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2 PL 238 765 B1

Opis wynalazku
Przedmiotem wynalazku jest sposób wytwarzania wysoce biozgodnych, cylindrycznych protez 

naczyniowych o strukturze włóknistej i małej średnicy, w szczególności z celowo modyfikowaną po­
wierzchnią wewnętrzną. Protezy są przeznaczone do stosowania w zabiegach pomostowania aortalno- 
wieńcowego, stosowanych w trakcie leczenia pacjentów cierpiących na chorobę niedokrwienną serca 
(ChNS).

Według WHO, ChNS jest główną przyczyną zgonów na świecie, powodując 15 milionów zgonów 
w 2015 r. Obecnie protezy naczyniowe są rzadko stosowane w leczeniu ChNS z powodu swojej nieza­
dowalającej biostabilności i hemozgodności. Dostępność protez o małych (< 6 mm) średnicach we­
wnętrznych jest niska. Większość stosowanych obecnie protez ma średnicę wewnętrzną > 6 mm. Brak 
produktów o małej średnicy i zadowalającej biostabilności skutkuje niskim odsetkiem zabiegów pomo­
stowania aortalno-wieńcowego z użyciem protez naczyniowych.

Niski udział protez naczyniowych małych średnic w ogólnym rynku protez wynika z trudności 
w wytwarzaniu takich protez, które charakteryzowałyby się równie dobrymi właściwościami, co po­
wszechnie stosowane duże protezy naczyniowe, czyli odpowiednią porowatością, elastycznością, wy­
trzymałością, a przede wszystkim biostabilnością. Właściwości protez naczyniowych zależą przede 
wszystkim od rodzaju wykorzystanego materiału (zarówno syntetycznego, jak i biologicznego) oraz pro­
cesu produkcyjnego. Najczęściej stosowanymi materiałami, z których obecnie produkuje się protezy 
naczyniowe, są poliester oraz ePTFE. Wykazano jednak, że tworzywa stosowane do produkcji dużych 
protez naczyniowych nie sprawdzają się w przypadku protez o małej średnicy wewnętrznej, ponieważ 
wywołują niepożądane reakcje organizmu - krzepnięcie krwi oraz odczyn zapalny i brak integracji z ota­
czającymi tkankami. W związku z tym, konieczny jest rozwój technologii modyfikacji lub stosowania 
materiałów zastępczych.

Na rynku pojawiają się protezy, w których standardowo stosowany materiał (PET lub ePTFE) jest 
modyfikowany pokryciami zwiększającymi biozgodność lub antykoagulantami. W zdecydowanej więk­
szości są to rozwiązania oparte na tworzeniu powierzchni biopasywnych - ograniczających procesy 
adsorpcji białek i adhezji elementów krwi. Modyfikacje oparte są na wprowadzeniu na powierzchnię 
protezy heparyny [1-4], tlenku azotu [5], żelatyny [6], kolagenu [7], węgla [8] lub zastąpieniu materiału 
polimerowego szkieletem białkowym [9]. Nie są to rozwiązania idealne - wprowadzenie na powierzchnię 
protezy białek wiąże się z ryzykiem odpowiedzi immunologicznej, natomiast zastosowanie heparyny 
zaburza proces hemostazy i może zwiększyć ryzyko krwotoku [10,11].

Istotną cechą protez wpływającą na ich biozgodność jest obok struktury chemicznej powierzchni, 
ich morfologia. Należy zapewnić odpowiednie właściwości mechaniczne protezy (elastyczność przy jed­
noczesnej wytrzymałości) oraz porowatość umożliwiającą kolonizację komórkami. Struktura taka po­
winna być zróżnicowana - powierzchnia wewnętrzna powinna pozwolić na uzyskanie mono warstwy 
komórek, jednocześnie powierzchnia zewnętrzna powinna pozwolić na wnikanie komórek i ich rozwój 
wewnątrz warstwy zewnętrznej struktury protezy.

Aktualnie, najczęściej stosowaną metodą, pozwalającą na uzyskanie włóknistych protez jest me­
toda elektroprzędzenia (ang. electrospinning, ES). Znana jest proteza otrzymana z zastosowaniem 
techniki ES z polikaprolaktonu [12], mieszanki polikaprolaktonu i kolagenu [13]. Jest to proteza o zróż­
nicowanej porowatości warstw zewnętrznej i wewnętrznej, ale jej powierzchnia nie jest selektywna 
względem określonego typu komórek, a ponadto wprowadzenie białek stwarza ryzyko odpowiedzi im­
munologicznej. Podobne niedogodności wiążą się z protezą otrzymaną z zastosowaniem techniki ES 
z polikaprolaktonu, kolagenu i elastyny [7] oraz protezą otrzymaną z zastosowaniem techniki ES oraz 
techniki inwersji faz z poliuretanu [14].

Znana jest również technika rozdmuchu roztworu polimeru (ang. solution blow spinning, SBS) 
wykorzystywana do wytwarzania włókien o średnicach od kilku nanometrów do kilku mikrometrów. 
W technice tej wykorzystuje się siły lepkościowe, pochodzące od rozprężającego się i przyspieszają­
cego gazu, rozciągające kroplę roztworu polimeru. Proces realizowany jest z wykorzystaniem układu 
koncentrycznych dysz. Do wewnętrznej dyszy podawany jest roztwór polimeru, a do zewnętrznej sprę­
żony gaz. W wyniku rozprężenia się gazu na wylocie z układu dysz rośnie jego prędkość, co powoduje 
dynamiczne wydłużenie kropli roztworu polimeru do formy stożka. Gdy siły lepkościowe działające na 
stożek w wyniku przepływu powietrza wokół stożka pokonają siły napięcia powierzchniowego roztworu 
polimeru dochodzi do wytworzenia tzw. jetu roztworu polimeru wychodzącego z wierzchołka stożka. Jet 
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jest wyciągany do utworzenia włókna i porywany wraz z gazem. Dochodzi do odparowania rozpuszczal­
nika i wytworzone włókna zbierane są na powierzchni kolektora [15,16]. Odległość między układem 
dysz a kolektorem jest określana mianem odległości roboczej.

Celem wynalazku było opracowanie protezy naczyniowej o małej średnicy, charakteryzującej się 
strukturą warstwową o zróżnicowanej porowatości, wysoką biozgodnością oraz selektywnością wzglę­
dem komórek śródbłonka i mięśni gładkich.

Sposób wytwarzania cylindrycznej protezy naczyniowej posiadającej co najmniej jedną warstwę 
porowatego polimeru przeznaczonego do wytwarzania protez naczyniowych, z wykorzystaniem metody 
rozdmuchu roztworu polimeru według wynalazku charakteryzuje się tym, że procesowi rozdmuchu pod- 
daje się roztwór polimeru w rozpuszczalniku, o stężeniu w zakresie 2-8% w/w, przy czym rozdmuch 
polimeru prowadzi się z zastosowaniem kolektora cylindrycznego o średnicy niższej niż 6 mm, o szyb­
kości obrotowej w zakresie od około 100 do około 15000 obr/min korzystnie około 10 000 obr/min. Od­
ległość między układem dysz a kolektorem (odległość robocza) jest wartością z zakresu od 5 cm do 
100 cm, przy czym:

- w przypadku, gdy pierwsza warstwa protezy jest warstwą o porowatości poniżej 30% stosuje 
się stałą wartość odległości roboczej z zakresu 5-14 cm,

- w przypadku, gdy pierwsza warstwa protezy jest warstwą porowatą o stałej porowatości o war­
tości co najmniej 30%, stosuje się stałą wartość odległości roboczej z zakresu 15-100 cm,

- w przypadku, gdy pierwsza warstwa protezy jest warstwą porowatą o zmiennej porowatości, 
o wartości co najmniej 30%, stosuje się zmienną odległość roboczą z zakresu 15-100 cm

- w przypadku, gdy proteza zawiera dwie lub więcej warstwy porowate różniące się średnim roz­
miarem włókien, drugą i kolejne warstwy wytwarza się z roztworu polimeru o stężeniu innym, 
niż warstwę pierwszą.

Korzystnie, w przypadku stosowania zmiennej odległości roboczej odległość tę zmienia się co 
5 cm, w stałych odstępach czasu.

Proces według wynalazku prowadzi się przy stałym ciśnieniu gazu roboczego w trakcie wytwa­
rzania włókien. Ogólnie, stosowane są ciśnienia gazu roboczego na wlocie do układu koncentrycznych 
dysz wynoszące od 0,1 x 105 do 3 x 105 Pa. Korzystnie proces otrzymywania struktur polimerowych do 
zastosowania jako protezy naczyń krwionośnych prowadzi się przy ciśnieniu gazu roboczego w zakresie 
od 0,5 x 105 do 2 x 105 Pa, a bardziej korzystnie w zakresie od 1 x 105 do 2 x 105 Pa.

Gazem roboczym w sposobie według wynalazku może być powietrze, azot, argon, dwutlenek 
węgla, a korzystnie powietrze.

Jako rozpuszczalnik stosuje się lotny rozpuszczalnik organiczny zdolny do rozpuszczenia poli­
meru i wyprostowania jego łańcuchów, co pozwala na uzyskanie odpowiednich właściwości reologicz- 
nych do procesów włóknotwórczych. Taki rozpuszczalnik jest również określany dobrym rozpuszczalni­
kiem dla danego polimeru. Rozpuszczalniki dobre dla danego polimeru zostały opisane przykładowo 
w publikacji [17]. Specjalista w dziedzinie wynalazku bez trudu dobierze odpowiedni rozpuszczalnik dla 
danego polimeru.

Rozpuszczalnik polimeru jest zależny od rodzaju polimeru. Korzystnie stosuje się: aceton, chlo­
roform, tetrahydrofuran, toluen, dimetyloformamid, dimetyloacetamid, cykloheksan, dimetylosulfotlenek, 
1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-ol, 2,2,2-trifluoroetanol, alkohole, wodę, kwas mrówkowy, kwas octowy 
lub ich mieszaniny. W przypadku polimerów syntetycznych bardziej korzystnie stosuje się aceton, chlo­
roform, tetrahydrofuran, 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-ol, 2,2,2-trifluoroetanol lub ich mieszaniny. 
W przypadku polimerów rozpuszczalnych w wodzie, korzystnie stosuje się wodę jako dobry rozpusz­
czalnik dla polimeru.

Proces według wynalazku prowadzi się przy stałym natężeniu przepływu roztworu polimeru 
w trakcie wytwarzania włókien. Ogólnie, stosowane są natężenia przepływu na wlocie do układu kon­
centrycznych dysz wynoszące od 0,1 do 100 ml/h. Korzystnie proces prowadzi się przy natężeniu prze­
pływu roztworu polimeru w zakresie od 1 do 50 ml/h, a bardziej korzystnie w zakresie od 10 do 50 ml/h.

Korzystnie jako polimer stosuje się: poliuretan (PU), poli(kwas glikolowy) (PGA), poli(kwas mle­
kowy) (PLA), kopolimer kwasu mlekowego i glikolowego (PLGA), poli(kaprolakton) (PCL), kopolimer 
PLA i PCL (PLCL), poli(tlenek etylenu) (PEO), poli(alkohol winylowy) (PVA), poli(tereftalan etylenu) 
(PET), kolagen, elastyna, chitozan oraz ich mieszaniny i kopolimery.

Korzystnie, procesowi rozdmuchu poddaje się roztwór poliuretanu zawierającego wiązania węgla­
nowe -OCOO- (PCU) w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu (HFIP), w stężeniu w zakresie 2-8% w/w.
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Średnia średnica włókien jest uzależniona od stężenia polimeru, przy czym konkretne zależno­
ści są związane z rodzajem polimeru. Przykładowo, w przypadku poliuretanu węglanowego ChronoFlex 
C dla stężenia z zakresu 2-3% w/w otrzymuje się włókna o średniej średnicy około 250 nm, dla stężenia 
polimeru z zakresu 4-5% w/w otrzymuje się włókno o średniej średnicy od 500 do 600 nm, a dla stężenia 
polimeru z zakresu 5-5.5% w/w otrzymuje się włókno o średniej średnicy od 800 do 1000 nm. Dla innych 
polimerów zależności te mogą się nieco różnić i powinny być wyznaczone doświadczalnie.

Porowatość ogólna włókniny tworzącej protezę według wynalazku jest zależna od stopnia upa­
kowania włókien. Siły upakowujące włókna są wyższe dla niskich odległości roboczych. Stosowanie 
bardzo niskich odległości roboczych - poniżej 15 cm - skutkuje niecałkowitym odparowaniem rozpusz­
czalnika w procesie rozdmuchu roztworu polimeru. Dzięki temu na powierzchni kolektora powstaje war­
stwa folii o porowatości poniżej 30%. Taką warstwę można traktować jak podstawową warstwę dla pro­
tez dwu- i wielowarstwowych.

Otrzymanie gradientu porowatości w strukturze włóknistej jest możliwe dzięki zmianom odległości 
roboczej w układzie rozdmuchu roztworu polimeru. Niskie odległości robocze skutkują niską porowato­
ścią, a zwiększanie odległości roboczej powoduje wzrost porowatości otrzymywanych materiałów nawet 
do 95-98%. Stąd możliwe jest uzyskanie gradientów porowatości dla struktur cylindrycznych jedno-, 
dwu- i wielowarstwowych.

Stosowana zgodnie z wynalazkiem szybkość obrotowa kolektora urządzenia do SBS pozwala na 
otrzymanie włókien o uporządkowanej strukturze. Stosowanie ukierunkowanych włókien pozytywnie 
wpływa na adhezję, wzrost i proliferację komórek mięśniowych na strukturach włóknistych. Tak otrzy­
mane włókna budują głównie zewnętrzną warstwę protezy cylindrycznej.

Protezy jednowarstwowe, zawierające jedną warstwę porowatą o zmiennej porowatości, otrzy­
mywane są poprzez wykorzystanie zmian odległości roboczej w procesie rozdmuchu roztworu polimeru 
w zakresie od 15 cm do 100 cm, co skutkuje zmianą porowatości otrzymywanych struktur od około 60% 
przy powierzchni wewnętrznej do około 90% przy powierzchni zewnętrznej. Struktura taka zbudowana 
jest z włókien o jednej średniej średnicy oraz średnim rozmiarze porów, a zmianie ulega tylko porowa­
tość takiej struktury.

Protezy dwuwarstwowe zawierające warstwę nieporowatą oraz warstwę porowatą o zmiennej 
porowatości otrzymywane są również z jednego roztworu polimeru, co skutkuje stałą średnią średnicą 
włókien oraz stałym średnim rozmiarem porów. Natomiast zmiany odległości roboczej w układzie do 
rozdmuchu roztworu polimeru zaczynają się od 5-10 cm, dzięki czemu w pierwszym etapie procesu 
tworzy się warstwa folii. Następnie, odległość robocza jest zwiększana analogicznie do procesu otrzy­
mywania struktury jednowarstwowej.

Protezy wielowarstwowe zawierające warstwę nieporowatą oraz warstwy porowate różniące się 
średnią średnicą włókien cechują się strukturą podobną do protez dwuwarstwowych z tą różnicą, że na 
powierzchni folii umieszczana jest warstwa włókien o średniej średnicy około 250 nm i niskim rozmiarze 
porów, a następnie na takiej strukturze nabudowywane są włókna o średniej średnicy 500 do 600 nm 
lub 800 do 1000 nm, w sposób analogiczny do otrzymywania struktury jednowarstwowej, z zachowa­
niem gradientu porowatości.

Korzystnie protezy otrzymane sposobem według wynalazku mają grubość ściany w zakresie od 
200 do 400 mikrometrów, bardziej korzystnie w zakresie od 250 do 350 mikrometrów.

Odpowiedni dobór parametrów procesowych, czyli odległości roboczej oraz stężenia polimeru, 
umożliwia otrzymanie różnych wariantów szkieletu protezy, takich jak np.:

- proteza jednowarstwowa zawierającą jedną warstwę porowatą o stałej porowatości,
- proteza jednowarstwowa zawierającą jedną warstwę porowatą o zmiennej porowatości,
- proteza dwuwarstwowa zawierająca warstwę nieporowatą oraz warstwę porowatą o stałej po­

rowatości,
- proteza dwuwarstwowa zawierająca warstwę nieporowatą oraz warstwę porowatą o zmiennej 

porowatości,
- proteza dwu- lub wielowarstwowa zawierająca warstwy porowate różniące się średnim rozmia­

rem włókien.
Protezy naczyniowe otrzymane sposobem według wynalazku można następnie poddać modyfi­

kacji przez wprowadzenie na wewnętrzną powierzchnię protezy związków łącznikowych zawierających 
grupy funkcyjne COOH, do których następnie przyłącza się oligopeptyd zbudowany z co najwyżej 
20 aminokwasów, zawierający sekwencje rozpoznawalne przez receptory błonowe komórek śród- 
błonka, takie jak: REDV, IKVAV, CAG, YIGSR, RGD.
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Jeżeli związek łącznikowy nie zawiera grup COOH możliwe jest zastosowanie związku łączniko­
wego zawierającego grupy funkcyjne NH2 lub OH, które następnie przekształca się w grupy COOH.

Korzystnie związkiem łącznikowym jest silan lub nienasycony kwas karboksylowy.
Modyfikację protezy przeprowadza się w układzie przepływowym, dzięki czemu modyfikacji pod­

lega wewnętrzna powierzchnia protezy, która kontaktuje się z roztworem modyfikującym przepływają­
cym przez układ. Modyfikacja przebiega w dwóch etapach: (1) przyłączanie związku łącznikowego (lin- 
kera) oraz (2) przyłączanie związku bioaktywnego (biomolekuły).

Związek bioaktywny przyłączany do powierzchni wewnętrznej protezy odpowiada za nadanie po­
wierzchni cech selektywności względem komórek śródbłonka. Dołączane peptydy promują adhezję ko­
mórek śródbłonka, co w konsekwencji prowadzi do utworzenia monowarstwy na wewnętrznej po­
wierzchni protezy i ogranicza proces adhezji innych typów komórek do wewnętrznej powierzchni pro­
tezy. Takie cechy powierzchni gwarantują jej wysoką bio- i hemozgodność.

Biomolekuła przyłączana jest do linkera za pomocą obecnych w jej strukturze terminalnych grup 
funkcyjnych NH2 lub COOH. Grupy te reagują z grupami NH2 lub COOH obecnymi w związku łączniko­
wym. Korzystnie wiązanie pomiędzy polimerem bazowym i linkerem oraz linkerem i biomolekułą jest 
wiązaniem chemicznym kowalencyjnym. Środowisko reakcji (pH) promuje udział w tworzonym wiązaniu 
terminalnych grup funkcyjnych obecnych w cząsteczce biomolekuły.

Proces modyfikacji może być przeprowadzony kilkoma sposobami. Jednym z nich jest metoda 
z użyciem silanów, która polega na użyciu jako związku modyfikującego wysoce reaktywnego silanu, 
korzystnie fluorowcowego związku krzemu, w bezwodnym rozpuszczalniku organicznym [18]. Związek 
modyfikujący reaguje z atomem wodoru obecnym w polimerze bazowym użytym do produkcji szkieletu 
protezy. Związek modyfikujący stosuje się w stężeniu z zakresu 0,1-10% wag., korzystnie 0,5-5% wag. 
Reakcję prowadzi się przez 1-15 minut, korzystnie 2-10 minut. Następnie materiały płucze się w bez­
wodnym rozpuszczalniku i pozostawia się do całkowitego odparowania stosowanego rozpuszczalnika, 
po czym prowadzi się proces hydrolizy, prowadzący do utworzenia grup silanolowych na powierzchni 
protezy. Na wstępnie zmodyfikowaną protezę działa się następnie roztworem silanu, będącym właści­
wym związkiem łącznikowym. Jest to związek posiadający wolne grupy karboksylowe zlokalizowane na 
jednym końcu łańcucha węglowodorowego oraz grupy silanolowe zlokalizowane na przeciwnym końcu 
łańcucha. Na tym etapie dochodzi do kondensacji grup silanolowych obecnych na cząsteczce łączniko­
wej oraz grup silanolowych obecnych na powierzchni protezy. Stosuje się stężenia 0,5-10% roztworu 
modyfikującego, korzystnie 1-5%. Reakcję prowadzi się przez 1-150 minut. Następnie materiały płucze 
się i suszy.

Efektem tego etapu jest wprowadzenie na powierzchnię wewnętrzną protezy silanowego związku 
łącznikowego zakończonego grupą COOH. Możliwe jest również wprowadzenie związku łącznikowego 
posiadającego grupę NH2 na końcu łańcucha węglowodorowego. W takim przypadku należy przepro­
wadzić dodatkowy etap - etap karboksylacji, polegający na przekształceniu terminalnej grupy aminowej 
w grupę karboksylową. Proces karboksylacji prowadzi się przy użyciu roztworu zawierającego bezwod­
nik oraz aminę. Schemat opisanego powyżej procesu modyfikacji przedstawiono na Fig. 2.

Druga metoda modyfikacji powierzchni wewnętrznej protezy to metoda z użyciem nienasyconych 
kwasów karboksylowych [19]. Protezę zanurza się w kwaśnym wodnym roztworze. Następnie dodaje 
się związek wytwarzający wolne rodniki na powierzchni protezy, korzystnie sól nieorganiczną zawiera­
jącą czterowartościowy cer np. dihydrat siarczanu amonu i ceru (IV) oraz kwas karboksylowy. Reakcję 
prowadzi się przez 30-120 minut. Następnie materiały płucze się i suszy. Schemat opisanego powyżej 
procesu modyfikacji przedstawiono na Fig. 3.

Obie opisane powyżej metody prowadzą do wprowadzenia na wewnętrzną powierzchnię protezy 
cząsteczek łącznikowych zakończonych grupami karboksylowymi. Niezależnie od metody oraz rodzaju 
wprowadzonej cząsteczki, w kolejnym etapie procesu modyfikacji przeprowadza się przyłączenie bio­
molekuły. Wiązanie biomolekuła - związek łącznikowy jest tworzone przez terminalną grupę karboksy­
lową cząsteczki łącznikowej oraz terminalną grupę aminową obecną w cząsteczce biomolekuły. Proces 
realizuje się przy użyciu roztworu aktywującego grupy karboksylowe - buforowany roztwór sulfo-NHS 
(N-hydrosysulfoimid kwasu bursztynowego, sól sodowa, CAS: 106627-54-7) oraz EDC (N-(3- dimetylo- 
-aminopropylo)-N’-etylokarbodiimid, CAS: 1892-57-5). Następnie proteza jest przemywana buforem 
i kontaktowana z roztworem peptydu. pH roztworu dobrane jest tak, aby zwiększyć reaktywność termi­
nalnej grupy aminowej peptydu.

Proteza naczyniowa według wynalazku w wersji zmodyfikowanej łączy odpowiednie cechy mor­
fologiczne protezy, takie jak rozmiar porów, zróżnicowanie struktury, ułożenie włókien, oraz działanie 
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bioaktywne (selektywne biomolekuły), co w konsekwencji pozwala na otrzymanie protezy wysoce bio­
zgodnej.

Sposób według wynalazku pozwala na wytworzenie cylindrycznej struktury włóknistej, jednowar­
stwowej, dwuwarstwowej i/lub wielowarstwowej, o określonym ułożeniu włókien i średnicy włókien. Po 
poddaniu procesowi modyfikacji powierzchnia wewnętrzna protezy wykazuje selektywność względem 
komórek śródbłonka, promując ich adhezję i wzrost na powierzchni protezy i prowadząc do utworzenia 
monowarstwy komórek śródbłonka.

Struktura szkieletu protezy według niniejszego wynalazku wykazuje cechy gradientu porowatości. 
Niezależnie od liczby warstw porowatość szkieletu rośnie wraz z oddalaniem się od powierzchni we­
wnętrznej protezy do jej powierzchni zewnętrznej. Stworzenie cylindrycznej struktury o mniejszych roz­
miarach porów i niższej porowatości ogólnej na powierzchni wewnętrznej oraz o większych rozmiarach 
porów i wyższej porowatości ogólnej na powierzchni zewnętrznej umożliwia osadzenie się komórek 
śródbłonka tylko na powierzchni wewnętrznej protezy, bez migracji do wnętrza jej struktury oraz utwo­
rzenie tzw. monowarstwy. Dlatego też, korzystniejszym rozwiązaniem proponowanym w niniejszym wy­
nalazku jest zastosowanie protezy dwu- lub wielowarstwowej, gdzie warstwa wewnętrzna stanowi war­
stwę o porowatości zbliżonej do 0%.

Utworzenie monowarstwy śródbłonka ma kluczowe znaczenie dla uzyskania wysokiej biozgod- 
ności protezy. Warstwa komórek śródbłonka wykazuje dwojakie działanie przeciwzakrzepowe: stanowi 
fizyczną barierę oddzielająca implant od krwi oraz aktywnie wydziela szereg substancji przeciwzakrze- 
powych. Z drugiej strony, duże średnice porów na powierzchni zewnętrznej umożliwią infiltrację komó­
rek mięśni gładkich do wnętrza zewnętrznej warstwy protezy, co skutkuje szybszym odtwarzaniem mię- 
śniówki, lepszą integracją z otaczającymi tkankami, ograniczeniem procesów zapalnych. Zapewnienie 
odpowiedniego ułożenia włókien przyspiesza proces odtworzenia mięśniówki. Wszystkie ww. cechy 
przyczyniają się do uzyskania powierzchni o wysokiej biozgodności.

Powierzchnia wewnętrzna protezy jest modyfikowana określonymi biomolekułami, krótkimi se­
kwencjami peptydowymi, które są rozpoznawane przez receptory błonowe komórek śródbłonka. Wpro­
wadzenie selektywnych peptydów ma za zadanie promować proces adhezji komórek śródbłonka do 
wewnętrznej powierzchni protezy, a w trakcie pracy protezy umożliwić proces jej samoodnawiania 
(ewentualne ubytki w monowarstwie będą mogły być „na bieżąco” uzupełniane poprzez „wyłapywanie” 
z krwioobiegu komórek progenitorowych śródbłonka). Taka cecha protezy stanowi ogromną przewagę 
w stosunku do alternatywnych, obecnie proponowanych rozwiązań.

Połączenie odpowiednich cech morfologicznych protezy (rozmiar porów, zróżnicowania struktury, 
ułożenie włókien) i działania bioaktywnego (selektywne biomolekuły) pozwoliło na utworzenie protezy 
wysoce biozgodnej, która z jednej strony ogranicza procesy aktywacji elementów morfotycznych krwi 
w kontakcie z powierzchnią protezy, a z drugiej zapewnia odpowiednią integrację z otaczającymi tkan­
kami i ogranicza tworzenie odczynu zapalnego.

W protezie według wynalazku, w korzystnej wersji, powierzchnia wewnętrzna jest modyfikowana 
biomolekułami w celu stworzenia powłoki bioaktywnej promującej adhezję i wzrost komórek śródbłonka. 
Powierzchnia zewnętrzna protezy utworzona jest z nanowłókien o określonej średnicy i ułożeniu w celu 
poprawy integracji protezy z otaczającymi tkankami. Właściwości protez umożliwią prowadzenie pro­
cesu endotelializacji w dwojaki sposób: in vitro oraz in situ.

Na rysunku przedstawiono:
Fig. 1 - Schemat przedstawiający układ do rozdmuchu roztworu polimeru.
Fig. 2 - Schemat przedstawiający układ przepływowy stosowany do modyfikacji powierzchni wewnętrz­
nej szkieletów protez.
Fig. 3 - Schemat modyfikacji powierzchni wewnętrznej protezy bazujący na użyciu silanów.
Fig. 4 - Schemat modyfikacji powierzchni wewnętrznej protezy bazujący na użyciu jonów ceru i niena­
syconych kwasów karboksylowych.

Wynalazek został bliżej przedstawiony w przykładach. We wszystkich przykładach stosowano 
polimery ChronoFlex C75A oraz ChronoFlex C75D, o oznaczeniach odpowiednio: C75A i C75D. Proces 
prowadzono w układzie do rozdmuchu roztworu polimeru przedstawionym na Fig. 1, na którym 1 ozna­
cza układ koncentrycznych dysz, 2 oznacza pompę powietrza, 3 oznacza pompę iniekcyjną, 4 oznacza 
obrotowy kolektor poruszający się ruchem posuwisto-zwrotnym, 5 oznacza czujnik ciśnienia.

P r z y k ł a d 1
Proteza jednowarstwowa o średniej średnicy 250 nm.
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W celu otrzymania protezy z poliuretanu C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoro- 
propan-2-olu (HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 2% masowe. Peletki polimeru 0,4 g, zalano 
19,6 gramami rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpusz­
czalnika i mieszaninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przy­
gotowane 20 g roztworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. 
Stosując przepływ roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu robo­
czego w rozdmuchu roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę włóknistą. Podczas 
procesu zmieniano odległość roboczą od 15 do 60 cm, co 5 cm, w równych odstępach czasu co 5 minut. 
Prędkość obrotową kolektora nastawiono na 3000 obr/min. Proces prowadzono do otrzymania struktury 
o grubości ściany protezy 350 μm.

W celu otrzymania protezy z poliuretanu C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoro- 
propan-2-olu (HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 3% masowe. Pozostałe czynności wykonano 
tak samo jak dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 2
Proteza jednowarstwowa o średniej średnicy włókna 500-600 nm.
W celu otrzymania protezy z C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 

(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 4% masowe. Peletki polimeru 0,8 g, zalano 19,2 gramami 
rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i miesza­
ninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane 20 g roz­
tworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. Stosując przepływ 
roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu 
roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę włóknistą. Podczas procesu zmieniano 
odległość roboczą od 15 do 60 cm, co 5 cm w równych odstępach czasu co 1,25 minuty. Prędkość 
obrotową kolektora nastawiono na 3000 obr/min. Proces prowadzono do otrzymania struktury o grubo­
ści ściany protezy 320 μm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 
(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5% masowe. Pozostałe czynności wykonano tak samo jak 
dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 3
Proteza jednowarstwowa o średniej średnicy włókna 800-1000 nm.
W celu otrzymania protezy z C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 

(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5% masowych. Peletki polimeru 1 g, zalano 19 gramami 
rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i miesza­
ninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane 20 g roz­
tworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. Stosując przepływ 
roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu 
roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę włóknistą. Podczas procesu zmieniano 
odległość roboczą od 15 do 60 cm, co 5 cm w równych odstępach czasu co 1,25 minuty. Prędkość 
obrotową kolektora nastawiono na 3000 obr/min. Proces prowadzono do otrzymania struktury o grubo­
ści ściany protezy 350 μm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoroizopropan-2- 
-olu (HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5,5% masowego. Pozostałe czynności wykonano tak 
samo jak dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 4
Proteza dwuwarstwowa o średniej średnicy włókna 250 nm.
W celu otrzymania protezy z C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 

(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 2% masowe. Peletki polimeru, 0,4 g, zalano 19,6 gramami 
rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i miesza­
ninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane 20 g roz­
tworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. Stosując przepływ 
roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu 
roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę protezy. W pierwszym etapie procesu 
stosowano odległość roboczą 10 cm, do utworzenia folii o grubości do około 50 mikrometrów. Proces 
prowadzono przez 8 minut. W następnym etapie procesu zmieniano odległość roboczą od 15 do 60 cm, 
co 5 cm, w równych odstępach czasu co 4 minuty. Prędkość obrotową kolektora nastawiono na
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3000 obr/min. Proces prowadzono do otrzymania struktury dwuwarstwowej o całkowitej grubości ściany 
protezy 300 pm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 
(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 3% masowe. Pozostałe czynności wykonano tak samo jak 
dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 5
Proteza dwuwarstwowa o średniej średnicy włókna 500-600 nm.
W celu otrzymania protezy z C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 

(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 4% masowe. Peletki polimeru 0,8 g, zalano 19,2 gramami 
rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i miesza­
ninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane 20 g roz­
tworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. Stosując przepływ 
roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu 
roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę protezy. W pierwszym etapie procesu 
stosowano odległość roboczą 10 cm do utworzenia folii o grubości do około 50 mikrometrów. Proces 
prowadzono przez 2 minuty. W następnym etapie procesu zmieniano odległość roboczą od 15 do 
60 cm, co 5 cm, w równych odstępach czasu co 1 minutę. Prędkość obrotową kolektora nastawiono na 
3000 rpm. Proces prowadzono do otrzymania struktury dwuwarstwowej o całkowitej grubości ściany 
protezy 330 μm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 
(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5% masowe. Pozostałe czynności wykonano tak samo jak 
dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 6
Proteza dwuwarstwowa o średniej średnicy włókna 800-1000 nm.
W celu otrzymania protezy z C75A rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 

(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5% masowych. Peletki polimeru 1 g, zalano 19 gramami 
rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i miesza­
ninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane 20 g roz­
tworu umieszczono w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej. Stosując przepływ 
roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu 
roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę protezy. W pierwszym etapie procesu 
stosowano odległość roboczą 10 cm do utworzenia folii o grubości do około 50 mikrometrów. Proces 
prowadzono przez 2 minuty. W następnym etapie procesu zmieniano odległość roboczą od 15 do 
60 cm, co 5 cm, w równych odstępach czasu co 1 minutę. Prędkość obrotową kolektora nastawiono na 
3000 rpm. Proces prowadzono do otrzymania struktury dwuwarstwowej o całkowitej grubości ściany 
protezy 300 μm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 
(HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 5,5% masowe. Pozostałe czynności wykonano tak samo jak 
dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 7
Proteza trzywarstwowa
W celu otrzymania protezy z poliuretanu C75A o trzech warstwach rozpuszczono polimer 

w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu (HFIP) do otrzymania roztworu o stężeniu 2% masowe. Peletki 
polimeru 0,4 g, zalano 19,6 gramami rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed od­
parowaniem rozpuszczalnika i mieszaninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm 
przez noc. Przygotowano również roztwór o stężeniu 4% masowe. Peletki polimeru 0,8 g, zalano 
19,2 gramami rozpuszczalnika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpusz­
czalnika i mieszaninę poddano mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Przygoto­
wano również roztwór o stężeniu 5% masowych. Peletki polimeru, 1 g, zalano 19 gramami rozpuszczal­
nika, a następnie zabezpieczono pojemnik przed odparowaniem rozpuszczalnika i mieszaninę poddano 
mieszaniu z szybkością obrotową około 350 rpm przez noc. Tak przygotowane roztwory umieszczano 
kolejno w strzykawce, a strzykawkę umieszczono na pompie iniekcyjnej i wykonywano proces rozdmu­
chu roztworu polimeru. Stosując przepływ roztworu polimeru wynoszący 30 ml/h oraz ciśnienie robocze 
powietrza (gazu roboczego w rozdmuchu roztworu polimeru) wynoszące 1 x 105 Pa otrzymano strukturę 
włóknistą, najpierw z roztworu o stężeniu 2% masowe. Proces prowadzono przez 20 minut. Następnie, 
otrzymano strukturę włóknistą z roztworu o stężeniu 4% masowe na powierzchni zewnętrznej pierwszej 
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otrzymanej struktury. Proces prowadzono 5 minut. Następnie, otrzymano strukturę włóknistą z roztworu 
o stężeniu 5% masowych na powierzchni zewnętrznej drugiej struktury otrzymanej na powierzchni ze­
wnętrznej pierwszej struktury. Proces prowadzono 5 minut. Podczas procesu stosowano stałą odległość 
roboczą wynoszącą 30 cm. Prędkość obrotową kolektora nastawiono na 3000 obr/min. Proces prowa­
dzono do otrzymania struktury o grubości ściany protezy 300 μm.

W celu otrzymania protezy z C75D rozpuszczono polimer w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu 
(HFIP) do otrzymania roztworów o stężeniach 3, 5, i 5,5% masowych. Pozostałe czynności wykonano 
tak samo jak dla polimeru C75A.

P r z y k ł a d 8
Wprowadzenie na powierzchnię wewnętrzną protezy cząsteczki łącznikowej - metoda z użyciem 

silanów.
Protezę (proteza jednowarstwowa o średniej średnicy włókna 250 nm otrzymana zgodnie z Przy­

kładem 1) umieszcza się w układzie do modyfikacji przepływowej powierzchni wewnętrznej przedsta­
wionym na Fig. 2, na którym 1 oznacza protezę, 2 oznacza naczynie z roztworem modyfikującym lub 
płuczącym, a 3 oznacza pompę perystaltyczną. W naczyniu 2 umieszcza się odpowiedni roztwór. Dzięki 
pompie perystaltycznej 3, roztwór przepływa przez protezę 1 modyfikując/płucząc jej wewnętrzną po­
wierzchnię. Następnie roztwór przepływa z powrotem do naczynia 2, skąd jest ponownie zawracany do 
układu.

Podczas pierwszego etapu, tzw. silanizacji, protezę poddaje się modyfikacji 1% roztworem czte­
rochlorku krzemu w bezwodnym toluenie. Reakcję prowadzi się przez 5 minut, następnie protezę dwu­
krotnie płucze się w bezwodnym toluenie, każde płukanie trwa 10 minut. Po tym kroku, protezę pozo­
stawia się do całkowitego odparowania rozpuszczalnika. Następnie, przeprowadzana jest godzinna hy­
droliza w zamkniętych pojemnikach, w temperaturze 37°C. Po tym czasie, protezę pozostawia się do 
wyschnięcia.

W drugim etapie, tzw. aminacji, na wolne grupy silanolowe działa się 2% (v/v) roztworem 3-ami- 
nopropylotrietoksysilanu w 96% etanolu o pH 5. Reakcję prowadzi się przez 15 minut w temperaturze 
pokojowej. Następnie protezę płucze się 96% roztworem etanolu oraz dwukrotnie wodą, każde płukanie 
trwa 15 minut. Następnie protezę suszy się w cieplarce w temperaturze 40°C przez 1 godzinę. Podczas 
trzeciego etapu, tzw. karboksylacji, protezę poddaje się reakcji z 1% roztworem bezwodnika glutaro- 
wego w 0,1M buforze fosforanowym (pH 7) z dodatkiem trietyloaminy w stężeniu 1 mg/ml. Reakcję 
prowadzi się przez 1 godzinę. Po tym czasie, protezę dwukrotnie płucze się wodą destylowaną przez 
15 minut i pozostawia do wyschnięcia.

P r z y k ł a d 9
Wprowadzenie na powierzchnię wewnętrzną protezy cząsteczki łącznikowej - metoda z użyciem 

kwasu akrylowego i jonów ceru.
Protezę (proteza dwuwarstwowa o średniej średnicy włókna 250 nm otrzymana zgodnie z Przy­

kładem 4) umieszcza się w układzie do modyfikacji przepływowej powierzchni wewnętrznej (Fig. 2), 
kontaktuje z 2,3% roztworem HNO3 w wodzie destylowanej. Do roztworu modyfikującego dodaje się 
dihydrat siarczanu amonu i ceru (IV) (0,1% w/v) i kwas akrylowy (1% v/v). Proces prowadzi się przez 
1 godzinę. Następnie protezę przepłukuje się roztworem 0,1% SDS, trzykrotnie wodą destylowaną i su­
szy się w cieplarce w temperaturze 37°C przez noc.

P r z y k ł a d 10
Protezę (proteza dwuwarstwowa o średniej średnicy włókna 500-600 nm otrzymana zgodnie 

z Przykładem 5) zawierającą na wewnętrznej powierzchni związek łącznikowy z terminalnymi grupami 
COOH umieszcza się w układzie do modyfikacji przepływowej powierzchni wewnętrznej (Fig. 2). Do 
układu wprowadza się bufor aktywującym MES na 1 godzinę. Następnie przez 15 minut materiały inku- 
buje się w 5 mM sulfo-NHS i 2mM EDC roztworze w buforze aktywującym. Po zakończeniu reakcji, 
protezę przemywa się buforem MES. Od razu po tym przeprowadza się reakcje z peptydem GSGRE- 
DVGSG. Protezę modyfikuje się roztworem peptydu w buforze fosforanowym (pH 8), reakcję prowadzi 
się przez 24 godziny w temperaturze pokojowej. Po zakończeniu reakcji, protezę przemywa się buforem 
fosforanowym o pH 9 i pozostawiają w nim na 1 godzinę, podczas której zachodzi hydroliza. Następnie 
dwukrotnie protezę płucze się w buforze PBS przez 5 minut.
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Zastrzeżenia patentowe

1. Sposób wytwarzania cylindrycznej protezy naczyniowej posiadającej co najmniej jedną war­
stwę porowatego polimeru przeznaczonego do wytwarzania protez naczyniowych, zna­
mienny tym, że protezę wytwarza się metodą rozdmuchu roztworu polimeru w rozpuszczal­
niku, o stężeniu w zakresie 2-8% w/w, przy czym rozdmuch roztworu polimeru prowadzi się 
z zastosowaniem kolektora cylindrycznego o średnicy niższej niż 6 mm, stosuje się szybkość 
obrotową kolektora w zakresie od około 100 do około 15000 obr/min, a odległość roboczą 
ustawia się w zakresie od 5 cm do 100 cm, przy czym w przypadku, gdy warstwa protezy jest 
warstwą o stałej porowatości stosuje się stałą wartość odległości roboczej, zaś w przypadku 
gdy warstwa protezy jest warstwą porowatą o zmiennej porowatości stosuje się zmienną od­
ległość roboczą, a w przypadku, gdy proteza zawiera dwie lub więcej warstwy różniące się 
średnim rozmiarem włókien, każdą z tych warstw wytwarza się z roztworu polimeru o innym 
stężeniu.

2. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że warstwę protezy o porowatości poniżej 30% 
wytwarza się stosując się stałą wartość odległości roboczej z zakresu 5-14 cm.

3. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że warstwę protezy o stałej porowatości o wartości co 
najmniej 30% wytwarza się stosując stałą wartość odległości roboczej z zakresu 15-100 cm.

4. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że w przypadku stosowania zmiennej odległości 
roboczej odległość roboczą zmienia się co 5 cm, w stałych odstępach czasu.

5. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że rozdmuch roztworu polimeru prowadzi się przy 
stałym ciśnieniu gazu roboczego.

6. Sposób według zastrz. 4, znamienny tym, że stosuje się ciśnienie gazu roboczego na wlocie 
do układu koncentrycznych dysz wynoszące od 0,1 do 3 barów.

7. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że rozdmuch roztworu polimeru prowadzi się przy 
stałym natężeniu przepływu roztworu.

8. Sposób według zastrz. 7, znamienny tym, że stosuje się natężenie przepływu na wlocie do 
układu koncentrycznych dysz wynoszące od 0,1 do 100 ml/h.

9. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że jako polimer stosuje się: poliuretan, poli(kwas 
glikolowy), poli(kwas mlekowy), kopolimer kwasu mlekowego i glikolowego, poli(kaprolakton), 
poli(tlenek etylenu), polialkohol winylowy), poli(tereftalan etylenu), kolagen, elastyna, chitozan 
oraz ich mieszaniny i kopolimery.

10. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że jako rozpuszczalnik polimeru stosuje się: ace­
ton, chloroform, tetrahydrofuran, toluen, dimetyloformamid, dimetyloacetamid, cykloheksan, 
dimetylosulfotlenek, 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-ol, 2,2,2-trifluoroetanol, alkohole, wodę, 
kwas mrówkowy, kwas octowy lub ich mieszaniny.

11. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że procesowi rozdmuchu poddaje się roztwór po­
liuretanu zawierającego wiązania węglanowe -OCOO- w 1,1,1,3,3,3-heksafluoropropan-2-olu.

12. Sposób według zastrz. 1, znamienny tym, że wytworzone protezy naczyniowe poddaje się 
modyfikacji przez wprowadzenie na wewnętrzną powierzchnię protezy związków łączniko­
wych zawierających grupy funkcyjne COOH, do których następnie przyłącza się oligopeptyd 
zbudowany z co najwyżej 20 aminokwasów, zawierający sekwencje rozpoznawalne przez re­
ceptory błonowe komórek śródbłonka, takie jak: REDV, IKVAV, CAG, YIGSR, RGD.

13. Sposób według zastrz. 11, znamienny tym, że na wewnętrzną powierzchnię protezy wpro­
wadza się związek łącznikowy zawierający grupy funkcyjne MH lub OH, które następnie prze­
kształca się w grupy COOH.

14. Sposób według zastrz. 11, znamienny tym, że związkiem łącznikowym jest silan lub niena­
sycony kwas karboksylowy.
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