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ÚVOD 
 

Aplikace přípravkŧ s dlouhodobou liberací léčiva je výhodná u léčivých látek 

nestabilních v gastrointestinálním traktu a špatně se absorbujících po perorálním podání, 

u látek s krátkým biologickým poločasem nebo u vysoce toxických látek. Výhodou 

kontrolované liberace je zamezení nežádoucímu jevu – kolísání koncentrací léčiva 

v plazmě. Takové přípravky lze aplikovat systémově či topicky. Právě dlouhodobá 

liberace v místě aplikace představuje významný pokrok v terapii mnoha onemocnění. 

Nejvíce studované a v praxi používané biodegradabilní nosiče léčiv jsou polyestery 

alifatických hydroxykyselin, mezi něž patří kyselina polymléčná a kopolymery kyseliny 

D,L-mléčné s glykolovou. Jejich bezpečnost je ověřena více než třicetiletou praxí 

v oblasti chirurgických šicích materiálŧ.  

 

Na katedře farmaceutické technologie Farmaceutické fakulty v Hradci Králové 

byly syntetizovány a testovány biodegradabilní oligoestery kyseliny DL-mléčné 

a glykolové s polyhydrickými alkoholy, které mohou být v budoucnu využity jako 

parenterálně aplikované nosiče léčivých látek. 

 

Rigorózní práce týkající se testování liberace kyseliny listové z těchto 

oligoesterových matric navazuje na diplomovou práci obhájenou v červnu 2005. 

Teoretická část diplomové práce byla věnována kyselině polyglykolové, polymléčné 

a jejich kopolymerŧm; konkrétně se zabývala jejich fyzikálně-chemickými vlastnostmi, 

syntézou, biodegradabilitou, biokompatibilitou, implantáty in situ a využitím 

biodegradabilních materiálŧ v praxi. Rigorózní práce rozšiřuje toto téma o využití 

širokého rozmezí polymerŧ jako nosičŧ léčiv a sleduje jejich roli během distribuce 

léčiva v organismu. 
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1. TEORETICKÁ ČÁST 
 

Zrychlující se tempo ve výzkumu a vývoji nových polymerních materiálŧ vedlo 

ke zvýšení zájmu o systémy kontrolovaně uvolňující léčivé látky. Dokládá to množství 

publikací a patentŧ vydaných během posledních 25 let, týkajících se jak syntetických, 

tak přirozeně se vyskytujících polymerních látek (1).  

 

1.1. Běžně dostupné polymerní materiály 

 

Běžně dostupné polymery umožňující kontrolované uvolňování léčiv mŧžeme 

rozdělit do čtyř kategorií: 1. difúzí kontrolované systémy, 2. rozpouštědlem aktivované 

systémy, 3. chemicky kontrolované systémy a 4. magneticky kontrolované systémy.  

 

1.1.1. Difúzí kontrolované systémy 

 

Tyto systémy zahrnují dva typy, rezervoárové a matricové. Rezervoárový typ 

mŧže být sférického, cylindrického nebo diskovitého tvaru. Tento typ je tvořen jádrem 

obsahujícím léčivou látku v pevném nebo kapalném stavu a vrstvou 

nebiodegradabilního polymeru obklopující jádro, přes níž léčivo difunduje. Vlastnosti 

léčiva a polymeru pak udávají rychlost difúze a rychlost s jakou se léčivo dostává do 

krevního oběhu. Aby byla zaručena jednotnost uvolňování musí být tloušťka polymeru 

shodná po celém obvodu. Jedním z problémŧ tohoto typu je, že po vyčerpání veškeré 

účinné látky ze systému musí být z těla polymer odstraněn. Dalším problémem mŧže 

být prasknutí rezervoárové membrány, kdy hrozí náhlé uvolnění velkého množství 

léčiva do krevního oběhu.  

V matricovém typu je léčivo rovnoměrně rozptýleno v polymerní matrici, z jejíž 

sítě je pozvolna uvolňováno. Narozdíl od rezervoárového typu zde nehrozí ruptura 

membrány a náhlý vzrŧst koncentrace léčiva v krvi.  
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1.1.2. Rozpouštědlem aktivované systémy 

 

Mezi tyto systémy se řadí také dva typy: jeden podléhající osmóze a druhý 

bobtnání. V osmoticky aktivovaném systému se vnější tekutina s nízkou koncentrací 

léčiva dostává skrz semipermeabilní membránu dovnitř tělesa s vysokou koncentrací 

látky. Osmotický tlak směřuje ke snížení koncentračního gradientu mezi vnitřní a vnější 

stranou membrány, což vede k vyplavování rozpuštěného léčiva ven z tělíska skrz malý 

otvor. 

U typŧ podléhající bobtnání dochází k tomu, že polymer zadržuje velké 

množsví vody, přičemž nenastává rozpouštění. Hydrofilní makromolekuly navíc vytváří 

trojrozměrnou síť. Dŧležitou charakteristikou takového systému je jeho permeabilita 

a pro nízkomolekulární látky, jak rychle polymer bobtná. 

 

1.1.3. Chemicky kontrolované systémy 

 

Jedním typem je, kdy molekula léčiva je chemickou vazbou vázaná 

k základnímu řetězci polymeru. V těle pak v přítomnosti enzymŧ, tělních tekutin 

a hydrolýzy dochází ke kontrolované liberaci aktivních látek.  

Druhý typ zahrnuje biodegradabilní polymerní matrice, v nichž je léčivo 

rovnoměrně dispergováno a postupně se uvolňuje, jak polymer degraduje. Hlavními 

výhodami biodegradabilních systému je, že se po vyčerpání léčiva nemusí odstraňovat 

z těla a také že léčivá látka mŧže být hydrofóbní. Dá se usuzovat, že tyto přednosti 

povedou v budoucnu k většímu nárŧstu zájmu o biodegradabilní polymery, než jak 

tomu bude u ostatních polymerŧ.  

 

1.1.4. Magneticky kontrolované systémy 

 

Konvenční antitumorové látky nejsou schopné dosáhnout ideální nádorové 

specifity. Nosiče léčiv, složené z albuminu a magnetických mikrosfér, byly vyvinuty 

pro nádorovou chemoterapii. Díky těmto mikrosférám jsou schopné se koncentrovat na 

specifickém místě a přitom mŧžou nést široké rozmezí léčiv. Hlavními výhodami těchto 

systémŧ je vysoká efektivita při cílené distribuci in vivo a kontrolovaná liberace léčiva 

na mikrovaskulární úrovni (2).  
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1.2. Rozpustné polymery jako nosiče léčiv 

 

1.2.1. Pinocytóza 

 

Zdá se, že rozpustné polymery naleznou širší uplatnění než mikročástice díky 

většímu počtu potenciálních cílových míst v organismu (tzv. targeting) (3). 

Biologické membrány představují pro makromolekuly účinné bariéry. 

Plazmatická membrána chrání před pŧsobením cytoplazmatických enzymŧ, zatímco 

intracelulární membrána obklopuje jednotlivé buněčné kompartmenty. Mechanismus 

pro translokaci makromolekul je často specifický a zahrnuje např. pinocytózu. 

Ideálními vlastnostmi pro makromolekulární lékové nosiče jsou: adekvátní 

kapacita nosiče; zachování hydrofilnosti systému nosič-léčivo; molekulová hmotnost 

dost vysoká, aby byla umožněna glomerulární filtrace, ale zároveň tak nízká, aby 

dosáhla všech buněčných typŧ; stálost struktury nosiče zajišťující odolnost vŧči 

pinocytóze; vazba nosič-léčivo stabilní v tělních tekutinách, ale degradovatelná 

v lysosomech; postupná biodegradabilita nosiče v extracelulárních kompartmentech; 

netoxičnost; neimunogenicita a hlavně biokompatibilita. 

Objemnější konjugáty makromolekula-léčivo běžně neprochází skrz buněčnou 

membránu, ale obvykle vstupují do buňky prostřednictvím pinocytózy. Tyto konjugáty 

se koncentrují v lysosomech a označují se jako lysomotropní. Párování léčiva 

k makromolekulám bude ovlivňovat distribuci léčiva – ta záleží na rychlosti pinocytózy 

jednotlivých buněčných typŧ stejně jako na přístupnosti konjugátu. V případech, kdy 

konjugát vykazuje afinitu k receptorŧm na povrchu buňky a vstupuje dovnitř adsorpční 

pinocytózou, míra vychytávání záleží na vazebné kapacitě.  

Ačkoli je pinocytóza ovlivněna molekulovou hmotností polymerního konjugátu, 

jeho míra penetrace do buňky mŧže být v určitém rozsahu zvýšena začleněním 

hydrofóbních jednotek (např. tyraminu, tyrosinamidu) do hydrofilního polymeru. 

Targeting vyžaduje vazbu specifických protilátek nebo vazbu sacharidových jednotek 

schopných interagovat s receptory na povrchu určitých buňek. Vazba sacharidových 

jednotek je založena na skutečnosti, že malá strukturální modifikace glykoproteinŧ vede 

ke změně jejich osudu v organismu. Toho lze využít k usnadnění transportu jak 

přírodních tak syntetických polymerŧ do hepatocytŧ, Kupferových buněk, fibroblastŧ 

nebo makrofágŧ.  
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1.2.2. Ideální rozpustné polymery 

 

Podle Duncana a Lloyda (3) by ideální nosiče léčiv měly mít následující znaky: 

postupná biodegradabilita vazby léčivo-polymer; vhodná molekulová hmotnost; 

možnost inkorporace reziduí, které usnadní pinocytózu cílovými buňkami; absence 

toxických efektŧ; úplná odbouratelnost. 

Užitečným polymerem je takový, který specificky adheruje k buňkám. Mnoho 

autorŧ zveřejnilo, že polymery s vysokou hustotou kladných nábojŧ, jako je polylysin 

a polyornithin, se pevně vážou k buněčným membránám. Dokonce malá změna 

v nábojové hustotě má hluboké dopady. Např. kopolymer tvořený 

z 93 % vinylpyrrolidonovými jednotkami a ze 7 % kationickým vinylaminem adheruje 

k buněčným povrchŧm savčích buněk, zatímco homopolymer vinylpyrrolidonu ne. 

Naopak syntetický polyanion, pyranový kopolymer, se adsorbuje na krysí peritoneální 

makrofágy a vstupuje do těchto buněk pinocytózou 100krát rychleji než 

polyvinylpyrrolidon. Polyhydroxypropylmethakrylamid (polyHPMA) se neadsorbuje na 

buněčné membrány, ale rychlost pinocytózy se dramaticky zvýší, jestliže je z 10-20 % 

substituován fenolickými skupinami (4). 10-20% substituce fenolickými skupinami 

zvyšuje buněčnou vazebnost dalšího polymeru, polyhydroxyethyl-aspartamidu (5). 

Polymery, které se vážou k buněčným povrchŧm, se také pravděpodobně vážou 

k plasmatickým proteinŧm. Tento fakt mŧže vést in vivo k intravaskulární agregaci. Byl 

syntetizován blokový kopolymer složený z hydrofilního polyethylenoxidu 

a hydrofóbního polylysinu, jehož ε-amino skupina byla z 50 % substituována 

palmitoylem (6). Míra pinocytózy tohoto kopolymeru krysími peritoneálními 

makrofágy je obdobná jako u homopolymeru polyethylenoxidu; to naznačuje, že 

hydrofóbní domény pinocytózu významně neovlivnily. Zdá se, že ve vodném prostředí 

kopolymer vytváří micely tak, že se buňce nabízí svou hydrofilní částí.  

Nejvhodnějšími molekulami, které byly vyvinuty jsou polyvinylpyrrolidon 

(polyVP) a polyHPMA, který je preferován díky snadnější substituci. Derivatizace 

polyHPMA oligopeptidy v malém rozsahu nebo fenolickými skupinami je možná, aniž 

by docházelo k buněčné adherenci. Oba polymery jsou ve vodě rozpustné, dokonce i ve 

vysokém stupni polymerizace, ale výhodou je, že si zachovávají nespecifickou 

buněčnou adherenci i při velké molekulové hmotnosti (7). Další výhodou těchto dvou 

polymerŧ je jejich biokompatibilita. Oba homopolymery polyVP a polyHPMA 

představují potenciální plasma expandery.  
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Oligopeptidy mohou být využity jako lysosomálně degradovatelné složky, které 

umožňují síťování polymerních řetězcŧ. Jestliže je taková zesítěná molekula určena 

k cílené distribuci cytotoxického léčiva, lysosomální procesy povedou nejen k uvolnění 

léčiva, ale také k degradaci síťujících komponent. Uvolněné polymerní fragmenty 

budou dostatečně malé, aby mohly podstoupit glomerulární filtraci, což zamezí 

hromadění nedegradabilního polymeru v těle. Taková degradace oligopeptidových 

spojŧ lysosomálními enzymy již byla prokázána (8). Přičemž nosič nesmí léčivo uvolnit 

předčasně, tzn. že vazba léčivo-oligopeptid musí být chráněna před pŧsobením enzymŧ 

v tělních tekutinách, ale následně musí umožňovat degradaci enzymy lysosomálními. 

 

1.3. Biodegradabilní (bioerodibilní) polymery 

 

V 60. letech 20. století se objevily první studie zabývající se subdermálními 

systémy s kontrolovaným uvolňováním léčiv; byly použity biostabilní polymery, jako 

jsou polyethylen a silikon (9). Liberace léčiva byla dána pouze difúzí. Zájem 

o biodegradabilní polymery postupně vzrŧstal ze dvou dŧvodŧ. Jednak bylo zjištěno, že 

chirurgické odstranění polymerních reziduí je obtížné a naopak ponechání 

nedegradabilních materiálŧ v těle po neurčitou dobu představuje nežádoucí 

toxikologický hazard, a jednak že je difúze limitována permeabilitou polymeru 

a vlastnostmi léčiva (10). 

Následoval vývoj polymerŧ obsahujících hydrolyticky nebo enzymaticky labilní 

vazby, hlavně ve snaze najít materiály pro výrobu absorbovatelného chirurgického šití. 

Ačkoli chirurgické šití bylo pŧvodně odvozováno od rŧzných forem kolagenu až 

k dnešnímu catgutu, byl kladen dŧraz na vývoj syntetických materiálŧ, které by 

hydrolyzovaly na tělu vlastní metabolity. Výsledkem tohoto úsilí jsou kyseliny 

polymléčná a polyglykolová.  

V roce 1970 byl syntetický bioedegradabilní polymer Yollese a Sartoriho poprvé 

použit jako nosič léčiva. Od té doby se většina literatury věnuje těmto speciálně 

syntetizovaným biodegradabilním polymerŧm. Byly vypozorovány tři základní přístupy 

uvolňování léčivé substance (11, 12): 1. povrchová eroze s postupnou liberací fyzikálně 

vázaného léčiva; 2. štěpení kovalentních vazeb mezi polymerem a molekulou léčiva, 

probíhající uvnitř nebo na povrchu nosiče, následované difúzí; 3. difúzí kontrolovaná 

liberace léčiva poutaného fyzikálními vazbami a následná bioabsorpce polymeru. 
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Nejdŧležitějšími požadavky, které musí biodegradabilní materiál splňovat, jsou 

permeabilita, biokompatibilita, biodegradabilita a pevnost v tahu. Tyto vlastnosti jsou 

vzájemně závislé do určitého stupně a optimalizace jedné vlastnosti bude mít vliv na ty 

ostatní. Komerčně vyráběné polymery málokdy splňují všechny specifické požadavky, 

a proto je výhodná zakázková výroba.  

Řada potenciálně biodegradabilních polymerních systémŧ byla založena na 

známé vnímavosti jejich monomerních analogŧ k štěpení vazeb za mírných 

hydrolytických podmínek. Mezi ně patří polyamidy, polyurethany, polyestery, 

polykarbonáty, polyacetaly, polyketaly, polyorthoestery, anorganické polymery a 

z přírodních polysacharidy a polypeptidy. Až donedávna nebyly známy syntetické 

polymery, které by enzymaticky degradovaly. 

Specifické vlastnosti, které přispívají k degradaci polymeru jsou následující: 

1. Permeabilita a rozpustnost ve vodném prostředí; určí stupeň hydrolýzy a zda 

nastane objemová nebo povrchová hydrolytická degradace. Jestliže při rozpadu 

polymeru vznikají kyselé a bazické skupiny, mŧže dojít k autokatalytyckému 

procesu, jako je tomu v případě polyesterŧ a polyorthoesterŧ. 

2. Krystalinita polymeru; pouze amorfní fáze je přístupná permeujícím složkám 

(voda, léčivo) a enzymatickým vlivŧm. 

3. Teplota skelného přechodu; sklovitý nebo kaučukovitý charakter polymeru 

ovlivňuje jeho permeabilitu a pohyblivost řetězce, což se zdá být dŧležitým 

faktorem určujícím vnímavost k enzymŧm. Navíc uvolněné fragmenty 

neschopné difundovat ze sklovitého polymeru podporují autokatalytyckou 

hydrolýzu. U kyseliny polymléčné a polyglykolové to vede k rychlejší 

degradaci. 

4. Fyzikální rozměry (velikost tělíska, poměr povrch/objem); hrají značnou roli 

v pokročilém stupni biodegradace, kdy dochází k fagocytóze. 

 

Biodegradabilní polymery jsou polymery odbouratelné in vivo, buď enzymaticky 

nebo neenzymaticky, produkující biokompatibilní nebo netoxické metabolity. Ty 

mohou být vyloučeny běžnými fyziologickými cestami. Příkladem běžně užívaných 

přírodních biodegradabilních polymerŧ jsou želatina, alginát, albumin, kolagen, škrob, 

dextran, chitosan a chitin, zatímco mezi syntetické biodegradabilní polymery patří 

polymléčná a polyglykolová kyselina a jejich kopolymery, polyorthoestery, 

polyhydroxybutyrát, polyhydroxyvalerát a polyanhydrid. Modifikací přírodních 
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polymerŧ, jako je chitosan, alginát a hyaluronová kyselina, se získávají polosyntetické 

biodegradabilní materiály. Tyto modifikace vedou ke změně fyzikálně-chemických 

vlastností, např. thermogelující schopnosti, mechanické pevnosti a rychlosti degradace. 

Syntetické biodegradabilní polymery jsou vhodnější než přírodní, protože se 

předpokládá, že nejsou imunogenní a jejich fyzikálně-chemické vlastnosti jsou 

předvídatelné a opakovatelné. Dalšími příklady syntetických biodegradabilních 

polymerŧ jsou polydioxanony, polyfosfazony, pseudopolyaminokyseliny, rŧzné 

diblokové polymery a multiblokové kopolymery, lišící se v rychlosti degradace, 

mechanické pevnosti, porositě, difusivitě a vnitřní viskositě (2). 

Podle Suna a Wattse (13) faktory ovlivňující rychlost degradace zahrnují 

chemické vlastnosti takové jako struktura monomerŧ, která mŧže mít vliv na labilitu 

vazeb a složení monomerŧ; fyzikální vlastnosti, jako je hydrofilita a krystalinita dané 

chemickým složením a reakčními podmínkami; molekulovou hmotnost polymeru; 

velikost, tvar a plochu povrchu; additiva; pH a iontovou sílu. Biodegradaci polymeru lze 

rozdělit do čtyř stadií: hydratace, ztráta mechanické pevnosti, desintegrace a úbytek 

hmoty. Hydratace je určena hydrofilitou/hydrofobitou či krystalinitou (14). Přírodní 

biodegradabilní polymery (např. albumin, kolagen) jsou hydrofilní a hydrolyzují, 

zatímco většina syntetických je hydrofóbní. Neexistují 100 % krystalické polymery - 

vždy obsahují amorfní a krystalickou fázi. Degradace polymerŧ závisí na okolním pH – 

PLGA kopolymer degraduje rychleji v alkalickém než v kyselém nebo fyziologickém 

pufru, stejně tak polyanhydridy; hydrolýza polyorthoesteru je naopak katalyzována 

kyselinou (15). Povrchová degradace mŧže nastat i u hydrofóbních polymerŧ (např. ve 

vnější vrstvě vystavené kontaktu s tělními tekutinami). 

U syntetických biodegradabilních polymerŧ dochází k enzymatickému štěpění 

jen za určitých fyzikálních podmínek, v případě polymerŧ nacházejících se v sklovitém 

stavu je tento jev bezvýznamný. Ale při následné erozi či fragmentaci systému mohou 

hrát enzymy dŧležitou roli (16).  

 

1.3.1. Liberace léčiv solubilizací matric 

 

Patří sem materiály běžně používané k enterosolventnímu potahování, známé 

jako polykyseliny. V neionizované formě jsou ve vodě nerozpustné, ale po ionizaci 

jejich karboxylových skupin se stávají ve vodě rozpustnými. Jedná se o částečně 
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esterifikované kopolymery metylvinyletheru a maleinanhydridu nebo částečně 

esterifikované kopolymery ethylenu a maleinanhydridu (17). Při konstantním pH 

dochází u esterifikovaných kopolymerŧ k postupnému rozpouštění, čímž se stávají 

užitečnými materiály pro kontrolovanou liberaci aktivních látek dispergovaných 

v těchto systémech.  

 

1.3.2. Erodibilní difúzní systémy 

 

Erodibilní difúzní systémy představují kombinaci vlastností polymerní 

membrány zajišťující kontrolovanou liberaci látky z rezervoárového systému 

s erodibilitou, díky které je pacient ušetřen chirurgického odstranění po uvolnění 

veškerého léčiva z nosiče. Rozsáhlejší bioerose ale není upřednostňována před celkovou 

liberací léčiva. Vývoj erodibilních difúzních systémŧ byl zaměřen především na 

systémy uvolňující steroidní kontraceptiva a morfinové deriváty. Nejintenzivněji 

studované polymerní implantáty ve formě subdermálních kapsul obsahujících 

levonorgestrel jsou rŧzné alifatické polyestery, zvláště poly-ε-kaprolakton (18). 

 

1.3.3. Monolitické systémy 

 

U monolitických systémŧ je léčivo inkorporováno do polymerní matrice a je 

uvolňováno do okolí podle toho, jak matrice eroduje. U takových systémŧ je nezbytné 

brát v úvahu erozi i difúzi. Jestliže nastane rychlá liberace z matrice, jedná se o kinetiku 

1. řádu. Kinetika nultého řádu vyžaduje, aby eroze probíhala pouze na povrchu a léčivo 

bylo poutáno uvnitř matrice. Ačkoli je tohoto jevu těžké dosáhnout, má takový systém 

několik výhod. Mezi ty patří možnost kontroly distribuce léčiva na základě jeho obsahu 

v matrici, kontrola životnosti a změny fyzikálních rozměrŧ implantátu a možnost jedné 

matrice doručit rŧzné terapeutické látky.  

Látky typu morfinových antagonistŧ začleněné do PLLA byly ve formě filmŧ 

implantovány krysám (19). Liberace těchto antagonistŧ z kompozit byla zkoumána in 

vitro a in vivo. U cyclazocinu a naltrexonu byla pozorována rychlejší liberace v případě 

in vitro než in vivo, zatímco u naloxonu nebyl mezi oběma rychlostmi zaznamenán větší 

rozdíl. Rychlejší liberace u předchozího in vitro experimentu byla zpŧsobena 

pravděpodobně přebytkem extrahovadla.  
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PLLA se také používá pro kontrolované uvolňování progesteronu, β-estradiolu 

a dexamethasonu. Implantáty jsou vyráběny rozpouštěním léčiva a polymeru 

v dichlormethanu. Rozpouštědlo se odpaří za sníženého tlaku a pevná tělíska jsou 

získána z taveniny vytlačením (20).  

Studiu byla podrobena i liberace d-norgestrelu z cylindrického implantátu 

syntetizovaného z rŧzných homopolymerŧ a kopolymerŧ L(+) mléčné, DL mléčné 

a glykolové kyseliny. PLLA je vysoce krystalická, proto její segmenty mají omezenou 

pohyblivost a uvolňování d-norgestrelu je nízké. Přidáním DL mléčné nebo glykolové 

kyseliny do PLLA vede ke snížení krystalinity a zvýšení pohyblivosti segmentŧ (47-49). 

Protože je krystalická fáze polymeru vysoce hydrofóbní a chrání tak labilní esterové 

vazby před přístupem vody, vede snížení krystalinity k urychlení hydrolýzy matrice.  

Hodnoceno bylo také liberační chování cyclofosfamidu, doxorubicinu a cis-

dichlordiaminplatiny z PLLA (21). Ačkoli je v literatuře o těchto látkách jen několik 

záznamŧ, nabízí tato metodologie nízkou lékovou toxicitu a možnost jednorázové 

aplikace. PLLA nebo kopolymery kyseliny mléčné a glykolové byly vyzkoušeny jako 

vhodné parenterální systémy pro postupné uvolňování antimalarických látek -

 chinazolinového derivátu (WR-158122) a sulfadiazinu. Při použití kopolymeru 

z kyseliny DL mléčné (25 %) a glykolové (75 %) bylo postupné uvolňování 

radioaktivně značeného WR-158122 demonstrováno ve vylučované moči po dobu 14 

dnŧ (22). Kopolymery glukonové kyseliny a γ-ethyl-L-glutamátu byly rovněž použity 

k vývoji bioerodibilních monolitických implantátŧ. Na rozdíl od polymléčné 

a polyglykolové kyseliny, které našly pŧvodně uplatnění jako biodegradabilní 

chirurgické šití, polyorthoestery byly specificky navrženy jako monolitické matrice 

podléhající povrchové erozi.  

Při perorálním podání polypeptidŧ dochází k jejich rychlé degradaci a deaktivaci 

kyselým pH a proteolytickými enzymy v trávicím traktu. A pokud jsou odolné vŧči 

trávicím enzymŧm, jejich relativně vysoká molekulová hmotnost znesnadňuje prŧnik 

stěnou gastrointestinálního traktu. Ostatní aplikační formy zahrnující intranasální, 

bukální, intravaginální a rektální cestu podání jsou spojeny s nízkou a variabilní 

biologickou dostupností. Navíc žádná z těchto variant není všeobecně aplikovatelná na 

jakékoli peptidy. Nejlepší aplikační formou proteinŧ a polypeptidŧ je tudíž forma 

parenterální. Nevýhodou pak je, že kvŧli krátkým biologickým poločasŧm, je nutná 

jejich častá aplikace, aby bylo dosaženo účinné terapie.  
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Nejvhodnější lékovou formou pro polypeptidové hormony, jejichž farmakologie 

vyžaduje postupné uvolňování, je taková, která umožňuje kontrolovanou rychlost 

liberace běhěm týdnŧ či měsícŧ, a pokud se jedná o nosič-polymer, je výhodné, aby byl 

biodegradabilní. Zkušenosti s homo- a kopolymery kyseliny mléčné a glykolové 

ukazují, že tyto materiály jsou inertní a biokompatibilní s fyziologickým prostředím 

lidského organismu a navíc degradují na netoxické produkty (23). 

 

1.4. Mukoadhezivní polymery 

 

Bioadhezivní polymery jsou používány v chirurgii a zubním lékařství po mnoho 

let. Estery cyanoakrylátu nalezly využití v nápravách osteochondrálních fraktur i ve 

stomatologii po extrakčním zásahu. Dalšími syntetickými kandidáty jsou polyurethany, 

epoxidové pryskyřice, akryláty a polystyreny. Častým mechanismem vazby těchto 

bioadhezivních polymerŧ je tvorba trvalé nebo částečně trvalé kovalentní vazby k cílové 

tkáni (24). 

Při vývoji takových orálních systémŧ byla zaměřena pozornost na bioadhezivní 

polymery poskytující relativně krátkodobou adhezi mezi systémem nesoucí léčivo 

a sliznicí, případně epitelem gastrointestinálního traktu (25). Jedná se o vazby typu van 

der Waalsových sil nebo vodíkových vazeb. Mukoadheziva jsou specifickou třídou 

bioadheziv. Bioadhezivní polymery nesmí být toxické, nesmí se absorbovat, musí 

rychle adherovat k mokré tkáni a postupně uvolňovat dané léčivo.  

Tyto materiály mohou adherovat k sliznici dvěma zpŧsoby: vazbou ke tkáni 

nebo spojením se sliznicí. Žaludeční sliznice se stala primárním cílem vývoje 

mukoadheziv s postupným uvolňováním léčiv. Retenční schopnost žaludeční sliznice je 

hlavním mechanismem opožděné absorpce, která nastane, jakmile se přípravek dostane 

do tenkého střeva s rozsáhlou absorpční plochou (26). 

Žaludeční sekrece je stimulována mechanickými a chemickými podněty. 

Sliznice je pak vylučovaným sekretem chráněna před pŧsobením kyseliny 

chlorovodíkové a proteolytických enzymŧ. Sliz vytváří kontinuální vrstvu a v případě 

jejího porušení vznikají podmínky pro ulceraci (27). Neustálá sekrece slizu vytlačuje 

částice léčiva pryč z povrchu sliznice. Metodou jak prodloužit adherenci k sliznici mŧže 

být použití hydrofilního polymeru v suchém prachu nebo granuli, který po pohlcení 
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sekretem bude pomalu hydratovat. To povede ke zvýšení elasticity a kapacity vzniklého 

gelu a následně k podstatnější povrchové erozi (28). 

Ačkoli představuje žaludeční sekret vzhledem k nízké viskozitě pro malé 

molekuly pouze omezenou bariéru, difúze makromolekul je kvŧli fyzikální obstrukci 

téměř znemožněna. Molekulárně dispergované polymery mohou interagovat se 

sekretem vytvořením sekundárních vazeb. Difúzní odpor mŧže zabránit promíchání 

žaludečního slizu s polymerem a vést ke ztuhnutí slizu, jak bylo vypozorováno při in 

vitro podmínkách. Délka řetězce polymeru přítomného na rozhraní adhezivum-sekret 

mŧže být podstatnou pro účinnou mukoadhezi. 

Nejúčinnějšími mukoadhezivy jsou lineární nebo řídce síťované polymery, které 

se značně liší ve struktuře od glykoproteinŧ sekretu a u kterých přítomnost 

karboxylových skupin hraje významnou roli na rozdíl od interakce sliz-sliz. Pokud má 

být penetrace glykosylovaných proteinŧ nezbytným předpokladem pro interakci, nesmí 

být „volné konce“ interagujícího polymeru delší více než několik monomerních 

jednotek. Existuje také vzájemný vztah mezi molekulovou hmotností polymeru 

a předpokládanými mukoadhezivními vlastnostmi. Dodnes tyto polymery postrádají 

schopnost interakce s hydrofóbními oblastmi glykoproteinŧ, jako jsou globulární 

proteinové jednotky nebo hydrofóbní části esterifikovaných mastných kyselin (29). 

Vývoj mukodhezivních polymerŧ začal v roce 1947, kdy byla smíchána 

tragantová guma a dentální adhezivní prášek a vzniklá směs použita jako nosič 

penicilinu k aplikaci na sliznici dutiny ústní. Kombinací karboxymethylcelulózy 

s vazelímou došlo k vylepšení vlastností nosiče. Následně byl vyvinut Orahesive
®

 a 

v roce 1959 přípravek Orabase
®
. Orahesive je směs jemně mleté 

karboxymethylcelulózy sodné (SCMC), pektinu a želatiny, zatímco u Orabase se jedná 

o tuto směs vmíchanou do základu tvořeného polymethylenem a minerálním olejem. Po 

určitých zkušenostech bylo zjištěno, že suché polymerní prachy by představovaly lepší 

mukoadheziva z dŧvodu větší absorpce vody a silnější adherence ke tkáni, než když 

jsou smíchány s polymerním nosičem. Další vývoj směřoval k smíchání 

karboxymethylcelulózy s polyisobutylenem (PIB) a potahování polyethylenové vrstvy 

touto směsí, výsledkem byla dobrá adheze jak k mokrým, tak k suchým povrchŧm (30). 

Polymery s nejlepšími adhezními vlastnostmi používané k smíchání s PIB se 

ukázaly být: alginát sodný, karboxymethylcelulóza sodná, guarová guma, 

hydroxyethylcelulóza, klovatina karya, methylcelulóza, polyethylenglykol a tragant. 

Brzy se zjistilo, že akrylátové polymery představují užitečná mukoadheziva, což 
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dokládá množství patentŧ týkajících se této oblasti vydaných v 80. letech 20. století. 

Zdaleka nejstudovanějšími materiály v tomto období byly polyakrylové kyseliny, 

hydroxypropylcelulóza a SCMC.  

Závěry získané z prací rŧzných autorŧ shrnují charakteristiky polymerŧ 

požadované pro mukoadhezi: přítomnost skupin tvořících vodíkové vazby (-OH, -

COOH), přítomnost silných anionických nábojŧ, dostatečná flexibilita k proniknutí do 

sekretu nebo tkáňových trhlin, povrchové napětí vhodné pro mokré povrchy sliznic 

nebo sekretu a vysoká molekulová hmotnost (31). 

Sekundární vazby jsou hlavní příčinou mukoadheze. Karboxylové skupiny 

v neionizované formě jsou schopné silných vodíkových vazeb a jejich ionizovaná forma 

mŧže interagovat na základě elektrostatických sil. Nicméně funkční skupiny na 

polymeru by neměly být v takové blízkosti, aby nedocházelo k jejich vzájemným 

interakcím (např. ke vzniku intramolekulárních H-vazeb). Pokud se snižuje počet 

karboxylových skupin na polymerním řetězci, jak je tomu v řadě od alginátu sodného 

přes karya klovatinu k želatině, snižují se také mukoadhezivní schopnosti. Vliv 

ostatních skupin tvořících sekundární vazby (např. hydroxyl, ether, amin, kyslík) na 

mukoadhezivní schopnosti nebyl jasně definován. 

Dŧležitým znakem mukoadhezivní molekuly je schopnost vytvářet fyzikální 

vazby. Polyethylenoxid (PEO) je molekulou s minimální schopností tvorby těchto 

vazeb. Při vysoké molekulové hmotnosti ale tato molekula vykazuje sílu mukoadheze 

srovnatelnou s methylcelulózou a alginátem sodným, u nichž je tvorba sekundárních 

vazeb mnohem větší. Vysvětlením mŧže být vysoká pohyblivost segmentŧ PEO, kterou 

umožňují etherové vazby, a tudíž proniknutí do substrátu je relativně rychlé a hluboké. 

Hloubka penetrace je ovlivněna délkou řetězce (molekulovou hmotností); molekuly 

s krátkým řetězcem pronikají do substrátu méně než větší molekuly. Interakce mezi 

polymerním adhezivem a sliznicí je primárně založena na povrchovém napětí. Proto čím 

je menší kontaktní úhel mezi adhezivem a sliznicí, tím je větší šance na interakci. 

Ideální mukoadhezivum by mělo mít kombinaci několika vlastností. Jak už bylo 

zmíněno, musí mít vysokou molekulovou hmotnost zajišťující maximální adhezi 

vzájemným propletením se substrátem a van der Waalsovými silami. Pohyblivost 

segmentŧ by měla být také vysoká, aby byla zajištěna rychlá a hluboká penetrace do 

substrátu. Polymer by měl obsahovat karboxylové skupiny a ostatní skupiny schopné 

tvorby sekundárních vazeb, hlavně etherové a primární hydroxylové skupiny (32).  
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1.5. Matricové systémy 

 

Mezi matricové systémy řadíme rozpustné systémy, které obsahují léčivo 

rozpuštěné v polymeru při maximální nebo nižší saturační koncentraci, a dispergované 

systémy, které jsou tvořeny léčivem ve formě pevných částic v koncentraci přesahující 

svou saturační kapacitu v polymeru. To naznačuje, že v polymerní matrici neexistují 

k vylučování léčiva makroskopické kanálky ani póry. K dalším systémŧm s postupným 

uvolňováním patří rezervoárové matricové systémy, které jsou analogické 

k dispergovaným systémŧm s výjimkou toho, že mají na povrchu bariérovou vrstvu 

vykazující se nižší permeabilitou pro léčivo, než jaká je v matrici. Porézní matricové 

systémy jsou připraveny z dispergovaných částic a předem tvarovaného polymeru. 

V porézním matricovém systému pravděpodobně vznikají makroskopické póry 

a kanálky vytěsňováním léčiva rozpouštědlem.  

Jednou z hlavních výhod matricových systémŧ je snadnost výroby. Po smíchání 

polymeru s léčivem se tvarují a nechávají ztuhnout. Příprava rezervoárového typu 

matric je složitější kvŧli bariérové vrstvě, která se musí připojit na povrch matrice.  

Nejčastěji jsou disperzní matricové systémy připravovány ze síťovaného 

polydimethylsiloxanu. Tento polymer má pro systémy s postupným uvolňováním 

mnoho výhod: (1) jedná se o elastomer s dobrými mechanickými vlastnostmi; (2) je 

vysoce permeabilní pro hydrofóbní látky; (3) je netoxický; (4) je možné jej vytlačovat 

do rŧzných tvarŧ a polymerizovat jednoduchými metodami; (5) jeho permeabilita není 

ovlivňována kontaktem s tělními tekutinami. Jeho hlavními nevýhodami jsou: (1) není 

permeabilní pro velmi hydrofilní látky, zvláště s nábojem; (2) vyvolává mírnou reakci 

na cizorodé těleso po subdermální implantaci; (3) permeabilitu polymeru není snadné 

měnit obměnou složení polymeru (33).  

Kvŧli těmto nevýhodám jsou využívány polymery připravované z rŧzných 

derivátŧ hydroxyalkylmethakrylátu. Jejich přednostmi jsou: (1) minimální reakce na 

cizorodé těleso; (2) nejsou toxické; (3) jsou vysoce permeabilní jak pro hydrofóbní, tak 

pro hydrofilní látky i nabité částice; (4) permeabilita léčiv závisí na složení kopolymeru 

a hustotě sítě. Kopolymery hydroxyalkylmethakrylátu a methylmethakrylátu se 

vyznačují větší mechanickou pevností a lepší biokompatibilitou. Další autoři využívají 

řadu jiných polymerŧ, jako je ethylenvinylacetát, polyakrylamid, polyvinylacetát, 

polyethylen a polyetheruretany (34). 
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1.6. Polymery uvolňující heparin 

 

Prŧkopnická studie týkající se materiálŧ postupně uvolňující heparin byla 

náhodně provedena Gottem a jeho skupinou, která se zabývala materiály zabraňujícími 

tvorbě trombŧ. Jako nejvhodnější k žilní implantaci se ukázal být koloidní grafit. 

Nejprve si mysleli, že tromborezistence je zpŧsobena inertní povahou koloidního grafitu 

a extrémní hladkostí jeho povrchu. Sterilizace byla provedena v benzalkonium-

sulfátovém roztoku. Další studie ukázaly, že tyto implantáty s grafit-benzalkonium-

heparinovým (GBH) povrchem zadržovaly značné množství heparinu ještě tři měsíce po 

implantaci. 

Hlavní nevýhodou GBH povrchŧ je, že grafit mŧže být potažen pouze vrstvou 

rigidního materiálu, aby byla vyloučena možnost ohybu, porušení integrity nebo 

případně odloupnutí GBH vrstvy. Leiningerova skupina (35) obešla tento problém tím, 

že do těchto povrchŧ začlenili kvarterní amoniové skupiny, čímž vyloučili nutnost 

adsorpce kationických surfaktantŧ na hydrofóbní povrch koloidního grafitu. 

Po kvarternizaci byly tyto materiály umístěny do heparinového roztoku, kde 

proběhlo iontové navázání heparinu na amoniové skupiny. Po následném kontaktu 

s fibrinogenem, γ-globulinem a albuminovými roztoky měření zeta potenciálu ukázalo, 

že tyto povrchy byly mnohem méně negativně nabité, což mŧže být přisouzeno adsorpci 

plazmatických proteinŧ. Na základě těchto studií je netrombogenní povaha 

heparinizovaných povrchŧ přisuzována jejich schopnosti měnit adsorpční vlastnosti 

plazmatických proteinŧ, spíše než schopnosti uvolňovat heparin. 

Při pokusu použít heparinizované celulózní membrány v ledvinové dialýze, 

Merill a jeho spolupracovníci (36) iontově navázali heparin k celulóze prostřednictvím 

ethyleniminových mŧstkŧ. Při použití těchto materiálŧ bylo docíleno prodloužené 

srážlivosti.  

Je známo, že heparin mŧže nepříznivě reagovat s krevními destičkami a vést 

k agregaci. Na druhé straně prostaglandiny (PGE1, PGI2, PGD2) jsou známé jako látky 

zabraňující agregaci a degranulaci stimulací membránově vázané adenylátcyklázy, což 

vede ke zvýšení hladiny cAMP uvnitř buněk. Kombinací heparinu a prostaglandinu 

v polymerních matricích mŧže být pod kontrolou vnitřní koagulace a nežádoucí 

interakce krevních destiček. 

Nevýhodou iontově vázaného a fyzikálně dispergovaného heparinu v polymeru 

je, že heparin je prŧběžně vylučován, čímž je antikoagulační efekt takových materiálŧ 
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časově omezen. Kovalentním navázáním heparinu k polymeru se získají polymery 

s jeho dlouhodobou liberací. 

Salyer a Wessner (37) vmíchali heparin do epoxidové pryskyřice. Ačkoli si 

autoři pŧvodně mysleli, že netrombogenicita je zpŧsobena pomalým vylučováním 

heparinu do krve, další studie ukázaly, že když se zkombinuje heparin s epoxidovými 

pryskyřicemi a urethanovými monomery, vede polymerizace ke kovalentnímu začlenění 

heparinu do kopolymeru a heparin se nevylučuje. Tyto kopolymery s kovalentně 

vázaným heparinem vedly k výraznému prodloužení doby srážlivosti oproti kontrolním 

polymerŧm.  

 

1.7. Iontové polymery 

 

Iontové polymery používané jako lékové nosiče zahrnují rozpustné i nerozpustné 

síťované polymerní systémy (38). Z iontových makromolekul byla největší pozornost 

zaměřena na iontově výměnné pryskyřice. Ačkoli tyto systémy nedosáhnou vždy 

konstantní rychlosti liberace, počítá se s využitím iontových polymerŧ jako s lékovými 

nosiči s postupným uvolňováním.  

Pozitivně nebo negativně nabité molekuly léčiv vytváří s pryskyřicemi 

nerozpustné polyrezináty, které umožňují postupné uvolňování léčiv (39). Takové 

rezináty se podávají hlavně orální cestou – po kontaktu s kyselými žaludečními štávami 

se po dvou hodinách dostávají z žaludku do střeva, kde jsou šest a více hodin v kontaktu 

s mírně bazickou tekutinou o iontové síle rovnající se 0,1 M chloridu sodného. Léčivo 

tak mŧže být uvolňováno iontovou výměnou za sodné a chloridové ionty přítomné 

v gastrointestinální tekutině. 

Léčiva používaná v přípravcích na bázi iontovýměnných pryskyřic musí 

splňovat určité podmínky. V úvahu připadají pouze léčiva obsahující kyselé nebo 

bazické skupiny. Dále jejich biologický poločas by měl být 2 až 6 hodin. Podstatné je, 

zda bude léčivo absorbováno v celé oblasti GIT a bude tak zajištěna jeho dostatečná 

biologická dostupnost. Léčivo by mělo být dostatečně stálé v žaludeční šťávě, jinak jeho 

terapeutická účinnost značně poklesne.  

Iontoměniče jsou v podstatě nerozpustné iontové materiály mající kyselé nebo 

bazické skupiny, kovalentně vázané a opakující se v rámci polymerního řetězce. Tyto 

nabité skupiny jsou spojeny s ionty opačného náboje. Podle toho zda je výměnný ion 
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kation nebo anion, rozlišujeme kationické a anionické iontoměniče. Matrice nesou 

iontové skupiny jako –SO3ˉ, –COOˉ, –PO3
2
ˉ u kationických iontoměničŧ a –NH3

+
, –

NH2
+
–, –N

+
– u anionických iontoměničŧ. Pryskyřicová matrice určuje fyzikální 

vlastnosti, chování směrem k biologickým substancím a kapacitu. Matrice mohou být 

složeny z anorganických sloučenin, polysacharidŧ nebo organických syntetických 

pryskyřic. Iontoměniče typu karboxylových kyselin jsou většinou připraveny 

polymerizací organických kyselin, jako je akrylová nebo metakrylová kyselina za 

přítomnosti síťujících činidel (např. diakrylát nebo divinylbenzen [DVB]). 

Kopolymery styrenu a maleinanhydridu síťované DVB stejně jako síťované 

methakrylátové terpolymery byly popsány za účelem využití k specifickým 

terapeutickým cílŧm. Většinu kationických pryskyřic představují iontoměniče 

obsahující sulfonové skupiny, které byly všeobecně získány polymerizací styrenu 

a zpracováním se sírovou nebo chlorsírovou kyselinou. 

Zpravidla je jako síťovadlo používán právě DVB (40). Iontoměniče by měly být 

nerozpustné a bobtnat v omezeném rozsahu. Bobtnání umožňují substituované iontové 

skupiny na hydrofóbním uhlovodíkovém řetězci; rozsah bobtnání záleží také na stupni 

síťování. Komerční produkty obvykle obsahují 40 až 55 % isomerŧ DVB a 45 až 60 % 

ethylstyrenu. 

Většina aniontových iontoměničŧ je vyrobena z perlových polystyrenŧ, a to 

nejčastěji chlormethylací polystyrenových korálkŧ a následným zpracováním 

s amoniakem nebo primárními, sekundárními či terciárními aminy. 

Iontoměniče založené na polysacharidech (např. sefadex, sefarosa nebo celulosa) 

jsou v terapii využívány pouze omezeně. Kapacita iontoměniče je kvantitativním 

měřítkem jeho schopnosti vychytávat opačné ionty a je dána přístupností funkčních 

skupin pro dané léčivo. Tzv. dostupná kapacita bývá nižší než kapacita celková (41). 

Další podstatnou vlastností je typ nabitých skupin, které určují druh a sílu 

iontoměniče a hodnoty pKA. pKA hodnoty mají značný vliv na rychlost, jakou je léčivo 

uvolňováno z pryskyřice v prostředí žaludečních šťáv.  

Chemické a fyzikální vlastnosti se mění v závislosti na velikosti částic a síťování 

– např. rychlost iontovýměnné reakce závisí na velikosti částic. S klesající velikostí 

částic se snižuje doba potřebná k dosažení rovnováhy s okolním roztokem (42). 

Rychlost iontovýměnné reakce a velikost iontŧ, které mŧžou penetrovat do 

pryskyřicové matrice, závisí na porozitě, což je poměr objemu pórŧ k objemu hmoty 

v materiálu. Ve srovnání s malými ionty penetrace větších organických iontŧ probíhá 
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pomalu. Vychytávání a uvolňování větších molekul probíhá na základě sítového efektu, 

který je dán prŧměrem pórŧ. Porozita iontoměniče nezáleží pouze na množství 

síťovadla použitého během polymerizace, ale také na polymerizační metodě.  

Zmíněné strukturní parametry značně ovlivňují bobtnání pryskyřice a liberaci 

léčiva z matrice (43). U kationtových iontoměničŧ ve formě soli dochází po kontaktu 

s kyselinou ke zmenšení objemu; to vede ke zmenšení prŧměru pórŧ a zachycení větších 

iontŧ. 

Protože tyto iontoměniče obsahují více než 60 % pryskyřice, je dŧležité stanovit 

její možnou toxicitu. Podání většího množství pryskyřicových iontoměničŧ mŧže 

narušit iontovou rovnováhu v tělních tekutinách a zpŧsobit těžké nežádoucí účinky. 

Bylo zjištěno, že podání aniontových iontoměničŧ obsahujících sulfonové 

a karboxylové kyseliny vede ke sníženým hladinám draslíku v krvi (44). Po 

dlouhodobém podávání přípravku Katonium
® 

(sulfonového iontoměniče) malým dětem 

byly pozorovány tetanie jako následek snížených hladin vápníku. 

 

1.7.1. Využití iontových polymerŧ 

 

Syntetické stejně jako přírodní polysacharidy vykazují dobré výsledky 

v diagnostice (např. žaludeční kyselosti). Nalezly uplatnění jako adsorbencia toxinŧ, 

antacida a jako látky vázající žlučové kyseliny. Úspěšně byly také vyzkoušeny v terapii 

jaterních onemocnění, renální insuficience, urolithiázy a kožních chorob z povolání. 

Nicméně při chronickém užívání se musí brát v úvahu narušení iontové rovnováhy ve 

šťávách GI traktu (45). I přes početné pozitivní výsledky zveřejněné v literatuře, Berg 

a Ostrup sepsali kritické studie týkající se používání přípravkŧ na bázi iontovýměnných 

pryskyřic. 

Délka pŧsobení perorálně podávaných pryskyřic se mŧže u jednotlivých 

pacientŧ značně lišit. Transport pevných lékových forem GI traktem není 

standardizovaným procesem a záleží na mnoha faktorech: době potřebné k vyprázdnění 

žaludku, složení trávicích šťáv, peristaltice, věku a navíc jsou tyto faktory rŧzné 

u nemocných a zdravých jedincŧ.  

Rozpustné polyelektrolyty jako polyakrylové a methakrylové kyseliny, 

sulfonované a fosforylované polyvinylalkoholy nebo polysacharidy a polyuronové 

deriváty jsou běžně používány v lékových přípravcích jako aditiva (např. suspendační 
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látky, rozvolňovače tablet). Bobtnáním v GI tekutinách dochází ke zvýšení viskozity 

a navíc polyelektrolyty s léčivy vytváří málo rozpustné soli, což se mŧže využít 

u lékových systémŧ a tak modifikovat liberační profil léčiv.  

Podle Millera a Hollanda se jednotlivé soli téhož léčiva chovají po 

farmakologické stránce velmi podobně. Případné rozdíly jsou dány jejich fyzikálními 

vlastnostmi. Ačkoli se charakter biologické odpovědi liší nepatrně, rozdíly v její 

intenzitě mohou být značné. Z fyzikálně-chemických vlastností, které mohou být 

ovlivněny, to jsou stabilita, hygroskopičnost, rozpustnost a rychlost rozpouštění. Tyto 

vlastnosti právě mají vliv na biologickou dostupnost léčiva. 

Proces uvolňování léčiva z polymerní soli po perorálním podání mŧže být 

rozdělen do několika stadií: (1) penetrace rozpuštěného media do lékové formy se 

současnou liberací malého množství léčiva; (2) bobtnání polymeru a vznik gelové 

bariéry; (3) výměna iontŧ léčiva za ionty penetrující dovnitř a následná difúze gelovou 

matricí; a (4) případné rozpuštění polymerní matrice s liberací léčiva iontovou 

výměnnou mezi polymerní solí a okolním mediem. Pokud se pomalé rozpouštění 

vyskytuje jak v žaludečních tak ve střevních šťávách, jedná se o prodlouženou liberaci. 

Iontové polymery obsahující slabě kyselé iontové skupiny jsou v žaludečních šťávách 

málo rozpustné a k liberaci dochází až ve střevech – jedná se o lékové formy se 

zpožděným účinkem. 

První dlouhodobě pŧsobící preparáty byly založeny na tvorbě 

makromolekulárních solí. Jednalo se o kombinace antibiotik s polykyselinami, 

sulfonovými nebo fosforylovanými polysacharidy, karboxymethylovým škrobem 

a polyuronovými kyselinami. Ukázalo se, že parenterální podání těchto sloučenin vedlo 

k dlouhodobě nízkým krevním hladinám antibiotik, zatímco v lymfě byly dosaženy 

vysoké koncentrace (46). Vysvětlením mŧže být to, že lymfatický systém má vysokou 

afinitu k makromolekulám a pomalá lymfatická cirkulace zpŧsobuje časově delší cestu 

léčiva organismem. 

Pozoruhodným příkladem dlouhodoběpŧsobící soli polymer-léčivo je 

pilokarpinalginát. Pro aplikaci v oftalmologii jsou výhodné přípravky ve formě gelu, 

které se získají dispergací ve sterilní vodě a jsou následně usušeny. Zatímco tekuté 

přípravky alginátových a hydrochloridových solí vykazují podobnou miotickou aktivitu, 

pevný pilokarpinalginát vyvolává mnohem delší miózu. Ve srovnání s očními kapkami, 

které okamžitě uvolňují pilokarpin do oční tekutiny, pevná forma uvolňuje pilokarpin 

rovnoměrněji díky pomalé difúzi gelovou matricí. 
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Klaudianos připravil pomocí jednoduché a ekonomické metody 

dlouhodoběpŧsobící přípravky založené na alginové kyselině (47). Alginát sodný byl 

smíchán s fosforečnanem vápenatým a terapeutickými aminy a zformován do tablet. Po 

perorálním podání difundovaly GI tekutiny do tablet a rozpustný alginát sodný se 

kationtovou výměnou přeměnil na nerozpustný, ale bobtnající alginát vápenatý. 

Výsledný hydrogel funguje jako depo, z kterého léčivo pomalu difunduje. Zesítění 

polykyselin zde zpŧsobují polyvalentní ionty kovu. Jiná skupina (48) použila 

analogický postup k získání dlouhodobě pŧsobící lékové formy s obsahem 

chloramfenikolu založené na karboxymethylcelulóze, do které byl jako gelotvorné 

činidlo přidán síran hlinitý. 

Závěrem se dá konstatovat, že kombinace léčiv s vhodnými iontovými polymery 

je relativně jednoduchým prostředkem jak změnit jejich fyzikálně-chemické 

a biologické vlastnosti. Polymery mŧžou přispět k rozšíření možností v terapii, částečně 

ke snížení toxicity a ovlivnění liberačního profilu lékové formy. Užitím kombinace 

léčivo-pryskyřice byla vyvinuta už řada sympatomimetik, antitusik, antihistaminik, 

anticholinergik, anthelmintik, antibakteriálních a dalších látek jako morfin nebo 

kyselina salicylová. 

 

1.8. Oligomery 

 

Použití oligomerních místo vysokomolekulárních matric k přípravě derivátŧ 

mŧže vést k produktŧm se značně prodlouženou farmakologickou aktivitou (49). 

V případě perorálního a intradermálního podání je oligomerní matrice často schopná 

přenést aktivní látky přes fyziologické bariéry, tím usnadnit absorpci a zvýšit 

biologickou dostupnost.  

Příprava oligomerních nebo polymerních derivátŧ léčiv mŧže v širším slova 

smyslu probíhat dvěma zpŧsoby: přípravou polymerizovatelných derivátŧ léčiva 

a přípravou oligomerních nebo polymerních matric nesoucích funkční skupiny schopné 

selektivně reagovat s některou složkou přítomnou v molekule léčiva. Druhá je 

vhodnější, protože samotná matrice mŧže být použita k přípravě derivátŧ mnoha léčiv. 

Navíc v mnoha případech léčivo obsahuje funkční skupiny, které mohou zasahovat do 

polymerizačního procesu. Zajímavostí je použití léčiv, jež samotná tvoří oligomerní 



 25 

a polymerní produkty degradovatelné v tělních tekutinách na základní monomerní 

složky (50). 

 

1.9. Nejvýznamnější polymerní systémy 

 

Seznam některých z mnoha polymerŧ nebo polymerních materiálŧ, které byly 

zkoumány pro možnost jejich využití k postupnému uvolňování léčiv (2): 

 

1. Směsi ethylcelulózy a methylstearátu 

2. Částečně esterifikované polykarboxylové kyseliny 

3. Kopolymery ethylenvinylacetátu 

4. Ve vodě rozpustné potahované pryskyřice 

5. Chirurgické šití a pláty z kyseliny polyglykolové 

6. Polylaktidy 

7. Kaprolaktonové polymery a kopolymery 

8. Hydrofilní akrylátové nebo methakrylátové polymery 

9. Siloxanové gumy 

10. Hydrokoloidy 

11. Polyelektrolyty nebo želatina 

12. Furosemid-polystyren 

13. Ibuprofen s akrylovými polymery 

14. Bioadhezivní polymery s teofylinem a cimetidinem 

15. Indometacin v biodegradabilních polymerech 

16. Cyklodextriny pro kontrolované uvolňování insekticidŧ, fungicidŧ, 

pesticidŧ a polyorthoestery 

17. ... 

 

1.10. Polymery jako součást obalové vrstvy a komplexů 

 

Wursterovým procesem byly připraveny vodné polymerní disperze určené ke 

kontrolovanému doručení léčiva. Dále byly zkoumány metody výroby malých 

potahovaných částic s postupným uvolňováním léčiva jako jsou třeba vodné disperze 



 26 

Aquacoat
®
 a Surelease

®
 s propranololem jako modelovým léčivem ve formě kuliček 

potahovaných polymerem (51). 

Systém „Medisorb“, resorbovatelný polymer, byl vytvořen mikroenkapsulací 

léčiva do polymeru. Tyto mikrokapsuly mají v prŧměru cca 50 mikrometrŧ, aby mohly 

projít otvorem v jehle. Mikrokapsuly mohou být vytvořeny ve dvou uspořádáních. 

U prvního se do těla začne prŧběžně uvolňovat léčivo v nepatrných dávkách, jakmile se 

monolitický polymerní systém naruší. U druhého nastane „burst“ léčiva, který zajistí 

hned zpočátku požadovanou hladinu léčiva v organismu. Kombinace těchto dvou forem 

mikrokapsul v jedné injekci je především výhodná při terapii antibiotiky. Rychlost, 

kterou se polymer rozpouští, je dána jeho výběrem. Mŧže se jednat o laktidy, glykolidy 

nebo jejich kopolymery v rŧzném poměru, které jsou pak podle složení schopné 

uvolňovat léčivo od 7 dnŧ až do jednoho roku (52).  

Biodegradabilní a bioabsorbovatelné polymery mohou být využity jako dočasné 

řešení pro tkáňovou regeneraci, jako přechodná bariéra nebo v kontrolované distribuci 

léčiva. Kopolymery jsou složeny z  polyesterových segmentŧ tvořících tvrdé krystalické 

bloky a z polyetherglykolových segmentŧ tvořících měkké bloky (53). 

Proteiny – protilátky a lipoproteiny, liposomy, syntetické polymery 

a polysacharidy – dextran a insulin jsou rŧzné typy makromolekul umožňující distribuci 

léčiv. Polymery využívané v těchto systémech zahrnují nanočástice, mikrokapsuly, 

lamináty, matrice a mikroporézní prachy. Léčivo je zde pouze dispergováno nebo 

inkorporováno do systému bez vytvoření kovalentní vazby mezi léčivem a polymerem. 

Jsou často uváděny jako makromolekulární nosiče, neboť jejich molekulová hmotnost je 

vysoká. 

Předtím, než mŧže být polymer použit v praxi, musí být provedeny studie 

imunogenicity, hemolytické aktivity, pyrogenity, osmotických vlastností a jeho 

interakcí s plazmatickými složkami. Například dokonce endogenní polymery, jako je 

chondroitinsulfát, mohou při dlouhodobém podávání ve vysokých dávkách pŧsobit 

toxicky. Donedávna bylo možné tyto systémy polymer-léčivo aplikovat pouze 

intravenózně, zatímco dnes existují jako bioerodibilní implantáty (54). 

Tablety s prodlouženým uvolňováním z inertních polymerních matric se od 

zavedení do praxe staly velmi žádaným artiklem. Rozpuštěné léčivo musí difundovat 

sítí kanálkŧ mezi nahuštěnými polymerními částicemi, což zajišťuje jeho opožděnou 

liberaci. Rychlost liberace léčiva z polymerní matrice se mŧže měnit podle porozity 
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nebo povrchu matrice, rozpustnosti léčiva nebo jeho difúzního koeficientu nebo 

přidáním dalších složek, které mohou uvolňování urychlit nebo opozdit. 

Z dŧvodŧ vysokých nákladŧ, požadavkŧ na životní prostředí a bezpečnostních 

rizik spojených s používáním organických rozpouštědel k filmovému potahování 

polymerních systémŧ farmaceutický prŧmysl od této výroby postupně upouští. Stále 

více se prŧmysl spoléhá na přípravky vyžívající vodou mísitelná rozpouštědla. Byly 

vyvinuty vodné polymerní disperze a výzkum je intenzivně zaměřován na využití ve 

vodě dispergovatelných koloidních částic k filmovému potahování. 

Při použití latexových nebo pseudolatexových polymerních systémŧ 

k potahování pelet nebo tablet musí být filmový povlak vytvrzen, aby sférické 

polymerní částice vytvořily spojitý film. Potahovaný materiál je při tom vystavován 

vysokým teplotám rŧzně dlouhou dobu podle daného přípravku. Tento proces často 

vede při zacházení s produktem k problémŧm, protože film měkne a stává se lepivým. 

Ačkoli lepkavost se snižuje s klesající teplotou, mŧže kdykoli dojít k porušení filmové 

vrstvy a ovlivnění disolučních vlastností (55). 

Syntetické hydrogely jsou primárně používány jako nosiče léčiv, protože jejich 

permeabilita pro látky rozpustné ve vodě mŧže být snadno kontrolována, vykazují 

příznivé bobtnací tlaky a hlavně dobrou biokompatibilitu. Běžně používané hydrogely 

představují kovalentně síťované hydrofilní polymery. Postupně byly vyvíjeny nové 

hydrogely jako multiblokové kopolymery obsahující hydrofilní a hydrofóbní bloky. 

Hydrofóbní bloky se v přítomnosti vody vydělují a mŧžou tak nahradit kovalentní 

síťování. Nejpokročilejší z těchto multiblokových kopolymerŧ jsou hydrogely 

s polyakrylonitrilovými bloky, které vytváří krystalické domény výjimečné stability. 

Toto nové pojetí výroby umožňuje využití konvenčních metod a poskytuje vysoký 

stupeň pevnosti i při vysokém obsahu vody (56). 

Ke snížení hořkosti erythromycinu a jeho 6-O-methyl derivátu, klarithromycinu, 

byl vyvinut polymerní nosičový systém, který spočívá v absorpci těchto látek na 

Carbopol
®
. Mechanismus je založen na iontové vazbě aminových makrolidŧ 

k vysokomolekulární polyakrylové kyselině, což vede k odstranění léčiva z roztokové 

fáze suspenze s volnými ionty. Komplexy makrolid-Carbopol byly připraveny 

rozpuštěním nebo spojením léčiva a polymeru v předem určeném poměru ve vodě nebo 

hydroalkoholové směsi. Studie biologické dostupnosti ukázaly, že mikroenkapsulované 

komplexy Carbopolu s erythromycinem nebo klarithromycinem vykazovaly 

plazmatické hladiny srovnatelné s konvenčními pevnými lékovými formami (57). 
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Biokompatibilní polymery byly testovány jako nosiče pro protilátky a jejich 

fragmenty. Např. protilátky proti lidskému choriovému gonadotropinu byly začleněny 

do polyethylen-co-vinylacetátu, který je stabilní v biologickém prostředí, a do 

biodegradabilního polyanhydridového kopolymeru dimeru kyseliny stearové a kyseliny 

sebakové. Prokázalo se, že oba polymery ponořené do roztoku pufru v prŧběhu 30 dnŧ 

postupně uvolňovaly protilátky schopné vázat antigeny (58). 

Polylaktid-co-glykolidové a polylaktidové polymerní částice, které na sebe váží 

imunoreaktivní modifikovaný tetanový toxin, byly připraveny ke studiu jednorázově 

podaného vakcinového přípravku s kontrolovaným uvolňováním (59). Výsledky 

ukázaly význam zachování imunoreaktivity tetanového toxinu během zpracování 

polymerních částic pro dlohodobou a lepší protilátkovou odpověď. 

Saito a kol. zkoumali uplatnění blokového kopolymeru kyseliny poly-DL-

mléčné, polyethylenu a glykolu v novotvorbě kostí jako nosiče kostních 

morfogenetických proteinŧ. V kombinaci s biomateriály mohou být využity jako 

transplantáty k podpoře regenerace kostní tkáně (60). 

 

Stejně jako v minulosti byla pojmenována období podle objevu daných materiálŧ 

(např. doba kamenná, doba bronzová), mohli bychom dnešní periodu nazvat dobou 

plastŧ a polymerŧ. Znatelně se to projevilo na poli farmaceutického prŧmyslu, kde 

rozmach vědecké práce a intenzivní zájem o vývoj nových lékových systémŧ vedl 

k tvorbě nových polymerních materiálŧ (61).  

Rozsáhlému výzkumu byly podrobeny především tyto systémy: rozpustné 

syntetické polymery, oligomery, kopolymery, bioerodibilní a biodegradabilní polymery, 

liposomy potahované polymerem, enkapsulovaná léčiva k terapii rakoviny, koloidní 

nosičové systémy, albuminové a želatinové mikrosféry, magnetické mikrosféry 

a magneticky modulované systémy, matricové systémy, bobtnavé polymery 

a pseudolatexové disperze, hydrogely, komplexy polymer-léčivo a polymerní 

implantáty. 

Předmětem bádání jsou systémy se specifickým pŧsobením na cílové buňky 

schopné zajistit předvídatelné a přesné uvolňování léčiva s větší účinností 

a minimálními vedlejšími účinky. V budoucnu se předpokládá, že dojde v této oblasti 

díky multioborovému úsilí k vývoji nových nosičových systémŧ (62). 
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2. CÍL PRÁCE 

 
Téma práce bylo předloženo v těsné návaznosti na téma diplomové práce 

obhájené na pracovišti konzultanta. Bylo zadáno splnit úkol rozčleněný do následujících 

bodŧ: 

 

A) připravit reotropní matrice ze série šesti nově syntetizovaných oligoesterových 

nosičŧ obsahující kyselinu listovou 

 

B) jako strukturalizační aditiva využít ethoxylovaný polyethylenimin a triethylcitrát 

 

C) matrice testovat z hlediska rychlosti liberace kyseliny listové použité jako 

modelové léčivo v médiích lišících se aktuální aciditou 

 

D) z výsledkŧ vyhodnotit vliv nosiče, triethylcitrátu jako plastifikátoru, 

ethoxylovaného polyethyleniminu jako síťovadla a vliv pH média na prŧběh 

liberačního děje 
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3. EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST 
 

3.1. Použitý materiál 

 

3.1.1. Přístroje 

 

 Analytické digitální váhy AND HM-202 (max. 210 g, d = 0,01/0,1 mg) 

 Digitální váhy KERN 440-33 (max. 200 g, d = 0,01 g) 

 Digitální váhy KERN 440-37 (max. 1200 g, d = 0,1 g) 

 Digitální váhy KERN 440-53 (max. 6000g, d = 1 g) 

 Biologický termostat BT 120 

 Horkovzdušná sušárna MEMMERT Modell 100-800 

 Světelný mikroskop MEOPTA MO 2 

 Spektrofotometr HELIOS Gama (UV/VIS), (Unicam) 

 Digitální potenciometr s pH metrem PICCOLO HI 1280, (Hanna) 

 Elektrický mlýnek IKA
®
 A11 basic (300 W) 

 Magnetické míchadlo s ohřevem HEIDOLPH MR 3001  

 

3.1.2. Chemikálie 

 

 Kyselina listová (dar firmy Pliva – Lachema, Brno) 

 Oligoesterové nosiče - ternární směsi složené z ekvimolárního podílu 

kyseliny DL-mléčné a kyseliny glykolové doplněné mannitolem nebo 

dipentaerytritolem v koncentraci 3, 5 nebo 8 % (připraveny na katedře 

farmaceutické technologie Faf UK) 

 Ethoxylovaný polyethylenimin (Aldrich) 

 Triethylcitrát (Merck) 

 Methanol (Lachner Neratovice)  

 Methylformiát (Lachner Neratovice) 

 Hydrogenfosforečnan sodný dodekahydrát (Lachner Neratovice) 

 Kyselina citronová (Lachner Neratovice) 

 Destilovaná voda (Faf UK) 

 Azid sodný, p.a. (Fluka) 
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 Aceton, p.a. (Lachner Neratovice) 

 

3.1.3. Biodegradabilní větvené oligoestery 

 

Syntéza: stupňová kopolymerace ternární směsi složené z ekvimolárního podílu 

kyseliny DL-mléčné a kyseliny glykolové doplněné mannitolem nebo 

dipentaerytritolem v koncentraci 3, 5 nebo 8 %. 

 

Tab. č. 1: Charakteristiky použitých terpolymerů 

 

označení 
M / D 

Mn Mw Mw /Mn Mw(SEC)/ Mw 
Tg 

(% hmotn.) (°C) 

3M 3/0 2600 3800 1,5 1,08 23,7 

5M 5/0 1600 2200 1,4 1,36 21 

8M 8/0 1400 1600 1,1 1,38 19,2 

3D 0/3 3600 5300 1,5 1,19 27,3 

5D 0/5 1900 2300 1,2 1,04 16,3 

8D 0/8 1400 1700 1,2 0,94 12,5 

 

 

M ....................mannitol 

D .....................dipentaerytritol 

Mn ...................číselně střední molekulová hmotnost 

Mw ..................hmotnostně střední molekulová hmotnost 

Mw/Mn ............stupeň polydisperzity 

Tg ....................teplota skelného přechodu 

 

Molekulové hmotnosti stanoveny metodou GPC-MALLS, hodnota Tg metodou 

DSC. 
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3.2. Pracovní postup 

 

3.2.1. Model léčivé látky 

 

Jako model léčivé látky sloužila kyselina listová. Kyselina listová byla 

mikronizována pomocí elektrického tříštivého mlýnku. Dosažení požadovaného 

rozměru částic, tj. částic menších než 10 µm, bylo sledováno pomocí světelného 

mikroskopu. 

 

3.2.2. Příprava matric pro liberaci 

 

Do kádinky se navážilo zadané množství oligoesteru, plastifikátoru 

triethylcitrátu a kyseliny listové; k vzorkŧm byly přidány 2-3 ml methylformiátu, který 

usnadnil homogenizaci. Vše bylo taveno při 75 °C a promícháno. V další kádince se 

smíchalo dané množství ethoxylovaného polyethyleniminu s cca 500 mg methanolu za 

účelem snadnějšího rozpuštění PEI-EO. Následovalo promísení obou směsí a tavení při 

teplotě 75 °C, jež dostatečně zajistila odpaření veškerého methylformiátu a methanolu. 

 

Homogenní směs byla poté navažována (hmotnost všech navážek byla přibližně 

přesně 150 mg) do scintilačních lahviček o objemu 20 ml a zalita 15 ml fosfát-

citrátového pufru. Každý vzorek o stejné hmotnosti a složení byl připraven dvakrát pro 

pufr pH 6,0 a dvakrát pro pufr pH 7,0. 

 

3.2.3. Složení polymerních matric 

 

Všechny polymerní matrice obsahovaly jako konstantní složky 3 % kyseliny 

listové a 3 % PEI-EO; ke zpracování každého vzorku bylo použito cca 500 mg 

methanolu a 2-3 ml methylformiátu. Vzorky se lišily typem použitého polymeru 

a množstvím přidaného plastifikátoru, jak udává tabulka č. 2. 
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Tab. č. 2: Procentuální zastoupení plastifikátoru TEC a oligoesteru v polymerní 

matrici 

 

vzorek č. typ polymeru polymer TEC 

1 3M 84 10 

2 3M 74 20 

3 3M 64 30 

4 5M 84 10 

5 5M 74 20 

6 5M 64 30 

7 8M 84 10 

8 8M 74 20 

9 8M 64 30 

10 3D 84 10 

11 3D 74 20 

12 3D 64 30 

13 5D 84 10 

14 5D 74 20 

15 5D 64 30 

16 8D 84 10 

17 8D 74 20 

18 8D 64 30 

 

3M, 5M, 8M ............polymer obsahující 3 %, resp. 5, 8 % mannitolu 

3D, 5D, 8D ..............polymer obsahující 3 %, resp. 5, 8 % dipentaerytritolu 

 

3.2.4. Příprava fosfát-citrátového pufru 

 

Liberace kyseliny listové byla testována do fosfát-citrátového pufru o pH 6,0 

a 7,0. Podle chemických tabulek (63), v kterých je uvedena definice přípravy pufrŧ pro 

dané pH smísením x dílŧ roztoku A + B, kde B = 100 – x, byly provedeny výpočty. 

Roztok A představuje roztok kyseliny citronové o koncentraci 21,014 g/l. Roztok B 

představuje roztok hydrogenfosforečnanu sodného o koncentraci 35,6 g/l, počítáno jako 

dihydrát. 
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Roztok A byl připraven rozpuštěním 210,45 g kyseliny citronové v 10 000 ml 

destilované vody, roztok B rozpuštěním 715,72 g dodekahydrátu hydrogenfosforečnanu 

sodného v 10 000 ml destilované vody. 

Fosfát-citrátový pufr o pH 6,0 byl připraven smícháním 3700 ml roztoku A 

s 6300 ml roztoku B; pufr o pH 7,0 smícháním 1900 ml roztoku A a 8100 ml roztoku B. 

Oba připravené pufry byly konzervovány pomocí azidu sodného v koncentraci 0,02 %. 

Požadované pH bylo zkontrolováno digitálním potenciometrem s pH-metrem vždy před 

zalitím vzorku a případně upraveno na požadovanou hodnotu. 

 

3.2.5. Postup při testování liberace kyseliny listové 

 

Dobře uzavřené lahvičky se vzorky byly mezi jednotlivými měřeními 

uchovávány v biologickém termostatu s teplotou nastavenou na 37 °C. Měření 

uvolněného množství kyseliny listové bylo prováděno na spektrofotometru při vlnové 

délce 283 nm. Jako porovnávací roztoky sloužily pufry o pH 6,0 a 7,0. Těmi byly 

naplněny porovnávací kyvety. Před vlastním měřením byla měrná kyveta nejprve 

promyta malým množstvím měřeného vzorku a teprve po naplnění stejným vzorkem 

byla zjištěna hodnota absorbance. U silně žlutě zbarvených vzorkŧ muselo být 

provedeno ředění. Vzhledem k rŧzné rychlosti liberace kyseliny listové z oligomeru 

bylo nezbytné sledovat zbarvení média a přizpŧsobit tomu intervaly mezi jednotlivými 

měřeními. 

 

Po změření absorbance byl zbytek pufru s uvolněnou kyselinou listovou opatrně 

odlit z lahvičky tak, aby nedošlo k odlití části vzorku a k hmotnostnímu úbytku směsi. 

Poté byly lahvičky doplněny pufrem o pH 6,0 a 7,0 na pŧvodní hmotnost, uzavřeny 

a opět uloženy do termostatu. 

 

Tento postup byl u každého vzorku opakován tak dlouho, dokud nedošlo 

k uvolnění veškeré nebo téměř veškeré kyseliny listové. 
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3.2.6. Výpočet liberace kyseliny listové 

 

Množství kyseliny listové liberované ze vzorku bylo vypočítáno z rovnice 

kalibrační křivky a vyjádřeno v procentech. 

 

Výchozím údajem pro výpočet byla hodnota naměřené absorbance. Ta byla 

použita pro stanovení koncentrace kyseliny listové v mg/l. Tato hodnota byla 

přepočtena na koncentraci kyseliny listové v mg/15ml násobením koncentrace mg/l 

hodnotou 15/1000 a daným ředěním vzorku. Konečným výpočtem bylo zjištění 

procentuálního podílu uvolněné kyseliny z jejího pŧvodního množství ve vzorku. 

 

Vzorec výpočtu: x1 = (y – A) / B [mg/l] 

 x2 = (15 * x1 / 1000) * D [mg/15ml] 

 x% = x2 * 100 / z [%] 

 

x1 ....... koncentrace kyseliny listové v mg/l 

x2 .....koncentrace kyseliny listové v mg/15ml 

x% ....množství kyseliny listové v % 

y.......hodnota naměřené absorbance 

A ......absolutní člen 

B ......směrnice přímky 

D ......ředění 

z .......množství kyseliny listové v navážce v mg 

 

3.2.7. Kalibrační křivky 

 

Absorpční maximum kyseliny listové je při 283 nm, a proto byla tato vlnová 

délka použita pro veškerá měření. 

 

Pro zjištění kalibrační křivky byly připraveny roztoky kyseliny listové o klesající 

koncentraci od 33,63 mg/l do 2,018 mg/l pro pH 6,0 a od 26,98 mg/l do 2,16 mg/l pro 

pH 7,0. Změřila se odpovídající absorbance při vlnové délce 283 nm proti slepému 

vzorku, tj. proti fosfát-citrátovému pufru o pH 6,0, resp. pH 7,0. Z naměřených hodnot 

byly sestrojeny kalibrační křivky a vypočítány jejich parametry. 
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3.2.7.1 Kalibrační křivka pro pH 6,0 

 

c (mg/l) 2,018 3,36 6,73 10,09 16,82 25,23 33,63

A 0,172 0,207 0,429 0,618 0,98 1,449 1,929

Kalibrační křivka pro pH 6,0

y = 0,0559x + 0,0445

R
2
 = 0,9996
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Obr. č. 1 

 

 

 

3.2.7.2 Kalibrační křivka pro pH 7,0 

 

c (mg/l) 2,16 3,6 7,19 8,99 10,79 17,98 26,98

A 0,124 0,218 0,426 0,526 0,637 1,055 1,557

Kalibrační křivka pro pH 7,0

y = 0,0577x + 0,0089

R
2
 = 0,9998
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 Obr. č. 2 
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4. VÝSLEDKY 
 

 
Tab. č. 3: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-
EO 

           

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 41 

1-A-6,0 0,1549 1,36 3,36 4,23 8,32 17,85 28,10 41,60 72,17 99,11 

1-B-6,0 0,1508 1,20 2,43 3,42 7,21 18,41 30,54 46,25 74,81 97,14 

1-A-7,0 0,1473 1,16 2,16 3,27 6,60 20,02 28,67 54,39 105,79 106,19 

1-B-7,0 0,1471 1,04 2,79 3,88 6,07 15,62 22,52 50,10 107,22 108,85 

 

 

 
Tab. č. 4: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-
EO 

           

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 41 

2-A-6,0 0,1537 2,31 4,68 6,26 14,41 25,93 42,38 60,28 83,24 92,98 

2-B-6,0 0,1491 1,59 2,66 3,14 6,31 11,93 17,78 24,77 43,22 71,62 

2-A-7,0 0,1528 1,10 2,11 2,58 4,37 9,39 16,82 46,06 105,62 106,62 

2-B-7,0 0,1490 0,87 2,23 2,96 4,57 10,84 21,96 68,40 97,18 97,53 
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Tab. č. 5: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % mannitolu, 30 % TEC a 3 % PEI-
EO 

           

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 41 

3-A-6,0 0,1477 1,80 3,14 5,02 13,89 31,45 56,43 77,78 93,92 98,31 

3-B-6,0 0,1494 1,58 2,74 4,31 12,72 24,68 37,23 57,37 79,26 95,63 

3-A-7,0 0,1470 0,74 1,16 1,65 6,13 25,45 48,72 88,91 100,81 101,27 

3-B-7,0 0,1542 0,64 0,97 1,39 4,19 11,07 15,51 40,48 97,87 102,15 

 

 

 
Tab. č. 6: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 5 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-
EO 

           

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 41 

4-A-6,0 0,1531 7,92 13,57 17,05 28,20 41,49 64,37 89,52 97,68 98,10 

4-B-6,0 0,1529 4,93 9,88 13,06 25,64 43,51 68,70 91,25 95,27 95,27 

4-A-7,0 0,1504 5,30 7,29 8,60 15,42 54,05 100,11 104,54     

4-B-7,0 0,1549 5,49 9,91 13,08 28,22 66,88 97,52 99,99     
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Tab. č. 7: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících  

5 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO     

        

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 

5-A-6,0 0,1480 7,33 15,55 21,78 37,28 60,28 89,56 

5-B-6,0 0,1478 7,25 14,25 19,39 33,18 55,30 81,24 

5-A-7,0 0,1491 9,09 14,28 17,98 36,18 91,34 94,63 

5-B-7,0 0,1550 8,80 14,52 18,35 41,58 91,06 94,63 

 

 

Tab. č. 8: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 5 % mannitolu, 

30 % TEC a 3 % PEI-EO       

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 

6-A-6,0 0,1540 8,11 13,29 17,76 31,23 56,30 83,68 98,64 

6-B-6,0 0,1471 7,47 11,39 15,20 28,09 50,56 77,77 95,37 

6-A-7,0 0,1495 5,83 13,46 21,35 59,01 99,61 100,23   

6-B-7,0 0,1488 5,76 11,94 18,62 55,02 96,04 96,78   

 

 

Tab. č. 9: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

8 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO      

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

7-A-6,0 0,1537 15,97 29,67 41,41 73,56 95,06   

7-B-6,0 0,1513 14,40 25,75 36,09 65,21 89,65   

7-A-7,0 0,1456 29,89 51,73 73,07 91,02 91,05   

7-B-7,0 0,1483 29,10 49,88 72,95 93,87 94,01   

 

 

Tab. č. 10: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

8 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO      

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

8-A-6,0 0,1475 18,11 31,98 43,33 68,89 95,42   

8-B-6,0 0,1540 18,62 31,81 43,16 71,71 96,36   

8-A-7,0 0,1530 39,14 62,26 84,21 98,30 98,32   

8-B-7,0 0,1476 40,63 68,54 89,05 101,41 101,47   
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Tab. č. 11: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

8 % mannitolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO      

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

9-A-6,0 0,1515 17,51 33,30 47,62 75,93 98,45   

9-B-6,0 0,1518 14,17 28,64 40,98 70,18 91,60   

9-A-7,0 0,1500 34,68 58,38 83,75 98,00 97,98   

9-B-7,0 0,1523 37,44 63,72 88,07 99,91 99,93   

 

 

 

Tab. č. 12: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % dipentaerytritolu, 10 % TEC  

a 3 % PEI-EO          

           

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 41 

10-A-6,0 0,1499 8,62 13,61 17,55 27,42 40,94 51,35 63,49 75,28 87,75 

10-B-6,0 0,1507 8,43 13,67 19,23 34,87 52,52 65,73 77,04 85,67 89,07 

10-A-7,0 0,1482 2,39 8,13 13,44 29,63 62,49 89,50 99,30     

10-B-7,0 0,1504 2,83 8,35 13,19 28,39 57,56 79,42 95,44     
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Tab. č. 13: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % dipentaerytritolu, 

20 % TEC a 3 % PEI-EO        

          

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 

11-A-6,0 0,1456 12,07 19,28 25,46 40,63 60,01 76,51 93,13 106,9782 

11-B-6,0 0,1452 10,69 16,77 22,00 34,88 52,78 67,04 78,47 92,42079 

11-A-7,0 0,1519 3,08 9,42 17,17 40,81 80,70 108,29 114,92   

11-B-7,0 0,1536 3,25 9,96 17,22 36,64 70,67 94,99 106,89   

 

 

 

Tab. č. 14: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 3 % dipentaerytritolu, 

30 % TEC a 3 % PEI-EO        

          

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny) 

 (g) 1 2 3 6 13 20 27 34 

12-A-6,0 0,1547 14,47 21,10 26,42 42,23 60,18 75,36 87,71 100,92 

12-B-6,0 0,1498 15,75 22,42 28,18 44,93 65,02 84,87 99,17 108,64 

12-A-7,0 0,1455 8,26 21,91 32,44 66,65 107,20 111,08     

12-B-7,0 0,1509 6,29 18,40 27,95 53,05 101,80 110,32     

 

 

 

 

 

 



 42 

Tab. č. 15: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

5 % dipentaerytritolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO     

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

13-A-6,0 0,1463 30,54 52,58 65,57 90,67 90,88   

13-B-6,0 0,1486 29,52 49,54 64,92 88,12 88,93   

13-A-7,0 0,1514 56,15 92,81 100,37 100,29     

13-B-7,0 0,1525 55,34 95,90 102,32 102,36     

 

 

Tab. č. 16: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

5 % dipentaerytritolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO     

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

14-A-6,0 0,1518 26,43 48,20 65,38 91,04 94,10   

14-B-6,0 0,1468 29,03 56,42 75,28 95,96 96,55   

14-A-7,0 0,1489 74,82 102,90 103,35 103,38     

14-B-7,0 0,1543 66,52 100,46 101,28 101,29     

 

 

Tab. č. 17: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

5 % dipentaerytritolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO     

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

15-A-6,0 0,1535 30,62 54,72 76,95 103,08 103,45   

15-B-6,0 0,1501 34,29 57,86 79,46 92,90 93,01   

15-A-7,0 0,1516 84,22 108,80 109,12 108,97     

15-B-7,0 0,1548 69,83 98,75 99,06 98,90     

 

 

Tab. č. 18: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

8 % dipentaerytritolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO     

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

16-A-6,0 0,1491 32,66 50,75 69,86 101,86     

16-B-6,0 0,1491 23,55 42,23 61,04 88,43 90,01   

16-A-7,0 0,1519 57,44 100,40 100,99 100,99     

16-B-7,0 0,1502 53,69 98,14 98,78 98,78     
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Tab. č. 19: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric obsahujících 

8 % dipentaerytritolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO     

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)   

 (g) 1 2 3 6 13   

17-A-6,0 0,1531 28,89 52,52 72,12 96,40 96,27   

17-B-6,0 0,1510 26,69 56,10 75,79 93,00 93,15   

17-A-7,0 0,1537 61,83 98,41 100,69 100,69     

17-B-7,0 0,1510 62,29 96,55 96,97 96,97     

 

 

 

Tab. č. 20: Liberace kyseliny listové (%) z polymerních matric 

obsahujících 8 % dipentaerytritolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO    

         

Vzorek 
Hmotnost Čas (dny)    

 (g) 1 2 3 6    

18-A-6,0 0,1467 34,72 63,90 83,99 83,99    

18-B-6,0 0,1523 36,74 61,72 82,90 86,15    

18-A-7,0 0,1510 76,74 102,54 102,80 102,80    

18-B-7,0 0,1505 29,63 45,41 45,49 45,49    
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Obr. č. 3: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO

0

20

40

60

80

100

120

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45

čas (dny)

K
y
s

e
li
n

a
 l
is

to
v
á
 (

%
)

1-A-6,0

1-B-6,0

1-A-7,0

1-B-7,0

 
 

 

 

 

Obr. č. 4: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 5: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % mannitolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 6: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO

0

20

40

60

80

100

120

0 10 20 30 40 50

čas (dny)

K
y
s

e
li
n

a
 l
is

to
v
á
 (

%
)

4-A-6,0

4-B-6,0

4-A-7,0

4-B-7,0

 
 



 46 

Obr. č. 7: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 8: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % mannitolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 9: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % mannitolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 10: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % mannitolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 11: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % mannitolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 12: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % dipentaerythritolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO

0

20

40

60

80

100

120

0 10 20 30 40 50

čas (dny)

K
y
s

e
li
n

a
 l
is

to
v
á
 (

%
)

10-A-6,0

10-B-6,0

10-A-7,0

10-B-7,0

 
 



 49 

Obr. č. 13: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % dipentaerythritolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 14: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 3 % dipentaerythritolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 15: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % dipentaerythritolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 16: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % dipentaerythritolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 17: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 5 % dipentaerythritolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 18: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % dipentaerythritolu, 10 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 19: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % dipentaerythritolu, 20 % TEC a 3 % PEI-EO
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Obr. č. 20: Liberace kyseliny listové z polymerních matric 

obsahujících 8 % dipentaerythritolu, 30 % TEC a 3 % PEI-EO
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5.  DISKUSE 
 

5.1.  K zaměření experimentu 

 

Práce metodicky navázala na diplomovou práci obhájenou v červnu 2005. V ní 

byla studována liberace kyseliny listové z matric z terpolymeru mannitolu, kyseliny DL-

mléčné a kyseliny glykolové plastifikovaného rŧznými plastifikátory ve 20% a ve 40% 

koncentraci. K některým z matric byla přidána třetí složka, kterou byl polyethylenimin 

nebo jeho blokový kopolymer s polyethylenglykolem. Tyto látky z hlediska ovlivnění 

viskozity měly opačný vliv než plastifikátory. Síťovací efekt měl však pozitivní vliv na 

prolongaci liberace kyseliny listové. 

Série šesti nově syntetizovaných nosičŧ byla využita pro formulaci matricových 

implantabilních systémŧ s kyselinou listovou. Po zkušenostech s pozitivním vlivem 

ethoxylovaného polyethyleniminu na kontinuální prŧběh liberace byla tato sloučenina 

přidávána do všech matric ve 3% koncentraci. Také byla využita pozitivní zkušenost 

s využitím methylformiátu jako technické pomocné látky při inkorporaci 

ethoxylovaného polethyleniminu. Dočasné  výrazné snížení viskozity vedlo ke 

kvalitnější dispergaci bazického aditiva. 

Liberace byla testována ve statických podmínkách z matric dané hmotnosti. Tvar 

matric nebyl konstantní, byl ovlivněn především nestejnou viskozitou systémŧ. Tento 

faktor se projevil ve variabilitě dat. Liberace byla sledována při dvou hodnotách pH 

média reflektujících reálné podmínky při chování potenciálních implantátŧ v místě 

svého pŧsobení. Byl zájem sledovat liberaci v celém rozsahu. Celková doba liberace 

kyseliny listové se blížila době celkové eroze matric, což je možné z  hlediska hojení 

tkáně i z hlediska standardnosti liberačního chování pokládat za výhodnou situaci. 

Kromě vlivu aktuální acidity liberačního média byl také studován účinek vlivu 

strukturálních parametrŧ nosičŧ. Tyto byly dány typem větvící složky a jejím podílem 

v reakční směsi. Posledním z vlivŧ byl vliv koncentrace triethylesteru kyseliny 

citronové, který v matricích plnil funkci plastifikátoru a byl použit v relativně širokém 

rozmezí koncentrací. 

Pro kvantitativní posuzování vlivu jednotlivých faktorŧ, tj. koncentrace 

plastifikátoru a koncentrace větvící složky v terpolymerech, na prŧběh liberace kyseliny 
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listové z matric byl využit parametr poločasu liberace jako doby, za kterou se uvolní 

polovina kyseliny listové obsažené v matricích. 

 

5.2.  Matrice z oligoesterů větvených mannitolem 

 

Jak je v metodické části této práce uvedeno, byly syntetizovány tři nosiče 

s mannitolem – 3M, 5M a 8M. Číselný údaj v jejich označení se týká procentuální 

koncentrace této složky v reakční směsi. Protože nosiče nebyly přečišťovány srážením, 

lze tento údaj pokládat za správný z hlediska relativního porovnávání.  

 

5.2.1.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 3M 

 

Na obr. 3 je prŧběh liberace kyseliny listové z matric z nosiče 3M obsahujícího 

10% triethylcitrát. Nosič 3M obsahoval v reakční směsi 3 % mannitolu. Je patrné, že se 

jedná o dlouhodobý proces. V prvních třech týdnech se uvolní pouze třetina obsažené 

kyseliny listové. Potom se děj zrychluje v pufru pH 7,0. K méně výraznému zrychlení 

liberace dochází v pufru pH 6 asi o jeden týden později. Příčinou mŧže být rozdílný 

stupeň bobtnání nosičŧ. Celková doba liberace je při pH 7 asi 30 dní , při pH 6,0 je tato 

doba asi o 10 dní delší. 

Po zvýšení koncentrace triethylcitrátu na 20 % ze stejného nosiče má liberace při 

pH média 7,0 podobný prŧběh jako v předešlém případě (obr. 4). Exaktní popis liberace 

v médiu pH 6,0 není možný vzhledem k variabilitě dat. Při logickém předpokladu 

menšího povrchu soustavy jako standardního stavu je možno předpokládat za 

věrohodnější variantu s menší rychlostí liberace, což by také vedlo k potvrzení malého 

vlivu zvýšení koncentrace plastifikátoru z 10 % na 20 %.  

Na obr. 5 je stejný děj naměřený u matric obsahujících 30 % plastifikátoru. 

Patrné je zrychlení liberace u matric ponořených do média pH 6,0. I při variabilitě dat 

při pH média 7,0 je možno vyjádřit zajímavý poznatek o rychlejší liberaci při pH 6,0 

v její počáteční fázi a o menším vlivu zrychlení děje v intervalu po třetím týdnu. 
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5.2.2.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 5M 

 

Nosič 5M byl větvený do vyššího stupně. Tato změna znamená vyšší 

koncentraci koncových skupin, a tedy více hydrofilní charakter a zároveň nižší stupeň 

bobtnání. 

Na obr. 6 je prŧběh uvolňování kyseliny listové z matric z nosiče 5M 

obsahujícího 10% triethylcitrát. Ve srovnání s analogickým složením matric s nosičem 

3M (obr. 3) je patrná rychlejší liberace. Vliv pH je podobný. Rozdíl je v dřívějším 

počátku pŧsobení zvýšeného pH pufru. Ionizace koncových karboxylŧ se projeví již 

přibližně za 5 dní. Při pH média 6,0 je náznak sigmoidního prŧběhu liberace. 

Po zvýšení koncentrace triethylcitrátu z 10 % na 20 % se liberace zrychlí 

(obr. 7). Poločas liberace se sníží přibližně stejně v obou použitých médiích, také 

celková doba liberace se výrazně zkrátí. Další zvýšení koncentrace triethylcitrátu na 

30 % vede k výraznému zrychlení liberace v pufru pH 7,0. Poločas liberace je asi 5 dní, 

celková doba liberace je přibližně 14 dní. Při pH 6,0 se liberace zvýšením koncentrace 

plastifikátoru prakticky nezmění, probíhá přibližně podle kinetiky nultého řádu (obr. 8). 

 

5.2.3.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 8M 

 

Nosič 8M obsahoval tak vysokou koncentraci mannnitolu, že podle výsledkŧ 

eroze jeho malá frakce byla rozpustná ve vodě. Tomu také napovídá prŧběh liberace 

kyseliny listové uvedený na obr. 9. Na rozdíl od výše popsaných vzorkŧ byla 

zaznamenána rychlá liberace již v počáteční fázi. Při pH 7,0 byla liberace rychlejší, 

poločas byl přibližně 2 dny, doba uvolňování celkového množství byla asi jeden týden. 

V případě použití pufru pH 6,0 jako média byly oba parametry rychlosti liberace zhruba 

dvojnásobné.  

Jako zajímavý výsledek je možno hodnotit téměř stejnou rychlost liberace 

kyseliny listové z matric, které obsahovaly dvojnásobnou (20%) koncentraci 

triethylcitrátu. Na obr. 10 je patrné, že poločasy liberace při obou hodnotách pH jsou jen 

slabě snížené. Totéž platí i o matricích s 30% plastifikátorem (obr. 11). Tento 

pozoruhodný fakt je vysvětlitelný síťovacím efektem ethoxylovaného polyethyleniminu. 
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5.3.  Matrice z oligoesterů větvených dipentaerytritolem 

 

Byly syntetizovány tři nosiče s dipentaerytritolem – 3D, 5D a 8D. U této 

sloučeniny je možno předpokládat vyšší reaktivitu především z dŧvodu lepší stérické 

přístupnosti šesti hydroxylových skupin. Tyto skupiny je také možno pokládat za stejně 

reaktivní na rozdíl od primárních a sekundárních hydroxylŧ v molekule mannitolu, 

 

5.3.1.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 3D 

 

Terpolymer kyselin DL-mléčné a glykolové s 3% dipentarytritolem měl 

relativně vysokou molekulovou hmotnost a přitom byl větvený do vysokého stupně. 

Stejně tak jako u matric s 10% triethylcitrátem z terpolymeru s 3% mannitolem 

probíhalo uvolňování kyseliny listové výrazně prolongovaně (obr. 3 a 12). Na rozdíl od 

nosiče s mannitolem byla liberace v počáteční fázi rychlejší, měla exponenciální 

prŧběh. Poločas byl přibližně poloviční. Při pH média 7,0 byla doba celkové liberace 

u matric z nosiče 3D kratší, při pH 6,0 však byla delší, protože po počáteční fázi rychlé 

liberace, která trvala asi týden, následovala druhá fáze s podstatně nižší rychlostí.  

Stejný exponenciální prŧběh liberace byl patrný i u matric s 20% a s 30% 

triethylcitrátem (obr. 13 a 14). Se zvyšováním koncentrace plastifikátoru byl 

zaznamenán nárŧst rychlosti liberace kyseliny listové. Hodnoty poločasu liberace jako 

jednoho z indikátorŧ rychlosti děje plynule klesají se vzrŧstem koncentrace 

plastifikátoru. z hodnot poločasu liberace je také jasně patrný vliv aktuální acidity 

média. Po několikadenním iniciálním úseku, kdy se vliv pH média neprojevil, následuje 

fáze rychlejší liberace při pH 7,0. Patrně je to zpŧsobeno ionizací koncových 

karboxylových skupin ve vyšším stupni botnání i ionizací karboxylŧ v molekule 

kyseliny listové a vyšší rozpustností sloučeniny ve vodném médiu. 

 

5.3.2.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 5D 

 

Oligoester s 5% dipentaerytritolem byl vysoce větvený, a proto vysoce 

hydrofilní. Měl velmi nízký stupeň bobtnání. Vliv nízkého stupně bobtnání na liberaci 

kyseliny listové se však vŧbec neuplatnil. Na obr. 15 je liberace z matric, které 

obsahovaly 10% triethylcitrát. Velmi silně se projevila hodnota pH média. Při pH 7, 0 
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se za jeden den uvolnila více než polovina obsažené kyseliny listové, při pH 6,0 to bylo 

asi za dva dny. Ještě větší rozdíl byl v celkové době liberace kyseliny listové. Při pH 7,0 

trvala liberace necelé tři dny, při pH 6,0 přibližně týden. 

Zvyšování koncentrace triethylcitrátu na 20 % a na 30 % nevedlo k žádné změně 

v rychlosti liberace při pH 6,0, při pH 7, došlo k mírnému zrychlení (obr. 16 a 17). Ve 

všech případech se jednalo o exponenciální prŧběh. Při liberaci kyseliny listové se 

projevil patrně mechanismus desorpce molekuly ze struktury oligoesterového nosiče. 

 

5.3.3.  Vliv triethylcitrátu u matric z nosiče 8D 

 

Nosič 8D byl ze všech využitých v této práci nejvíce hydrofilní. Měl nízké 

hodnoty parametrŧ molekulové hmotnosti, obsahoval nezanedbatelnou frakci 

rozpustnou ve vodě. Tomu nasvědčuje také prŧběh liberace kyseliny listové z matric 

obsahujících 10% plastifikátor (obr. 18). Při pH 7,0 je doba liberace přibližně dva dny, 

při pH 6,0 trvá liberace přibližně týden. Rozdíl vysvětlujeme nižší vazností kyseliny 

listové na nosič po její ionisaci po zvýšení pH z 6,0 na 7,0. 

Po zvýšení koncentrace triethylcitrátu z 10 % na 20 % došlo k mírnému 

zrychlení liberace (obr. 19). Výsledky testování liberace kyseliny listové z matric 

obsahujících 30% triethylcitrát potvrzují trend zrychlování liberace při obou hodnotách 

pH, i když první hodnota měření při pH 7,0 je evidentně zatížena chybou. Celková doba 

liberace kyseliny listové při pH 6,0 je pouze 3 dny. To znamená, že plastifikátor ovlivní 

chování systému již v počáteční fázi liberace. 
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6.  ZÁVĚRY 
 

A. Bylo prokázáno, že liberace kyseliny listové z matric z oligoesterŧ kyseliny DL-

mléčné a glykolové větvených mannitolem nebo dipentaerythritolem 

s plastifikátorem a síťovadlem je děj, který probíhá prolongovaně po dobu od 2 

do 45 dní. 

 

B. Jako plastifikátor se osvědčil triethylcitrát, jako síťovadlo ethoxylovaný 

polyethylenimin. 

 

C. Se zvyšováním podílu mannitolu nebo dipentaerytritolu jako větvící složky se 

zvyšuje hydrofilní charakter nosiče a také rychlost liberace. 

 

D. Se zvyšováním koncentrace triethylcitrátu se zvyšuje rychlost liberace 

u některých kompozic, v některých kompozicích nebyl tento faktor prokázán. 

Příčina není známa. 

 

E. Zvýšení hodnoty pH z 6,0 na 7,0 se rychlost liberace zvýší. U vysoce větvených 

a tedy hydrofilních struktur se vliv aktuální acidity projeví již od počátku, 

u matric z méně hydrofilních nosičŧ se vliv změny pH projeví až za určitou 

dobu. 

 

F. Ethoxylovaný polyethylenimin je aditivum, které v relativně nízké koncentraci 

síťuje matrice, a tak prolonguje liberaci kyseliny listové. 
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7. SEZNAM ZKRATEK 
 

cAMP ......................cyklický adenosinmonofosfát 

DSC .........................diferenciální kompenzační kalorimetrie 

DVB ........................divynylbenzen 

GBH ........................grafit-benzalkonium-heparinový 

GI, GIT ....................gastrointestinální, gastrointestinální trakt 

GPC .........................gelová permeační chromatografie 

FA ............................kyselina listová 

MALLS ...................metoda mnohoúhlového rozptylu světla 

PEO .........................polyethylenoxid 

PEI-EO ....................ethoxylovaný polyethylenoxid 

PGD2, PGE1, PGI2.... prostaglandin D2, E1, I2 

PIB ..........................polyisobutylen 

PLGA ......................kopolymer kyseliny mléčné a glykolové 

PLLA .......................kyselina poly-L-mléčná 

PolyHPMA ..............polyhydroxypropylmethakrylamid 

PolyVP ....................polyvinylpyrrolidon 

SCMC ......................sodná sŧl karboxymethylcelulózy 

TEC .........................triethylcitrát 

3D, 5D, 8D ..............polymer obsahující 3, resp. 5, 8 % dipentaerytritolu 

3M,5M, 8M .............polymer obsahující 3, resp. 5, 8 % mannitolu 
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