momencie, gdy spetnia swoja
funkcje. Niezaleznie od materiatu, z ktorego wykonany jest implant, wprowadzone do organizmu obce
ciato wywotuje odpowiedZ uktadu immunologicznego. Dotyczy to przede wszystkim implantow
biologicznych, ktore traktowane sa przez organizm jako antygeny, przeciwko ktérym wytwarza on
swoiste przeciwciata, majace doprowadzi¢ do ich usunigcia. Obecne we krwi enzymy i inne bialka,
lipidy, jony soli nieorganicznych, takie jak Na*, K*, Ca?*, POs*, HCOg3, Cl-, SO4* oraz wolne rodniki
moga réwniez reagowaé z materiatem implantu, w wyniku czego moze dojs¢ do pogorszenia jego
wiasciwosci fizykochemicznych [40, 41]. Implanty moga na przyktad z czasem ulegaé rozpuszczaniu,
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kruszy¢ sie, pekac, stawac si¢ elastyczne 0 lub przeciwnie, nadmiernie sztywne [42].

Zaden materiat uzywany do produkcji implantéw kardiologicznych nie jest catkowicie odporny na
destrukcyjne procesy ze strony organizmu [41]. Dlatego tez, w celu wyeliminowania niekorzystnych
czynnikow bedacych konsekwencjg roznych reakcji biochemicznych zachodzacych w organizmie
cztowiek, istniejace materialty modyfikuje sie, a takze poszukuje nowych, bardziej kompatybilnych
i odpornych na degradacje.

3.2. Biodegradacja biologiczna

3.2.1.Reakcja ukladu immunologicznego

W wyniku operacji chirurgicznej dochodzi do przerwania ciagtosci tkanek, a wprowadzony implant,
traktowany przez organizm jako ciato obce, wywotuje reakcje immunologiczng i prowadzi do powstania
stanu zapalnego [43]. Juz kilka godzin po operacji zostajg pobudzone komoérki tuczne i dendrytyczne
oraz makrofagi, ktére wydzielaja mediatory reakcji zapalnej, tj. cytokiny, prostaglandyny, leukotrieny
i bradykininy. Substancje te powoduja zwickszenie ukrwienia okalajacych tkanek, rozszerzenie
naczynia krwionosnego, do ktorego zostal wprowadzony implant oraz rozszerzenie sasiadujacych,
mniejszych naczyn krwiono$nych, umozliwiajac naptyw innych komorek uktadu odpornosciowego,
glownie makrofagéw i neutrofili, majgcych zdolnos$¢ fagocytozy. Komorki te probuja usunagé implant
z organizmu, co w konsekwencji moze prowadzi¢ do odrzucenia wszczepu [39, 43, 44, 45]. W procesie
rozwoju reakcji zapalnej, podczas tzw. wybuchu tlenowego neutrofili i komoérek zernych, powstaje
ponadto duza ilo$¢ reaktywnych form tlenu (RFT). Z jednej strony proces ten reguluje funkcje
bakteriobdjcze neutrofili [39], jednak z drugiej, tworzace si¢ RFT mogg indukowac reakcje rodnikowe
z grupami funkcyjnymi obecnymi w materiale implantu, prowadzac w konsekwencji do jego
biodegradacji [46].W celu ostabienia reakcji immunologicznej, pacjentom po operacji podaje sig¢ leki
immunosupresyjne majace hamowaé¢ odpowiedz uktadu immunologicznego. Nie daje to jednak
catkowitej pewnosci, ze implant nie zostanie odrzucony przez organizm pacjenta [47].

3.2.2. Dzialalno$¢ mikroorganizméw

Do uszkodzenia implantow kardiologicznych moga przyczyniaé si¢ mikroorganizmy. Zrédtem
drobnoustrojow najczgsciej jest mikroflora whasna skoéry i bton §luzowych cztowieka, srodowisko
szpitalne, infekcja rany pooperacyjnej lub inne wprowadzone wczesniej implanty. Na negatywny
dziatanie mikroorganizméw narazone sg wszystkie wszczepy [48, 49].

Mikroorganizmy moga rozwija¢ si¢ zardbwno na powierzchni implantu, jak i w jego porach. Wzrost
drobnoustrojow w porach biomateriatu, z ktéorego wykonany jest implant, moze powodowac jego
odksztatcenia [38]. Ponadto, mikroorganizmy moga wydziela¢ one enzymy degradujace czasteczki
polimeru, a nastepnie zuzywaé produkty ich rozktadu jako zrddto substancji pokarmowych [40].
Biodegradacja wskutek dziatania enzyméw wydzielanych przez mikroorganizmy przebiega w trzech
etapach. Pierwszy z nich — biodeterioracja — obejmuje aktywno$¢ mikroorganizmow, ktoéra powoduje
uszkodzenia mechaniczne w materiale. Ponadto, r6zne zwigzki nieorganiczne i organiczne obecne we
krwi majg tendencje do adsorpcji do porowatej struktury materiatu implantéw, niszczac wstepnie jego
powierzchnig i zwigkszajac podatnos$¢ na adhezj¢ drobnoustrojow zaréwno na powierzchni materiatu,
jak 1 w jego porach. Drobnoustroje zwigkszajac swoja liczebno$¢ przyczyniaja si¢ do powstawania
dodatkowych napr¢zen w materiale, powodujac, ze implant ulega licznym deformacjom, przez co staje
si¢ podatny na dziatanie enzymow degradujacych. To zapoczatkowuje drugi etap niszczenia implantu —
biofragmentacj¢. Na tym etapie, w wyniku wydzielanych przez mikroorganizmy produktow meta-
bolizmu, najczeséciej kwasow, np. kwasu bursztynowego i kwasu mlekowego, oraz enzymow
hydrolizujacych, dochodzi do zrywania wigzan mig¢dzyczasteczkowych w biopolimerze oraz jego
fragmentacji na oligomery i monomery. Kluczowa role w degradacji enzymatycznej odgrywajg hydro-
lazy (depolimerazy, celulazy, lipazy, amylazy, kutynazy) oraz oksydoreduktazy (oksygenazy i peroksy-
dazy), ktore moga powodowac, odpowiednio, enzymatyczng hydrolize oraz enzymatyczne utlenianie
i utlenianie z wytworzeniem wolnych rodnikow. Etap biofragmentacji enzymatycznej materiatu poli-
merowego zachodzi w $rodowisku wodnym i sktada si¢ z 4 faz: dyfuzji enzymu z roztworu do
powierzchni biomateriatu, adhezji enzymu do tej powierzchni i utworzenia kompleksu enzym-substrat,
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reakcji katalizowanej przez dany enzym oraz rozpadu kompleksu enzym-substrat. Zawarte
w metabolitach drobnoustrojéw kationy metali, np. jony Fe**, w reakcji z nadtlenkiem wodoru tworza
ponadto rodniki hydroksylowe (reakcja Fentona), ktore moga indukowa¢ procesy utleniania i redukcji
z czasteczkami polimerdéw, z ktorych wykonane sa implanty. Reakcje zachodzace na tym etapie
prowadza do zmniejszenia masy czasteczkowej polimeru, a powstajace oligomery i monomery
wchtaniane sg przez mikroorganizmy degradujace w trzecim etapie procesu enzymatycznej degradacji
— asymilacji. Dlugie tancuchy polimeru sg dla mikroorganizméw niedostgpne, natomiast produkty
degradacji sg dla nich doskonatym zrédtem wegla, azotu, fosforu i tlenu. Ten fatwy dostep do substancji
odzywczych powoduje zwickszenie liczebnos¢ drobnoustrojow i przyspieszenie dalszej degradacji
implantu [38, 40].

Innym, bardzo powaznym zagrozeniem dla prawidlowej pracy implantow sg mikroorganizmy
pojawiajace si¢ na ich powierzchni implantu w postaci biofilmu. Po wprowadzeniu wszczepu jego
powierzchnia bardzo szybko pokrywa si¢ sktadnikami krwi, tj. osoczem oraz biatkami, np. fibryno-
genem, fibronektynami, witronektynami, trombospondyng [50], z ktérymi drobnoustroje wigza si¢ za
pomoca oddziatywan elektrostatycznych, hydrofobowych lub Van der Waalsa, dzigki wytwarzanym
czynnikom adhezyjnym [50, 51]. Proces tworzenia biofilmu na powierzchni implantéw rozpoczyna
intensywny wzrost komoérek drobnoustrojow juz w ciggu 24 godzin po operacji [48]. Ich nawarstwianie
si¢ moze doprowadzi¢ do znacznego pokrycia materiatu implantu mikroflorg, co utrudnia jego
prawidlowe funkcjonowanie [50, 51]. Utworzony biofilm jest heterogenna, dobrze zorganizowang
przestrzennie strukturg, ztozong z komodrek drobnoustrojow i macierzy (EPS, ang. Extracellular
Polymeric Substance) wydzielanej przez nie zewnatrzkomorkowo w celach ochronnych. W strukturze
biofilmu obecne sg liczne kanaly umozliwiajace transport substancji odzywczych do glebszych jego
warstw i utrzymanie odpowiednich warunkéw dla wzrostu komorek bakterii tam zgromadzonych [49].
Do mikroorganizméw szczegélnie podatnych na tworzenie biofilmu naleza bakterie Gram-dodatnie:
Enterococcus faecalis, Staphylococcus epidermidis, Staphylococcous aureus, Streptococcu viridans,
bakterie Gram-ujemne: Escherichia coli, Klebsiella pneumoniae, Proteus mirabilis, Pseudomonas
aeruginosa, Vibrio cholerae oraz grzyby z rodzaju Candida spp. [50, 51, 52]. Mikroorganizmy w postaci
biofilmu sg oporne na odpowiedz uktadu immunologicznego chorego oraz antystatyki i antybiotyki, co
moze prowadzi¢ do niekontrolowanego rozwoju infekcji i powodowaé bezposrednie zagrozenie zycia
[51, 52]. Przypuszcza si¢, ze duza lekoopornos¢ bakterii w postaci biofilmu jest spowodowana
wytwarzaniem przez nie zewnatrzkomorkowej macierzy [51, 53]. Jednak najwieksze niebezpieczenstwo
zwigzane z bakteriami bytujacymi w postaci biofilmu na powierzchni implantow zwigzane jest z ich
tendencja do samoistnego odrywania si¢. Moga one wowczas przedostawac¢ si¢ do krwiobiegu pacjenta
i prowadzi¢ albo do groznych infekcji, ktorych skutkiem moze by¢ np. zapalenie wsierdzia, ucha
srodkowego, drég moczowych, albo powodowa¢ mukowiscydoze i ostre bakteryjne zapalenie stawdw.
Wykazano, ze ok. 25% infekcji wsierdzia wywotanych jest przez bakterie z rodzaju Staphylococcus,
ktére bytujg w postaci biofilmu i ulegajg wysianiu do krwi [50].

3.2.3. Powstawanie zakrzepow krwi

Wszczepiony implant moze powodowac¢ zwigkszone wykrzepianie krwi na jego powierzchni. Sytuacja
taka wystepuje przede wszystkim wtedy, gdy powierzchnia implantu jest uszkodzona. Gromadzace si¢
skrzepliny moga znaczaco utrudnia¢ pracg elementow ruchomych zastawek serca, wywota¢ zapalenie
wsierdzia i doprowadzi¢ do zatoru [1]. Implant moze ponadto uszkadzac erytrocyty (hemoliza), ktore
pod wpltywem ci$nienia krwi uderzajg w jego powierzchni¢. W wyniku tego, zostajg uwolnione
nukleotydy adeninowe (ADP), ktdre poprzez oddziatywanie z specyficznymi receptorami powierzch-
niowymi, reguluja roéznorodne procesy fizjologiczne. Receptory takie okresla si¢ jako receptory
purynowe P2 [54]. Ich obecnos¢ na powierzchni ptytek krwi oraz interakcje z czasteczkami ADP
prowadzg do aktywacji ptytek i powstawania skrzeplin. Aby przeciwdziala¢ tym niekorzystnym
procesom, pacjentom po implantacji podaje si¢ w celach prewencyjnych leki bedace inhibitorami
receptoréw nukleotydowych, w tym, inhibitory receptoréw ptytkowych dla ADP [54, 55].
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3.3. Biodegradacja chemiczna

3.3.1. Hydroliza

Degradacja implantu, bedaca skutkiem hydrolizy materiatu polimerowego, z ktérego zostal on wyko-
nany, prowadzi do zmniejszenia jego masy i powstawania produktéw rozktadu, tj. oligomerow
i monomerow. Szybkos¢ hydrolizy zalezy glownie od ilosci grup hydrofilowych obecnych w polimerze.
Wigkszo$¢ materiatdow polimerowych, z ktorych wykonuje si¢ implanty kardiologiczne, poza silnymi
wigzaniami kowalencyjnymi tj. wegiel-wegiel, zawiera w swojej strukturze grupy funkcyjne
szczegblnie podatne na hydrolizg (p. tabela 1) [56]. Hydroliza nieenzymatyczna katalizowana jest przez
kwasy, zasady oraz sole nieorganiczne i organiczne [39, 40]. Tych ostatnich jest szczegolnie duzo we
krwi, z ktora implanty kardiologiczne maja bezposredni kontakt [41]. Hydroliz¢ enzymatyczna
katalizuja enzymy z grupy hydrolaz, np. proteazy, esterazy, glikozydazy i fosfatazy. Bez wzgledu na
czynniki wywotujgce hydrolize, proces ten moze zachodzi¢ powierzchniowo lub w catej objetosci
materialu i prowadzi¢ do zmiany jego wilasciwosci fizycznych i chemicznych oraz do powstania
powaznych uszkodzen struktury implantoéw. Wystepujace naturalnie we krwi lipoproteiny moga
ponadto transportowa¢ do wnetrza materiatu nieorganiczne jony obecne we krwi, co moze dodatkowo
przyspiesza¢ degradacje implantu [56].

Tabela 1. Grupy funkcyjne polimerow stosowanych do wytwarzania implantow podatne na hydrolize

Grupa funkcyjna Przyklady Produkty hydrolizy
O @)
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3.3.2.Korozja i degradacja oksydatywna

Implanty kardiologiczne wykonane z metali podatne sg na korozj¢. Aby zapobiec temu niekorzystnemu
procesowi, metale zastgpuje si¢ stopami metali o zwigkszonej odpornosci na korozje [57, 58, 59].
Idealng barierg ochronng przed destrukcyjnymi czynnikami §rodowiska, a wigc rowniez przed korozja,
jest tez cienka, $cisle przylegajaca, warstwa pasywna metalu, powstajaca na powierzchni metalowego
implantu, dzigki rozpuszczonym we krwi solom [57]. Gdy proces pasywacji zostaje jednak zaktocony,
np. przez mikrouszkodzenia lub osadzanie si¢ mikroorganizmdéw na powierzchni implantéw, metalowy
implant wykonany nawet ze stopéw odpornych na korozj¢, moze by¢ narazony na negatywne dziatanie
srodowiska wewngtrznego organizmu [56].

Niszczenie implantéow kardiologicznych moze by¢ roéwniez wywotane przez degradacje
oksydatywna, ktora dotyczy wszczepdw wykonanych zaréwno z metali, jak i polimeréw. Proces ten
zwigzany jest z reakcjami rodnikowymi powodujacymi utlenianie metali lub grup funkcyjnych
w polimerach. Degradacja oksydatywna moze by¢ inicjowana przez organizm cztowieka lub przez
material implantu. Pierwszy z wymienionych proceséw wywotany jest przez wystgpujgce naturalnie
w organizmie wolne rodniki, ktére dzialaja jako inicjatory tancuchowych, rodnikowych reakcji
homolitycznych oraz rodnikowych reakcji rozpadu heterolitycznego z wytworzeniem karbokationow.
Degradacja oksydatywna inicjowana przez wprowadzony materiat, dotyczy natomiast implantéw
metalowych pokrytych warstwa polimeru, np. rozrusznikéw serca pokrytych powtoka poliuretanows.
Proces ten polega na aktywowanym przez jony metali generowane podczas korozji, utlenianiu polimeru.
Potencjat utleniajacy wzmacniany jest dodatkowo przez inne jony rozpuszczone we krwi. Jony metali
moga bezposrednio reagowa¢ z materialem polimerowym implantu, w wyniku czego dochodzi do
pekania wigzan w polimerach i powstania wolnych rodnikéw (p. rys. 2) oraz reagowaé¢ z kwasem
chlorowym(I), woda i tlenem, generujac RFT, b¢dace substratami w reakcjach rodnikowych [56]:

M™ + PH > M®D* + p 4 g+
(PH = polimer)

Rys. 2. Schemat reakcji jonow metali z czasteczkami polimeréw w degradacji oksydatywnej inicjowanej
przez wprowadzony materiat polimerowy

Zaréwno degradacja inicjowana przez organizm pacjenta, jak i przez material implantu prowadzi do
licznych zmian strukturalnych w materiatach polimerowych poprzez, np. usuwanie atomow wodoru
i tworzenie wigzan wielokrotnych w tancuchach polimerow czy tez dotaczanie do nich nowych grup
funkcyjnych, wywotujac rozszczepianie czasteczek polimeru i ostabiajac jego strukture [56].
Anionorodniki ponadtlenkowe (05 °), powstate w procesie zapalnym, moga tez bezposrednio uczest-
niczy¢ w reakcjach rodnikowych i przeksztalcaé¢ si¢ w bardziej reaktywne formy, np. do rodnikéw
wodoronadtlenkowych (HO53) lub, przy udziale dysmutazy ponadtlenkowej, do nadtlenku wodoru [39,
46]. Wykazano, ze obecnos¢ nadtlenku wodoru obniza nie tylko odporno$¢ tytanu na korozje, ktory jest
powszechnie stosowanym metalem do produkcji implantéw [57, 60], ale moze takze ostabia¢ strukture
implantéw wykonanych z polimeréw [61]. Nadtlenek wodoru, w reakcjach enzymatycznych z jonami
chlorkowymi obecnymi w fagocytach ulega tez przeksztatceniu do kwasu chlorowego(l) (p. rys. 3),
ktéry dziata niszczaco na implant biologiczny, poprzez, np. utlenianie grup aminowych w biatkach
tkanek do chloroamin, ktore sg zwigzkami silnie utleniajgcymi. Moga one reagowaé z grupami
funkcyjnymi obecnymi w polimerowych implantach, np. z grupami amidowymi lub karbaminianowymi
w poliuretanowych stentgraftach. Kwas chlorowy(I) jest rowniez prekursorem wolnych rodnikow
(HOCl - HO® + CI*). W przypadku metalowych implantow dodatkowo moze on utlenia¢ atomy metali
(M° + HOCL - M* 4+ HO"® + Cl™), powodujgc ich pekniecia [57].

Mieloperoksydaza
z liposomoéw w

Hy0, + Cl™ + H* —L29°2"  1ocl + Hy0

Rys. 3. Reakcja tworzenia kwasu chlorowego(l)
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3.4. Biodegradacja fizyczna

3.4.1.Uszkodzenia mechaniczne

Implanty kardiologiczne pracuja w warunkach cyklicznych obciazen, dlatego wymagaja one zwigk-
szonej odpornosci na dziatanie czynnikéw fizycznych. Naprezenia $ciskajgce, Scinajace oraz nacisk pod
wplywem ci$nienia wytwarzanego przez krazacg krew (ok. 30 milionéw uderzen serca rocznie) moze
znacznie ostabiac strukture materiatow, z ktorych wykonane sg implanty i doprowadzi¢ do ich odksztat-
cen i deformacji [42, 62].

3.4.2. Kalcyfikacja

Przyktadem procesu biodegradacji fizycznej jest kalicyfikacja. Moze ona przyczyniac¢ si¢ do bezposred-
niego zagrozenia prawidtowej pracy implantow oraz do inicjacji innych czynnikéw degradujacych.
Kalicyfikacja polega na adsorpcji soli rozpuszczonych w osoczu krwi na powierzchni implantu.
Najwigksze powinowactwo do materiatu implantu wykazuja sole nicorganiczne, ktore mogg odktada¢
si¢ w postaci zlogéw, a najbardziej podatne na ten proces sa sole wapnia, gtownie fosforan(V) wapnia
[63, 64]. Odktadanie si¢ krysztatléw soli moze powodowaé sztywnienie materiatow [42] co jest efektem
szczegoOlnie niepozadanym w przypadku implantow biologicznych, ktére powinny przez caty czas
funkcjonowania pozosta¢ elastyczne. Zwapnienia implantow biologicznych uwaza si¢ za glowna
przyczyng nieprawidtowego ich funkcjonowania [63]. Krysztaly gromadzace si¢ na powierzchni
stentow stwarzaja ponadto niebezpieczenstwo zmniejszenia pola przeptywu krwi, a w przypadku
zastawek 1 rozrusznikéw serca moze dojs¢ do uszkodzenia ich ruchomych czesci [56] i powodowaé
wycieki krwi poza uktad krazenia [42]. Tworzenie krysztaldow na powierzchni implantow najczgsciej
zwigzane jest z powstatymi wczesniej mikropeknieciami, ktore dzialaja jak ,,zarodki” reakcji. Peknigcia
te moga powstawac juz w trakcie produkcji implantow oraz w wyniku dziatania czynnikéw chemicz-
nych i/lub fizycznych po ich wszczepieniu [56]. Ponadto, gromadzace si¢ na powierzchni implantu
biatka oraz niektore zwiazki chemiczne, tj. fosfolipidy obecne we krwi, sprzyjaja akumulacji soli na
powierzchni wszczepionych implantdw [63, 64], a fosfataza alkaliczna przyczynia si¢ do powstawania
krysztalow soli w okolicach uszkodzonych tkanek [65]. Levy i wsp. (1991) w badaniach in vitro
wykazali, ze usieciowanie w strukture implantu jonoéw metali, AI** oraz Fe®*, moze znaczaco zmniejszy¢
aktywno$¢ fosfatazy alkalicznej i zredukowac proces kalcyfikacji [65].

4. Podsumowanie

Analiza dostepnych w literaturze danych wskazuje, ze zaden materiat wykorzystywany obecnie do
produkcji implantéw kardiologicznych nie jest odporny na destrukcyjne procesy ze strony organizmu,
a mnogos$¢ czynnikow prowadzacych do degradacji powoduje, ze ich wyeliminowanie jest niemozliwe.
Dlatego materiaty przeznaczone na implanty udoskonala si¢ na drodze modyfikacji. Spowolnienie
rozktadu materiatu mozna uzyskac np. poprzez zastosowanie materiatow o zwigkszonej odpornosci na
czynniki dzialajagce w organizmie czlowieka oraz przez zastosowanie farmaceutykow, doustne lub
w postaci zewngtrznej warstwy powlekajacej implant, w tym lekow antykoagulacyjnych i immuno-
supresyjnych. Innym sposobem ograniczenia degradacji implantu jest jego indywidualne dobranie,
z zalezno$ci od wieku i stanu zdrowia pacjenta. Konieczno$¢ wyeliminowania czynnikéw powodujg-
cych biodegradacje jest tez powodem poszukiwania nowych, bardziej trwatych materiatéw stosowanych
do produkcji implantéw kardiologicznych.
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