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STRESZCZENIE ROZPRAWY DOKTORSKIEJ 

 

W ramach niniejszej pracy doktorskiej opracowano innowacyjne systemy 

polimerowe jako nanośniki leków do zastosowania w terapii przeciwbakteryjnej chorób 

dolnych dróg oddechowych, wykorzystujące kopolimery szczepione zawierające jednostki 

cholinowej cieczy jonowej, tj. chlorku [2-(metakryloiloksy)etylo]trimetyloamoniowego 

(TMAMA), który jest znany ze swojej aktywności biologicznej. Do otrzymania dobrze 

zdefiniowanych kopolimerów wykorzystano kontrolowaną polimeryzację z przeniesieniem 

atomu (ATRP). Obecność grup trimetyloamoniowych z przeciwjonami chlorkowymi, 

pozwoliła na wprowadzenie anionów farmaceutycznych poprzez reakcję wymiany jonowej. 

Do modyfikacji jednostek choliny wybrano sole sodowe lub potasowe zawierające aniony 

farmaceutyczne stosowane w leczeniu chorób dolnych dróg oddechowych, takie jak 

p-aminosalicylan, klawulanian, fusydan i piperacylina. W rezultacie uzyskano szereg 

koniugatów jonowych nośnik-lek, które wykazały zadowalające terapeutyczne ilości 

wprowadzonych anionów farmaceutycznych. Porównawczo przeprowadzono serię badań 

z udziałem analogowych polimerów liniowych.  

Właściwości amfifilowe kopolimerów szczepionych i ich koniugatów, potwierdzone 

poprzez krytyczne stężenie micelizacji (CMC), były dogodne dla przeprowadzenia 

enkapsulacji wybranych leków przeciwbakteryjnych, takich jak izoniazyd, ryfampicyna 

i tazobaktam. Dowiedziono, że równowagę hydrofobowo-hydrofilową, ilość leku zawartego 

w matrycy oraz zdolność do tworzenia nanocząstek można regulować poprzez strukturę 

kopolimeru, jak  również poprzez strukturę i charakter leku. Ponadto, enkapsulacja leków 

niejonowych w koniugatach pozwoliła na uzyskanie układów podwójnie aktywnych 

zawierających dwa leki o działaniu synergistycznym. Obecność anionów farmaceutycznych 

pozytywnie wpłynęła na skuteczność enkapsulacji niejonowego leku w układach 

podwójnych.  

Eksperymenty uwalniania leków in vitro potwierdziły (współ)uwalnianie 

transportowanych leków. Na kinetykę uwalniania miała wpływ struktura kopolimeru 

i charakter leku. Efektywny proces uwalniania anionów farmaceutycznych odnotowano do 

4 godzin, po czym następowało wolniejsze uwalnianie trwające 24-48 godzin. Dla 

porównania wyrzut leku jonowego z matrycy polimeru liniowego następował w pierwszej 

godzinie procesu, a następnie uwalnianie przebiegało ze znacznie mniejszą szybkością 

i trwało ok. 3-4 godzin. Zatem przebieg uwalniania z układów kopolimerów szczepionych 

był bardziej kontrolowany z uwagi na większą stabilność nanostruktur nieliniowych. Z kolei 

obecność leku enkapsulowanego w rdzeniu micelarnych nanocząstek spowodowała 

obniżenie ilości uwolnionego anionu farmaceutycznego porównując z układami 

pojedynczymi. Badania cytotoksyczności in vitro przeprowadzone z udziałem  otrzymanych 

nośników polimerowych wykazały znikomy wpływ na normalne linie komórkowe BEAS-2B 

i proliferację komórek nowotworowych A549. Biorąc pod uwagę, że osłabiony 

immunologicznie organizm jest podatny na rozwój nowotworów, efekt selektywnego 

działania systemów dostarczania leków jest niezwykle pożądany. 

Odkrycia te podkreślają potencjał kopolimerów szczepionych z przeciwjonami 

farmaceutycznymi będącymi obiecującymi nośnikami leków bazując na uniwersalnej 

matrycy polimerowej dla układów pojedynczych i podwójnych z uwzględnieniem leków 

o synergistycznym działaniu, w leczeniu chorób układu oddechowego, takich jak 

np. gruźlica. W przypadku zastosowania w terapii przeciwgruźliczej ich szybkie działanie 

w czterogodzinnym cyklu powinno zapewnić efektywny przebieg leczenia. 
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SUMMARY OF DOCTORAL DISSERTATION  

 

During studies, innovative polymer systems were developed as drug carriers for 

antibacterial therapy of lower respiratory tract diseases, using grafted copolymers containing 

units of choline ionic liquid, i.e. [2-(methacryloyloxy)ethyl]trimethylammonium chloride 

(TMAMA), which is known from biological activity. For this purpose, controlled atom 

transfer radical polymerization (ATRP) was used to obtain the well-defined copolymers. 

The presence of trimethylammonium groups with chloride counterions, allowed for 

the pharmaceutical ion introduction, through an ion exchange reaction. Sodium or potassium 

salts containing pharmaceutical anions used in the treatment of lower respiratory tract 

diseases, such as p-aminosalicylate, clavulanate, fusidate and piperacillin, were selected to 

modify the choline units, resulting in a ionic conjugates. These carriers showed satisfactory 

therapeutic amounts of incorporated pharmaceutical anions. Several tests were also 

conducted using analog linear polymers for comparative analysis. 

The amphiphilic properties of graft copolymers and their conjugates, confirmed by 

critical micellization concentration (CMC), were suitable for encapsulation of selected 

antibacterial drugs, such as isoniazid, rifampicin and tazobactam. It has been proven that the 

hydrophobic-hydrophilic balance, the amount of drug contained in the matrix and the ability 

to nanoparticles forming can be regulated by the structure of the copolymer, as well as by 

the structure and nature of the drug. An encapsulation of non-ionic drugs in conjugates 

allowed for obtaining co-delivery systems containing two drugs with synergistic effects. 

Moreover, the presence of pharmaceutical anions had a positive effect on the encapsulation 

efficiency of the non-ionic drug in dual systems. 

In vitro drug release experiments confirmed (co-)release of transported drugs. 

The release kinetics was influenced by the structure of the copolymer and the nature of the 

drug. An effective release process of the pharmaceutical anions was recorded for 4 hours, 

followed by a slower release lasting up to 24-48 hours. For comparison release of the ionic 

drug from the linear polymer matrix occurred in the first hour of the process, and then the 

release slowed down and lasted for approximately 3-4 hours. These observations showed that 

the release process from the systems based on graft copolymers was more controlled due to 

the greater stability of nonlinear nanostructures. In turn, the presence of the encapsulated 

drug in the nanoparticles based on graft copolymers caused a small limitation during 

pharmaceutical anion release as compared to single systems. In vitro cytotoxicity studies of 

the obtained polymer carriers showed a negligible effect on normal BEAS-2B cell lines and 

cancer cell A549 proliferation. Considering that an immunologically weakened body during 

disease is susceptible to the cancer, the effect of selective action of drug delivery systems is 

extremely desirable.  

These findings highlight the potential of graft copolymers with pharmaceutical 

counterions as promising drug carriers based on the universal polymer matrix for single and 

dual systems, including drugs with synergistic action, in the treatment of respiratory diseases, 

such as tuberculosis. In the context of anti-tuberculosis treatment, their rapid action, 

completing a full cycle within four hours ensure an effective course of treatment. 
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WKŁAD AUTORSKI DOKTORANTKI 
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makroinicjatora, makroinicjatorów oraz polimerów liniowych i szczepionych; otrzymanie 

koniugatów, miceli oraz konigatów micelarnych jako nośników leków zawierających jeden 
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WYKAZ STOSOWANYCH SKRÓTÓW 

A549 – linia gruczolaka ludzkich komórek 

podstawnych nabłonka pęcherzyków 

płucnych 

ATRP – kontrolowana polimeryzacja 

z przeniesieniem atomu 

BEAS-2B – linia ludzkich komórek 

nabłonka oskrzeli 

BIEM – metakrylan 2-(2-

bromoizobutyryloksy)etylu 

CLV‾ – anion klawulanowy 

CMC – krytyczne stężenie micelizacji 

DC – zawartość leku jonowego 

DDS – systemy dostarczania leków 

DG – stopień szczepienia 

Dh – średnica hydrodynamiczna 

DLC – zawartość załadowanego leku 

DPn – stopień polimeryzacji łańcucha 

głównego 

FUS‾ – anion fusydanowy 

FTMAMA – zawartość frakcji jonowej 

H1299 – linia niedrobnokomórkowego raka 

płuc 

HEMA – metakrylan 2-hydroksyetylu 

IFT – napięcie międzyfazowe 

IL – ciecze jonowe 

ISO – izoniazyd 

MI – makroinicjator wielofunkcyjny 

MMA – metakrylan metylu 

Mn – masa cząsteczkowa 

 

MTT – bromek 3-(4,5-dimetylotiazol-2-

ilo)-2,5-difenylotetrazoliowy 

nsc – liczba łańcuchów bocznych 

PAS‾ – anion p-aminosalicylanowy 

PBS – bufor fosforanowy  

PIL – poli(ciecze jonowe) 

PIP‾ – anion piperacyliny 

RIF – ryfampicyna 

TAZ – tazobaktam 

TMAMA – chlorek [2-

(metakryloiloksy)etylo]trimetyloamoniowy 

WCA – kąt zwilżania 
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1. CEL I ZAKRES BADAŃ 

Celem badań przedstawionych w niniejszej pracy doktorskiej było opracowanie 

nowych układów polimerowych jako nanonośników leków bazujących na polimerach 

szczepionych, które zawierały jednostki cholinowej cieczy jonowej (IL), tj. chlorku 

[2-(metakryloiloksy)etylo]trimetyloamoniowego (TMAMA). W związku z tym 

za pomocą kontrolowanej polimeryzacji z przeniesieniem atomu (ATRP) otrzymano 

dobrze zdefiniowane kopolimery, które różniły się liczbą łańcuchów bocznych, czyli 

stopniem szczepienia, ich długością, czyli stopniem polimeryzacji oraz zawartością 

TMAMA. Dla porównania zsyntezowano również analogiczne kopolimery liniowe. 

Obecność anionów chlorkowych, zarówno w  kopolimerach szczepionych, jak 

i  liniowych, wykorzystano w reakcji wymiany jonowej, aby wprowadzić leki w formie 

jonowej (aniony farmaceutyczne). Według tej strategii  polimery chlorkowe mogły służyć 

jako uniwersalne matryce do uzyskania koniugatów jonowych polimer-lek.  

Drugim istotnym wątkiem badawczym było wykorzystanie amfifilowego charakteru 

otrzymanych kopolimerów jako nośniki micelarne w enkapsulacji leków w formie 

niejonowej. W wyniku połączenia obydwu tych strategii, tj. wymiany anionowej 

i enkapsulacji, z udziałem polimerów szczepionych zostały otrzymane micelarne układy 

koniugatów jonowych jako układy podwójne do terapii skojarzonej transportujące dwa 

leki o działaniu synergistycznym, które w różny sposób są związane z matrycą 

polimerową (jonowe wiązanie vs. fizyczne oddziaływanie). Badane układy 

ukierunkowano na transport leków stosowanych w leczeniu chorób dolnych dróg 

oddechowych, w tym gruźlicy. Obok podstawowej charakterystyki fizykochemicznej 

polimerów, zbadano wpływ parametrów strukturalnych nośnika na szybkość uwalniania 

leku, jak również oceniono cytotoksyczność układów.  

Z uwagi na zróżnicowany charakter matryc polimerowych oraz wybranych leków 

modelowych, badane układy pogrupowano w następujący sposób: 

• Koniugaty polimerów z anionami farmaceutycznymi: p-aminosalicylanu (PAS‾), 

klawulanianu (CLV‾), piperacyliny (PIP‾), fusydanu (FUS‾), 

• Micele polimerów chlorkowych z enkapsulowanym lekiem w formie niejonowej: 

izoniazyd (ISO), tazobaktam (TAZ), ryfampicyna (RIF), 

• Micelarne układy koniugatów polimerowych do transportu pary leków 

(jonowy/niejonowy): PAS‾/ISO, PIP‾/TAZ, FUS‾/RIF. 



9 

 

 

 

Z kolei przeprowadzone badania składają się z następujących zadań: 

1) Synteza amfifilowych kopolimerów szczepionych zawierających jednostki 

cholinowe w łańcuchach bocznych za pomocą metody ATRP; 

a) synteza prekursorów makroinicjatora, a następnie estryfikacja w celu 

wprowadzenia grup inicjujących; 

b) kopolimeryzacja TMAMA i metakrylanu metylu (MMA) z wykorzystaniem 

techniki „szczepienia z” wielofunkcyjnego makroinicjatora; 

2) Synteza kopolimerów liniowych zawierających jednostki cholinowe za pomocą 

metody ATRP; 

3) Wprowadzenie leku do matrycy polimerowej i monitorowanie procesu 

uwalniania substancji bioaktywnej - badania (współ)uwalniania in-vitro:  

a) wymiana jonowa na aniony farmaceutyczne z zastosowaniem polimerów 

szczepionych lub liniowych; 

b) micelizacja polimerów szczepionych lub liniowych oraz ich koniugatów 

z anionami farmaceutycznymi i enkapsulacja leków w formie niejonowej; 

4) Ocena biologiczna wybranych nośników polimerowych i układów z lekami, 

badania cytotoksyczności na wybranych liniach komórkowych. 
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2. WPROWADZENIE 

W ciągu ostatnich lat naukowcy dokonali przełomu w postępie nanotechnologii 

w zastosowaniach medycznych. Tradycyjne metody leczenia nie zawsze zdołały w pełni 

wykorzystać potencjał preparatów leczniczych z powodu licznych ograniczeń, takich jak 

mała biodostępność, rozwój oporności na leki, niedostateczne stężenie w miejscu 

docelowym, przedwczesny rozkład związany z małą stabilnością oraz toksyczne stężenie 

leku, co prowadziło do uszkodzenia normalnych komórek. Systemy dostarczania leków 

(ang. Drug Delivery Systems, DDS) opracowywane przez ostatnie dekady, pozwalają na 

zniwelowanie wyżej wymienionych ograniczeń (1-4). Systemy te oparte na 

polimerowych nośnikach zapewniają ochronę leku przed niepożądanymi czynnikami 

zewnętrznymi (5-8). Ponadto umożliwiają wzrost rozpuszczalności leku oraz 

zwiększenie biodostępności (9,10). Bardzo dużym atutem DDS jest kontrolowany 

transport leku do miejsca docelowego, które wymaga terapii, dzięki czemu ograniczona 

jest migracja leku w całym organizmie, jednocześnie zapewniając odpowiednie stężenie 

leku w miejscu zapalnym (11-13). Dzięki takiemu podejściu możliwe jest uwolnienie 

znacznie niższych stężeń leku w formule, eliminując zagrożenie przekroczenia progu 

toksyczności leku w organizmie. Pierwotnie, założeniem DDS było zmniejszenie 

skutków ubocznych terapii, a tym samym umożliwienie stosowania bardziej toksycznych 

leków i poprawy ich stabilności chemicznej. Chociaż leczenie nowotworów było 

wyjściowym celem DDS, nadejście nowej ery systemów opartych na różnorodnych 

nośnikach szybko rozszerzyło zastosowanie DDS w leczeniu innych celów medycznych, 

np. w chorobach skórnych czy też w terapii przeciwbakteryjnej. Nośnikami leków mogą 

być zarówno polimery naturalne, jak i syntetyczne. Muszą one jednak spełniać wymagane 

kryteria, jakimi są: biokompatybilność z tkankami, nietoksyczność wobec komórek 

normalnych (tj. zdrowych), odpowiednia nanometryczna wielkość cząstek polimerowych 

nieprzekraczająca rozmiaru 300 nm (5,10,14). Skład polimeru, który stanowi matrycę 

nośnika jest kluczowy dla uzyskania odpowiednich właściwości fizykochemicznych, jak 

również może wpływać na kinetykę uwalniania leków.  

Istnieje wiele różnych rodzajów DDS, wśród których te oparte na poli(cieczach 

jonowych) (ang. poly(ionic liquids), PIL) zasługują na szczególną uwagę ze względu na 

swoje specyficzne właściwości. W ostatnich latach zastosowanie PIL w DDS zyskało 

zainteresowanie i jest rozwijającym się tematem, co uzasadnia fakt, że przemysł 

farmaceutyczny dąży do ciągłego udoskonalania wyrobów i sposobów podawania leków. 
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Z uwagi na to, że jest to nowe podejście projektowania systemów nośnikowych, nie ma 

dostępu do obszernej bazy danych. Świadczy o tym ilość pozycji literaturowych, tj. 614  

publikacji widniejących w bazie Scopus pod hasłami „poly(ionic liquids)” + „drug 

delivery systems”, gdzie pierwszy dokument został opublikowany w 1996 roku, 

a następne dopiero w 2002 roku. Ponadto, tematyka ta zaczęła się prężnie rozwijać 

dopiero od roku 2015 i dotychczas zostało opublikowanych 432 publikacji. Z kolei na 

temat analogicznego obszaru badawczego widnieje 1549 publikacji w danej bazie pod 

hasłami „poly (ionic liquids)” + „drug”, który zyskał znaczne zainteresowanie dopiero od 

roku 2017, co sugeruje 905 publikacji.   

Poprzez odpowiednio zaprojektowaną i zsyntezowaną matrycę polimerową 

możliwe jest dostosowywanie właściwości badanych systemów. Dobrze zdefiniowane 

polimery o określonym składzie oraz założonych ciężarach cząsteczkowych i ich wąskich 

rozkładach można zsyntezować z wykorzystaniem kontrolowanych metod polimeryzacji 

rodnikowych, wśród których można wyróżnić kontrolowaną polimeryzację 

z przeniesieniem atomu (ang. Atom Transfer Radical Polymerization, ATRP) (15-19). 

Metoda ATRP pozwala kontrolować rozmieszczenie różnych jednostek 

monomerycznych wzdłuż łańcucha kierując się doborem komonomerów o określonej 

względnej reaktywności, np. kopolimery statystyczne czy gradientowe (20-22). Ponadto, 

możliwe jest  otrzymywanie (ko)polimerów o określonej topologii, tj. liniowych, jak 

i nieliniowych, np. gwiaździstych, (hiper)rozgałęzionych czy usieciowanych (20-24). 

Nieliniową topologią charakteryzują się także stanowiące podstawę niniejszej rozprawy 

polimery szczepione, w których łańcuchy boczne są przyłączone do łańcucha głównego 

(25,26). Ten rodzaj polimerów jest szczególnie atrakcyjny z uwagi na możliwość 

dostosowania właściwości poprzez dobór rodzaju i długości łańcucha głównego, jak 

i łańcuchów bocznych oraz ich stopnia szczepienia (27,28). Jedną z metod otrzymywania 

dobrze zdefiniowanych kopolimerów szczepionych, obok technik „szczepienia poprzez” 

makromonomer (ang. „grafting through”) i „szczepienia na” (ang. „grafting onto”) 

polegającą na przyłączeniu łańcuchów monofunkcyjnego polimeru do wielofunkcyjnego 

polimeru, jest technika „szczepienia z” makroinicjatora (ang. „grafting from”) (29- 31), 

którą wykorzystano w niniejszej pracy. Metoda „szczepienia z” obejmuje etap syntezy 

wielofunkcyjnego makroinicjatora (ang. multifunctional macroinitiator, MI), którym 

może być dobrze zdefiniowany polimer zawierający grupy inicjujące wzdłuż łańcucha, 

oraz jego wykorzystanie w procesie polimeryzacji wybranych monomerów (32- 34). 
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Liczba grup inicjujących w MI pozwala na kontrolę gęstości rozmieszczenia 

szczepionych łańcuchów wzdłuż łańcucha głównego, zakładając jednorodny charakter 

wszystkich centrów aktywnych biorących udział we wzroście łańcuchów bocznych (35-

39). Dzięki temu możliwa jest synteza polimerów z luźną dystrybucją łańcuchów 

bocznych, jak również otrzymanie gęsto szczepionych polimerów, w tym szczotek 

molekularnych (29,40-43). Z kolei, „szczepienie z” wielofunkcyjnych cząstek 

nieorganicznych oraz płaskich powierzchni prowadzi do hybrydowych struktur kulistych 

nieorganiczno-organicznych (44) i tzw. szczotek dywanowych (45-48). Strategia 

szczepienia pozwala również na wzrost homopolimerowych łańcuchów bocznych 

(szczotki klasyczne vs. szczotki Janus) lub szczepień o strukturze blokowej (szczotki 

rdzeń-korona), jak i gradientowej czy też statystycznej. Takie podejście zapewnia 

uzyskanie struktury polimeru szczepionego, w której każdy składnik może odgrywać 

indywidualną rolę, wpływając na przestrajalność i specyficzne właściwości materiału. 

Dla przykładu, w zależności od danych warunków, kopolimer może działać jako 

absorbent i adsorbent, wykazywać przyczepność do powierzchni bądź jej brak, a także 

posiadać właściwości hydrofilowe i hydrofobowe demonstrując amfifilowość, co 

generuje jego wszechstronność (49). Na uwagę zasługuje fakt, że w określonym 

środowisku wzajemne oddziaływania pomiędzy różnymi chemicznie łańcuchami 

w amfifilowym kopolimerze szczepionym prowadzą do segregacji fazowej, w wyniku 

czego mogą ulegać samoorganizacji tworząc różnorodne struktury o unikalnej 

morfologii.  

W związku z powyższym, technika szczepienia metodą kontrolowanej 

polimeryzacji okazuje się niezwykle uniwersalną strategią do projektowania 

i funkcjonalizacji biomateriałów (50-55) oraz opracowywania DDS (56-58). 

2.1. Kopolimery szczepione jako nośniki w DDS  

Samoorganizujące się w roztworach wodnych struktury oparte na amfifilowych 

kopolimerach szczepionych okazały się być dobrymi matrycami w DDS, gdyż z reguły 

są bardziej stabilne w porównaniu ze strukturami tworzonymi przez kopolimery liniowe, 

co zapobiega przedwczesnemu i niepożądanemu uwalnianiu enkapsulowanych leków 

(59). Ponadto, charakteryzują się lepszą rozpuszczalnością oraz mniejszymi średnicami 

hydrodynamicznymi. Wspomniana wyżej możliwość kontroli nad gęstością szczepienia 

i długością łańcuchów bocznych pozwala na precyzyjne zaprojektowanie i dostrojenie 
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struktury do pożądanych właściwości fizykochemicznych kopolimerów szczepionych. 

Przykładem mogą być kopolimery poli(ɛ-kaprolaktonu) szczepione łańcuchami glikolu 

polietylenowego, dla których stwierdzono, że równowaga hydrofilowo-hydrofobowa 

znacząco wpływała na zdolność do samoorganizacji oraz enkapsulacji leku (60). 

Przeprowadzono również badania wpływu struktury na morfologię, gdzie wykazano 

istotną rolę długości łańcuchów bocznych, ich stopnia elastyczności (struktury giętkie 

„worm-like” vs. struktury sztywne „rod-like”), jak również wpływ stężenia kopolimerów, 

pozwalające na formowanie nanocząstek sferycznych, cylindrycznych czy sieciowych 

(61-63).  

Ze względu na różne sposoby łączenia/transportowania leków można wyróżnić 

dwie najczęściej badane grupy nośników. Pierwszą z nich jest wykorzystanie fizycznego 

oddziaływania leku z matrycą polimerowego nośnika, czyli enkapsulacja leku przez 

samoorganizujące się łańcuchy amfifilowych polimerów. Wiele przykładów tego typu 

kopolimerów szczepionych odnosi się do transportu leków przeciwnowotworowych, np. 

doksorubicyny (64,65), winblastyny (66), podofilotoksyny (67), paklitakselu (68,69). 

Znane są także doniesienia na temat DDS przeciwzapalnych, takich jak kwercytyna (70), 

indometacyna (70,71), diklofenak (72), ibuprofen (72,73), deksametazon (74), 

kurkumina (75), octan prednizolonu (76). Ponadto, można wyróżnić nieliczne systemy 

o szczepionej topologii do enkapsulacji leków antybakteryjnych, przeciwgrzybiczych lub 

sterydów stosowanych w leczeniu płuc, m. in. klofazyminy (75), cefaleksyny (77), 

piperyny (78), ryfampicyny (79,80), amfoterycyny B (81) beklometazonu (82, 83). 

Drugim sposobem przyłączania jest koniugacja leku za pomocą wiązania 

chemicznego bezpośrednio do matrycy polimeru lub poprzez różnego rodzaju łączniki. 

Znanych jest kilka doniesień na temat DDS opartych na kopolimerach szczepionych 

skoniugowanych np. z chlorambucyną (84), doksorubicyną (85,86), kwasem ferulowym 

(87), lewofloksacyną (88), diklofenakiem (89), jak również z białkami, np. lipazą B 

Candida antarctica (90). 

Atutem nieliniowej budowy i tworzenia trwałych struktur micelarnych przez 

polimery szczepione jest możliwość dostarczania dwóch leków w celu wzmacniania 

efektu terapeutycznego. W literaturze opisane są na przykład DDS, w których 

koenkapsulowano kurkuminę i doksorubicynę (91,92). Dodatkową efektywność 

osiągnięto również poprzez  zastosowanie dwóch różnych metod wiązania związków 

aktywnych, tj. koniugacji i ładowania leku. To podejście wykorzystano w DDS 
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z enkapsulowaną doksorubicyną i skoniugowaną kamptotecyną (93), enkapsulowaną 

podofilotoksyną i skoniugowaną kombretastatyną A4 (94), ładowaną doksorubicyną 

i skoniugowanym kwasem foliowym (95), ładowanym wenetoklaksem i skoniugowaną 

doksorubicyną (96), a także enkapsulowanym paklitakselem i skoniugowanym kwasem 

hialuronowym (97). Natomiast, badania na temat układów niosących dwa leki 

antybakteryjne do leczenia chorób płuc zostały zapoczątkowane i przedstawione 

w literaturze jako efekt niniejszej pracy. 

2.2. IL i ich polimery w biomedycznych zastosowaniach 

2.2.1. Zastosowanie IL w biomedycynie  

Zainteresowanie na temat cieczy jonowych (ang. ionic liquids, IL) jest 

warunkowane wysokim potencjałem i uniwersalnością z uwagi na ich strukturę jonową 

oraz unikalne właściwości. IL wykazują m. in. wysoką stabilność chemiczną, wysoką siłę 

solwatacji, małą prężność par, dużą rozpuszczalność, łatwą przetwarzalność oraz 

nierzadko biokompatybilność. Ze względu na swoje cechy, IL stosuje się jako „zielone 

rozpuszczalniki”, które są szczególnie przydatne w syntezie leków, jako rozpuszczalniki 

reakcyjne oraz do solubilizacji słabo rozpuszczalnych leków (98).  

Oczywistym jest fakt, że skuteczność leku zależy od jego rozpuszczalności 

w płynach ustrojowych, co ma bezpośredni związek z biodostępnością związków 

aktywnych. Fizjologicznie mała rozpuszczalność leku powoduje ograniczenie szybkości 

wchłaniania ograniczając jego skuteczność. IL wykazują zdolność do interakcji nawet ze 

słabo rozpuszczalnymi lekami przez co mogą być stosowane w celu zwiększania ich 

rozpuszczalności. Możliwe jest również połączenie leku z IL tworząc tzw. prolek, co 

pozwala na zwiększenie biodostępności leku i jego potencjału aplikacyjnego. 

W literaturze znanych jest wiele przykładów poprawy rozpuszczalności związków 

aktywnych poprzez zastosowanie IL zarówno jako rozpuszczalniki, jak i w formie 

proleku, m.in.: 

• IL na bazie choliny do poprawy rozpuszczalności: fenyloalaniny oraz 

glutaminianu (99), acyklowiru (100,101,102), amfoterycyny B (103), paklitakselu 

(104), kwasu ferulowego lub rutyny (105), kofeiny (106), kurkuminy (107); 

• IL na bazie imidazolu do poprawy rozpuszczalności np. acyklowiru (108,109), 

kofeiny (110), ryfampicyny (111), metotreksatu (112), ibuprofenu (113), 
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lidokainy i prokainy (114), lamotryginy (115), nortriptyliny (116), paracetamolu 

(117).  

• IL na bazie fosfonianu do poprawy rozpuszczalności np. ibuprofenu 

i piroksykamu (118). 

Zaletą IL jest również możliwość ich zastosowania do otrzymywania 

nanomateriałów lub ich połączenia z różnymi nieorganicznymi nanomateriałami do 

utworzenia DDS w celu zapobiegania degradacji oraz usprawnienia dystrybucji leków, 

a także zwiększania biokompatybilności nanomateriałów. Dla przykładu 

z wykorzystaniem imidazoliowej IL z powodzeniem otrzymano porowatą krzemionkę do 

transportu ibuprofenu (119). Znane są także m.in. połączenia IL z nanocząstkami tlenku 

ceru (120), srebra i tlenku manganu (121), tlenku samaru (122). Dodatkowo, IL okazały 

się być dobrymi komponentami DDS ze względu na zdolność skutecznego pokonywania 

barier biologicznych (123,124) i ich aktywność biologiczną jak np. działanie przeciwko 

mikroorganizmom poprzez ich interakcję z błoną komórkową bakterii (125). Tanner i in. 

wykazali pozytywny wpływ cholinowej IL na transport insuliny (126). Cholinowe IL 

wykorzystano również do przezskórnego dostarczania dekstranu (127) oraz do 

utworzenia nanokompleksów z hydrofobowym sorafenibem (128), które zapewniły 

zwiększenie biodostępności i poprawę biodystrybucji leku. Ponadto, tego typu IL 

efektywnie transportują RNA, co znajduje wykorzystanie w leczeniu łuszczycy (129). 

W innych badaniach struktura jonowa cholinowej IL pozwoliła na wymianę jonową, 

dzięki czemu otrzymano koniugaty na bazie choliny lub zainicjowanych przez nią 

polimerów do transportu jonów mefenamowych (130,131). 

Znane są także IL, które posiadają ugrupowania, np. akrylowe, metakrylowe, 

umożliwiające polimeryzację. Na tej podstawie dowiedziono, że ich konwersja do 

makrocząsteczkowej formy i utworzenie polimerycznych IL (PIL) pozwoliła na 

zwiększenie potencjału IL w projektowaniu materiałów biomedycznych, bazując przede 

wszystkim na biokompatybilności i braku toksyczności wybranych IL (132). Początkowo 

było  to wzmacnianie funkcji IL w skali makrocząsteczki (133), ale później rozszerzono 

ich zastosowania jako antybakteryjne i biokompatybilne membrany, głównie opierające 

się na kationach imidazoliowym, pirolidyniowym (134, 135) lub trimetyloamoniowym 

(136). Dla przykładu z powodzeniem otrzymano kopolimery pullulanu szczepionego 

poli(chlorkiem (3-akryloamidopropylo)trimetyloamoniowym) jako matryce 

wielofunkcyjnych materiałów (137). Chitozan funkcjonalizowany chlorkiem 
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2,3-epoksypropylotrimetyloamoniowym wykorzystano jako antybakteryjne włókna 

opatrunków na rany (138).  Natomiast stabilne nanoemulsje kopolimerów opierających 

się na silikonowym szkielecie i glikolu polietylenowym jako łańcuchy boczne 

z ugrupowaniami trimetyloamoniowymi sprawdziły się w znakowaniu komórek 

w zastosowaniach oksymetrycznych (139). Z kolei, chitozan szczepiony poli(chlorkiem 

trimetyloalliloamonu) wykorzystano jako powłoki w hybrydowych nanocząstkach 

magnetycznego Fe3O4 do obrazowania za pomocą magnetycznego rezonansu (140). 

Dzięki połączeniu właściwości IL z architekturą i charakterystyką polimerów, 

zaobserwowano możliwość regulowania interakcji ze związkami biologicznie 

aktywnymi (w tym białkami), jak również ograniczenie ich polimorfizmu, poprawę 

stabilności mechanicznej (141), co generuje niepowtarzalne cechy (142-145), które 

przekładają się na możliwość wszechstronnego użytku, w tym także w opracowywaniu 

innowacyjnych formuł jako DDS. W literaturze otrzymano różne nośniki na bazie 

(ko)polimerów zawierających PIL, w tym układy reagujące na bodźce zewnętrzne 

(146,147) nanocząstki (148), (termoczułe) micele (149-151), a także redox-aktywne 

nanożele służące jako biosensory (152) oraz pH-czułe hydrożele na bazie 

karboksymetylochitozanu ze szczepieniami utworzonymi z kwasu akrylowego 

i czwartorzędowej soli amoniowej (153). 

2.2.2. Zastosowanie PIL w DDS 

Parametry strukturalne PIL, takie jak topologia, długość łańcucha, skład, w tym 

zawartość ugrupowań kationowych lub anionowych, daje możliwość sterowania 

właściwościami związanymi z ładowaniem i uwalnianiem leku. Wysoce pożądane są 

matryce oparte na odpowiednich PIL, które wykazują aktywność biologiczną, np. 

przeciwbakteryjną i przeciwdrobnoustrojową, przeciwutleniającą oraz 

przeciwnowotworową (101,154,155). Aktywność biologiczną udowodniono dla 

polimerów zawierających kationy fosfoniowe, imidazoliowe, pirydyniowe, 

piperydyniowe, pirolidyniowe lub czwartorzędowe kationy amoniowe, w tym pochodne 

choliny (156,157). Badania nośników leków były prowadzone zarówno z udziałem 

liniowych PIL, tj. imidazoliowych (158-160), pirydyniowych (160), 

fosforylocholinowych (161) oraz guanidyniowych (162,163), jak i szczepionych, 

tj. imidazoliowych (164), fosforylocholinowych (165) i cholinowych (166,167). Inną 

grupę stanowią nanożele na bazie cholinowej PIL użyte do enkapsulacji i transportu 

5-fluoroacylu (168).  
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W przypadku PIL wykazujących właściwości amfifilowe, lek jest enkapsulowany 

w samoorganizujących się strukturach miecelarnych, czego przykładem są:  

• kopolimery imidazoliowe lub fosfoniowe wykazujące wrażliwość na zmiany 

temperatury i pH do celowego dostarczania doksorubicyny (169-171),  

• pochodne chitozanu z cholinowymi ugrupowaniami do transportu kurkuminy 

(172),  

• chitozan z łańcuchami bocznymi zawierającymi metakrylan metylu i chlorek 

[2-(metakryloiloksy)etylo]trimetyloamoniowego (TMAMA) do transportu 

insuliny (173).  

Z kolei zastosowanie PIL w postaci koniugatów, w przeciwieństwie do wielu 

przykładów opartych na IL wykorzystujących wiązania kowalencyjne, jest stosunkowo 

rzadkim podejściem. Do tych nielicznych przykładów należą: 

• hydrofilowe koniugaty imidazoliowej PIL z cysteiną stosowane do wiązania 

plazmidowego DNA, stosowane w obrazowaniu komórek raka szyjki macicy 

HeLa (174). 

• kopolimery szczepione, którego łańcuch główny składał się z chitozanu, 

a łańcuchy boczne z TMAMA, służące do koniugacji antygenów do immunizacji 

donosowej (175).  

 Ze względu na charakter jonowy PIL istnieje możliwość wymiany jonowej, które 

podobnie jak w przypadku IL (176-179), mogą zwiększać biodostępność i poprawiać 

biokompatybilność, jak również wzmacniać aktywność biologiczną matrycy oraz 

przyłączanych leków (180). Jest to przydatne do dostrajania właściwości biochemicznych 

i generowania bądź wzmacniania aktywności farmaceutycznej. Dzięki takiemu 

rozwiązaniu do matrycy polimerowej można wprowadzić lek w postaci jonowej, który 

z przeciwjonem tworzy parę jonową, co w efekcie daje koniugat jonowy typu nośnik-lek. 

W ten sposób otrzymano: 

•  imidazoliowe i pirydyniowe PIL z anionami naproksenu (159),  

• imidazoliowe PIL z przeciwjonami proliny lub L-tryptofanu (181),  

• guanidyniowe PIL, z anionami kwasu benzoesowego, kwasu nikotynowego oraz 

ampicyliny o działaniu przeciwgrzybiczym, przeciwwirusowym oraz 

cytostatycznym jako innowacyjne układy skutecznie zwalczające bakterie Gram-

dodatnie i Gram-ujemne (162), 
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• PIL zawierające kation trimetyloamoniowy z przeciwjonami diklofenaku 

o działaniu przeciwzapalnym (182)  

2.2.3. PIL w systemach współdostarczania 

Jednym z głównych celów DDS było pokonanie lekooporności i udoskonalenie 

terapii, co jest możliwe dzięki łączeniu dwóch i więcej związków biologicznie 

aktywnych. W tradycyjnym leczeniu nadal powszechnym podejściem jest stosowanie 

kilku specyfików o  synergistycznym działaniu z uwagi na brak gotowych formuł. 

Alternatywnym rozwiązaniem zyskującym coraz to większą uwagę są systemy do terapii 

skojarzonej zawierające dwa leki o działaniu synergistycznym (183-185), znajdującym 

zastosowanie szczególnie w chemioterapii (186-190).  

Literatura podaje niewiele przykładów polimerów na bazie IL jako układy 

współdostarczania leków, z czego przeważająca część ogranicza się do enkapsulacji 

dwóch leków, jak poniżej wymienione kopolimery:  

• chitozanu ze szczepieniami imidazoliowej PIL dostarczające doksorubicynę 

i metotreksat o synergistycznym działaniu przeciwnowotworowym (191),   

• cholinowe o szczepionej topologii dostarczające kloksacylinę i fusydan 

o synergistycznym działaniu przeciwbakteryjnym (166).   

Specyficzna struktura dobrze zdefiniowanej PIL o charakterze amfifilowym sprzyja 

otrzymaniu uniwersalnych matryc do transportu różnych rodzajów leków jako układy 

o podwójnym działaniu farmakologicznym. Aktywność biologiczną koniugatu 

z przeciwjonem farmaceutycznym, nadawaną przez obecność bioaktywnych jednostek IL 

i leku w postaci jonowej można zwiększyć poprzez enkapsulację drugiego leku w rdzeniu 

samoorganizujących się łańcuchów polimerowych. Takim przykładem są układy 

cholinowej PIL, które wykazały efektywność we współdostarczaniu jonowego salicylanu 

i niejonowej erytromycyny (192).  

W niniejszej pracy układy polimerowe ukierunkowano na transport antybakteryjnych 

leków stosowanych w leczeniu chorób dolnych dróg oddechowych, w tym gruźlicy. 

W konwencjonalnej terapii płuc stosuje się połączenie dostępnych na rynku oddzielnych 

preparatów handlowych na bazie izoniazydu (Nidrazid) i kwasu p-aminosalicylowego 

(Granupas) oraz połączenie preparatów zawierających ryfampicynę (Ryfampicyna TZF) 

i fusydan sodu (Fucidin®). Dostępne są także w sprzedaży preparaty dwulekowe na bazie 

amoksycyliny i kwasu klawulanowego (Ramoclav) oraz piperacyliny i tazobaktamu 

(Piperacillin/Tazobactam: Kabi, Sandoz, Noridem, Teva, Zosyn, Tazocin). Jednak dla 
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obydwu tych rozwiązań nie istnieją alternatywne preparaty oparte na nośniku 

polimerowym.  

W związku z tym biorąc pod uwagę szeroką perspektywę zastosowania PIL do 

(współ)dostarczania leków, szczególnie zasadna okazała się potrzeba poszerzenia wiedzy 

na temat układów dobrze zdefiniowanych kopolimerów zawierających jednostki IL 

i leków antybakteryjnych stosowanych w leczeniu chorób płuc. Zaproponowanie 

innowacyjnych układów w formie koniugatów jonowych polimer-lek, w tym struktur 

micelarnych  jako uniwersalnych matryc do współdostarczania leków w formie jonowej 

i niejonowej nawiązują do aktualnych trendów badawczych, które cieszą się dużym 

zainteresowaniem, a jednocześnie wymagają efektywnego działania ze względu na dużą 

konkurencyjność w świecie naukowym. 
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3. OMÓWIENIE WYNIKÓW 

W ramach niniejszej pracy doktorskiej zaprojektowano oraz przygotowano układy 

dostarczania leków przeciwbakteryjnych, które zawierały jednostki cholinowej IL do 

zastosowań w leczeniu chorób płuc. Szlak badań przeprowadzonych w trakcie doktoratu 

przedstawiono na rysunku 1. 

  

Rysunek 1. Schematyczny szlak przeprowadzonych badań. 
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3.1. Synteza kopolimerów metodą ATRP (P.1.; P.2.) 

Systemy dostarczania leków wymagają użycia nośników polimerowych, które 

wykazują właściwości biokompatybilne oraz nietoksyczne. Z tego względu 

w omawianych badaniach matryce polimerowe zaprojektowano na bazie 

biokompatybilnych monomerów, takich jak metakrylan metylu (MMA) i chlorek 

[2-(metakryloiloksy)etylo]trimetyloamoniowy (TMAMA). Polimery MMA są 

powszechnie stosowane w medycynie z uwagi na nietoksyczność (193-195), 

a kopolimeryzacja MMA z innymi komonomerami może poprawiać jego 

biokompatybilność (196). Z kolei, TMAMA jest pochodną choliny, która wchodzi 

w skład fosfolipidów, m.in. lecytyny i sfingolipidów. Ze względu na swoją budowę 

i pochodzenie, wprowadzenie do łańcucha polimerowego jednostek TMAMA, który 

zawiera kation trimetyloamoniowy wykazujący działanie przeciwzapalne (197,198), 

generuje aktywność biologiczną nośnika. Dodatkowo, jonowa struktura TMAMA 

umożliwiła przeprowadzenie wymiany jonowej anionu chlorkowego na aniony 

farmaceutyczne zwiększając aktywność biologiczną systemów. Jednocześnie 

zastosowanie komonomeru TMAMA o charakterze hydrofilowym w różnych 

proporcjach wyjściowych (TMAMA/MMA=25/75, 50/50, 75/25) pozwoliło na 

osiągnięcie zróżnicowanego balansu hydrofilowo-hydrofobowego w badanych układach 

polimerowych.  

Badania nośników obejmowały dobrze zdefiniowane kopolimery o zróżnicowanej 

topologii, tj. szczepione G1-G8 vs. liniowe L1-L3, które zsyntezowano przy użyciu 

różnych układów inicjujących (makroinicjator vs. inicjator). Kopolimery szczepione 

G1-G8 zostały otrzymane w wyniku dwuetapowej reakcji kontrolowanej polimeryzacji 

rodnikowej z przeniesieniem atomu (ATRP). W  pierwszym etapie metakrylan 

2-hydroksyetylu poddano kopolimeryzacji z MMA, po czym otrzymany kopolimer 

modyfikowano poprzez estryfikację grup hydroksylowych wprowadzając ugrupowania 

bromoestrowe. Dzięki temu kopolimer zawierający jednostki metakrylanu 2-(2-

bromoizobutyryloksy)etylu (BIEM) w ilości 26 lub 46 % mol. mógł być dalej stosowany 

jako makroinicjator wielofunkcyjny (MI) o wzorze ogólnym P(MMA-co-BIEM) 

(rys. 2a). Następnie w wyniku reakcji „szczepienia z” MI uzyskano kopolimery 

szczepione o wzorze ogólnym P(MMA-co-(BIEM-graft-P(TMAMA-co-MMA))) 

(rys. 2b). Polimery różniły się całkowitym stopniem polimeryzacji łańcucha głównego 

(DPn) i łańcuchów bocznych (DPSC) regulowanych przez konwersję monomerów, liczbą 
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łańcuchów bocznych (nsc) i stopniem szczepienia (DG) regulowanych poprzez ilość 

jednostek inicjujących w MI, co prowadziło do zróżnicowanej zawartości frakcji jonowej 

(FTMAMA) w łańcuchach bocznych, oraz masy cząsteczkowej (Mn) i jej dyspersyjności (Đ) 

(tab. 1).  

 

 

 

 

 

Rysunek 2. Schematy reakcji otrzymywania a) P(MMA-co-BIEM) jako MI, oraz 

b) kopolimeru szczepionego, gdzie EBiB jest inicjatorem, CuBr/dNbpy lub CuCl/bpy jest 

układem katalitycznym. 
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Tabela 1. Podstawowe parametry kopolimerów szczepionych. 

 
Natomiast kopolimery liniowe L1-L3 o wzorze ogólnym P(MMA-co-TMAMA) 

otrzymano na drodze jednoetapowej reakcji ATRP z udziałem jednofunkcyjnego 

inicjatora, tj. α-bromoizomaślan etylu (EBiB) (rys. 3). Zarówno wyjściowy skład 

mieszaniny monomerów, jak i ich konwersja umożliwiały kontrolę długości łańcucha DPn 

i zawartości jonowej FTMAMA, co tak jak w przypadku polimerów szczepionych wpływało 

na  Mn i Đ (tab. 2). 

 

  

Rysunek 3. Schemat reakcji otrzymywania kopolimeru liniowego. 

Tabela 2. Podstawowe parametry kopolimerów liniowych.  
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Analiza zależności pomiędzy składem kopolimeru a początkowym składem 

mieszaniny komonomerów potwierdziła strukturę statystyczną większości kopolimerów, 

gdzie ilość frakcji jonowej w uzyskanym kopolimerze zbliżona do początkowej 

zawartości monomeru jonowego w wyjściowej mieszaninie reakcyjnej sugeruje podobną 

reaktywność komonomerów (rys. 4). Statystyczne rozmieszczenie jednostek 

hydrofobowego MMA i hydrofilowego TMAMA w kopolimerach liniowych daje 

możliwość powstawania nanocząstek w roztworach wodnych, co następuje w wyniku 

oddziaływań powodujących kurczenie się splątanych łańcuchów polimerowych. Z kolei 

kopolimery szczepione  w takich warunkach zachowują się jak swoiste kopolimery 

blokowe, gdzie łańcuch główny (jako segment A) tworzy nierozpuszczalny rdzeń, 

natomiast łańcuchy boczne (jako segmenty B) o strukturze statystycznej tworzą warstwę 

wokół rdzenia. W tym wypadku możliwe jest utworzenie struktur micelarnych, dzięki 

separacji fazowej ze względu na zróżnicowaną rozpuszczalność poszczególnych 

segmentów.  

 

Rysunek 4. Zależność składu kopolimeru od składu początkowego mieszaniny 

komonomerów.  

  Większość kopolimerów charakteryzowała się wąskim rozrzutem ciężarów 
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umożliwiły dokładne dostosowywanie zawartości frakcji jonowej w łańcuchach 

bocznych kopolimerów szczepionych oraz w łańcuchu głównym kopolimerów 

liniowych. W przypadku kopolimerów szczepionych, wzrost liczby miejsc inicjujących 

w łańcuchu głównym odpowiadająca wyższym wartościom DG, a jednocześnie wysokie 

wartości DPsc przyczyniły się do zmniejszenia się frakcji jonowej w kopolimerze.  

Warunki i procedury przeprowadzonych reakcji znajdują się w publikacji P.1. 

i P.2. odpowiednio dla  kopolimerów szczepionych i liniowych. Struktury otrzymanych 

związków potwierdzono za pomocą spektroskopii magnetycznego rezonansu jądrowego 

1H NMR (prekursor MI: P.1. Fig.S1a; MI: P.1. – Fig.2a, Fig. S1b; kopolimer szczepiony: 

P.1. Fig. 2b; kopolimer liniowy: P.2. Fig.2). Na podstawie wykonanych analiz 1H NMR 

obliczono parametry strukturalne, tj. nsc, DPsc, DPn, FTMAMA, Mn przedstawione w tab.1 

i tab.2. Dodatkowo do potwierdzenia struktury otrzymanych kopolimerów zastosowano 

spektroskopię w podczerwieni z transformacją Fouriera (FT-IR) (prekursor MI: P.1. S2a; 

MI: P.1. S2b; kopolimer liniowy P.2. S1). 

3.2. Wymiana anionów chlorkowych w polimerze na aniony farmaceutyczne – 

otrzymywanie koniugatów jonowych (P.1.; P.2.; P.3.; P.5.) 

Obecność grup jonowych w jednostkach TMAMA w otrzymanych polimerach 

umożliwiły przeprowadzenie wymiany anionów chlorkowych na aniony farmaceutyczne. 

W wyniku tej reakcji otrzymano koniugaty jonowe PIL-lek. Do badań wybrano sole 

sodowe lub potasowe zawierające następujące aniony: p-aminosalicylan (PAS‾), 

klawulanian (CLV‾), fusydan (FUS‾) oraz piperacylina (PIP‾), których struktury 

przedstawiono na rysunku 5. 

PAS jest lekiem przeciwgruźliczym, którego aktywność bakteriostatyczna jest 

skierowana przeciwko prątkom gruźlicy Mycobacterium tuberculosis. Działanie 

chemioterapeutyczne tego leku polega na synergistycznym oddziaływaniu z innymi 

lekami, co pozwala na wydłużenie okresu półtrwania oraz zapobieganie wystąpienia 

lekooporności. Ponadto, umożliwia zwiększenie stężenia innych leków w osoczu, 

stosowanych przeciwko szczepom M. tuberculosis, takich jak izoniazyd (199). CLV jest 

β-laktamowym lekiem przeciwdrobnoustrojowym, inhibitorem β-laktamaz, który jest 

odpowiedzialny za odporność bakterii na antybiotyki β-laktamowe. Ten rodzaj 

farmaceutyku zapobiega przed dezaktywacją antybiotyku skojarzonego wykazującego 

działanie synergistyczne z CLV, takiego jak np. amoksycylina (200). PIP to  β-laktamowy 
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antybiotyk z grupy penicylin o szerokim spektrum działania bakteriobójczego, klinicznie 

skuteczny podczas leczenia chorób wywołanych m.in. szczepami  Streptococcus 

pneumoniae, powodujących m.in. choroby płuc (201). Aktywność PIP może być 

wspomagana poprzez interakcję z synergistycznie działającymi inhibitorami β-laktamaz, 

np. tazobaktamem, co powoduje silniejsze działanie i zapobieganie lekooporności wobec 

wielu rodzajów szczepów bakterii, nawet tych niewrażliwych na działanie PIP (202). 

Z kolei, FUS jest naturalnym antybiotykiem o budowie steroidowej, wykazującym 

działanie bakteriostatyczne bez działania kortykosteroidów, skutecznym przeciwko 

Bordetella pertussis i Staphylococcus aureus, które uszkadzają układ oddechowy. Jego 

działanie może być wspomagane poprzez zastosowanie innego leku, takiego jak 

ryfampicyna, ponieważ wykazano pozytywny wpływ połączenia tych dwóch leków na 

skuteczność wobec szczepów lekoopornych (203).   

 

Rysunek 5. Struktury anionów farmaceutycznych: a) p-aminosalicylanu, 

b) klawulanianu, c) piperacyliny oraz d) fusydanu. 

 

Reakcję wymiany oraz ilość wprowadzonego leku do matrycy polimerowej 

pośrednio analizowano w oparciu o zawartość leku (ang. Drug content, DC), którą 

określono na podstawie widm UV-Vis dla poszczególnych układów. Początkowo, 

wymianę anionów chlorkowych na PAS‾ i CLV‾ przeprowadzono dla wszystkich 
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zsyntezowanych kopolimerów. Następnie, do reakcji z solami PIP‾ i FUS‾ dokonano 

selekcji i wybrano układy potencjalnie najbardziej korzystne, tj. G4, G6 i G7, które 

różniły się parametrami strukturalnymi, aby określić ich wpływ na właściwości nośników 

polimerowych, w tym na DC i proces uwalniania leków. Zestawienie wyników dla 

wszystkich układów kopolimerów szczepionych jako priorytetowych układów 

przedstawiono na rys. 6a. Dodatkowo dla wyselekcjonowanych polimerów szczepionych 

(rys. 6b,d) i w celach porównawczych  dla analogicznych polimerów liniowych (rys. 6c,e) 

wskazano zależności względem zawartości frakcji jonowej TMAMA oraz długości 

łańcucha z jednostkami TMAMA, tj. DPsc w kopolimerach szczepionych i DPn 

w kopolimerach liniowych.  

 

 

Rysunek 6. Zestawienie zawartości leku (DC) a) dla wszystkich badanych koniugatów 

kopolimerów szczepionych, b-c) DC w korelacji z zawartością frakcji jonowej FTMAMA 

i d-e) długością łańcucha zawierającego jednostki TMAMA. 
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Zarówno topologia i struktura kopolimeru, jak również struktura leku znacząco 

wpływały na wartości DC, o czym świadczą różnice dla układów o podobnej zawartości 

frakcji jonowej (rys. 6) (P.1. – Tab. 3). Biorąc pod uwagę strukturę kopolimeru - 

zawartość frakcji hydrofilowej oraz stopień szczepienia odgrywały kluczową rolę 

w efektywności reakcji wymiany na lek. Zauważono, że im większy udział frakcji 

jonowej, przy jednoczesnym luźniejszym rozkładzie łańcuchów bocznych w polimerze, 

tym osiągnięto lepsze rezultaty DC dla CLV‾, PAS‾ i FUS‾, co w szczególności 

zaobserwowano dla kopolimeru G4 (FTMAMA= 43 % mol. i DG = 26 % mol.). Ogólnie, 

najbardziej korzystnym pod kątem zawartości leku w matrycy polimerowej był CLV‾, 

którego DC mieściło się w zakresie 66-100%. Zupełnie odwrotną zależność odnotowano 

dla układów z PIP‾, w których większe zagęszczenie łańcuchów bocznych oraz niższe 

FTMAMA prowadziło do wyższych wartości DC, jak w przypadku kopolimeru G6, zaś dla 

pozostałych kopolimerów G4 i G7 wartości DC były dwukrotnie mniejsze niż dla CLV. 

W przypadku liniowych kopolimerów (rys. 6c,e) (P.2. – Tab. 2.; Fig. 4) DC CLV‾ 

i PAS‾ były najwyższe dla układu o średniej wartości FTMAMA oraz długości łańcucha 

(L2). Wyższa zawartość hydrofobowych jednostek ograniczała wprowadzanie leku do 

matrycy, co skutkowało niższymi wartościami DC. Podobnie do układów szczepionych, 

zawartości leku były również najwyższe dla układów z CLV‾. Nieco lepszą efektywność 

wymiany uzyskano dla PAS‾ (DC = 59-82%), podczas gdy wymiana FUS‾ nie przebiegła 

na zadowalającym poziomie (DC = 8-11%), co może wynikać z mniejszego 

powinowactwa leku do kopolimerów o topologii liniowej. Brak hydrofobowego łańcucha 

głównego, jaki jest obecny w kopolimerach szczepionych, prawdopodobnie zmniejsza 

oddziaływania tego leku z frakcją hydrofobową. Ponadto, ze względu na rozbudowaną 

strukturę FUS‾, która zawiera cztery skoniugowane pierścienie, jego dostęp  do kationów 

trimetyloamoniowych w jednostkach cholinowych mógł być ograniczony. Zauważono, 

że im większa była zawartość jednostek hydrofobowych w kopolimerach liniowych, 

a tym samym ich luźniejsze rozmieszczenie w łańcuchu, tym wyższe DC osiągnięto 

sugerując lepszą dostępność do jonowych ugrupowań. Analogicznie do układów 

szczepionych, DC PIP‾ było wyższe dla mniej hydrofilowych układów o większych 

długościach łańcuchów.  

Reakcję wymiany dodatkowo analizowano za pomocą metody 1H NMR, gdzie 

porównywano widma polimeru szczepionego bądź liniowego z przeciwjonem 

chlorkowym do widma koniugatu jonowego po reakcji wymiany. W przypadku wymiany 
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na PAS‾ zaobserwowano powstanie nowych charakterystycznych sygnałów, 

m.in. sygnału pochodzącego z grupy hydroksylowej i pierścienia aromatycznego (P.1. - 

Fig. S4; P.2. - Fig. S2b). Wymiana anionów chlorkowych na CLV‾ była również 

potwierdzona poprzez sygnały charakterystyczne dla pierścienia β-laktamowego. 

Podobna sytuacja miała miejsce w przypadku PIP, gdzie po reakcji wymiany 

zarejestrowano sygnały pochodzące z pierścienia benzenowego i grup -NH-. Z kolei 

FUS‾ potwierdzono obecnością sygnałów pochodzących z pierścieni sprzężonych (P.2. - 

Fig. S2e).  Dla liniowych koniugatów z lekami dodatkowo przeprowadzono analizę FT-

IR (P.2. - Fig. S1). Szczegółowe opisy i komentarze znajdują się w publikacji P.1. i P.2.  

3.3. Zachowanie polimerów i ich koniugatów w środowisku wodnym (P.1.; P.2.; P.3.; 

P.5.) 

Powstałe koniugaty na bazie kopolimerów liniowych w roztworze wodnym 

formowały nanocząstki o wielkościach 9–306 nm (P.2. – Tab. 3; Fig. 6). Z kolei 

kopolimery szczepione z przeciwjonem chlorkowym tworzyły struktury osiągające 

średnice hydrodynamiczne (Dh) o rozmiarach 18-368 nm. Ich koniugaty z PAS‾ i CLV‾ 

posiadały podobne rozmiary, odpowiednio 23-354 nm, 18-357 nm (P.1. – Fig. 5; Tab. S2). 

Koniugaty FUS‾ tworzyły nieco mniejsze cząstki w zakresie 26-208 nm (P.3. – Fig. 4, 

Tab. S1), a wymiana z PIP‾ spowodowała wzrost wartości Dh, osiągając rozmiary między 

20-451 nm (P.5. – Tab. 3).  

 Zdolność otrzymanych kopolimerów szczepionych i liniowych do formowania 

nanocząstek potwierdzono poprzez krytyczne stężenie micelizacji (CMC), które 

określono zarówno dla kopolimerów z przeciwjonem chlorkowym, jak również 

wybranych koniugatów z lekami (rys. 7) (P.1. – Tab.4.; P.2. – Fig. 3; P.3. – Tab.2; P.4. – 

Fig.2; P.5. – Tab.2). Wartości CMC wyznaczano na podstawie zmierzonego napięcia 

międzyfazowego (IFT). Do pomiaru IFT roztworów wodnych o różnym stężeniu 

kopolimeru wykorzystano metodę wiszącej kropli przy użyciu goniometru. Najwyższe 

wartości CMC odnotowano dla kopolimerów G7 i G8 charakteryzujących się 

gęściejszym rozmieszczeniem łańcuchów bocznych i wysoką zawartością frakcji 

TMAMA w łańcuchach bocznych (DG=46 % mol.; FTMAMA=39 i 46 %  mol. odpowiednio 

dla G7 i G8) oraz kopolimeru L3 o najdłuższym łańcuchu i największej zawartości frakcji 

jonowej (DPn = 396; FTMAMA=75 % mol.). Po wymianie na PAS‾, CLV‾ i PIP‾ 

w polimerach szczepionych odnotowano wzrost CMC wskazując na przesunięcie 
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równowagi hydrofilowo-hydrofobowej układu ze względu na charakter hydrofilowy 

leków. W przypadku FUS‾, dla kopolimeru o niższym DG wymiana leku spowodowała 

wzrost wartości CMC (0,013 vs. 0,025 mg/mL przy DG = 26 % mol.), podczas gdy 

wartości CMC nie zmieniły się dla kopolimerów o wyższym stopniu szczepienia (DG = 

46 % mol.), co spowodowane było bardziej hydrofobowym charakterem leku, jak 

również wartością DC w koniugacie FUS, która była prawie dwukrotnie wyższa dla G4 

w porównaniu z G6 i G7.  

 

Rysunek 7. Wartości krytycznego stężenia micelizacji (CMC) a) kopolimerów 

szczepionych G1-G4 oraz ich koniugatów z lekami, b) kopolimerów liniowych L1-L3 

oraz c) kopolimerów szczepionych G5-G8 oraz ich koniugatów z lekami. 

 

Za pomocą goniometru został także wyznaczony kąt zwilżania (WCA) 

powierzchni warstwy polimerowej techniką „posadzenia kropli” wody w celu określenia 

stopnia hydrofilowości/hydrofobowości, który może zmieniać się ze względu na strukturę 

matrycy polimerowej, jak i charakter wprowadzonego leku (rys. 8) (P.1. – Tab. 4; Fig.3; 

P.2. – Fig. 5; P.3. – Tab.2, Fig. 3; P.4. – Fig.2; P.5. – Tab.2; Fig.2.). Porównując dwie serie 

kopolimerów szczepionych różniących się gęstością szczepienia (G1-G4: DG = 26 % 

mol. względem G5-G8: DG = 46 % mol.), zauważono, że wraz ze zwiększeniem się 

stopnia szczepienia i jednocześnie FTMAMA, wartości WCA zmniejszały się, wskazując na 
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wzrastającą hydrofilowość układów. Podobnie w przypadku kopolimerów liniowych, 

zwilżalność wzrastała wraz z zawartością frakcji TMAMA. Ponadto, warstwy 

kopolimerów liniowych w porównaniu ze szczepionymi wykazywały większą 

hydrofilowość, co może być spowodowane przewagą jednostek o charakterze 

hydrofobowym, a jednocześnie dużo dłuższymi łańcuchami bocznymi w kopolimerach 

szczepionych. Dodatkowo, zaobserwowano zbliżone wartości WCA dla L1 o najniższej 

wartości FTMAMA i najkrótszym łańcuchu, do wartości WCA kopolimerów szczepionych 

o wyższym DG i FTMAMA, co podkreśla wpływ topologii i parametrów strukturalnych na 

zwilżalność powierzchni polimerowych. 

 

Rysunek 8. Kąty zwilżania (WCA) dla kopolimerów a) G1-G4 o mniejszym stopniu 

szczepienia i ich koniugatów b) L1-L3 i ich koniugatów oraz c) G5-G8 o większym 

stopniu szczepienia i ich koniugatów wyznaczone metodą goniometryczną. 

 

Wymiana jonowa na aniony farmaceutyczne w kopolimerach szczepionych 

spowodowała zmniejszenie się wartości WCA, co oznacza, że w tym przypadku 

koniugowane leki zwiększały solubilizację układów. Odwrotna zależność 

po wprowadzeniu leków w postaci jonowej do matryc opartych na kopolimerach 

liniowych, wynika z braku występowania efektu separacji fazowej, która następuje 
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w kopolimerach szczepionych ze względu na hydrofobowy łańcuch główny. Ponadto, 

w systemach polimerów szczepionych cząsteczki leku znajdują się głównie 

w zewnętrznej warstwie struktury micelarnej, natomiast w przypadku liniowych 

odpowiedników aniony farmaceutyczne mogą być umieszczone głębiej w strukturze 

splątanych łańcuchów kopolimeru. Obserwacje te potwierdzają, że topologia, parametry 

strukturalne, długość łańcuchów a równocześnie charakter chemiczny leku miały 

znaczący wpływ na zwilżalność warstw kopolimerów. 

Podsumowując tę część pracy, otrzymano szereg koniugatów jonowych 

z anionami farmaceutycznymi o działaniu przeciwbakteryjnym, różniących się naturą 

chemiczną, tj. PAS‾, CLV‾, FUS‾ i PIP‾. Systemy te otrzymano na bazie kopolimerów 

szczepionych i liniowych, zróżnicowanych pod kątem parametrów strukturalnych, które 

miały wpływ na zawartość wprowadzonego leku do matrycy kopolimeru, balans 

hydrofobowo/hydrofilowy oraz zdolność do tworzenia nanocząstek.  

3.4. Uwalnianie koniugowanego leku w postaci anionu farmaceutycznego (P.1.; P.2.; 

P.3.; P.5.) 

Proces uwalniania in vitro skoniugowanych jonowo leków przeprowadzono 

w buforze fosforanowym (PBS, pH= 7,4, 37℃). Leki były uwalniane na drodze wymiany 

jonowej, która była możliwa ze względu na zawarte jony fosforanowe w PBS, 

umożliwiające wymianę anionów farmaceutycznych w matrycy polimerowej. W dalszym 

etapie, aby lek mógł wydostać się na zewnątrz nanocząstki uformowanej przez splątane 

łańcuchy, jego transport następował na zasadzie procesu dyfuzji. Uwalnianie prowadzono 

przez 72 h, jednakże efektywny proces można było odnotować do 4 godzin (rys. 9), 

w trakcie których miał miejsce gwałtowny „wyrzut” leku (0,5-1h), po czym następowało 

wolniejsze uwalnianie i po 24-48 godzinach większość układów osiągnęła stan plateau. 

Prawdopodobnie w pierwszym etapie najszybciej uwalniane były aniony farmaceutyczne 

zlokalizowane na powierzchni nanocząstek. Uwalnianie leku, podobnie jak jego 

wcześniejsze wprowadzenie, silnie zależało od struktury polimeru, w tym topologii 

i ilości grup jonowych, a w przypadku kopolimerów szczepionych także od stopnia 

szczepienia. Ponadto, zauważono związek pomiędzy rodzajem skoniugowanego anionu 

farmaceutycznego a szybkością uwalniania leku.  
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Rysunek 9. Przykładowe profile uwalniania dla porównania układy w oparciu 

o a) kopolimery szczepione oraz b) liniowe. 

W przypadku kopolimerów szczepionych, będących głównym celem niniejszej 

pracy, wymianę i uwalnianie leków PAS‾ i CLV‾ przeprowadzono dla całej serii 

otrzymanych kopolimerów (P.1.). Do badań z FUS‾ (P.3.) i PIP‾ (P.5.), jak objaśniono 

w rozdziale 3.2., wybrano najbardziej reprezentatywne kopolimery, tj. G4 o mniejszym 

stopniu szczepienia i największej ilości frakcji jonowej (DG= 26 i FTMAMA= 39%) oraz 

G6 i G7 o większym stopniu szczepienia, ale różniące się zawartością frakcji jonowej 

(DG= 46 i odpowiednio FTMAMA = 18%, 36%). Z uwagi na większą zawadę steryczną 

anionów FUS‾ i PIP‾ rozmieszczonych w łańcuchach bocznych, uwalnianie tych leków 

zachodziło z wyraźnie mniejszą szybkością (rys. 10) (P.3. – Fig 5c; P.5. – Fig 3c). Spośród 

badanych układów niniejsze leki uwalniały się w największej ilości dla próbki G6, która 

posiadała gęsto rozmieszczone łańcuchy boczne, jednocześnie przy najmniejszej 

zawartości frakcji hydrofilowej. Wymienione czynniki prawdopodobnie sprzyjały 

efektowi rozdzielania pary jonowej, co warunkowało wysoki procent ilości uwalnianego 

leku po 48 h (dla FUS‾ i PIP‾ ~81%). Z kolei, mniejszy stopień szczepienia był bardziej 

korzystny dla uwalniania leków tworzących mniejszą zawadę steryczną, tj. PAS‾ i CLV‾, 

co warunkowało szybszą dyfuzję leku, gdzie już po 4 godzinach większość substancji 

aktywnej została uwolniona (P.1. – Fig. 6).  

Proces uwalniania z kopolimerów liniowych jako układów do porównania 

efektywności dostarczania leków jonowych, był najkorzystniejszy dla PAS‾ pod 

względem procentowej ilości uwolnionego leku (P.2. – Fig. 7) jak również wyjściowej 

zawartości leku. Podobnie, FUS‾ okazał się dogodnym lekiem do uwalniania 

z polimerów liniowych, jednakże mała wartość DC generowała małe stężenie 
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uwolnionego leku. Z kolei, uwalnianie CLV‾ i PIP‾ z tych kopolimerów przebiegło ze 

znacznie mniejszą wydajnością (rys. 10), sugerując silniejsze oddziaływania tych 

anionów farmaceutycznych z matrycą polimeru tworzące stosunkowo stabilne pary 

jonowe. Wyrzut leku z matrycy polimeru liniowego następował w pierwszej godzinie 

procesu, a następnie uwalnianie przebiegało ze znacznie mniejszą szybkością i trwało ok. 

3-4 godzin, po czym w większości przypadków obserwowano stan plateau. 

 

Rysunek 10. Ilości uwolnionych leków jonowych dla układów a) szczepionych 

b) liniowych.  

Podsumowując, zastosowanie układów kopolimerów szczepionych pozwoliło 

na wolniejszy i bardziej kontrolowany przebieg uwalniania, z uwagi  większej trwałości 

struktury micelarnej, w porównaniu z układami opartymi na splątanych łańcuchach 

kopolimerów liniowych. Natomiast, odpowiednio duża ilość wprowadzonego leku do 

łańcuchów i jego uwolnienie w zadowalającej ilości procentowej ostatecznie zapewniało 
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względnie wysokie stężenie leku uwolnionego z kopolimerów szczepionych, co może 

gwarantować skuteczność terapii.  

3.5.Enkapsulacja leków – układy oparte na kopolimerach szczepionych i ich 

koniugatach (P.3.; P.4.; P.5.) 

Z uwagi na wykazane zdolności do samoorganizacji w roztworach wodnych 

kopolimerów szczepionych, które tworzą stabilniejsze nanocząstki niż kopolimery 

liniowe, wykorzystano je do enkapsulacji leku fizycznie oddziałującego z matrycą 

polimerową. W przypadku kopolimerów z przeciwjonem chlorkowym załadowanie leku 

prowadziło do uzyskania układów pojedynczych transportujących jeden rodzaj leku. 

Szczególnym podejściem była enkapsulacja leków w samoorganizujących się 

koniugatach z przeciwjonem farmaceutycznym, w wyniku czego uzyskano układy 

podwójnie aktywne z parą współdziałających leków, tj. jonowego połączonego za 

pomocą wiązania chemicznego oraz niejonowego oddziałującego w sposób fizyczny 

z matrycą polimeru.  

W tym celu wybrano trzy modelowe leki (rys. 11), tj. izoniazyd (ISO), 

ryfampicyna (RIF) oraz tazobaktam (TAZ), które w rozdziale 3.2. zostały wyróżnione 

jako substancje o synergistycznym działaniu z wyselekcjonowanymi lekami użytymi 

w formie anionów farmaceutycznych (odpowiednio PAS‾, FUS‾, PIP‾). ISO jest 

prolekiem, który musi ulec aktywacji przez kodowaną katalazę-peroksydazę, w wyniku 

czego wiąże reduktazę białka nośnikowego w trakcie syntezy kwasów tłuszczowych, 

zaburzając syntezę ściany komórkowej bakterii. Dzięki silnej aktywności bakteriobójczej 

wobec prątków replikujących oraz bakteriostatycznej wobec szczepów niereplikujących 

M. tuberculosis  jest rozpoznany jako lek przeciwgruźliczy. Z uwagi na przypadki 

występowania lekooporności ISO jest najczęściej stosowany w skojarzeniu z innymi 

substancjami wykazującymi działanie przeciwgruźlicze (np. PAS) (204). RIF to 

półsyntetyczny antybiotyk, który wykazuje szerokie spektrum działania 

przeciwbakteryjnego. Wykazuje silną aktywność przeciwko działaniu prątków 

M. tuberculosis oraz bakteriom Gram-dodatnim. Mechanizm jej działania polega na 

tworzeniu kompleksów z polimerazą RNA, co wpływa na zahamowanie inicjacji 

tworzenia łańcucha RNA bakterii. Z uwagi na duże prawdopodobieństwo rozwijania się 

oporności prątków na działanie RIF, lek ten stosuje się w skojarzeniu z innymi lekami 

przeciwgruźliczymi (tj. izoniazydem, streptomycyną, etambutolem) (205,206). Z kolei 
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TAZ jest to związek posiadający strukturę antybiotyku β-laktamowego, należący do 

nieodwracalnych inhibitorów β-laktamaz, stosowany razem z innymi antybiotykami 

β-laktamowymi (głównie piperacyliną) w celu ich ochrony przed bakteryjnymi 

β-laktamazami. TAZ wiąże się nieodwracalnie w pobliżu miejsca aktywnego β-laktamaz, 

przez co uniemożliwia ich interakcję ze skojarzonym antybiotykiem (202,207). TAZ 

w układach skojarzonych wykazuje szerokie spektrum działania, jednak głównie jest 

stosowany w leczeniu ciężkiego zapalenia płuc.  

 

Rysunek 11. Struktury leków niejonowych a) izoniazydu, b) ryfampicyny, 

c) tazobaktamu.  

 

Efektywność procesu enkapsulacji podczas samoorganizacji wybranych 

kopolimerów szczepionych i ich koniugatów oceniono na podstawie zawartości 

załadowanego leku (ang. Drug-Loading Content, DLC) (rys. 12), którą wyznaczono za 

pomocą metody UV-Vis (P.3. – Fig. 2; P.4. – Fig. 4b; P.5. – Fig. 1). Zanotowano 

pozytywny wpływ obecności anionu farmaceutycznego na efektywność enkapsulacji, 

gdzie w większości przypadków DLC było wyższe dla układów podwójnych względem 

pojedynczych. Ponadto zauważono ścisłą zależność stopnia szczepienia oraz charakteru 

leku na efektywność enkapsulacji. Hydrofilowy lek ISO był znacznie lepiej 

enkapsulowany przez układy o większym stopniu szczepienia, tj. G6 i G7, w porównaniu 

z G4 (rys. 12). Zaś biorąc pod uwagę ilość załadowanego leku, dla enkapsulacji ISO 

najbardziej korzystne były układy G7 niosące 79% ISO oraz 85% ISO obok 37% PAS‾ 

(rys. 12c) (P.4. – Fig. 4b).  Z kolei, enkapsulacja leków trudno rozpuszczalnych 

w wodzie, tj. RIF i TAZ okazała się bardziej efektywna w układach G4 o mniejszym 

stopniu szczepienia niosąc odpowiednio w układzie pojedynczym oraz podwójnym, 67% 

RIF oraz 66% RIF i 52 % FUS‾ (P.3. – Fig. 2), lub 70% TAZ oraz 80% TAZ obok 53% 

PIP‾ (rys. 12a) (P.5. – Fig. 1). Uzyskane wyniki potwierdzają, że rodzaj leku niejonowego 

ISO                                                              RIF                                                         

a) b) c)

TAZ
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w korelacji z parametrami strukturalnymi matrycy polimerowej wpływa na wartości 

DLC. 

 

Rysunek 12. Zawartości leków niejonowych w układach pojedynczych oraz zawartość 

leków niejonowych w układach podwójnych vs. zawartości anionów. 
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Badania wielkości nanocząstek układów podwójnych utworzonych w roztworze 

wodnym wykazały, że w porównaniu z układami pojedynczymi (rozdz. 3.3) tworzyły 

mniejsze struktury (rys. 13), tj. 30-175 nm dla układów PAS‾/ISO (P.4. – Fig. 5, Fig. S3) 

i 31-184 nm dla układów FUS‾/RIF (P.3. – Fig. 4, Tab. S1). Podobny efekt uzyskano dla 

układów PIP‾/TAZ, których rozmiary cząstek osiągały 24-192 nm, aczkolwiek 

wykazywały one większą tendencję do agregacji, na co wskazywała obecność znaczącej 

frakcji >500 nm (46%) (P.5. – Fig. S1, Tab. S1), podczas gdy w przypadku pozostałych 

układów agregaty występowały wyłącznie w małych ilościach (<10%). Przedstawiony 

komentarz dotyczy przeważających frakcji.  

 

Rysunek 13. Średnice hydrodynamiczne (Dh) nanocząstek polimerowych wyznaczone 

metodą DLS dla układów podwójnych. 
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3.6. Uwalnianie leków niejonowych oraz współuwalnianie pary leków 

o synergistycznym działaniu (P.3.; P.4.; P.5.) 

Proces uwalniania in vitro, podobnie jak w przypadku koniugatów z anionem 

farmaceutycznym, przeprowadzono w warunkach imitujących środowisko płynów 

ustrojowych, czyli w roztworze PBS (pH=7.4, 37℃). Otrzymane wyniki wykazały, że 

obecność enkapsulowanego leku wpłynęła na ograniczenie ilości uwolnionego leku 

jonowego, w porównaniu z układami pojedynczymi niosącymi aniony farmaceutyczne 

opisane w rozdziale 3.3 (rys. 14a) (dla PAS‾: P.4. - Fig.7. vs. P.1. - Tab.3.; dla FUS‾: P.3. 

- Fig. 5; Tab. 3.). Największe różnice były odnotowane w przypadku uwalniania PIP‾, 

gdzie po enkapsulacji leku w trakcie współuwalniania anion farmaceutyczny został 

uwolniony w znacznie mniejszej ilości (P. 5 – Fig. 3).  

Podobnie jak w przypadku leków jonowych uwalnianie leku niejonowego 

zależało silnie od matrycy jak również od charakteru leku (rys. 14b). Najkorzystniejszą 

matrycą pod względem ilości uwolnionego ISO był kopolimer G4 o najkrótszych 

łańcuchach bocznych, mniejszym stopniu szczepienia (DG = 26 % mol.) oraz największej 

zawartości frakcji jonowej spośród badanych układów (FTMAMA = 43 % mol.). Z kolei, 

leki trudno rozpuszczalne w wodzie, tj. RIF i TAZ, były najlepiej uwalniane z układu 

kopolimeru G6 o najdłuższych łańcuchach bocznych, większym stopniu szczepienia 

(DG = 46 % mol.), a przede wszystkim najmniejszej frakcji TMAMA (FTMAMA = 18 % 

mol.). Kopolimer ten wykazywał tendencje do wyrzutu i efektywnego uwalniania leków 

zarówno na drodze dyfuzji jak i wymiany jonowej (P.3. - Tab.1.; P.5. - Tab. 1). Natomiast 

dla większości układów nie stwierdzono tendencji wpływu obecności skoniugowanego 

leku na ilość uwalnianego leku enkapsulowanego.  

Podsumowując, zaobserwowane tendencje  potwierdzają, że podobnie jak 

efektywność koniugacji i enkapsulacji leku, także szybkość uwalniania leku można 

regulować poprzez strukturę nośnika polimerowego, gdzie szczególną rolę odgrywa 

gęstość rozmieszczenia łańcuchów bocznych w polimerze, ale równocześnie istotna jest 

struktura i charakter zastosowanych leków oraz ich współoddziaływanie w matrycy.  
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 Rysunek 14. Procentowe ilości uwolnionych leków w układach pojedynczych vs. 

skojarzonych dla leków a) jonowych b) niejonowych po 4 i 48 h.  

3.7. Biologiczna ocena układów dostarczania leków -– badania cytotoksyczności 

(P.6.; P.7.) 

Zadowalające właściwości fizykochemiczne nośników oraz zdolność uwalniania 

transportowanych leków wymagały dodatkowych badań związanych z oceną 

biologiczną. W związku z tym przeprowadzono ewaluację cytotoksyczności układów 

dostarczających leki, opartą na badaniach kolorymetrycznych z użyciem bromku 3-(4,5-

dimetylotiazol-2-ilo)-2,5-difenylotetrazoliowego (MTT) oraz analizie metodą cytometrii 

przepływowej obejmujące test apoptozy i analizy cyklu komórkowego. Z jednej strony, 

stosowane nośniki polimerowe powinny spełniać kryterium nietoksyczności wobec 
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traktowanych komórek/tkanek. Z drugiej strony, ze względu na osłabienie układu 

odpornościowego organizmu i towarzyszący stan zapalny w wyniku przewlekłej choroby 

wywołanej różnymi patogenami, osłabione płuca mogą być podatne na rozwój 

nowotworów. W związku z tym układy leków, które nie promują wzrostu komórek 

nowotworowych, przy jednoczesnej nietoksyczności wobec komórek normalnych są 

szczególnie pożądane. Z uwagi, że otrzymane nośniki były testowane pod kątem 

transportu leków stosowanych w leczeniu dolnych dróg oddechowych, w tym gruźlicy, 

do badania cytotoksyczności użyto model ludzkich komórek nabłonka oskrzeli 

(BEAS-2B) oraz linii nowotworowych, tj. gruczolaka ludzkiej linii komórek 

podstawnych nabłonka pęcherzyków płucnych (A549) oraz niedrobnokomórkowego raka 

płuc (H1299). Dodatkowo dla układów kopolimerów liniowych przeprowadzono 

pomiary ekspresji genów dla interleukin IL6 i IL8.  

 Badania przeżywalności komórek wykazały, że zarówno kopolimery szczepione 

oraz liniowe wykazały brak bądź niską cytotoksyczność wobec linii BEAS-2B, 

szczególnie w zakresie wysokich stężeń (P.6. - Fig. 2a; P.7. – Fig. 3a). Niższe stężenia 

badanych układów nie wywoływały cytotoksyczności wobec tych komórek (rys. 15). 

Podobną tendencję zauważono dla koniugatów z lekami jonowymi. Dla przykładu 

najwyższe stężenia koniugatów PAS‾ i PIP‾ na bazie kopolimerów szczepionych 

powodowały spadek przeżywalności o ok. 50%, jednak w przypadku niższych stężeń nie 

obserwowano większych zmian (rys. 15c,d) (P.6. – Fig. 2e; P.5. – Fig. 4). Koniugaty G2, 

G4, G6, G7 z CLV‾ promowały wzrost komórek BEAS-2B, zwłaszcza w wysokich 

stężeniach (rys. 15b) (P.6. – Fig. 2f). Ogólna zależność pomiędzy obecnością 

enkapsulowanego i skoniugowanego leku w matrycy wskazywała na spadek 

cytotoksyczności w układach skojarzonych w porównaniu z układami pojedynczymi (dla 

układu PAS‾/ISO: P.4. – Fig. 8; dla układu PIP‾/TAZ: P.5. – Fig. 4). Zmierzono również 

procent powierzchni hodowli pokrytej komórkami, zwany konfluencją, która jest 

regulowana poprzez programowaną śmierć komórki. Badania te potwierdziły testy 

przeżywalności komórek, obrazując w większości wzrost konfluencji w porównaniu 

z komórkami kontrolnymi (rys. 16) (P.4. -  Fig. 9a,b;  P.5. -  Fig. 5,6; P.6. -  Fig. 3a, 4b; 

P.7. -  Fig. 1, 2a). 
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Rysunek 15. Żywotność komórek BEAS-2B dla kopolimerów szczepionych i ich 

koniugatów oraz układów podwójnych dla najwyższego (100 µg/ml) i najniższego 

badanego stężenia (3,125 µg/ml) w porównaniu z kontrolą (100%) po 72 godzinach 

inkubacji. 

 

Rysunek 16. Konfluencja komórek BEAS-2B traktowanych kopolimerami szczepionymi 

i ich koniugatami oraz układami podwójnymi o stężeniu 100 µg/ml przez 72 godziny.  

 W badaniu cytotoksyczności wobec linii nowotworowych, układy oparte 

na kopolimerach szczepionych wykazały silną cytotoksyczność wobec komórek A549 

przy najwyższym badanych stężeniu (rys. 17) (P.6. – Fig. 2a). W odróżnieniu do 

powyższych nośników, kopolimery liniowe nie wykazały cytotoksyczności względem 

komórek A549 i H1299 (P.7. – Fig. 3a). Natomiast obecność PAS‾, CLV‾ lub PIP‾ 
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w koniugatach kopolimerów liniowych i szczepionych indukował działanie 

cytotoksyczne (P.6. – Fig. 2b,c; P.7. – Fig. 3b,c). Ponadto, analizy cytometryczne 

wykazały specyficzny sposób działania, podczas których stwierdzono, że w porównaniu 

z komórkami kontrolnymi, większa liczba komórek A549 obumierała, głównie w wyniku 

martwicy (P.6. – Fig. 5, 6, S2; P.7. – Fig. 4, 5). Wyniki testu kolorymetrycznego zostały 

dodatkowo potwierdzone poprzez analizę cyklu komórkowego (P.6. – Fig. 7; P.7. – 

Fig. 6). W przypadku nośników bazujących na polimerach liniowych pomiary ekspresji 

genów dla interleukin IL6 i IL8 potwierdziły selektywne działanie, przy czym układy 

koniugatów L1 z PAS‾ i PIP‾ nie uszkadzały linii prawidłowej, a jednocześnie 

indukowały proliferację komórek nowotworowych (P.7. – Fig. 7, 8).  

Rysunek 17. Żywotność komórek A549 dla kopolimerów szczepionych i ich koniugatów 

oraz układów podwójnych dla najwyższego (100 µg/ml) i najniższego badanego stężenia 

(3,125 µg/ml) w porównaniu z kontrolą (100%) po 72 godzinach inkubacji. 

Podsumowując, brak cytotoksyczności badanych układów polimerowych wobec 

komórek normalnych i ich selektywne działanie poprzez negatywny wpływ na komórki 

nowotworowe świadczą o dużym potencjale aplikacyjnym jako nowych alternatywnych 

układów w leczeniu chorób układu oddechowego ze względu na możliwość ich 

szerokiego zastosowania przeciwko patogenom lub komórkom nowotworowym. 
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4. PODSUMOWANIE I WNIOSKI 

W ramach przeprowadzonych badań zsyntezowano dobrze zdefiniowane 

amfifilowe kopolimery szczepione i liniowe (dla porównania) na drodze kontrolowanej 

metody polimeryzacji rodnikowej. Kopolimery zawierały jednostki estrowej pochodnej 

biokompatybilnej choliny wykazującej aktywność biologiczną. Obecność grup 

trimetyloamoniowych z przeciwjonami chlorkowymi w łańcuchach bocznych 

kopolimerów szczepionych i łańcuchu głównym liniowych analogów była dogodna do 

wprowadzenia anionów farmaceutycznych o właściwościach antybakteryjnych na drodze 

reakcji wymiany jonowej. W tym celu do modyfikacji jednostek choliny w polimerach 

wybrano sole sodowe lub potasowe zawierające aniony farmaceutyczne, takie jak PAS‾, 

CLV‾, FUS‾ i PIP‾ otrzymując szereg koniugatów jonowych. Nośniki te przebadano pod 

kątem właściwości fizykochemicznych jak również możliwości efektywnego 

transportowania leków. Zbadano wpływ struktury kopolimerów tj. stopnia szczepienia, 

długości łańcuchów bocznych i ilości zawartych w nich jednostek jonowych 

(w przypadku kopolimerów szczepionych) bądź długości łańcucha głównego i udziału 

jednostek jonowych (w kopolimerach liniowych), jak również wpływ topologii polimeru 

na zdolność do wymiany anionów farmaceutycznych, enkapsulacji leków oraz ich 

uwalniania. 

Dowiedziono, że równowagę hydrofobowo-hydrofilową, ilość leku zawartego 

w matrycy oraz zdolność do tworzenia nanocząstek można regulować poprzez strukturę 

kopolimeru, jak  również poprzez strukturę i charakter leku. W przypadku kopolimerów 

zawierających aniony chlorkowe CMC wzrastało wraz ze zwiększeniem się frakcji 

jonowej w zakresie 0,055–0,079 mg/mL i 0,005–0,026 mg/mL odpowiednio dla 

kopolimerów liniowych i szczepionych, przy czym mniejsze wartości dla tych ostatnich 

wskazują na większą zdolność do samoorganizacji w roztworze wodnym. Wymiana na 

aniony farmaceutyczne spowodowała zwiększenie hydrofilowości kopolimerów, 

osiągając wartości 0,010–0,051 mg/ml dla układów z PAS‾, 0,012–0,040 mg/ml po 

wymianie na aniony CLV‾, 0,012–0,025 mg/mL dla układów z FUS‾ oraz 0,041–0,073 

mg/ml dla struktur z przeciwjonami PIP‾. Właściwości te zostały dodatkowo 

potwierdzone poprzez określenie kątów zwilżania, które pozwoliły zdefiniować stopień 

hydrofilowości powierzchni badanych układów. 

Koniugaty jonowe utworzone w wyniku efektywnej reakcji wymiany jonowej 

zawierały aniony farmaceutyczne w zadowalającej ilości terapeutycznej zarówno 
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w polimerach szczepionych (DCCLV‾ = 66–100%; DCPAS‾ = 31–64%; DCFUS‾ = 32–52%; 

DCPIP‾ = 46–73%), jak też ich analogach liniowych z wyjątkiem FUS‾ (DCCLV‾ = 66–

95%; DCPAS‾ = 59–82%; DCPIP‾ = 43–48%; DCFUS‾ ≤ 11%).  

Właściwości amfifilowe kopolimerów szczepionych i ich koniugatów, 

potwierdzone poprzez CMC, były dogodne dla przeprowadzenia enkapsulacji wybranych 

leków przeciwbakteryjnych, tj. ISO, RIF i TAZ. W ten sposób na bazie kopolimerów 

z przeciwjonem chlorkowym otrzymano układy pojedyncze zawierające enkapsulowany 

lek (DLCISO = 15-79%; DLCRIF = 41-67%; DLCTAZ = 37-70%). Zaś zastosowanie 

koniugatów jonowych pozwoliło na otrzymanie układów podwójnych niosących dwa 

leki, tj. lek związany jonowo i lek fizycznie oddziałujący z matrycą (PAS‾/ISO, 

FUS‾/RIF, PIP‾/TAZ). Zauważono, że obecność anionu farmaceutycznego miała 

pozytywny wpływ na efektywność enkapsulacji drugiego leku (DLCISO = 55-85%; 

DLCRIF =50-80%; DLCTAZ = 49-66%), gdyż w większości przypadków DLC było wyższe 

dla układów podwójnych względem pojedynczych. 

Na podstawie eksperymentów uwalniania in vitro w środowisku PBS wykazano 

zdolność badanych układów pojedynczych i podwójnych do efektywnego 

(współ)uwalniania transportowanych leków. W przypadku nośników bazujących na 

kopolimerach liniowych, proces uwalniania był najbardziej efektywny dla koniugatów 

z PAS‾ (33–46%) i  FUS‾ (21–66%) niż z CLV‾ i PIP‾ (~10%), co było spowodowane 

specyfiką różnorodnej siły przyciągania anionów do matrycy polimerowej. Wyrzut leku 

z matrycy polimeru liniowego następował w pierwszej godzinie procesu, a następnie 

uwalnianie przebiegało ze znacznie mniejszą szybkością i trwało ok. 3-4 godzin, po czym 

w większości obserwowano stan plateau.  

W porównaniu do liniowych nośników polimerowych przebieg uwalniania 

z układów kopolimerów szczepionych był wolniejszy i bardziej kontrolowany z uwagi na 

większą stabilność nanostruktur nieliniowych.  Ponadto, większe ilości leku anionowego 

PAS‾, FUS‾ i PIP‾ zostały uwolnione z koniugatów stanowiących układy pojedyncze niż 

z układów podwójnych. Oznacza to, że obecność leku enkapsulowanego w rdzeniu 

micelarnych nanocząstek spowodowała obniżenie ilości uwolnionego leku anionowego 

porównując odpowiednio układy pojedyncze vs. podwójne: PAS‾ 36-37% vs. 20-30%; 

FUS‾: 45-81% vs. 31-55%; PIP‾: 66-81% vs. 21-25%. Szybkość uwalniania leku 

enkapsulowanego, podobnie jak w przypadku jonowego, silnie zależała od struktury 

kopolimeru, w szczególności od stopnia szczepienia łańcuchów bocznych, ale także od 
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charakteru leku i jego współoddziaływania w matrycy. Rozpuszczalny w wodzie ISO był 

uwalniany w największym stopniu z systemu o największej frakcji hydrofilowej 

(FTMAMA_G4 = 43 % mol.), z kolei leki trudnorozpuszczalne w wodzie (RIF i TAZ) 

z układu o najmniejszej frakcji hydrofilowej (FTMAMA_G6 =  18 % mol.). Obecność leku 

jonowego w matrycy nie miała w większości przypadków znaczącego wpływu na 

uwalnianie leku enkapsulowanego, porównując odpowiednio układy pojedyncze 

vs. podwójne: ISO 16-61% vs. 17-29%; RIF 20-37% vs. 19-31%; TAZ 47-98 vs. 47-64%.  

Badania cytotoksyczności in vitro przeprowadzone z udziałem otrzymanych 

nośników polimerowych potwierdziły brak efektu cytotoksycznego na linię 

prawidłowych komórek BEAS-2B, przy czym koniugaty z PAS‾, CLV‾, FUS‾ i PIP‾ 

wykazały znikomy wpływ na żywotność komórek. Z kolei, badane układy powodowały 

proliferację komórek nowotworowych A549. Wykazana selektywność działania 

większości badanych układów warunkowała brak znaczących zmian dla linii komórek 

prawidłowych oraz negatywny wpływ wobec komórek nowotworowych.  

Podsumowując, w ramach niniejszych badań zostały zaprojektowane kopolimery 

szczepione z przeciwjonami farmaceutycznymi, które wydają się być obiecującymi 

nośnikami z punktu widzenia fizykochemicznego i pod kątem cytotoksyczności. Obecne 

jednostki choliny w matrycy polimeru i wprowadzone leki przeciwbakteryjne, sprawiają, 

że układy te mogą znaleźć potencjalne zastosowanie w leczeniu chorób dróg 

oddechowych, w tym gruźlicy, z uwzględnieniem terapii skojarzonej dostarczając parę 

synergistycznie działających leków, przy jednoczesnym zapobieganiu rozwijania się 

nowotworów. W przypadku zastosowania w terapii przeciwgruźliczej ich szybkie 

działanie w efektywnym czterogodzinnym cyklu powinno zapewnić efektywny przebieg 

leczenia. Jednak ich wykorzystanie wymaga dalszych testów obejmujących szczegółowe 

badania biologiczne in vivo, które w pełni potwierdzą możliwość zastosowania 

otrzymanych polimerowych układów dostarczania leków w ludzkim organizmie.  
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