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Настоящий обзор систематизирует данные о механизмах и особенностях 

применения для получения материалов на основе хитозана коммерчески доступных 

сшивающих реагентов – альдегидов (глутарового альдегида, дженипина, ароматических 

моноальдегидов) и диглицидиловых эфиров. Показано, что выбор сшивающего агента, 

способа и условий сшивки (pH, температура, природа кислоты в растворе хитозана) 

позволяет направленно регулировать морфологию, физико-механические свойства, 

кинетику набухания и деградации, а также биосовместимость получаемых гидрогелей, 

пленок и пористых материалов. Развитие стратегий сшивки, в том числе с использованием 

динамических ковалентных связей и макромолекулярных сшивающих агентов, открывает 

перспективы для создания инъецируемых, самозалечивающихся и стимул-чувствительных 

систем для биомедицинского применения. Особое внимание уделено решению проблемы 

цитотоксичности традиционных сшивающих агентов за счет использования менее 

токсичных альтернатив (дженипин, диглицидиловые эфиры) и методов, позволяющих 

снижать степень сшивки без значительного ухудшения механических характеристик 

материалов.  

 

Ключевые слова: хитозан, сшивка, гидрогели, пленки, криогели  

  



CROSSLINKING AGENTS IN THE TARGETED DESIGN OF  
CHITOSAN-BASED MATERIALS 

© 2025 г. N. R. Kildeeva, Yu. O. Privar, S. Yu. Bratskaya 
 

This review systematizes data on the mechanisms and features of using commercially 

available crosslinking agents – aldehydes (glutaraldehyde, genipin, aromatic monoaldehydes) and 

diglycidyl ethers – for the fabrication of chitosan-based materials. It is demonstrated that the 

choice of crosslinking agent, method, and conditions (pH, temperature, nature of the acid in the 

chitosan solution) enables a targeted control over the morphology, physicochemical properties, 

swelling and degradation kinetics, as well as the biocompatibility of the resulting hydrogels, films, 

and porous materials. The development of crosslinking strategies, including formations of 

dynamic covalent bonds and usage of macromolecular crosslinking agents, opens prospects for 

fabrication of injectable, self-healing, and stimulus-responsive systems for biomedical 

applications. Special attention is given to the cytotoxicity of traditional crosslinking agents 

through the use of less toxic alternatives (genipin, diglycidyl ethers) and methods that reduce the 

degree of crosslinking without significantly compromising the mechanical properties of the 

materials. 
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ВВЕДЕНИЕ 

 

Хитозан – гетерополимер N-ацетилглюкозамина и глюкозамина, соединенных β-

(1,4)-гликозидной связью – является единственным полисахаридом катионной природы, 

что определяет ряд его преимуществ в качестве основы биоразлагаемых функциональных 

материалов для очистки сточных вод [1], аналитического концентрирования [2], катализа 

[3, 4], доставки лекарственных средств [5, 6], регенерации тканей [7] и множества других 

областей применения. Хитозан растворим в водных растворах кислот, обладает даже в 

немодифицированном виде хорошими комплексообразующими свойствами по отношению 

ко многим катионам и анионам [8], легко вступает в химические реакции с получением 

высокозамещенных производных различного типа [9, 10], хорошо формуется в гранулы, 

пленки, волокна, полые трубки, капсулы и другие формы. 

Вместе с тем, для достижения требуемых характеристик материалов в большинстве 

случаев требуется сшивка хитозана, обеспечивающая нерастворимость в широком 

диапазоне рН, стимул-чувствительность [6, 11, 12], эластичность [13], способность к 

самозалечиванию [12,14,15].  

В результате сшивки изменяется количество свободных аминогрупп, что влияет на 

биологическую [16, 17] и сорбционную активность хитозана [18], его устойчивость к 

ферментативной деградации [19, 20], способность инкапсулировать и высвобождать 

лекарственные средства [21, 22]. Особенности строения сшивающего реагента влияют на 

стабильность, осмотические, механические и многие другие свойства материалов на основе 

хитозана [23–25]. В связи с этим выбор сшивающего агента становится неотъемлемой 

частью направленного дизайна материалов c заданными свойствами на основе хитозана [5–

7, 26–28].  



За счёт наличия аминных и гидроксильных групп сшивка хитозана может 

происходить с образованием ионной или ковалентной связи [29], дополнительная 

стабилизация надмолекулярной структуры возможна также за счет водородных связей и 

гидрофобных взаимодействий [30, 31]. Сравнительному анализу влияния ковалентных и 

ионных сшивок на структуру и свойства гидрогелей хитозана посвящен ряд обзоров [5–7]. 

В последнее десятилетие для получения материалов на основе хитозана активно 

применяются стратегии динамической ковалентной химии [32–34], позволяющие за счет 

сочетания обратимости физически сшитых и механической прочности ковалентно сшитых 

материалов получать инъецируемые самозалечивающиеся гидрогели [14, 35, 36].  

На фоне быстрого расширения способов ковалентной сшивки хитозана за счет фото-

инициируемых реакций [37], подходов «клик»-химии – азид-алкинового 

циклоприсоединения [38], тиол-енового присоединения [39, 40] и реакций Дильса-Альдера 

[41], применение большинства из них пока ограничивается научными исследованиями 

вследствие высокой стоимости реагентов или многостадийного синтеза производных, что 

может быть оправдано только для ограниченных областей применения, в первую очередь, 

биомедицинских. При этом предметом многолетней дискуссии остается цитотоксичность 

наиболее распространенных и коммерчески доступных сшивающих агентов, влияние 

условий сшивки на структуру и свойства полученных с их применением материалов [13, 

42–45]. В связи с этим основной целью данного обзора являлась систематизация 

информации о механизмах сшивки хитозана с использованием глутарового альдегида (GA), 

дженипина (Gp), ароматических моноальдегидов, диглицидиловых эфиров (DE) для 

получения на основе хитозана гидрогелей, пленок и пористых материалов, свойства 

которых можно направленно настраивать в зависимости от планируемой области 

применения.  

 



СШИВКА ХИТОЗАНА РЕАГЕНТАМИ С АЛЬДЕГИДНОЙ ГРУППОЙ 

 

Наличие аминогрупп в структуре хитозана обусловливает широкое применение в 

качестве сшивающих реагентов соединений, реагирующих с хитозаном с образованием 

оснований Шиффа – GA [46, 47], глицеральдегида (GCA) [42], ацеталей [48], диальдегидов 

нуклеотидов и нуклеазидов [49], ароматических и гидрофобных алифатических 

моноальдегидов [12] и макромолекулярных альдегидов – производных полисахаридов, 

полученных периодатным окислением [36]. Неоспоримыми преимуществами сшивки с 

образованием оснований Шиффа являются высокая скорость гелеобразования, доступность 

и достаточно низкая стоимость реагентов, а самыми часто обсуждаемыми недостатками – 

цитотоксичность при высоких степенях сшивки [44, 45, 50], нерегулярность строения 

полученных продуктов из-за полимеризации сшивающих реагентов [51–53] или 

зависимости структуры макромолекулярных альдегидов от условий периодатного 

оксисления [54, 55]. 

 

Сшивка хитозана GA  

Наиболее распространенные сшивающие реагенты, используемые для сшивки 

хитозана, это диальдегиды, в первую очередь, GA [46, 47], широко применяющийся 

благодаря низкой стоимости и простоте способа сшивки [47]. Скорость реакции первичных 

аминогрупп с GA существенно выше, чем с другими алифатическими диальдегидами [56], 

однако при его применении следует учитывать установленный к настоящему времени факт 

образования продуктов реакции, содержащих олигомерные цепи GA [57], и потенциальную 

токсичность [44, 45, 50].  

GA может существовать в растворе в виде различных равновесных форм (Схема 1). 

Повышение рН с 3.0 до 4.2 практически не влияет на состав равновесной смеси, но при рН 



5.6 происходит увеличение содержания линейных форм диальдегида [57]. В щелочной 

среде (рН 8–13) GA полимеризуется, причем скорость полимеризации увеличивается при 

повышении концентрации гидроксил-ионов.  

 

 

Схема 1. Равновесные формы GA в водных растворах. 

 

Эти процессы определяют вариативный и рН-зависимый механизм реакции 

взаимодействия хитозана с GA: в составе продуктов реакции в зависимости от условий 

сшивки и состава реакционной смеси обнаруживают основания Шиффа, а также более 

длинные сшивки – продукты полимеризации GA [51, 52]. Отмечается, что молекулярная 

масса (ММ) цепей между двумя последовательными сшивками существенно превышает 

ММ сшивающего реагента [46]. Предложенный механизм взаимодействия хитозана с GA 

заключается в образовании альдиминной связи, инициирующей рост олигомерной цепи на 

хитозане, и последующей межмолекулярной сшивке путем кротоновой конденсации 

олигомерных цепей модифицированного хитозана [57]. При этом длина олигомерных 

цепей в модифицированном или сшитом хитозане и количество сопряженных связей 

N=СНСН=С< и О=СНСН=С< зависят от условий проведения процесса (концентрации GA 

и рН реакционной среды) [57, 58]. Этот факт необходимо учитывать при создании 

материалов биомедицинского назначения, так как с ростом числа сопряженных двойных 

связей увеличивается токсичность сшитого хитозана. Строение продукта взаимодействия 



хитозана с GA приведено на Cхеме 2. Несмотря на указанные недостатки, на сегодняшний 

день GA остается наиболее часто применяемым ковалентным сшивающим реагентом.  

 

 

 

Схема 2. Строение продуктов взаимодействия хитозана и GA.  

 

Вопрос о цитотоксичности GA периодически поднимается в литературе и является 

стимулом для исследования возможности применения других сшивающих реагентов. 

Однако следует отметить, что данные о цитотоксичности и биосовместимости материалов 

в зависимости от условий сшивки, мольного соотношения GA/NH2, а также характера 

пористой структуры и формы образцов гидрогелей существенно отличаются для разных 

клеточных линий и в зависимости от способа введения в организм и места имплантации 

(Nаблица 1). Тем не менее, можно сделать вывод, что благодаря высокой реакционной 

способности GA возможно снижение мольного соотношения GA/NH2 до минимальных 

значений (0.01–0.02 моль/моль), при которых материал не проявляет цитотоксичности. 



Однако низкая степень сшивки ограничивает возможность варьирования механических 

свойств матрикса в широком диапазоне [45], что необходимо в клеточных технологиях и 

регенеративной медицине для имитации микроокружения, свойственного разным типам 

тканей.  

Исследование процесса сшивки хитозана с использованием новых сшивающих 

реагентов, как правило, проводится в сравнении с GA, и учитывая, что сшивка хитозана в 

растворе сопровождается ростом вязкости и гелеобразованием, изучается кинетика 

изменения вязкости и упругих свойств полимерной системы, положение точки 

гелеобразования, равновесное влагопоглощение и механические свойства гидрогелей, 

пленок, микросфер или волокон на основе сшитого хитозана.  

 

Таблица 1 

 

Сшивка хитозана другими диальдегидами 

В работе [42] было изучено гелеобразование в растворах хитозана в присутствии 

GCA. Показано, что процесс сшивки сопровождается изменением вязкости и 

гелеобразованием в полуразбавленных растворах хитозана в присутствии GCA, однако 

скорость роста вязкости была ниже, чем при использовании GA. Для ускорения процесса 

сшивки необходимы высокие концентрации GCA, повышение температуры и значение pH, 

близкое к значению pKa хитозана (pH ≈ 6.3). Сравнительное исследование влияния 

различных сшивающих агентов на цитотоксичность четырёх различных линий клеток было 

обнаружено, что GCA менее цитотоксичен, чем GA и Gp. 

Если материал не предназначен для использования в медицине, то в качестве 

альдегид-содержащих сшивающих реагентов могут быть использованы ортофталевый 

альдегид [71] или формальдегид [72, 73]. Так, сшитые формальдегидом гидрогели хитозана 



предложено использовать в качестве абсорбентов с высокой поглощающей способностью 

[72]. В работе [73] формальдегидом сшивали микросферы хитозана для сорбции ионов 

меди из водных растворов. Следует отметить, что равновесие реакции с диальдегидами 

сильно зависит от структуры реагирующих соединений [58]. Для повышения стабильности 

образующихся связей используют восстановители, как правило, борогидрид натрия NaBH4. 

И только при сшивке хитозана GA благодаря особенностям описанного выше механизма 

реакции образуются коньюгаты, устойчивые в широком диапазоне рН. 

В работах [58, 74, 75] были предложены новые сшивающие реагенты, окисленные 

нуклеозиды и нуклеотиды, являющиеся по химическому строению производными 3-

оксаглутарового альдегида (Cхема 3).  

 

 

Схема 3. Структуры диальдегидных производных уридина, уридин-5′-фосфата, 

аденозин-5′-фосфата. 

 

Диальдегидные производные компонентов нуклеиновых кислот могут быть легко 

получены реакцией периодатного окисления. Имеющиеся заместители в 2,4-положениях 

препятствуют альдольной конденсации и образованию нерегулярных продуктов. Наличие 

фосфатной группировки в составе молекулы нуклеотида создает условия для реализации 

не только ковалентных, но и ионных взаимодействий, а также приводит к дополнительной 

функционализации гидрогеля. Кроме того, сходное строение с GA делает их интересными 



объектами для изучения влияния структурных особенностей реагентов на процесс сшивки 

хитозана.  

Несмотря на разный механизм сшивки, время гелеобразования в растворе хитозана 

с ММ 190 кДа и степенью дезацетилирования 86% с oUMP, oAMP и GA было практически 

одинаковым [74, 75], но короче, чем с oUrd (Рис.1). Для всех производных скорость 

гелеобразования уменьшалась c понижением рН [76].  

 

Рис. 1. Влияние соотношения диальдегид (DA)/NH2-группа на время гелеобразования 

раствора хитозана (20°C, pH 5.6) в присутствии 1 – oUrd; 2. – oAMP; 3 – GA [75]. 

 

Значительное различие в гелеобразующей способности окисленных производных 

нуклеозидов и нуклеотидов, обусловлены участием фосфатной группы нуклеотида в 

процессе гелеобразования. На первой стадии происходит образование альдиминных 

связей, а на второй медленное рН-зависимое отщепление фосфатной группы с 

образованием сопряженных связей [58]. Схема продукта взаимодействия хитозана с 

окисленным производным аденозинмонофосфата oAMP приведена на схеме 4. 

 

 

Схема 4. Схематическое изображение продукта взаимодействия хитозана с окисленным 

производным аденозинмонофосфата oAMP (B = Ade). 



 

Сшивка хитозана Gp: особенности механизма и сравнение с GA 

В настоящее время значительное число работ, посвященных получению на основе 

химически сшитого хитозана полимерных материалов для регенеративной медицины, 

тканевой инженерии и фармакологии, содержат сведения об эффективности использования 

сшивающего реагента природного происхождения дженипина (Gp) [77, 78]. Gp (Схема 5) 

получают путем ферментативного гидролиза дженипозида. Дженипозид выделяют из 

плодов двух растений Genipa Americana и Gardenia jasminoides Ellis. Кроме растительного 

происхождения, основным достоинством Gp считается низкая цитотоксичность и высокая 

биосовместимость.  

В работах [79, 80] исследован механизм реакции между биополимерами, 

содержащими первичные аминогруппы, и Gp. Согласно полученным результатам две 

раздельно протекающие реакции приводят к образованию сшивок между аминогруппами 

хитозана: более быстрая первая реакция протекает в результате взаимодействия 

аминогруппы с гидратом Gp, что приводит к формированию гетероциклического 

соединения Gp связанного с глюкозаминным остатком хитозана и вторая стадия, 

включающая сшивку и олигомеризацию (Схема 5). 

 



 

Схема 5. Строение дженипина (Gp) и его гидрата. Механизмы двух реакций Gp с 

хитозаном (Chi), приводящих к сшивке. 

 

Полученные на основе хитозана, сшитого Gp, гидрогели, волокна, пленки имеют 

выраженную синюю окраску, что свидетельствует о протекании индуцированной 

кислородом воздуха реакции радикальной полимеризации Gp [49, 80]. Таким образом, как 

и в случае GA, состав продуктов взаимодействия хитозана с Gp может быть 

непредсказуемым, что определяется соотношением скоростей разных реакции: быстрой и 

медленной стадий сшивки хитозана и полимеризации Gp с образованием привитых на 

хитозан олигомерных цепей, также способных участвовать в реакции сшивки [53]. Тем не 

менее, благодаря низкой токсичности и природному происхождению это соединение все 

чаще используется в качестве сшивающего реагента хитозана при разработке новых 

материалов для медицины и биотехнологии. 

 

Общие закономерности влияния рН на скорость гелеобразования в растворах 

хитозана в присутствии диальдегидов 



Как уже упоминалось выше, скорость гелеобразования в процессе сшивки хитозана 

диальдегидами зависит от рН: при уменьшении концентрации ионов водорода растет число 

депротонированных аминогрупп и реакционная способность в реакциях нуклеофильного 

присоединения. Растворимость хитозана в водных растворах одноосновных кислот 

определяется степенью протонирования аминогрупп (рКа хитозана лежит в интервале 6.2–

6.4 в зависимости от содержания остаточных N-ацетильных групп). Так как при рН выше 

6.4 происходит осаждение хитозана, изучение влияния рН на процесс гелеобразования в 

процессе сшивки возможно лишь в узком диапазоне рН. Но даже при варьировании рН на 

1.5–2 единицы наблюдаются драматические изменения в составе продуктов реакции, 

кинетике сшивки и гелеобразования, реологических и упругих свойствах гидрогелей, 

физико-механических и осмотических свойствах пленок сшитого хитозана [53, 64, 80–83].  

Так, например, повышение рН с 3.8 до 5.6, что соответствует степени 

протонирования 100% и 82%, привело к значительному ускорению процесса 

гелеобразования: при мольном соотношении Gp/NH2 0.02 гель в 2% растворе хитозана с 

ММ190 кДа образовался за 15 ч и 3 ч, соответственно (Рис. 2) [64]. В растворе хитозана в 

присутствии GA при рН 5.6 гелеобразование происходило в течение 1 минуты, а при рН 4.1 

способность к течению исчезала только через несколько часов [76]. Подобную зависимость 

от рН наблюдали при изучении структурообразования в 2%-ных растворах хитозана с ММ 

50, 190 и 320 кДа в присутствии Gp или GA [84, 85], окисленных производных нуклеотидов 

[76] и глицеральдегида [42]. Вследствие резкого увеличения вязкости раствора с 

увеличением ММ время гелеобразования снижается в 2–3 раза в зависимости от природы 

и концентрации сшивающего реагента [64] . 

 



Рис. 2. Влияние рН на время гелеобразования (τ) в растворах хитозана в присутствии Gp. 

рН: 1 – 3.8; 2 – 5.6; 3 – 6.4 (а). Кинетика изменения вязкости в 2% растворе хитозана в 

процессе сшивки Gp при рН 5.6 (1) и 3.8 (2) (б) [64]. 

 

Кинетика изменения вязкости при сшивке Gp, в отличие от GA, характеризуется 

наличием индукционного периода роста вязкости, продолжительность которого завит от 

рН (Рис. 2б). Эта особенность дает возможность завершить подготовительные операции 

(приготовление композиций, обезвоздушивание, формование и т.п.) для получения более 

качественных материалов на основе хитозана. 

В работе [75] проведена оценка минимального количества сшивающего реагента 

(GA и oAMP), необходимого для гелеобразования хитозана, которое составило не более 1–

2% от общего числа аминогрупп хитозана. Аналогичная оценка, выполненная с 

использованием значения равновесной степени набухания по методу Флори-Ренера [83] 

для пленок хитозана, сшитых Gp, показала, что для получения нерастворимых в воде 

пленок со степенью набухания около 1000% достаточно 2.7 зацеплений на 100 

элементарных звеньев хитозана, что позволяет выбрать состав гелеобразующей 

композиции для получения материалов с минимальным риском проявления цитоксичности. 

Вместе с тем, при одинаковых мольных соотношениях альдегид/хитозан сшивка Gp 

обеспечивала более высокую биосовместимость материалов по сравнению со сшивкой GA 

[43, 65].  

Увеличение содержания сшивающего реагента приводит к изменению физико-

механических свойств полимерных материалов, росту модуля упругости гидрогелей и 

снижению равновесной степени набухания пленок и гидрогелей хитозана [84–87], а в 

случае сшивки Gp к изменению поглощения в разных областях спектра и усилению 

интенсивности окраски пленок [53, 83] (Рис. 3). 



 

Рис. 3. Электронные спектры поглощения хитозановой пленки (1) и пленок, полученных 

при мольном соотношении Gp/NH2 0.003 (2) и 0.02 (3) [83]. 

 

При этом стоит отметить, что при неправильном выборе рН минимальные 

количества сшивающих реагентов для получения гидрогелей хитозана резко повышаются. 

Так, в растворе хитозана, приготовленном при двукратном мольном избытке уксусной 

кислоты, гелеобразование в течение 3 ч наблюдали только при мольном соотношении 

Gp/NH2  0.16 и повышении температуры до 37°С, а сшивка GA при комнатной 

температуре в течение часа проходила при мольном соотношении GA/NH2  0.33 [63].  

К большому сожалению, сравнение свойств материалов, полученных разными 

авторами, часто ограничено отсутствием характеристик хитозана. Так, в ряде работ по 

культивированию клеток на хитозановых матрицах указана только степень 

дезацетирирования хитозана [45, 59, 60], а в работе [61] указаны очень широкие интервалы 

как для степени дезацетилирования (75–85%), так и для ММ (50–190 кДа). В большинстве 

случаев можно говорить лишь об общих закономерностях – времени гелеобразования в 

зависимости от природы сшивающего реагента и мольного соотношения реагентов, 

увеличении механической прочности гелей с увеличением концентрации хитозана и 

сшивающего реагента [61]. Большое значение для понимания особенностей сшивки имеют 

работы, в которых исследуется широкий ряд экспериментальных условий [45] или 

сравнивается несколько типов сшивающих реагентов [13, 61–66] Так, было показано, что 

при избытке GA увеличивалась жесткость гидрогелей хитозана, но несколько снижалась их 

прочность, что, вероятно, связано с высокой неоднородностью структуры из-за быстрого 

гелеобразования [45]. Авторы также отметили, что рост токсичности таких гидрогелей 



может быть связан с наличием непрореагировавших альдегидных групп фрагментов GA, 

как показано на Схеме 2.  

Ухудшение механических свойств мембран при высоких степенях сшивки с 

применением как GA, так и Gp отметили также в работе [66]; при этом мембраны, сшитые 

Gp, разрушались при меньших деформациях, хотя и демонстрировали в ряде случаев более 

высокие прочностные характеристики и более высокую устойчивость к ферментативной 

деградации. Более высокая устойчивость к биодеградации микросфер, сшитых Gp, была 

подтверждена в исследованиях in vivo, что, по мнению авторов, определяет их 

преимущество для пролонгированной доставки лекарств по сравнению с микросферами, 

сшитыми GA [62]. Сравнительный анализ цитотоксичности и биосовместимости 

материалов, сшитых GA и Gp, в целом демонстрирует превосходство Gp как сшивающего 

реагента, особенно при высоких степенях сшивки (Таблица 1).  

 

Сшивка хитозана моноальдегидами с образованием динамической C=N связи 

Обратимость иминной связи в основаниях Шиффа с ароматическими альдегидами 

наряду с другими типами динамических ковалентных связей [15, 88] широко используется 

в органической химии, в том числе, для получения стимул-чувствительных и 

самозалечивающихся гидрогелей биомедицинского назначения [32, 33, 89–91]. 

Способность иминных связей многократно разрываться и восстанавливаться обеспечивает 

внутримолекулярное линейное перемещение иминного звена вдоль линейной 

макромолекулы полиамина, служащей молекулярным треком [88], а гидрофобные 

взаимодействия приводят к формированию стабильных надмолекулярных структур не 

только в случае применения диальдегидов, но и в случае моноальдегидов, несмотря на 

отсутствие в последнем случае межмолекулярных ковалентных сшивок.  



Хотя все иминные связи являются обратимыми и разрушаются в кислой среде, 

наиболее ярко динамическая природа связи в основаниях Шиффа проявляется в случае 

гидрогелей хитозана, полученных с использованием ароматических и некоторых 

алифатических гидрофобных моноальдегидов  ванилина [92] и его изомера 5-

метоксисалицилового альдегида [93], салицилового [94] и нитросалицилового [68] 

альдегидов, формилфенилборной кислоты [95, 96], цитраля [97] и коричного альдегида 

[98]. За счет собственной биологической активности альдегидов и хитозана такие 

гидрогели и пленки обладают фунгицидными [93, 99], антимикробными [100], 

противоопухолевыми [68], антиоксидантными [101] и другими привлекательными 

свойствами.  

Со времени первого сообщения о механизме гелеобразования в растворах хитозана 

в присутствии ароматических моноальдегидов [102] накоплен значительный объем данных 

о влиянии природы альдегида и степени сшивки на надмолекулярную структуру 

гидрогелей хитозана, их механические свойства и чувствительность к внешним стимулам, 

прежде всего, к рН и температуре. За счет динамических связей такие гидрогели способны 

восстанавливать структуру после ее разрушения [14, 103], эффективно инкапсулировать и 

высвобождать лекарственные средства [98–100, 104], выполнять роль оптических 

переключателей [105].  

Наиболее заметный вклад в развитие этого направления внесла группа Л. Марин, 

показавшая, что в ходе динамических процессов иминирования и трансиминирования 

происходит значительная перестройка сетки водородных связей и самопроизвольная 

организация иминных фрагментов, принадлежащих различным макромолекулам хитозана, 

в упорядоченные слоистые надмолекулярные структуры (Рис. 4а, 4г), межплоскостное 

расстояние в которых коррелирует с длиной образующегося иминного звена. Такие 

гидрофобные кластеры сохраняют высокую стабильность в водных средах и выполняют 



функцию узлов нековалентной поперечной сшивки (Рис. 4д), обеспечивая достаточно 

хорошие механические свойства гидрогелей (Рис. 4б) [12, 104] и пленок [92] (Рис. 4е) .  

 

Рис. 4. Структурные фрагменты салицилимина хитозана (а), фотоизображение гидрогеля 

(б) и СЭМ изображение ксерогеля (в), полученных как описано в работе [104] при 

мольных соотношениях салициловый альдегид/NH2 0.5 и 0.4 соответственно. Трехмерная 

супрамолекулярная архитектура в монокристалле модельного соединения, полученного 

путем конденсации глюкозамина с салициловым альдегидом (красный – атомы кислорода, 

белый – атомы водорода, красные линии – водородные связи) – (г) и схематичное 

изображение надмолекулярной структуры гидрогелей с гидрофобными кластерами – 

узлами нековалентной поперечной сшивки (д). Фотоизображение пленки хитозана, 

сшитой ванилином при мольном соотношении ванилин/NH2 0.2 по методике, описанной в 

работе [92] (е). Схема получения гидрогеля цитраль/хитозан (ж) и СЭМ изображение 

ксерогеля с мольным соотношением цитраль/NH2 0.33 (з) – адаптировано по работе [106]. 

СЭМ изображение ксерогеля коричный альдегид/хитозан с мольным соотношением 

альдегид/NH2 0.5 (и). Масштабная линейка на всех СЭМ изображениях – 50 мкм. 

Изображения (б–г, е, ж, з, и) предоставлены автором работ [92, 104, 106] – Dr. Habil. 

Luminita Marin, "Petru Poni" Institute of Macromolecular Chemistry, Iasi, Romania. 

 

При сохранении общей закономерности уменьшения размера пор с увеличением 

степени сшивки природа альдегида оказывает значительное влияние на морфологию 

гидрогелей оснований Шиффа хитозана. Гидрогели с коричным альдегидом отличались 

наиболее однородной пористой структурой, напоминающей пчелиные соты (Рис. 4и) [12]. 

Наименьший размер пор (до 26 мкм) имели гидрогели, сшитые гидрофобным цитралем 

(Рис. 4ж и 4з ) [97]. В результате сшивки альдигидами, имеющими ОН- группу в орто-



положении, получали гидрогели с взаимосвязанной сетью пор с достаточно широким 

распределением по размеру (Рис. 4в) [12].  

В отличие от гидрогелей хитозана, сшитых GA, вследствие высокой обратимости 

иминной связи в основаниях Шиффа с ароматическими и гидрофобными алифатическими 

моноальдегидами [92, 102, 106], в кислой и щелочной среде равновесие смещается в 

сторону исходных веществ (хитозана и альдегида), в результате чего надмолекулярная 

структура гидрогелей, стабилизированная нековалентными взаимодействиями, 

разрушается. При этом устойчивость гидрогелей в растворе варьирует от нескольких минут 

до нескольких месяцев и в значительной степени зависит от гидрофильности и 

реакционной способности альдегидов, степени сшивки и рН среды.  

По сравнению со сшивкой хитозана GA (Рис.1) [75] для начала гелеобразования 

требуются значительно более высокие концентрации моноальдегидов. Так, при сшивке 

хитозана 5-метоксисалициловым и салициловым альдегидом время гелеобразования 

увеличивалось с нескольких минут при мольном соотношении альдегид/NH2 1.0 до 7 дней 

при соотношении 0.17 [93] и 0.4 [104] соответственно. Гелеобразования не наблюдали при 

соотношении альдегид/NH2 ниже 0.4 для салицилового альдегида [94, 104], 0.28 для цитраля 

[97] и 0.13 для нитросалицилового альдегида [68] в 2%-ных растворах хитозанов с ММ 193 

кДа [94], 214 кДа [68], 263 кДа [97, 104] и степенью дезацетилирования 82–85%.  

Исключительную стабильность гидрогелей, сшитых нитросалициловым 

альдегидом, на протяжении трех месяцев наблюдения связали со сдвигом равновесия в 

сторону образования продуктов реакции иминирования за счет образования 

внутримолекулярной водородной связи между атомом азота и ОН- группой альдегида, 

находящейся в орто-положении (“imine clip” [88]), а также наличия электрон-акцепторного 

заместителя (нитрогруппы), оказывающего значительное влияние на электрофильность 

карбонильной группы и устойчивость иминной связи [88]. При этом авторы не исключили 



вклад в стабильность гидрогелей и низкой растворимости нитросалицилового альдегида в 

воде [68].  

Стабилизирующая роль внутримолекулярной водородной связи хорошо видна на 

примере гелеобразования хитозана с ванилином [92] и его изомером – 5-

метоксисалициловым альдегидом [93], в которых ОН-группа находится в пара- и орто-

положении соответственно. В случае ванилина в диапазоне мольных соотношений 

альдегид/NH2 от 0.2 до 2.0 равновесие в растворе сдвинуто в сторону исходных реагентов 

(хитозана и ванилина), а степень конверсии составляет 7–12% [92]. В результате 

получаются очень слабые гидрогели, механические свойства которых повышают путем 

введения неорганических частиц [107] или использования дополнительных сшивающих 

агентов, например, триполифосфата натрия [108]. Прочные гидрогели хитозана с 

ванилином (модуль накоплений >70 кПа) удалось получить только в 5% растворах хитозана 

при мольных соотношениях альдегид/NH2 0.66–2.0 , но и они полностью растворялись в 

воде за 15 и 5 часов при температуре 23 и 45°С соответственно, демонстрируя высокую 

обратимость иминной связи [103]. При той же концентрации сшивающего реагента время 

гелеобразования в 2% растворе хитозана в присутствии 5-метоксисалицилового альдегида 

было заметно короче, а потеря массы гидрогеля при рН 5.5 за 48 ч не превышала 10% [93]. 

Несмотря на то, что гидрогели, сшитые ароматическими моноальдегидами, in vitro 

демонстрировали достаточно высокую цитотоксичность по отношению к опухолевым 

клеткам [68], в исследованиях in vivo они показали достаточно высокую биосовместимость 

(Таблица 1).  

Особенностью реакции хитозана с ароматическими моноальдегидами является 

также увеличение степени конверсии реагентов в процессе лиофилизации гидрогелей [97] 

или испарения воды из пленок [92, 109]. Так в результате испарения воды из пленок 

хитозана с ванилином степень конверсии повысилась с ~10 до 80% [92], вследствие чего 



заметно снизилась скорость их растворения в слабокислой среде. С учетом достаточно 

быстрого растворения гидрогелей иминов хитозана и высокой зависимости скорости 

растворения от степени сшивки в узком диапазоне мольных соотношений альдегид/NH2 

[104], лиофилизация или сушка часто используются при получении материалов для 

пролонгированного высвобождения инкапсулированных лекарственных средств [106, 110] 

или альдегидов (сшивающих реагентов), обладающих собственной антимикробной 

активностью [100]. Сместить равновесие в сторону образования продуктов реакции 

(оснований Шиффа) можно также за счет повышения температуры. С этим свойством 

связана термочувствительность гидрогелей и их способность к самозалечиванию при 

температуре >30°С [104].  

Динамическая природа связи в основаниях Шиффа хитозана определяет рН-

чувствительность таких материалов и скорость высвобождения альдегидов в раствор в 

кислой или щелочной среде. Так, для эмульсий «масло-в-воде», стабилизированных 

конъюгатами хитозана с рядом природных моноальдегидов, было показано, что 

критическое значение pH, при котором происходит дестабилизация эмульсии, и скорость 

высвобождения куркумина зависят от структура альдегида [98]. Эмульсии разрушались 

при рН 1.0, 3.0, 4.0 и 4.0 в случае коричного альдегида, цитраля, цитронеллаля и ванилина 

соответственно. А скорость высвобождения куркумина уменьшалась в ряду ванилин > 

цитронеллаль > цитраль ≈ коричный альдегид. Полученные результаты свидетельствуют о 

возможности создания эмульсионных систем с программируемым высвобождением 

активных компонентов путем рационального подбора структуры альдегида в основаниях 

Шиффа хитозана.  

Однако нерастворимость хитозана при физиологических значениях рН несколько 

ограничивает применение его иминов как стимул-чувствительных средств доставки 

инкапсулированных лекарственных средств [111]. В связи с чем большой интерес 



представляют гидрогели с динамической C=N связью на основе водорастворимых 

производных хитозана [35, 112–116]. Такие гидрогели чаще получают на основе 

карбоксиалкилхитозанов и гликоль-хитозанов с применением бифункциональных 

реагентов с концевыми бензальдегидными группами [35, 115]. Проведение реакции между 

водорастворимыми производными хитозана и ароматическими моноальдегидами в 

слабощелочной или нейтральной среде позволяет получать более стабильные гидрогели 

при более низких концентрациях альдегида, чем в растворах хитозана [112, 117] за счет 

максимальной стабильности C=N связи при рН ~7 [115]. Так, в диапазоне рН 4–8 потеря 

массы гидрогелей N-карбоксиэтилхитозана (КЭХ) с ванилином, полученных при мольных 

соотношениях альдегид/мономерное звено КЭХ 0.4 и 0.2, не превышала 20% в течение 24 ч 

при температуре 25°С [117], тогда как гидрогели хитозана с мольным соотношением 0.5 

полностью растворялись за 15 ч [64]. Гелеобразование в растворах 

карбоксиалкилхитозанов в присутствии салицилового альдегида наблюдалось при его 

концентрации в несколько раз ниже, чем в растворе хитозана, а гидрогели салицилиминов 

КЭХ были более прочными, чем гидрогели N,O-карбоксиметилхитозана (КМХ) при тех же 

соотношениях альдегид/мономерное звено [112].  

При рН, близком к физиологическому значению, контролировать скорость 

растворения гидрогелей салицилиминов хитозана можно путем добавления аминокислот, 

конкурирующих с производными хитозана в реакции трансиминирования. В результате 

образования более устойчивых оснований Шиффа между лизином и салициловым 

альдегидом наблюдали полное растворение гидрогеля салицилимина КЭХ в течение 24 ч 

при концентрации аминокислоты 20 г/л [112]. Чувствительность салицилиминов КЭХ к 

присутствию аминокислот сохранялась и при сшивке КЭХ бифункциональным реагентом 

– метилен-бис-салициловым альдегидом (МБСА) (Рис. 5а, 5б) [114]. Кинетика изменения 

массы гидрогелей КЭХ, сшитых МБСА, существенно зависела от плотности сшивки в среде 



для культивирования клеток DMEM с суммарным содержанием аминокислот 1.68 ммоль/л 

аминокислот, при этом в фосфатно-солевом буфере масса оставлась неизменной на 

протяжении всего периода наблюдений (более 10 суток). Слабо сшитые МБСА гидрогели 

с мольным соотношением альдегид/мономерное звено 0.02 очень быстро набухали и 

полностью растворялись в среде DMEM в течение 28 часов, гидрогели с более высокой 

плотностью сшивки (альдегид/мономерное звено 0.1) медленно набухали и полностью 

растворялись за 11 дней (Рис. 5б), демонстрируя значительно более низкую 

цитотоксичность по сравнению с гидрогелями, сшитыми салициловым альдегидом (Рис. 

5в) [114], что позволяет использовать их для пролонгированного высвобождения 

лекарственных средств и инкапсулирования клеток.  

 

Рис. 5. Схема стимул-индуцированного растворения гидрогелей КЭХ, сшитых МБСА, в 

присутствии лизина (а). Растворение гидрогелей КЭХ в зависимости от степени сшивки в 

фосфатно-солевом буферном растворе и среде DMEM, Т = 37°C: в каждом кадре 

приведены изображения исходного гидрогеля (слева) и набухшего в DMEM (справа) (б). 

Результаты проточного цитометрического анализа первичных фибробластов кожи 

человека (HDF), культивированных в гидрогелях в течение 24 ч (в). Адаптировано по 

работе [114]. 

 

Сшивка хитозана с применением макромолекулярных и олигомерных сшивающих 

реагентов с альдегидной группой 

Хрупкость – один из существенных недостатков материалов на основе хитозана. 

Помимо добавления пластификаторов (глицерина, органических кислот и др.), 

эффективным способом повышения эластичности полимерных материалов является 

использование гибкоцепных олигомерных и макромолекулярных сшивающих реагентов. В 



случае хитозана введение ПЭГ и других макромеров, как правило, осуществляется через 

концевые альдегидные группы [13, 118, 119]. Это позволяет получать инъецируемые 

гидрогели, а после лиофилизации эластичные пористые матрицы, но из-за токсичности 

альдегидов полученные гидрогели требуется очищать диализом [118, 119].  

В качестве макромолекулярных сшивающих агентов используются и производные 

полисахаридов (декстрана, альгиновой кислоты, хитозана), в структуре которых в 

результате периодатного окисления присутствуют альдегидные группы [61, 77]. 

Существенным недостатком такого подхода является зависимость структуры 

макромолекулярных альдегидов от условий периодатного оксисления [54, 55]. В 

настоящем обзоре этот вопрос подробно не рассматривается, так как представляет собой 

отдельную тему и относится к области полимер-полимерных взаимодействий. Вместе с 

тем, можно отметить, что сравнительные исследования механических свойств гидрогелей 

кватернизованного хитозана, сшитых GA, окисленным декстраном и блок-сополимером 

ПЭГ и полиэфира ксилитола и себациновой кислоты с концевыми бензальдегидными 

группами, показали значительное преимущество последнего сшивающего реагента [13]. 

Удельная потенциальная энергия деформации гидрогеля, сшитого GA, была в 3–9 раз ниже 

по сравнению с другими гидрогелями, а разрушение его структуры наблюдалось при 

минимальном в ряду уровне деформации (~40%) и напряжении менее 10 кПа. Вмеcте с тем, 

при сравнении свойств лиофилизованных гидрогелей хитозана, сшитых GA и окисленным 

декстраном, более высокие прочностные характеристики и преимущества в качестве 

матриксов для культивирования клеток были отмечены для материалов, сшитых GA 

(Таблица 1) [61].  

 

СШИВКА ХИТОЗАНА ДИГЛИЦИДИЛОВЫМИ ЭФИРАМИ 

 



По сравнению со сшивающими реагентами, имеющими концевые альдегидные 

группы, более перспективными для биомедицинского применения являются 

диглицидиловые эфиры (DE). Например, диглицидиловый эфир 1,4-бутандиола (DEBD) 

используют в качестве сшивающего реагента в большинстве филлеров на основе 

гиалуроновой кислоты. Стабильность и безопасность материалов, сшитых DEBD, делают 

его промышленным стандартом в косметологии [120]. Также DE используют для 

консервации биологических тканей и стабилизации тканеинженерных конструкций, 

использующихся в качестве имплантатов [121]. Хотя методика фиксации тканевых 

клапанов биопротезов GA применяется уже около 30 лет, считается, что решение 

имеющихся проблем кальцификации и иммуномодулированного воспаления может быть 

достигнуто только путем разработки альтернативных методов фиксации без использования 

GA [122].  

Вследствие того, что DE реакционноспособны преимущественно при рН > 10 [123, 

124], а хитозан нерастворим в щелочных средах, этот тип сшивающих до недавнего 

времени практически не использовался для сшивки хитозана и применялся в основном для 

получения гидрогелей из производных хитозана, растворимых в широком диапазоне рН, 

таких как карбоксиметилхитозан (КМХ) [125] и гликоль-хитозан [126]. При сшивке в 

изопропаноле пленок хитозана, сформированных осаждением в щелочном растворе, при 

пятикратном мольном избытке DEBD по отношению к аминогруппам хитозана степень 

модификации хитозана сшивающим реагентом составила не более 25–35% [19]. 

Ограниченные примеры реакций DE с хитозаном в кислых средах включают отверждение 

при +160–200°C покрытий на основе диглицидилового эфира бисфенола А хитозаном из 

уксуснокислого раствора [127]; сшивку гидрогелевых пленок из растворов хитозана в 0.4% 

и 2% уксусной кислоте с использованием диглицидилового эфира полиэтиленгликоля 

(DEPEG) при +80°C [128]; изготовление нановолоконных гидрогелевых мембран путем 



формования из растворов хитозан/ПВА в муравьиной кислоте, содержащих 

диглицидиловый эфир этиленгликоля (DEEG) в качестве сшивающего реагента с 

последующим завершением реакции сшивки при +60°C [129].  

Поскольку принципиальная возможность протекания реакции между эпоксидами и 

аминами не вызывает сомнений [130], отсутствие сшивки хитозана DEPEG в 2% растворе 

уксусной кислоты даже при большом мольном избытке сшивающего реагента [128] можно 

в первую очередь связать с тем, что полностью протонированная при избытке кислоты 

аминогруппа хитозана неактивна в реакции нуклеофильного замещения. В то же время, 

ацетат-ион в уксуснокислых растворах является нуклеофилом и может конкурировать с 

хитозаном в реакциях с DE, что, видимо, не принималось во внимание большинством 

авторов с учетом высокой эффективности сшивки хитозана реагентами с альдегидной 

группой в уксуснокиcлых растворах и низкой в солянокислых [48].  

Помимо целевой реакции сшивки (Рис. 6а, реакции 1 и 2), в уксуснокислых 

растворах хитозана DE могут расходоваться на следующие побочные реакции – 

этерификацию уксусной кислоты (реакция 6), прививку сшивающего реагента в боковую 

цепь без образования сшивки (реакция 3) с возможной последующей деактивацией 

эпоксидной группы при взаимодействии с водой или ацетат-ионом (реакции 4 и 5).  

 

Рис. 6. Возможные реакции в солянокислых (1, 2, 3, 4) и уксуснокислых (1–6) растворах 

хитозана и DE (а). ИК-Фурье спектры хитозана (1); сшивающих реагентов DEEG (4) и 

DEPEG (4’); реакционных смесей (5’, 6’ 7’) через 1 ч, 1 и 3 дня после добавления DEPEG 

в уксуснокислый раствор хитозана; реакционных смесей (3, 3’) через 7 дней после 

добавления в растворы хитозана в HCl или AcOH DEEG и DEPEG соответственно; 

гидрогелей (2) хитозан/DEEG после удаления растворимых продуктов реакции и избытка 

исходных реагентов из реакционных смесей (3) – (б). Частотные зависимости модулей 



накопления (Gʹ, заполненные символы) и потерь (Gʺ, пустые символы) реакционных 

смесей хитозан/DEEG через один (1 д) и семь (7 д) дней после добавления DEEG в 

уксуснокислый (AcOH) и соляноксилый (HCl) раствор хитозана (в). Зависимость времени 

гелеобразования от рН в солянокислом растворе хитозана в присутствии DEEG (г). Все 

данные получены для мольного соотношения DE/NH2 1.0 при температуре +25°С, данные 

на рисунках (б) и (в) получены при рН 5.5. Рисунки адаптированы по работе [131]. 

 

Действительно, при сшивке хитозана DEEG в солянокислом растворе при рН 5.0 

модуль накопления гидрогеля через 24 ч был в 5.9 раз выше, чем в уксуснокислом при том 

же значении рН [131]. В ИК-спектре реакционной смеси хитозан/DEPEG уже через час 

после добавления сшивающего реагента идентифицировалась полоса поглощения при 

1735 см-1, соответствующая сложному эфиру (Рис. 6б), аналогичные изменения 

наблюдались и в присутствии других DE. При этом интенсивность полосы поглощения 

сложного эфира увеличивалась со временем вместе с повышением модуля накоплений 

гидрогелей (Рис. 6в), подтверждая, что побочная реакция этерификации идет параллельно 

с целевой реакцией сшивки. Резкое падение интенсивности полосы при 1735 см-1 после 

удаления растворимых продуктов реакции (спектр 2 в AcOH) свидетельствует о 

преимущественном прохождении побочной реакции этерификации без участия хитозана 

(Рис. 6а, реакция 6). В то же время, наличие небольшого плеча в этой области спектра (Рис. 

6б) не исключает этерификацию концевой эпоксидной группы привитого к хитозану 

фрагмента DE (Рис. 6а, реакция 5). Несмотря на то, что целевая реакция сшивки может 

теоретически осуществляться как по ОН-группам, так и по аминогруппам хитозана, 

скорость гелеобразования в резко увеличивалась при рН >4.5 (Рис. 6г), а время 

гелеобразования сокращалось почти в 10 раз в узком диапазоне рН от 5.0 до 5.5 [70,131], 

что говорит о преимущественной сшивке по аминогруппам, степень протонирования 



которых уменьшается в этом интервале рН, повышая вероятность их участия в реакциях 

нуклеофильного замещения.  

Хотя из литературных данных известно, что уксусная кислота является более 

эффективным катализатором реакций аминов с DE, чем соляная [132], в системе 

хитозан/DE более низкая реакционная способность хитозана по сравнению с 

низкомолекулярными аминами приводит к тому, что значительное количество DE 

расходуется на побочную реакцию с уксусной кислотой быстрее, чем происходит сшивка. 

При этом длина цепи DE влияет на вероятность прохождения реакций сшивки или расхода 

сшивающего реагента на побочные реакции [131]. Более резкое падение эффективности 

DEEG по сравнению с DEPEG в уксуснокислом растворе связано с его более высокой 

реакционной способностью, приводящей к быстрому расходу реагента на побочные 

реакции. Таким образом, в отличие от сшивки большинством других сшивающих агентов, 

сшивку хитозана DE нежелательно проводить в уксуснокислых растворах и, вероятно, в 

растворах других карбоновых кислот, взаимодействующих с DE. В оптимальных условиях 

(солянокислый раствор, рН 5.0–5.5) гидрогели хитозана, сшитые DE, при комнатной 

температуре можно получить почти при таких же низких мольных соотношениях, как и с 

GA, но гелеобразование в данном случае протекает значительно медленнее: при 

эквимолярном соотношении реагентов в 3% солянокислом растворе хитозана с ММ 30 кДа 

и степенью дезацетилирования 90% при рН 5.5 гель образовывался за 1 ч и 2 ч в случае 

DEEG и DEPEG соответственно, а при отношении DE/NH2 0.05 время гелеобразования 

было более 37 ч [133].  

Существенным преимуществом DE по сравнению с диальдегидами, в том числе 

применяющимися для введения блок-сополимеров полиэфиров с целью повышения 

эластичности гидрогелей хитозана [13], является отсутствие необходимости тщательного 

удаления непрореагировавших сшивающих реагентов для обеспечения цито- и 



биосовместимости. Несмотря на достаточно высокую собственную токсичность DE [134], 

непрореагировавшие эпоксидные циклы раскрываются при взаимодействии с водой (Рис. 

6а, реакция 4) с образованием нетоксичных продуктов. По сравнению с тиол-еновым 

присоединением PEG-SH к производному хитозана с нонборненовыми группами в 

присутствие фотоинициатора, которое проходит при эквимолярном соотношении 

реагентов за секунды [39], сшивка хитозана DEPEG протекает значительно медленнее. 

Однако DEPEG на порядок дешевле, чем PEG-SH, а сшивка не требует промежуточной 

модификации хитозана нонборненовыми [39] или винильными группами [40] и введения 

дополнительных реагентов. При этом в обоих случаях достигается повышение 

эластичности гидрогелей хитозана за счет включения в полимерную сетку фрагментов 

PEG.  

 

ОСОБЕННОСТИ ПОЛУЧЕНИЯ ПОРИСТЫХ МАТЕРИАЛОВ  

НА ОСНОВЕ ХИТОЗАНА 

 

По сравнению с гидрогелями широкопористые материалы, к которым обычно относят 

материалы с размером пор более 50 мкм [135], обладают рядом преимуществ. Открытая 

пористая структура обеспечивает эффективный транспорт жидкости через весь объем 

материала, более высокую механическую прочность при больших деформациях, 

эластичность [136–138], благодаря чему пористые материалы на основе хитозана нашли 

применение в качестве средств доставки лекарств с контролируемым высвобождением, 

скаффолдов в тканевой инженерии, раневых покрытиях [139–142], сорбентов для 

извлечения и разделения ионов [143], иммобилизации [144] и очистки белков [145]. 

К настоящему времени разработаны различные подходы к получению объёмных 

пористых материалов на основе хитозана. Наиболее распространенные способы включают 



стадию лиофильной (сублимационной) сушки замороженных растворов хитозана или 

предварительно полученных гидрогелей. В простейшем варианте после лиофилизации 

раствора хитозана полученный пористый материал обрабатывают щелочными растворами 

или неводными растворителями [146], однако это не решает проблему растворимости в 

кислых средах.  

Сочетание лиофилизации и химической сшивки можно осуществить двумя 

способами: сначала с использованием сшивающего реагента в оптимальных условиях 

(концентрация раствора хитозана, содержание сшивающего реагента, рН) получают 

гидрогель, а затем формируют пористую структуру путем замораживания и лиофильной 

сушки [67, 119, 147]. Таким способом были получены пористые матрицы, сшитые GA и Gp, 

для культивирования клеток млекопитающих в [67]. Матрицы, полученные с 

использованием GA, имели размер пор 100–200 мкм и влагоудерживающую способность 

до 6000%, при сшивке Gp средний размер пор составил 500 мкм, но влагоудерживающая 

способность была ниже. Меньший размер пор при сшивке GA обусловлен большей 

упругостью исходного гидрогеля хитозана. Нужно отметить, что при таком способе 

получения во время второй стадии – замораживания – рост кристаллов льда может 

приводить не только к формированию системы взаимопроникающих пор, но и к 

разрушению химической структуры сшитого геля. Этого можно избежать, если сшивку 

хитозана проводить уже после формирования пористой структуры материала. 

Последовательность операций при втором способе получения пористых матриц 

иная: сначала получают криоструктурат путем лиофилизации уксуснокислого раствора 

хитозана, а затем проводят сшивку теми же реагентами, которые используются для 

получения гидрогелей хитозана. В работе [67] таким способом были получены пористые 

матрицы, сшитые Gp. Авторы отметили, что в этом случае появление синего цвета, 

характерного для ковалентно сшитого геля хитозана, наблюдали значительно позже по 



сравнению со сшивкой в растворе, что объясняли затрудненной диффузией Gp в 

гетерогенных условиях. Морфология сформированных криоструктуратов приведена на 

Рис. 7. Размер пор, влагоудерживающая способность и скорость биодеградации таких 

криоструктуратов in vitro зависели от мольного соотношения сшивающий 

реагент/аминогруппы хитозана.  

 

Рис. 7. Морфология хитозановых криоструктуратов, сшитых Gp [67]. 

 

Лиофилизацией уксуснокислого раствора хитозана с последующей ионной сшивкой 

триполифосфатом натрия получили пористые губки хитозана с диаметром пор 100–200 мкм 

для регенерации костной ткани [148]. Отмеченная выше проблема низкой эффективности 

сшивки хитозана DE в кислой среде для получения пористых материалов была частично 

решена с помощью трудоёмкого многоэтапного подхода, включающего замену воды в 

замороженных растворах хитозана ацетоном при –20°С, лиофильную сушку и сшивку 

сухих криоструктуратов DEPEG в щелочной среде при +60°С [136].  

В работе [63] сверхкритический диоксид углерода (CO2) под давлением 60 бар 

использовали в качестве «зеленого» порогена для гидрогелей хитозана, сшитых GA и Gp. 

Таким образом были получены материалы с порами диаметром 30–40 мкм.  

 

Получение пористых материалов методом криогелирования  

Альтернативой описанным выше способам генерации пористой структуры является 

криогелирование или криотропное гелеобразование, заключающееся в физической или 

химической сшивке полимеров в частично замороженном растворе, когда темплатами 

служат кристаллы растворителя, легко удаляемые при оттаивании [26, 51]. Одним из 

специфических эффектов, характерных для формирования криогелей, является 



криоконцентрирование [151]. Это особенность гелеобразования в частично замороженных 

многокомпонентных растворах, где часть компонентов реакционной смеси вытесняется из 

формирующихся кристаллов растворителя и попадает в незамерзшие микроканалы, в 

ограниченном пространстве которых в последствии проходит полимеризация мономеров 

или сшивка полимеров. Переход от режима гелеобразования к режиму криогелирования 

происходит за счет криоконцентрирования компонентов до начала реакции 

гелеобразования. В случае, если замораживание раствора и образование кристаллов 

растворителя происходит уже после точки гелеобразования, правильная пористая 

структура не формируется, а лиофилизация уже сформированного геля не приводит к 

получению материалов, аналогичных по свойствам криогелям.  

Свойства и морфология криогелей зависят от температуры гелеобразования, 

природы используемого растворителя, концентрации гелеобразующих компонентов, 

присутствия других растворенных веществ, скорости замораживания и оттаивания, режима 

замораживания, продолжительности выдержки в замороженном состоянии и некоторых 

других факторов [152, 153]. Размер пор, толщина и плотность стенок являются ключевыми 

параметрами, влияющими на характеристики криогеля. Размер пор значительно влияет на 

гидродинамические свойства криогелей (проницаемость для потока жидкости), а толщина 

и плотность стенок определяют их макроскопические механические свойства [154].  

Метод криогелирования предъявляет к сшивающим реагентам дополнительные 

требования по реакционной способности при отрицательной температуре. Так, описанный 

выше способ получения пористых матриц, сшитых Gp [67] был разработан авторами после 

неудачной попытки сшивки в криоусловиях: для формирования хитозановых криогелей 

водные растворы ацетата хитозана, содержащие различные количества Gp, замораживали 

при –20 или –30°С и выдерживали в течение различного времени. Однако после оттаивания 

системы образования криогеля не происходило, что авторы объяснили снижением 



растворимости Gp в воде при понижении температуры и, соответственно, уменьшением его 

концентрации в реакционной системе. GA – жидкость с температурой замерзания около -

15°С и высокой реакционной способностью, поэтому его можно использовать для сшивки 

хитозана в частично замороженных растворах. Долгое время GA считался фактически 

единственным сшивающим реагентом для получения криогелей хитозана. Но, благодаря 

установлению влияния природы кислоты на эффективность сшивки хитозана DE, 

относительно недавно удалось разработать способ получения криогелей из солянокислых 

растворов хитозана с применением этого перспективного типа коммерчески доступных 

сшивающих реагентов [70, 133].  

 

Криогели хитозана, сшитые GA 

За счет эффекта криоконентрирования и высокой реакционной способности GA, 

механически стабильные криогели можно получать при низких концентрациях 

сшивающего реагента, частично решая проблему цитотоксичности GA [155]. Влияние 

степени сшивки, ММ хитозана и температуры на свойства криогелей хитозана рассмотрено 

в ряде работ [155–157].Сшивка хитозана, как и любая реакция, сопровождающаяся 

увеличением ММ полимера, приводит к росту вязкости системы и уменьшению 

подвижности реагентов [157]. В результате в растворах хитозанов с ММ 190, 467 и 600 кДа 

в интервале температур от –30 до –10°С сшивка GA проходила более эффективно для 

хитозана с наименьшей длиной цепи [156].  

Никоноров и др. [155] исследовали свойства и морфологию криогелей хитозана, 

сшитых GA при разных температурах ( –10, –15, –25 и –30°С) и мольных соотношениях 

GA/NH2 ( 0.2, 0.1, 0.05, 0.03, 0.025 и 0.02). При фиксированном соотношении GA/NH2 0.2 

криогели с порами наименьшего сечения (44.3 мкм) были получены при самой низкой 

температуре (–30°С), а с самыми крупными (72.3 мкм) – при –15°С, а не при самой высокой 



в ряду температуре –10°С, как можно было ожидать. Здесь нужно отметить, что 

зависимость выхода гель-фракции, степени набухания и проницаемости криогелей от 

температуры практически во всех случаях имеет форму колокола, проходя через максимум 

[152], что обусловлено эффектами переохлаждения раствора при температуре ниже нуля. 

Так, переохлаждение в растворе хитозан-GA при температуре –10°С приводит к 

образованию кристаллов льда меньшего размера, чем при температуре –15°С. Размер пор 

криогелей хитозана коррелирует с их проницаемостью [155]. Таким образом, температура 

замораживания и время роста кристаллов льда являются одними из наиболее эффективных 

инструментов управления структурой пор (Рис. 8) и гидродинамическими 

характеристиками криогелей без кардинального изменения их состава.  

 

Рис. 8. Влияние температуры замораживания на пористую структуру криогеля хитозана с 

ММ 470 кДа, сшитого GA при мольном соотношении GA/NH2 0.05 [155]. 

 

ММ хитозана, используемого для получения криогелей, ковалентно сшитых GA в 

умеренно замороженных растворах, существенно влияет на выход гелевой фракции, 

осмотические свойства сшитого полимера и пористую морфологию формируемой гелевой 

системы. В диапазоне ММ хитозана от 190 до 600 кДа для получения криогелей при 

температуре от -30 до -10°С наиболее эффективным является сшивание полимера с 

наименьшей длиной цепи. Авторы объясняют это явление более низкой вязкостью раствора 

и, как следствие, более высокой подвижностью реагентов при сшивке [157].  

В работе [156] предложен метод получения криогелей хитозана с регулируемым 

размером пор путем жесткого контроля температурных условий на каждой из пяти стадий. 

Более высокая температура и более длительное время роста кристаллов приводили к 

образованию более крупных пор. При фиксированном времени роста кристаллов (30 мин) 



средний диаметр пор увеличивался с увеличением температуры замерзания и составил 60 

и 135 мкм при температуре –20 и –1.5°С соответственно. Максимального размера пор (235 

мкм) удалось достичь при температуре –1.5°C и времени роста кристаллов 24 ч, что 

позволило увеличить проницаемость криогелей в 2.5 раза. 

Следует отметить, что возможность получения криогелей с низкой степенью сшивки 

GA, когда значительное число аминогрупп хитозана остаются свободными, позволяет 

осуществить его дальнейшую модификацию и функционализацию. Так в работе [158] в 

результате модифицирования криогеля хитозана, сшитого GA, пиридоксаль-5′-фосфатом 

(ПФ), соединением, содержащим, кроме фосфатной группировки, реакционноспособную в 

реакциях с первичными аминами карбонильную группу, был получен новый 

функциональный сорбент. Строение продукта взаимодействия ПФ с хитозаном приведено 

на схеме 6. 

Прочно зафиксированные фосфатные группы придают поверхности криогеля 

отрицательный заряд, что увеличивает сорбционную емкость по отношению к ионам Cu2+. 

Показана также возможность проведения процесса сорбции радионуклидов (154Eu, 233U) в 

статическом и динамическом режимах [157, 158].  

 

Схема 6. Строение продукта взаимодействия ПФ с хитозаном. 
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Криогели хитозана, сшитые DE 

Долгие годы GA остается наиболее широко используемым сшивающим реагентом 

для хитозана [44, 45, 159, 160]. Однако его популярность основана в большей степени на 

низкой стоимости и простоте применения, чем на высоком качестве получаемых 

материалов. GA цитотоксичен в высоких концентрациях, что ограничивает степень сшивки 

для биомедицинского применения [44, 45]. Сшитые GA гидрогели значительно уступают 

по механическим характеристикам материалам, сшитым гибкоцепными макромерами с 

концевыми альдегидными группами [13], а удаление непрореагировавших остатков GA и 

токсичного боргидрида натрия, используемого для восстановления образовавшегося 

основания Шиффа, может быть трудоемким и дорогостоящим [138].  

Быстрое гелеобразование в растворах хитозана даже при низких концентрациях GA 

[42, 161] препятствует росту кристаллов растворителя в частично замороженных растворах, 

в результате чего формируются поры небольшого размера (как правило, менее 70 мкм) 

[162]. Окрашенность криогелей хитозана, сшитых GA, затрудняет наблюдение за 

динамикой роста клеток in vitro при использовании их в качестве скаффолдов.  

Преимущества DE как альтернативы GA для получения криоглей заключаются в 

высокой стабильности материалов за счет образования в результате сшивки 

негидролизуемой эфирной связи, бесцветности, отсутствии цитотоксичности после 

гидролиза непрореагировавших эпоксидных групп, возможности настройки свойств за счет 

варьирования не только степени сшивки, но длины цепи DE.  

Вследствие более низкой реакционной способности DE время гелеобразования в 

растворах хитозана в их присутствии увеличивается в десятки раз относительно растворов 

с GA [133]. Медленное увеличение вязкости в растворах DE-хитозан не препятствует росту 

кристаллов льда, что обеспечивает формирование криогелей с размером пор 150–230 мкм 

(Рис. 9а), что в среднем в 3–4 раза больше по сравнению с размером пор криогелей, сшитых 



GA. За счет большого размера пор в слабосшитых криогелях (мольное соотношение 

DE/NH2 0.05) они характеризуются высокой проницаемостью (Рис. 9б) при 

влагоудерживающей способности 5500–9000%, значительный вклад в которую вносит вода 

в поровом пространстве (Рис. 9в). За счет того, что с ростом длины цепи DE увеличивается 

степень гидратации сшивок, и, соответственно, уменьшается просвет пор, наиболее 

высокой проницаемостью характеризуются криогели, сшитые DEEG, а низкой – DEPEG. 

Это необходимо учитывать при выборе сшивающего реагента в зависимости от назначения 

материала. Так, в качестве сорбентов предпочтительнее использовать криогели, сшитые 

DEEG, с максимальной проницаемостью и минимальной толщиной стенок пор [163]. С 

учетом этого быстрое гелеобразование в течение нескольких секунд путем тиол-енового 

присоединения [39], вероятно, также будет минусом при получения криогелей хитозана с 

использованием этого типа сшивки.  

 

Рис. 9. Внешний вид криогеля хитозана, сшитого DEEG, изображения поперечных срезов, 

полученные методом лазерной сканирующей конфокальной микроскопии, и средние 

размеры пор криогелей, сшитых DEEG при мольных соотношениях DEEG/NH2 0.25 и 

0.05, шкала – 100 мкм (а). Проницаемость (б) и набухание (в) криогелей хитозана, 

полученных при разных мольных соотношениях DE/NH2. Фотоизображения криогелей 

DEBD/хитозан (слева) и GA/хитозан (справа), полученных при мольном соотношении 

сшивающий реагент/NH2 0.25, до и в процессе приложения нагрузки (г). Деформационные 

кривые, записанные в цикле «нагрузка-разгрузка» при одноосном сжатии набухших 

криогелей хитозана (д) и потенциальная энергия деформации криогелей (е). 

Адаптировано по работе [133]. 

 



По сравнению с криогелями, сшитыми GA, DE позволяют получать более 

эластичные криогели, восстановливающию форму на 90–99% после деформации на 75–

80% в цикле одноосного сжатия (Рис. 9д), в отличие от криогелей, сшитых GA при тех же 

степенях сшивки (Рис. 9г). Удельная потенциальная энергия деформации (Рис. 9е), 

нагрузка при сжатии и гистерезис уменьшаются с ростом длины цепи DE и понижением 

степени сшивки, обеспечивая возможность направленно изменять механические свойства 

криогелей хитозана, варьируя их состав [133].  

3D полимерные скаффолды, обеспечивающие механическую поддержку клеток при 

культивировании и имитирующие in vitro характеристики внеклеточного матрикса in vivo, 

широко востребованы в клеточных технологиях. По сравнению с двухмерными (2D) 

моделями, 3D клеточные модели лучше передают физиологические особенности 

клеточных культур и демонстрируют большой потенциал для разработки более адекватных 

моделей опухолей для изучения гипоксии, агрегации, кластеризации, миграции и 

пролиферации клеток [164], а также устойчивости опухолей к действию химиопрепаратов 

[165].  

Перспективными трехмерными клеточными структурами, наиболее 

приближенными к реальным опухолевым тканям, являются многоклеточные опухолевые 

сфероиды, выращенные в полимерных матрицах. Недостатками непористых гелевых 

матриц является формирование барьера для диффузии кислорода и питательных веществ в 

объем геля [166]. Успешное культивирование опухолевых клеток и со-культивирование их 

с клетками нормальных тканей требует жёсткого контроля таких параметров скаффолдов, 

как пористость, химия поверхности, механические свойства и др. Так, было показано, что 

морфология клеточных агрегатов HCT 116 заметно отличается при культивировании в 

криогелях хитозана с различной пористой структурой и механическими характеристиками 

[69,134]. В более мягких криогелях, полученных при мольном соотношении DEPEG/NH2 



0.08, уже на третьи сутки культивирования формируются компактные клеточные сфероиды 

с плотными межклеточными контактами, размер которых к 14-суткам превышал 100 мкм. 

В более жестком криогеле, полученном при мольном соотношении DEBD/NH2 0.25, 

морфология клеточных агрегатов отличалась в сторону преобладания контактов клеток с 

полимерной матрицей, в результате чего агрегаты представляли собой рыхлые структуры, 

в большей степени распластывающиеся по стенкам пор (Рис. 10) [69].  

 

Рис. 10. Общий вид клеточных структур НСТ 116 и функциональная активность и 

плотность клеток НСТ 116 через 7 дней культивирования в криогелях хитозана, сшитых 

DEPEG и DEBD при отношении DE/NH2 0.083 и 0.25 соответственно, масштабная 

линейка: 100 мкм [69]. 

 

Биосовместимость криогелей хитозана, сшитых DE, подтверждена исследованиями 

in vivo [70]: через 14 дней после имплантации в бедренную мышцу мыши криогелей, 

полученных при мольном соотношении DEEG/NH2 0.25, модуль Юнга 35 ± 8 кПа, 

умеренная воспалительная реакция вокруг имплантатов сопровождалась формированием 

нормальной грануляционной ткани. Отсутствовали также изменения в печени и селезенке, 

которые могли бы быть вызванными низкомолекулярными продуктами деградации 

имплантата. Для биомедицинского применения большой интерес представляет 

возможность управления скоростью биорезорбции как имплантатов, так и средств доставки 

лекарств. Как правило, снижение в результате сшивки количества структурных 

фрагментов, доступных для ферментативной атаки [19, 167] и скорости диффузии фермента 

[168] приводят к снижению скорости ферментативной деградации материалов. В 

немногочисленных известных к настоящему времени исследованиях ферментативной 

деградации хитозана и других полисахаридов, сшитых DE, были получены 



противоречивые данные. Низкая и плохо контролируемая устойчивость к 

ферментативному гидролизу пленок хитозана, сшитых DEBD и DEPEG, отмеченная в 

работах [19, 169], вероятно, является результатом низкой степени сшивки в гетерогенных 

условиях в метаноле [19] или в растворе уксусной кислоты [169]. 

Систематические исследования скорости деградации криогелей хитозана, сшитых 

DE, в присутствии специфического фермента β-глюканазы показали, что максимальная 

потеря массы (более 95%) за 24 часа наблюдалась для наиболее мягкого и эластичного 

криогеля, сшитого DEPEG при мольном соотношении DE:хитозан 1 : 20 [133]. При этом 

константа скорости деградации, рассчитанная по кинетическому уравнению псевдопервого 

порядка, снизилась в 612 раз при увеличении концентрации DEPEG в 20 раз, что делает 

устойчивость к ферментативному гидролизу параметром, наиболее чувствительным к 

условиям сшивки.  

 

ЗАКЛЮЧЕНИЕ 

Использование сшивающих реагентов разного строения является мощным 

инструментом для направленного дизайна и тонкой настройки свойств функциональных 

материалов на основе хитозана. Выбор конкретного сшивающего агента определяется не 

только его доступностью и реакционной способностью, но и целевым назначением 

создаваемого материала. Наиболее распространенный сшивающий реагент – глутаровый 

альдегид (GA), несмотря на высокую реакционную способность и простоту применения, 

формирует продукты сложного состава из-за склонности к олигомеризации, что 

ассоциировано с потенциальной цитотоксичностью при высоких степенях сшивки. Это 

ограничение сужает потенциал GA для создания матриксов, механические свойства 

которых охватывают широкий диапазон, необходимый для имитации микроокружения 

различных типов тканей в клеточных технологиях и регенеративной медицине. При этом, 



GA является очень удобным сшивающим реагентом для получения мягких гидрогелей с 

быстрым временем гелеобразования и сорбентов различного назначения.  

Природное соединение – дженипин (Gp) представляет собой перспективную 

альтернативу GA для биомедицинского применения, многочисленные cравнительные 

исследования подтверждают низкую цитотоксичность и высокую биосоместимость 

материалов, даже при высоких степенях сшивки Gp. Однако его использование также как 

и использование GA осложнено сопутствующими реакциями радикальной полимеризации. 

Интенсивная окраска сшитых Gp материалов является ограничением для применения в 

оптических устройствах или в in vitro исследованиях с наблюдением за динамикой роста 

клеточных культур в оптический микроскоп. Альтернативные диальдегиды, такие как 

окисленные производные нуклеотидов (oAMP, oUMP), обладают более предсказуемой 

структурой и обеспечивают одновременно ковалентную и ионную сшивку.  

Ключевым фактором, определяющим как кинетику, так и механизм сшивки 

диальдегидами, является контроль кислотности среды: pH влияет не только на число 

реакционно-способных аминогрупп, но и на равновесие сложных химических превращений 

полифункциональных сшивающих реагентов с альдегидными группами. Сшивку, как 

правило, проводят в уксуснокислых растворах хитозана, эффективность реакции в 

солянокислых растворах ниже.  

Динамическая природа иминных связей, формируемых при взаимодействии 

хитозана с ароматическими и гидрофобными алифатическими моноальдегидами, легла в 

основу создания широкого спектра стимул-чувствительных (к pH, температуре, 

присутствию аминокислот) и самозалечивающихся материалов. Уникальность таких 

производных хитозана заключается в их способности к самопроизвольной организации в 

упорядоченные надмолекулярные структуры, стабилизированные гидрофобными 

взаимодействиями и водородными связями, которые выступают в роли узлов физической 



сшивки, обеспечивая хорошие механические свойства без образования ковалентных 

межмолекулярных связей. Благодаря собственной высокой биологической активности 

альдегидов, такой подход позволяет получать гидрогели, ксерогели, пленки и эмульсии с 

фунгицидными, антимикробными, противоопухолевыми, антиоксидантными и другими 

привлекательными свойствами, управлять которыми можно варьируя рН среды и природу 

альдегида. Однако по сравнению со сшивкой диальдегидами гелеобразование в таких 

системах происходит при более высоких мольных соотношениях альдегид/NH2, что при 

определенных условиях может отрицательно влиять на цитосовместимость полученных 

материалов. Еще одной особенностью сшивки моноальдегидами является низкая степень 

конверсии в растворах, в результате чего для повышения стабильности гидрогели 

лиофилизуют с получением пористых объемных материалов или сушат для получения 

пленок.  

Существенный прогресс в преодолении ограничений, присущих сшивающим 

реагентам с альдегидными группами, связан с применением для сшивки хитозана в кислой 

среде в гомогенных условиях коммерчески доступных и недорогих диглицидиловых 

эфиров (DE). Ранее DE применяли только для биополимеров, растворимых в нейтральной 

и щелочной среде. В отличие от сшивки реагентами с альдегидной группой, оптимальной 

средой для сшивки хитозана DE являются солянокислые растворы, так как в уксуснокислых 

растворах DE расходуется на побочную реакцию этерефикации уксусной кислоты, что 

резко снижает эффективность сшивки. Как и в случае сшивки хитозана GA и Gp, скорость 

гелеобразования в присутствии DE растет при повышении рН и снижении степени 

протонирования аминогруппы. Ключевыми преимуществами DE при относительно 

невысокой стоимости являются бесцветность получаемых материалов, что делает их 

удобными для наблюдений за динамикой роста клеток в in vitro исследованиях и 

применения в оптических устройствах, а также гидролитическая устойчивость 



образующихся эфирных связей и отсутствие необходимости тщательного удаления 

непрореагировавшего сшивающего реагента, как это требуется в случае GA.  

Особое внимание в обзоре уделено получению пористых материалов на основе 

хитозана методом криогелирования – ковалентной сшивки полимеров в частично 

замороженных растворах. Сшивка хитозана при отрицательных температурах приводит к 

получению макропористых материалов (криогелей) при меньших количествах 

сшивающего реагента, повышая их биосовместимость или сорбционную емкость за счет 

сохранения свободных аминогрупп. Открытая пористая структура обеспечивает 

эффективный транспорт жидкости через весь объем материала и более высокую 

эластичность по сравнению с гидрогелями, что имеет важное значение для применения 

хитозана качестве средств доставки лекарств с контролируемым высвобождением, 

скаффолдов в тканевой инженерии, раневых покрытий и сорбентов.  

При этом метод криотропного гелеобразования предъявляет дополнительные 

требования к сшивающим реагентам: они должны быть растворимы и достаточно 

реакционноспособны при отрицательных температурах при рН>5. Низкая растворимость 

кристаллического Gp препятствует его использованию в условиях криотропного 

гелеобразования, в связи с чем пористые материалы, сшитые Gp, можно получить только в 

форме криоструктуратов. Несмотря на высокую реакционную способность GA, высокая 

скорость гелеобразования в его присутствии ограничивает возможность управления 

пористой структурой криогелей, так как резкое повышение вязкости растворов препятсвует 

росту кристаллов растворителя. Более низкая реакционная способность DE в случае 

криотропного гелеобразования является перимуществом, позволяющим получать 

высокопроницаемые криогели с размером пор более 200 мкм. А благодаря коммерческой 

доступности DE c разной длиной цепи реализуется возможность настройки механических 



свойств и устойчивости к ферментативной деградации криогелей и значительное 

повышение их эластичности по сравнению с криогелями, сшитыми GA.  

В заключение следует отметить, что сшивающие реагенты играют ключевую роль в 

улучшении структурной целостности и функциональности материалов, а поиск 

оптимальных стратегий сшивки хитозана продолжает стимулировать развитие 

инновационных направлений на стыке современной химии (установление механизмов 

сложных превращений), биомедицины (создание искусственного внеклеточного матрикса), 

экологии (сорбенты нового поколения) и фармакологии (системы контролируемой 

доставки лекарств). Несмотря на многообещающие результаты, проблемы токсичности 

большинства сшивающих реагентов и хрупкости материалов на основе хитозана остаются 

акутальными и определяют потребность в дальнейшем усовершенствовании способов 

сшивки и формования материалов на основе хитозана, имеющих ключевое значение для их 

внедрения.  
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Таблица 1. Биосовместимость и цитотоксичность матриксов на основе хитозана в зависимости от типа сшивающего агента (СР) и 1 
условий сшивки  2 

Сшивающий 
реагент (СР) 

Соотношение 
СР/ NH2 

 
Материал 

Клеточная 
линия/животная модель 

Результат Ссылка 

GA 0.282 Гидрогель Гепатоциты крысы 
Сохранение жизнеспособности и 

функциональной активности клеток на 
поверхности гидрогеля в течение 5 суток 

[59] 

GA 
0.034, 0.068, 

0.1, 0.14, 0.17 
Гидрогель Фибробласты человека 

При отношениях GA/NH2 до 0.1 через 3 суток 
культивирования на поверхности гидрогеля 
присутствует 95% жизнеспособных клеток, 
при GA/NH2 0.14-0.17 нет адгезии клеток к 

поверхности, жизнеспособность – менее 10% 

[60] 

GA 0.17, 0.75, 8.0 
Лиофилизова

нный 
гидрогель 

Клетки остеосаркомы 
человека MG-63 

При отношении GA/NH2 0.17 – высокая 
метаболическая активность и пролиферация 
клеток в течение 7 суток, при более высоких 
содержаниях GA – отсутствие пролиферации 

[45] 

GA 0.5-0.83 

Лиофилизова
нные 

гидрогели 
хитозана 

Клетки тератокарциномы 
мыши ATDC5 и 

хондроциты суставов 
быка 

Рост клеток преимущественно на внешней 
поверхности матрикса вследствие 

ограничения потока питательной среды в 
поровое пространство. Отсутствие 

цитотоксического эффекта в течение 14 суток 
культивирования и гистологически 

подтвержденное образование коллагена 
обоими типами клеток 

[61] 

GA, Gp 0.3 
Инъецируемы
е микросферы 

Внутримышечная 
имплантация мышам 

Через 12 недель в случае GA наблюдали 
воспалительную реакцию, в случае Gp 

признаки воспаления отсутствовали 
[62] 

GA, Gp 0.56 и 0.22 

Пористый 
гель (c 

использовани
ем CO2) 

Фибробласты человека 
линии GM3348 

На 7-е сутки культивирования доля 
жизнеспособных клеток составляла 100% для 

GA и Gp 
[63] 



Сшивающий 
реагент (СР) 

Соотношение 
СР/ NH2 

 
Материал 

Клеточная 
линия/животная модель 

Результат Ссылка 

GA, Gp 0.01 
Лиофилизова

нные 
гидрогели  

Фибробласты мыши 
линии L929 

Через 24 часа инкубирования сохранялась 
жизнеспособность у 95% клеток (сшивка GA) 

и 100% при сшивке Gp; 
в течение 4 суток клетки равномерно 
распределялись во всех матриксах и 

пролиферировали. 

[64] 

GA, Gp 0.8 Мембраны 
Животная модель 

(имплантация в переднюю  
камеру глаза кролика) 

Через 24 недели имплантаты, сшитые GA, 
вызывали повышение внутриглазного 
давления в 1.5 раза и демонстрировали 

картину воспаления. Мембрана, сшитая GP, 
способствовала лучшему сохранению 

плотности эндотелиальных клеток роговицы 
и обладала более выраженной 

противовоспалительной активностью по 
сравнению с несшитым хитозаном. 

[65] 

GA, Gp 0.3 Мембраны Фибробласты человека 

Качественная оценка: через 3 суток 
культивирования количество клеток на 

мембране, сшитой GA и вокруг нее, было 
меньше, чем на сшитой Gp. 

[66] 

Gp 0.02, 0.025, 0.033 
Криоструктур

аты 
Фибробласты мыши 

линии L929 

Для всех образцов через 24 часа 
инкубирования снижения количества 

жизнеспособных клеток не наблюдали 
 

Нитро-
салициловый 

альдегид 
0.25, 0.33, 0.5 

Лиофилизова
нные 

гидрогели 

Клетки HeLa, 
Животная модель (крыса, 
подкожная имплантация) 

При инкубировании клеток HeLa с 
гидрогелями доля мертвых клеток составила 

60%, в исследованиях in vivo установлено 
незначительное изменение биохимических и 
иммунологических показателей крови крысы 

[67] 

DEBD, DEPEG 
0.25 (DEBD) 

0.083 (DEPEG) 
Криогели Клетки HCT 116 

Формирование клеточных сфероидов в порах 
криогелей, высокая пролиферативная 

активность в течение 10-14 суток, снижение 
[68] 



Сшивающий 
реагент (СР) 

Соотношение 
СР/ NH2 

 
Материал 

Клеточная 
линия/животная модель 

Результат Ссылка 

количества жизнеспособных клеток из-за 
перенаселенности криогелей 

DEEG 0.25 Криогель 
Животная модель (мышь, 

внутримышечная 
имплантация) 

Через 14 суток умеренная воспалительная 
реакция вокруг имплантатов сопровождалась 
формированием нормальной грануляционной 

ткани. Изменения в печени и селезенке, 
вызванные низкомолекулярными продуктами 

деградации имплантата, отсутствовали.. 

[69] 
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ПОДПИСИ К РИСУНКАМ  5 

Рис. 1. Влияние соотношения диальдегид (DA)/NH2-группа на время 6 

гелеобразования раствора хитозана (20°C, pH 5.6) в присутствии 1 – oUrd; 2. – oAMP; 3 – 7 

GA [75].  8 

Рис. 2. Влияние рН на время гелеобразования (τ) в растворах хитозана в присутствии 9 

Gp. рН: 1 – 3.8; 2 – 5.6; 3 – 6.4 (а). Кинетика изменения вязкости в 2% растворе хитозана в 10 

процессе сшивки Gp при рН 5.6 (1) и 3.8 (2) (б) [64].  11 

Рис. 3. Электронные спектры поглощения хитозановой пленки (1) и пленок, 12 

полученных при мольном соотношении Gp/NH2 0.003 (2) и 0.02 (3) [83]. 13 

Рис. 4. Структурные фрагменты салицилимина хитозана (а), фотоизображение 14 

гидрогеля (б) и СЭМ изображение ксерогеля (в), полученных как описано в работе [104] 15 

при мольных соотношениях салициловый альдегид/NH2 0.5 и 0.4 соответственно. 16 

Трехмерная супрамолекулярная архитектура в монокристалле модельного соединения, 17 

полученного путем конденсации глюкозамина с салициловым альдегидом (красный – 18 

атомы кислорода, белый – атомы водорода, красные линии – водородные связи) – (г) и 19 

схематичное изображение надмолекулярной структуры гидрогелей с гидрофобными 20 

кластерами – узлами нековалентной поперечной сшивки (д). Фотоизображение пленки 21 

хитозана, сшитой ванилином при мольном соотношении ванилин/NH2 0.2 по методике, 22 

описанной в работе [92] (е). Схема получения гидрогеля цитраль/хитозан (ж) и СЭМ 23 

изображение ксерогеля с мольным соотношением цитраль/NH2 0.33 (з) – адаптировано по 24 

работе [106]. СЭМ изображение ксерогеля коричный альдегид/хитозан с мольным 25 

соотношением альдегид/NH2 0.5 (и). Масштабная линейка на всех СЭМ изображениях – 50 26 

мкм. Изображения (б–г, е, ж, з, и) предоставлены автором работ [92, 104, 106] – Dr. Habil. 27 

Luminita Marin, "Petru Poni" Institute of Macromolecular Chemistry, Iasi, Romania. 28 



Рис. 5. Схема стимул-индуцированного растворения гидрогелей КЭХ, сшитых 29 

МБСА, в присутствии лизина (а). Растворение гидрогелей КЭХ в зависимости от степени 30 

сшивки в фосфатно-солевом буферном растворе и среде DMEM, Т = 37°C: в каждом кадре 31 

приведены изображения исходного гидрогеля (слева) и набухшего в DMEM (справа) (б). 32 

Результаты проточного цитометрического анализа первичных фибробластов кожи человека 33 

(HDF), культивированных в гидрогелях в течение 24 ч (в). Адаптировано по работе [114]. 34 

Рис. 6. Возможные реакции в солянокислых (1, 2, 3, 4) и уксуснокислых (1–6) 35 

растворах хитозана и DE (а). ИК-Фурье спектры хитозана (1); сшивающих реагентов DEEG 36 

(4) и DEPEG (4’); реакционных смесей (5’, 6’ 7’) через 1 ч, 1 и 3 дня после добавления 37 

DEPEG в уксуснокислый раствор хитозана; реакционных смесей (3, 3’) через 7 дней после 38 

добавления в растворы хитозана в HCl или AcOH DEEG и DEPEG соответственно; 39 

гидрогелей (2) хитозан/DEEG после удаления растворимых продуктов реакции и избытка 40 

исходных реагентов из реакционных смесей (3) – (б). Частотные зависимости модулей 41 

накопления (Gʹ, заполненные символы) и потерь (Gʺ, пустые символы) реакционных смесей 42 

хитозан/DEEG через один (1 д) и семь (7 д) дней после добавления DEEG в уксуснокислый 43 

(AcOH) и соляноксилый (HCl) раствор хитозана (в). Зависимость времени гелеобразования 44 

от рН в солянокислом растворе хитозана в присутствии DEEG (г). Все данные получены 45 

для мольного соотношения DE/NH2 1.0 при температуре +25°С, данные на рисунках (б) и 46 

(в) получены при рН 5.5. Рисунки адаптированы по работе [131]. 47 

Рис. 7. Морфология хитозановых криоструктуратов, сшитых Gp [67]. 48 

Рис. 8. Влияние температуры замораживания на пористую структуру криогеля 49 

хитозана с ММ 470 кДа, сшитого GA при мольном соотношении GA/NH2 0.05 [155]. 50 

Рис. 9. Внешний вид криогеля хитозана, сшитого DEEG, изображения поперечных 51 

срезов, полученные методом лазерной сканирующей конфокальной микроскопии, и 52 

средние размеры пор криогелей, сшитых DEEG при мольных соотношениях DEEG/NH2 53 



0.25 и 0.05, шкала – 100 мкм (а). Проницаемость (б) и набухание (в) криогелей хитозана, 54 

полученных при разных мольных соотношениях DE/NH2. Фотоизображения криогелей 55 

DEBD/хитозан (слева) и GA/хитозан (справа), полученных при мольном соотношении 56 

сшивающий реагент/NH2 0.25, до и в процессе приложения нагрузки (г). Деформационные 57 

кривые, записанные в цикле «нагрузка-разгрузка» при одноосном сжатии набухших 58 

криогелей хитозана (д) и потенциальная энергия деформации криогелей (е). Адаптировано 59 

по работе [133]. 60 

Рис. 10. Общий вид клеточных структур НСТ 116 и функциональная активность и 61 

плотность клеток НСТ 116 через 7 дней культивирования в криогелях хитозана, сшитых 62 

DEPEG и DEBD при отношении DE/NH2 0.083 и 0.25 соответственно, масштабная линейка: 63 

100 мкм [69].  64 

 65 
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Рисунок 1. Кильдеева 71 
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Рисунок 2. Кильдеева 77 

 78 



 79 

 80 

 81 

Рисунок 3. Кильдеева 82 
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Рисунок 4. Кильдеева 110 
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Рисунок 5. Кильдеева 116 
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Рисунок 6. Кильдеева 122 
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Рисунок 7. Кильдеева 128 
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Рисунок 8. Кильдеева 135 
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Рисунок 9. Кильдеева 140 
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Рисунок 10. Кильдеева 144 
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